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Introduction

Hlstoriquement les connaissances médicales anatomiques et fonctionnelles ont
été acquises principalement grace aux autopsies, a I’histologie ou encore déri-
vées de 'expérimentation animale. Les limitations associées a ces méthodes sont :
I'impossibilité d’observer le corps humain en vie et son fonctionnement, ainsi que
I'impossibilité d’obtenir des informations spécifiques a chaque patient.

L’une des évolutions majeures de la médecine, initiée au début du XXéme, est
I’apparition des technologies d’imagerie médicale. Basées sur différentes branches
de la physique telles que l'optique, la propagation des ondes, la résonance ma-
gnétique nucléaire ou encore la radioactivité, de nouvelles technologies d’imagerie
sont apparues. La médecine moderne s’est rapidement appuyée sur ces nouvelles
technologies, formidables outils de diagnostic et de connaissance, permettant une
visualisation simplifiée de la structure et/ou du fonctionnement de 'organisme.
Cette évolution rapide vers une médecine de plus en plus basée sur I'image, a été
favorisée par le respect des nouvelles méthodes d’imagerie médicale de deux des
grandes notions de la médecine moderne : la notion de médecine non-invasive et
de médecine personnalisée.

En 1984, John Wickam consacre le terme de procédure non-invasive. L’objectif
est de permettre a une procédure d’étre menée en minimisant, voire en suppri-
mant, tout acte chirurgical. Une telle procédure minimise grandement le trauma-
tisme physique subi par le patient, ainsi que les possibles complications et effets
secondaires, et permet une récupération plus rapide, tout en générant moins de
peur et de douleur.

L’objectif de la médecine personnalisée est quant a lui trés concret : tenir
compte des spécificités de chaque patient ou groupe de patients, afin d’offrir le
traitement le plus approprié. Cela s’explique par la constatation que de nombreux
traitements ont une efficacité variant fortement d’un patient ou groupe de patients
a 'autre, en fonction de critéres tels que le sexe, I'age, le poids... Il a par exemple
été montré dans plusieurs études récentes, que le sexe d’un patient influait sur
les effets de divers médicaments. De maniére générale, les médicaments actuels
semblent plus adaptés aux hommes qu’aux femmes |1, 55, 70].

Le rapide développement des technologies de I'imagerie médicale a été possible
grace a l'essor de I'informatique, mais aussi I’évolution des connaissances en phy-
sique, en électronique, et en mathématiques. Le champ pluridisciplinaire, formé
par ’ensemble de ces domaines, a permis le développement de nouvelles machines
d’imagerie, ainsi que de nouveaux processus d’acquisition, de modélisation et de
traitement du signal. L’imagerie médicale, interface de toutes ces sciences, est un
domaine extrémement porteur, dont tous les acteurs sont trés actifs comme en
témoigne I'importante quantité de publications sur le sujet, la création de jour-
naux spécifiques,etc. C’est la nécessité de la communication entre les disciplines
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qui justifie le rapprochement mathématiques-informatique et médecine autour du
sujet de cette theése.

Le travail réalisé s’inscrit directement dans les notions évoquées précédemment
de médecine non-invasive et personnalisée. Cette thése s’intéresse a I’étude de la
variation du métabolisme cérébral suite & une procédure de Stimulation Cérébrale
Profonde (SCP) de patients fortement cérébrolésés, patients dans I'incapacité de
communiquer. Dans ce contexte difficile, I'imagerie médicale fonctionnelle est uti-
lisée, afin de mesurer 'effet de la SCP sur I'activité métabolique du cerveau des
patients.

Il existe plusieurs méthodes d’imagerie qui permettent de localiser et mesurer
Iactivité fonctionnelle du cerveau. Les deux plus classiques sont d’une part F'TRMf
(Imagerie par Résonnance Magnétique fonctionnelle) et d’autre part I'imagerie
TEP-scan. ’IRMf peut étre utilisée efficacement pour étudier certaines fonctions
cérébrales dans le cadre de patients présentant des troubles de la conscience suite
a d’'importantes lésions cérébrales, comme le montre le travail réalisé en collabora-
tion avec Sontheimer A. et al. [56]. Cependant, 'TRMf est basée sur les propriétés
magnétiques de la matiére, et n’est pas compatible avec la présence d’éléments
métalliques tels que les électrodes de stimulation utilisées dans les procédure de
SCP. De plus 'TRMf est “sélective”, dans le sens o1l elle nécessite la mise en place
d’un protocole spécifique, a I'exception de I'analyse de I'état de repos, afin de ré-
véler des zones d’activation fonctionnelles. La robustesse a la présence d’électrodes
ainsi que la possibilité d’obtenir une information de I’activité cérébrale globale sans
conditions sont les raisons qui ont amené & privilégier I'imagerie TEP-scan pour
ce travail de these.

L’objectif est double. D’une part, proposer une quantification des effets de la
SCP par un procédé basé principalement sur I'imagerie médicale TEP-scan non-
invasive. Et d’autre part, conserver dans le processus de quantification mis en place,
les spécificités individuelles liées aux lésions cérébrales des patients de I'étude afin
d’offrir un résultat personnalisé.

Le manuscrit de cette thése s’articulera autour de trois grandes parties. La
premiére permettra d’exposer le contexte et les objectifs du travail réalisé. Les
patients ainsi que les données d’imageries médicales seront présentés avec leur
spécificité. Les approches classiquement utilisées pour permettre la comparaison
d’imageries TEP-scan intra et inter-patients seront présentées, ainsi que la raison
de leur inapplicabilité dans le cas présent. Enfin le travail et les objectifs de thése
seront formalisés.

La seconde partie s’attachera a exposer exhaustivement la méthodologie de
comparaison de TEP-scans intra-patient proposée en réponse au contexte et be-
soins évoqués dans la partie précédente, depuis ses prérequis jusqu’a I’évaluation
des résultats.

La troisiéme partie quant a elle présentera la méthode de création d'un Atlas
TEP-scan servant de vérité terrain dans le cadre de la comparaison inter-patients
puis la méthode de comparaison inter-patients a proprement parler.



Chapitre 1
Contexte et objectifs de la thése
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1.1 Contexte Clinique

1.1.1 Introduction

Le travail réalisé au cours de cette thése se situe dans le contexte clinique gé-
néral de la mesure de 'activité cérébrale par imagerie, chez des patients souffrant
de troubles neurologiques sévéres, notamment comportementaux. Le rationnel cli-
nique est issu d’une situation trés spécifique. Il s’agit d’une étude observationnelle
ou est effectuée une stimulation cérébrale profonde (SCP) chez des malades céré-
brolésés sévéres. Dans ces conditions, 'activité cérébrale observée peut étre mo-
difiée par le traitement. Comme la présence de matériel de stimulation électrique
chez le patient contraint les outils d’analyse, seul le métabolisme a pu étre étudié
par le biais de I'imagerie TEP-scan, avant et aprés stimulation. Il s’agit donc de
mesurer quantitativement de potentielles variations métaboliques induites par la
SCP, afin de mieux interpréter d’éventuelles modifications comportementales ob-
servables chez le patient. La complexité de 'analyse est due au peu de données
biologiques disponibles dans ce contexte [32| et la présence de trés importantes dé-
formations du tissu cérébral qui ne permettent pas d’utiliser les outils de recalage
ou de ciblage chirurgical courants. Néanmoins, la possibilité de réaliser ces analyses
dans des conditions aussi spécifiques, laisse penser qu’il sera possible de déployer
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la méthode dans le cadre de situations moins complexes. Par exemple, au sein de
population de patients présentant des lésions structurales tissulaires moindres.

1.1.2 Etude DBS Post-Coma

I’ “Etude des comportements conscients sous stimulation cérébrale profonde
a basse fréquence lors de trouble de la conscience chronique et sévére post-
coma”|Clinical Trial NCT01718249] (titre abrégé : étude DBS Post-coma) s’adresse
a des patients présentant un état de conscience altéré, a la suite d’importantes 1é-
sions cérébrales.

L’étude s’intéresse spécifiquement au Trouble Chronique et Sévére de la
Conscience (TCSC). Le TCSC fait suite a un coma, conséquence le plus sou-
vent d’un traumatisme cranien, d'un accident vasculaire cérébral ou d’un arrét
cardio-respiratoire.

Le TCSC englobe deux des situations cliniques les plus sévéres de récupération
de la conscience observables en sortie de coma : I'Etat Végétatif Chronique (EVC)
et 'Etat de Conscience Minimale (ECM).

L’état végétatif est caractérisé par la récupération pour le patient d’un rythme
circadien (alternance veille-sommeil) et par I'absence de comportement volontaire
spontané ou stimulé. L’état végétatif est considéré comme chronique s’il persiste
au dela de six mois aprés 1’éveil de coma.

[’ECM est défini par la récupération d'un rythme circadien et par la présence
de signes d'un comportement conscient fluctuants comme la poursuite visuelle ou
la réponse a une commande simple.

Il n’existe pas, a 'heure actuelle, de traitement au TCSC. Cependant un certain
nombre d’études |7, 12, 27, 32, 50, 52, 68| laissent a penser que les patients atteints
de TCSC pourraient bénéficier des effets de la stimulation électrique chronique de
structures cérébrales profondes afin de favoriser I'apparition de comportements
conscients.

Afin d’observer 'effet de la SCP sur ’apparition de comportements conscients,
un important panel de bilans est réalisé : des bilans d’imageries (Imagerie par Ré-
sonance Magnétique (IRM) et TEP-scan), d’électrophysiologie (potentiels évoqués
et polysomnographie), ainsi qu'un bilan ophtalmique et sanguin. A cela s’ajoute
une évaluation des patients de I'étude sur une échelle de récupération du coma
deux fois par semaine. L’échelle “Coma Recovery Scale - Revised” (CRS-R), utili-
sée comme critére d’évaluation principal de I’étude, permet d’estimer 'effet de la
SCP [51].

La CRS-R est une échelle quantitative ordinale de I’évaluation de I'éveil, de
la communication, des fonctions auditives, visuelles, motrices et oro-motrices de
la communication. Elle se compose de 23 items ou sous-échelles & 6 niveaux. Le
cumul des scores de chaque item constitue une évaluation clinique de l'état de
conscience. [.’évaluation des scores d'un patient est effectuée suite a I’'observation
de ce dernier par le clinicien. Cette échelle a cependant des limites. Lors de I’éva-
luation d’un item nécessitant une consigne, comme bouger la main, si le patient
s’avere étre paralysé ou sourd, une absence de réponse n’est pas un élément de
preuve d’un trouble de la conscience. C’est pourquoi il est souhaitable, en com-
plément de I’évolution du patient sur I’échelle CRS-R, de disposer de données de
neuro-imageries fonctionnelles permettant une quantification au niveau voxel de
I'impact fonctionnel de la SCP. Cette quantification, outre le fait de permettre une
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observation différente des effets fonctionnels de la SCP, doit permettre une com-
préhension plus fine des mécanismes sous-jacents a l'apparition de comportement
conscient.

1.1.3 Patients

Dans le cadre de I'é¢tude SCP post-coma, les imageries de trois patients ano-
nymisés ont été utilisées.

— Patient 1 : Homme, 32 ans, Traumatisme Cranien, Etat Végétatif Chronique
(EVC);
— Patient 2 : Femme, 62 ans, Hémorragie spontanée, Etat de Conscience Mi-
nimale (ECM) ;
Patient 3 : Homme, 24 ans, Traumatisme cranien, Etat de conscience Mi-
nimale (ECM) ;
Tous les patient souffrent d’importantes lésions cérébrales

(a) Cerveau normal ; IRM pondérée T1. (b) Cerveau lésé du patient C004 de D’étude
DBS Post-coma; IRM pondérée T1.

FIGURE 1.1 — Différence entre le cerveau d’un su-
jet contréle et un patient de l’étude DBS Post-coma.

1.1.4 Meéthodes

Les différentes imageries, IRMs et TEP-scans ont été acquises hors de la phase
chronique, a distance du primo-incident, garantissant ainsi qu’il n’y ait plus d’évo-
lution des lésions cérébrales. Une analyse experte garantit aussi qu’aucune lésion
secondaire ne soit apparue entre les deux phases d’acquisition de TEP-scan, en
condition pré-opératoire et post-opératoire (condition de stimulation SCP ON).
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1.1.5 TImageries

Pour chacun des patients, les images disponibles et utilisées au cours de cette
thése sont les suivantes :

— Une imagerie IRM structurelle :
IRM pondérée en T1 (machine GE Discovery MR750, 3 teslas ; Résolution :
0.47 x 0.47 x 0.7mm?)

— Deux imageries TEP-scan, en condition de pré et post stimulation SCP :
TEP-scan '®F-FDG (GE Discovery PET-scan; Résolution : 2.34 x 2.34 X
3.27Tmm?)

Deux imageries CT-scan correspondant aux deux différents TEP-scans :
CT-scan (GE Discovery PET-scan ; Résolution : 0.977 x 0.977 x 3.27mm?)

1.1.6 Imagerie Fonctionnelle

Depuis les années 70, et entre autres grace au travaux de Sokolov [54], le cou-
plage entre le métabolisme cérébral et activité fonctionnelle neuronale est établi. 11
est désormais connu que dans le cerveau plus I'activité métabolique est élevée plus
la capture du glucose (uptake) issue du compartiment sanguin par le tissu ner-
veux est élevée, et inversement. Ce phénoméne correspond a la corrélation entre
la demande énergétique et ’activité synaptique. En paralléle peuvent étre notées
une augmentation locale du débit sanguin et de la consommation d’oxygeéne, ainsi
qu’une diminution de la fraction d’oxygéne extraite [24].

Classiquement, 1'observation du métabolisme cérébral est effectuée selon deux
différentes modalités [28], 'IRM fonctionnelle ou le TEP-scan. L’IRM fonction-
nelle est incompatible avec I'étude SCP Post-Coma pour plusieurs raisons. Pre-
miérement L’TRM fonctionnelle, en situation de repos, ne peux pas détecter I'ac-
tivation absolue des régions du cerveau. En effet, 'TRM peut uniquement détecter
des différences de signal entre plusieurs états d’activation cérébrale. Ainsi lors de
I’acquisition des images, le patient doit accomplir des taches ou étre stimulé afin
de susciter des processus cognitifs ou des émotions. Le manque de connaissances
actuel sur la réaction des patients en état d’éveil de coma aux différents stimulus
envisageables (d’ou 'étude SCP Post-Coma) ainsi que leur difficulté, voire impos-
sibilité, a effectuer des taches sur commande rend cette modalité inappropriée.
Méme dans le cas particulier du resting-state, l'information acquise ne correspond
pas directement a l’activité cérébrale, et nécessite I’hypothése forte que le patient
lors de ’acquisition ne fasse rien et ne pense a rien. Il est impossible de garantir ces
conditions pour les patients de I'étude SCP post-coma. De plus la modalité IRM
fonctionnelle est incompatible avec la présence d’éléments métalliques (électrodes)
dans le tissu observé.

Contrairement & cela, le TEP-scan supporte parfaitement la présence d’élec-
trodes et ne nécessite aucune action spécifique de la part du patient. Cette
méthodologie a donc été choisie afin d’effectuer le suivi clinique des patients dans
le cadre de 'étude SCP Post-Coma, avant et apres SCP.
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La tomoscintigraphie par émission de positons (TEP), aussi nommée PET-
scan en anglais pour “Positron Emission Tomography” est une modalité de neuro-
imagerie fonctionnelle tridimensionnelle.

Cette technique d’imagerie permet d’observer ’activité métabolique d’un or-
gane en détectant les produits de la désintégration d’un marqueur radio-actif (azote
13, carbone 11, fluor 18, oxygéne 15, ...), injecté préalablement au patient.

Afin d’étre corrélé a I'activité métabolique d’un organe, un marqueur est lié a
un traceur. Un traceur est un élément chimique, le plus souvent le glucose, ayant
des cibles biologiques dans l'organe cible. La dégradation nucléaire du marqueur
émet des positons (anti-particule de I’électron). Lors de leur annihilation, les po-
sitons produisent deux photons gamma trés énergétiques (511 keV) antiparalléles
(se déplacant dans des directions opposées), capables de traverser les tissus. La dé-
tection simultanée de ces deux photons, dite en coincidence, par des détecteurs a
collimateur diamétralement opposés, permet la localisation de la ligne sur laquelle
s’est produite leur émission. Cependant, plus de 40% de coincidences détectées lors
d’une acquisition standard ne correspondent pas a de vraies coincidences [53].

FIGURE 1.2 — Coincidences : A, vraie coincidence ;
B, coincidence fortuite ; C, coincidence diffusée.

Les “fausses” coincidences sont filtrées au mieux en détectant : soit une perte
d’énergie d'un photon aprés une collision, soit un intervalle de temps trop impor-
tant entre les activations simultanées des détecteurs opposés. Ces mémes méthodes
sont ensuite utilisées avec des intervalles de valeur plus faibles, dans le cas des vraies
coincidences, pour déterminer le point d’émission sur la ligne de détection.

Le nombre de photons détectés pour un méme point de ’espace est par consé-
quent une mesure quantitative absolue, mesure indirecte de la concentration locale
du traceur. LLa mesure par point de I’espace du nombre de photons est I'information
représentée dans une image TEP-scan.

En neurosciences, 'une des combinaisons marqueur-traceur la plus utilisée est le
BF_FluoroDésoxyGlucose (**F-FDG ou encore FDG). Le glucose étant consommé
pour subvenir aux besoins énergétiques neuronaux, plus l'activité neuronale locale
est importante, plus la fixation du FDG est importante et donc plus le signal
mesuré est important.

L’imagerie TEP-scan est fréquemment utilisée dans les neurosciences, et de-
vient une référence en clinique dans le cas des TCSC [58|. Elle présente en effet
plusieurs avantages. Le premier est que 'imagerie TEP-scan permet a travers le
choix du traceur d’observer une grande variété de phénomeénes : la consommation
de glucose, la réponse hémodynamique, la présence de tumeur et méme les méca-
nismes de certains neurorécepteurs trés spécifiques. Le second est que, de par son
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fonctionnement méme, cette méthode est compatible avec la présence d’éléments
métalliques comme les électrodes. La seule modalité de neuro-imagerie fonction-
nelle disponible en clinique, compatible avec la SCP et plus spécifiquement avec la
présence d’électrodes, et qui permet I'observation des variations locales de consom-
mation de glucose est I'imagerie TEP-scan.

Cependant cette méthode n’est pas exempte de défauts. Les mesures de concen-
tration locale du traceur bien qu’étant quantitatives et absolues sont indirectes et
ne dépendent pas exclusivement de la cinétique de fixation dans l'organe. En effet
la dose injectée, la concentration, la glycémie (dans le cas d’un traceur de type
glucose), la masse du patient et d’autres paramétres influencent le résultat.

Meéme si certains de ces parameétres comme la masse du patient sont classique-
ment normalisés aprés acquisitions, grace a la méthode du SUV (Standard Uptake
Value) (63|, deux imageries TEP-scan ne sont pas comparables directement, y
compris pour un méme patient.

Chacun des patients de I'étude DBS Post-coma dispose d’une imagerie TEP-
scan avant et aprés SCP. Il est nécessaire dans un premier temps de trouver un
moyen de rendre ces imageries comparables. Dans un second temps, il faut créer
un outil de quantification des variations du métabolisme cérébral liés a la SCP,
basée sur une méthode efficace de comparaison de cerveaux fortement lésés.

1.1.7 Principe de la SCP

La stimulation cérébrale profonde (SCP) ou “Deep Brain stimulation” (DBS)
est une procédure neuro-chirurgicale qui consiste a implanter une ou plusieurs élec-
trodes permettant de moduler, a I’aide d’impulsions électriques, I’activité cérébrale
d’un patient.

Si les mécanismes de la SCP ne sont pas encore parfaitement compris, l'inten-
sité et la fréquence [32] sont connues pour faire varier les résultats de la stimulation
en inhibant ou en stimulant la structure cible. En pratique ces deux paramétres
sont déterminés empiriquement afin d’obtenir le meilleur gain clinique : amélio-
ration des symptomes versus effets secondaires. En per-opératoire l'intensité est
modulée afin de localiser la zone de stimulation de la structure cible qui offre la
plus grande plage de gain clinique possible. Cette plage correspond a la position
de I’électrode qui présente a la fois le plus bas seuil d’intensité permettant 'amé-
lioration des symptomes et maximise I’écart entre ce dernier et le seuil d’intensité
entrainant des effets secondaires. La performance de différents types de stimu-
lation -activation/inhibition, intensité et fréquence- est ensuite testée et évaluée
directement en fonction du ressenti et des réactions du patient. Le choix définitif
est effectué afin de garantir le meilleur “bénéfice clinique” tout en minimisant les
effets secondaires. Or dans le cadre de I'étude DBS post-coma, la communication
avec les patients est difficile voire impossible et I'implantation des électrodes est
réalisée sous anesthésie générale. Par conséquent, la performance est testée dans
la période dite de titration en présence d’'un neurochirurgien et d’'un médecin en
médecine physique et de réadaptation (MPR). Le “bénéfice clinique” est alors es-
timé par I’évolution du score d’éveil, mesuré sur I'échelle CRS-R [Section 1.1.2],
du patient avant et aprés stimulation.

L’implantation des électrodes doit étre effectuée dans une structure cible spé-
cifique dépendante a la fois du patient et de la pathologie traitée. Afin d’obtenir
un positionnement optimal des électrodes, I'implantation peut étre réalisée par
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visée directe, comme a Clermont-Ferrand [69] : la trajectoire de I'électrode est
planifiée grace au repérage de la structure cible en imagerie IRM. Une fois im-
plantées, les électrodes sont reliées & un neurostimulateur généralement placé au
niveau sous-claviculaire. La SCP présente deux états différents possibles, ON et
OFF. Ces deux états correspondent respectivement aux électrodes délivrant ou
non du courant. Au cours de son développement, la SCP a montré des bénéfices
dans de nombreuses pathologies : la maladie de Parkinson, les tremblements es-
sentiels, la dystonie, les douleurs chroniques, la dépression, ou encore les troubles
obsessionnels compulsifs [8, 38, 39, 43|. Bien qu'utilisée principalement dans ces
pathologies, une efficacité a été montrée dans le cadre des états de conscience
altérée |7, 12, 32, 27, 50, 52, 68|.

1.2 Approches usuelles de comparaison d’image-
ries TEP-scan

La médecine clinique s’appuie sur de plus en plus d’imageries par patient, et
de types d’imageries différents. Il est nécessaire de disposer d’'une méthode de
recalage de routine afin de les exploiter au mieux. Une des premiéres méthodes
utilisée fut la stéréotaxie. La stéréotaxie est une méthode utilisée en neurochi-
rurgie qui nécessite de fixer rigidement un systéme de contention, appelé cadre
de stéréotaxie, au crane du patient. En utilisant le cadre comme repére, il est
alors assez simple de recaler différentes acquisitions médicales. Peu a peu sont
apparues de nouvelles méthodes non-invasives, bien que non-médicales, permet-
tant la comparaison d’imageries inter ou intra-patient. Ces méthodes désormais
classiques font majoritairement appel a des méthodes de type statistiques. Le
logiciel SPM (Statistical Parametric Mapping), qui fait figure de référence actuelle
en terme de comparaison d’'imageries médicales, a été testé [19, 20]. Cependant,
les méthodes disponibles se sont révélées inapplicables aux imageries des patients
de T'étude DBS Post-coma, a cause des importantes lésions cérébrales. L'un des
moyens permettant la comparaison d’images est le passage par un atlas moyen.
Les atlas moyens sont le résultat d’'un grand nombre d’imageries pré-existantes
d’un méme organe, traitées, recalées et moyennées. Ils sont la plupart du temps
issus d’imageries de sujets sains. Les méthodes de construction d’atlas moyens né-
cessitent la possibilité de recaler de maniére fiable entre elles différentes imageries
d’un organe.

L’un des atlas numérique moyen de cerveau le plus couramment utilisé est 1’atlas
MNI (Montreal Neurological Institute) [14]. Cet atlas a été créé afin de définir
un cerveau moyen, représentant au mieux la population saine, et pouvant servir
de référence. La construction d’un atlas n’est pas un processus simple. Ainsi, la
premiére version de 'atlas MNI se base sur 546 imageries IRM de sujets sains et
deux étapes de construction. La premiére étape consiste a placer des points de
repére permettant d’identifier la ligne CA-CP (Commissure Antérieure - Com-
missure Postérieure), le plan passant par CA-CP séparant les deux hémisphéres
cérébraux ainsi que les bords du cerveau, sur 241 des 546 imageries IRM. Ces
trois différents amers sont placés dans chacune des 241 imageries utilisées, en
se rapportant au référentiel de Talairach. Le référentiel de Talairach est un sys-
téme de coordonnées, basé sur un ensemble de repéres anatomiques facilement
identifiables. Une fois ces amers identifiés dans une imagerie, il est possible de
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faire correspondre n’importe quel point d'un cerveau quelconque a un point de
I’atlas de Talairach. [.’atlas de Talairach est un atlas anatomique complet basé
sur I’étude d’un cerveau individuel. Ainsi, chacune des 241 imageries plongée dans
le référentiel de Talairach |Figure 1.3.a|, est normalisée en intensité puis redi-
mensionnée rigidement, afin que les amers choisis correspondent & une position
équivalente dans l'atlas de Talairach. La seconde étape consiste a recaler les 305
imageries IRM restantes, a 1’aide d'un algorithme linéaire a 9 paramétres, vers
la moyenne des 241 imageries précédemment recalées vers l'atlas de Talairach.
Enfin I'atlas est déterminé comme la moyenne des 305 imageries ainsi transformées.

(a) Un plan de l'atlas (b) image IRM TI1 (c) Image IRM
de Talairach. patient, Co04 T1 patient
avant  réaligne- Co04 apres
ment CA-CP. réalignement
CA-CP.

Ficure 1.3 Différences structurelles entre un su-
jet contréle et un patient de [’étude SCP Post-Coma.

[’avantage de posséder un atlas moyen d’un organe est qu’il est théoriquement
représentatif de tous les individus. Il est donc possible d’utiliser les méthodes
classiques de recalage afin de faire correspondre I'image d’un cerveau quelconque
d’un individu quelconque a I’atlas.

L’inconvénient en pratique de cet atlas moyen est qu’il n’est représentatif que
des individus proches de la moyenne des sujets utilisés lors de sa construction. Dans
le cas de 'atlas moyen MNI, des sujets sains. Il n’est donc pas représentatif de tout
individu s’éloignant suffisamment de la “normalité” des sujets sains sélectionnés
pour la construction. Tout recalage d’un individu trop ¢éloigné de cet atlas moyen
est alors difficile voire impossible.

Dans le cas de I'étude DBS post-coma, le nombre d’imageries limitées dispo-
nibles par patient, le nombre de patients limités, ainsi que les importantes lésions
cérébrales observées [Figure 1.4.b| empéchent I'utilisation des méthodes classiques
et des atlas.
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(a) IRM T1 dun sujet (b) IRM T1 du patient C004 (c) Atlas IRM T1 MNI réali-
controle réaligné CA-CP réaligné CA-CP gné CA-CP

FIGURE 1.4 — Exemple d’imageries réalignées CA-CP.

En effet, le recalage rigide ou élastique est une problématique complexe qui
fait encore l'objet de nombreuses recherches |49|. De nombreux cas de figures de
recalages sont encore mal ou non-résolus. C’est le cas du recalage entre des images
ou l'une d’entre elles est trés déformée et/ou avec certaines structures compléte-
ment absentes [57]. Une possibilité pour contourner cet écueil est de segmenter
automatiquement chaque structure cérébrale dans les images afin d’obtenir des
correspondances régionales précises pour la comparaison. Cependant la segmenta-
tion automatique est une problématique tout aussi, si ce n’est plus, complexe que
le recalage |37].

Il apparait donc nécessaire de proposer une nouvelle méthode de comparaison,
adaptée au nombre d’acquisitions disponibles par patient, au nombre de patients,
ainsi qu’aux déformations structurelles observées.

1.3 Formalisation du travail et objectifs de la thése

Dans le cadre de I'activité clinique de référence, la SCP (Stimulation Cérébrale
Profonde) est utilisée pour activer ou inhiber certaines structures profondes du
cerveau chez le patient, afin de moduler son activité métabolique cérébrale. Pour
cela les électrodes de stimulation sont implantées sous anesthésie locale en visée
IRM stéréotaxique directe, optimisant ainsi le ciblage en fonction des caracté-
ristiques anatomiques individuelles. Le couple de valeur intensité/fréquence est
ensuite choisi afin de garantir le meilleur “bénéfice clinique”. Cependant, dans
le cadre de I’étude DBS Post-coma, I'amélioration des patients est mesurée de
maniére exclusivement observationnelle. Il se pose donc la question d’évaluer de
maniére quantitative les variations métaboliques cérébrales induites par la SCP,
chez des patients en état de conscience minimale incapables de formuler leur
ressenti. Les seules mesures quantitatives du métabolisme, disponibles dans le
cadre de I'étude, sont les imageries cliniques.

L’objectif de cette thése est de proposer une méthodologie clinique compléte
de la comparaison de TEP-scans pré et post SCP, permettant d’observer l'effet
de cette derniére sur la variation d’activité métabolique cérébrale d’un patient de
maniére quantitative.
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Comparaison Intra-patient Comparaison Inter-patient

TEP-pré l
Cartes de 8
variations _l 8 | Atlas
Post vs Pré 1
TEP-post
8
Données Initiales : Cartes de Cartes de
8 variations variations
w— Résultat Intermédiaire nécessaire : IPOSt vs Atlas Pré vs Atlas
3
Résultats Finaux ]
1

FIGURE 1.5 — Schéma des processus de comparaison intra et inter-patients proposés.

En partant de deux TEP-scans acquis avant et aprés Stimulation Cérébrale
Profonde d’un patient, une carte de variation d’activité métabolique sera pro-
duite, mettant en avant les zones de variation selon leur “sens” -augmentation
ou diminution d’activité-, ainsi que leur intensité. Il est important de noter que
la variation d’activité métabolique cérébrale n’a pas d’amplitude maximale connue.

Il est nécessaire de tenir compte d’un certain nombre de contraintes lors de
la production des cartes de la variation métabolique. En premier lieu il faudra
se conformer aux modalités et au nombre d’imageries disponibles, issues de la
clinique. La méthode devra étre robuste aux amples déformations et 1ésions céré-
brales observés chez les patients. Enfin la méthode devra étre aussi automatisée
que possible afin de faciliter son utilisation ainsi que son insertion éventuelle dans
une routine clinique.

L’approche choisie pour s’accommoder des modalités d’imageries disponibles
(TEP-scan) ainsi que de leur nombre (deux), est une approche au niveau voxel.
Cette approche comme son nom l'indique, propose de produire des résultats en
comparant entre eux un voxel de chacune des imageries disponibles. Afin que la
comparaison entre les voxels ait du sens, chacun d’entre eux doit contenir une
information similaire. Ce qui signifie qu’ils doivent représenter une méme struc-
ture cérébrale sous-jacente. Pour cela les imageries sont initialement recalées entre
elles. De plus, afin de garantir la faisabilité de la comparaison, chaque voxel de
chaque imagerie doit pouvoir étre apparié a un voxel dans chacune des autres ima-
geries. Toutes les imageries sont donc ré-échantillonnées et redimensionnées vers
un espace commun. Puis la comparaison voxel a voxel est effectuée a I'aide d’une
fonction mathématique adaptée. L’approche au niveau voxel, contrairement aux
approches par territoire et/ou statistiques, ne nécessite ni la segmentation préa-
lable des imageries en territoires, ni leur recalage vers un atlas moyen. Au vu des
importantes destructions du tissu cérébral des patients de I'étude, il est quasiment
impossible de définir des territoires pertinents, correspondant a leurs équivalents
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chez un sujet controle. Pour la méme raison, recaler les imageries des patients vers
un atlas moyen n’est pas une tache triviale.

[’approche voxel nécessite la possibilité de recaler les imageries & comparer
entre elles. Comme énoncé précédemment, les patients de ’étude SCP post-coma
sont, trop différents les uns des autres pour étre comparés entre eux ou a un atlas
moyen. En I'absence de vérité-terrain ou de méthode robuste de recalage inter-
patients, il reste cependant possible d’effectuer un recalage intra-patient, le cerveau
pouvant étre généralement considéré comme un organe rigide. Une approche voxel
permet donc d’effectuer une comparaison intra-patient entre seulement deux ima-
geries préalablement recalées, tel les TEP-scans pré et post SCP. L’inconvénient
d’une telle approche est que le résultat fourni est a I’échelle du voxel. La question se
pose alors de I'interprétation experte d’'un tel niveau de détail. Cela est-il possible
pour l'expert 7 Comment lire et interpréter un résultat aussi fin? Contrairement
aux approches territoire et/ou statistique une telle approche devra donc susciter
de la part de 'expert une lecture différente de celle qui est classiquement faite a
priori.

En conclusion, afin de s’adapter a ’ensemble des contraintes évoquées, la mé-
thode proposée est de type voxel a voxel, individuelle, ot chaque patient est son
propre témoin.
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Pour rappel chaque patient de ’étude DBS Post-Coma dispose des imageries
suivantes :

Une imagerie IRM structurelle :
IRM pondérée en T1 (machine GE Discovery MR750, 3 tesla; Résolution :
0.47 x 0.47 x 0.7mm?)

Deux imageries TEP-scan, en condition de pré et post stimulation SCP :
TEP-scan "®F-FDG (GE Discovery PET-scan ; Résolution : 2.34 x 2.34 X
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3.27mm3)

L’objectif de la carte de la variation métabolique cérébrale est de rendre visuel-
lement compte des variations métaboliques induites par la SCP. Plus précisément
une carte de la variation métabolique cérébrale doit étre une représentation au ni-
veau voxel des intensités issues de la comparaison des deux acquisitions TEP-scan
pré et post SCP (condition ON) ainsi que de leur sens de variation, augmentation
ou diminution. Ce travail a fait 'objet d’'une publication, lors du “27th Interna-
tional Symposium on Cerebral Blood Flow, Metabolism and Function and 12th
International Conference on Quantification of Brain Function with PET” [46].

Pour réaliser ces cartes, une approche dite voxel est utilisée afin de compa-
rer les imageries TEP-scan préalablement traitées (recalées et redimensionnées) a
I’échelle du voxel. L’approche voxel peut étre au besoin dégradée en une approche
régionale en fonction du niveau de détail recherché. Le plus haut niveau de détail
a été choisi quitte a simplifier I'information plus tard. Cependant plusieurs élé-
ments importants sont & prendre en compte. [.’objectif est de produire une carte
de la variation métabolique du cerveau, la premiére étape est donc d’exclure ce
qui n’appartient pas au dit cerveau. En effet, il n’est pas possible d’ignorer les
voxels extérieurs au cerveau puisque ceux-ci contiennent un signal non nul aprés
une acquisition TEP-scan. En effet, méme si I'air correspond théoriquement a un
signal TEP-scan nul, ce n’est jamais le cas a cause du bruit d’acquisition. L’ap-
proche choisie au niveau voxel n’est pas en mesure de faire la différence entre
les types de voxels et fournit un résultat en tous points de l'imagerie, y compris
hors des zones d’intérét. Méme si un expert TEP-scan est parfaitement capable
de faire la différence, cela s’avére problématique pour toute opération de norma-
lisation. Il est donc nécessaire au préalable de déterminer dans les imageries les
voxels n’appartenant pas au tissu d’intérét afin de se restreindre a la zone utile,
le cerveau. Il peut étre tentant de réaliser un masque cérébral, mais cela souléve
plusieurs questions quant a sa réalisation. Est-il possible de générer le masque auto-
matiquement 7 Est-il vraiment pertinent de réaliser un masque sensé apporter des
informations structurelles a partir d'une imagerie fonctionnelle diffuse? D’autres
imageries sont-elles plus appropriées et /ou plus simples a exploiter 7 Un autre élé-
ment dont il faut tenir compte est le fait que le TEP-scan est une méthode qui
fournit des valeurs de signal quantitatives absolues. En effet, la mesure représente
le nombre de coincidences de photons dans les collimateurs. Or, comme évoqué
précédemment [Section 1.1.6], cette mesure fournit des valeurs de signal qui sont
directement influencées par différents parameétres biologiques tels que la glycémie
et la masse du patient. Sans correction de I'influence de ces paramétres, la mesure
obtenue est difficilement interprétable. La méthode du SUV (Standard Uptake
Value) est une méthode de normalisation classiquement appliquée aux imageries
TEP-scan pour corriger principalement les variations de dose injectée et la masse
du patient. Cependant, méme une fois la méthode du SUV appliquée, les valeurs
de signal restent dépendantes d’un certain nombre de variables non-controlées,
principalement le taux de glucose cérébral |10]. Elles ne sont donc toujours pas
directement comparables dans deux imageries TEP-scan différentes. Pour palier
cette difficulté, les imageries TEP-scan pré et post SCP sont normalisées une se-
conde fois. La méthode choisie, la normalisation CGM (Cerebral Global Mean),
moins spécifique que la méthode du SUV permet d’éliminer les parameétres rési-
duels influencant la mesure. Ainsi normalisées, les deux imageries TEP-scan pré
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et post SCP présentent désormais des valeurs de voxel relatives et comparables.
En effet, une fois normalisées les différentes imageries peuvent étre interprétées
comme la représentation des variations d’activation cérébrale autour de la valeur
de normalisation. Enfin dans un souci de lisibilité et d’interprétation, les cartes de
la variation métabolique qui n’offrent que des informations fonctionnelles et sur
lesquelles il peut étre difficile de localiser structures et territoires cérébraux, sont
présentées en superposition d'une imagerie IRM structurelle pondérée en T1, pour
permettre a 'expert de situer 'activité métabolique dans un contexte structurel
plus classique.

2.2 Prétraitement

2.2.1 Meéthodes de recalage des imageries

Le recalage d’images et tout particuliérement d’imageries médicales est un vaste
et complexe sujet qui, comme évoqué précédemment, a fait et fait encore 'objet
de trés nombreuses recherches. Le but principal du recalage est la mise en corres-
pondance d’objets, représentés en images, a I'aide d’une relation géométrique. Si
le sujet est si vaste c’est parce qu’il n’existe pas une tache de recalage unique mais
une grande variété de taches visuelles de mise en correspondance ou d’alignement.
Cela va de la ‘simple’ correction de mouvement d’un objet rigide, & des taches
extrémement complexes, comme par exemple la mise en correspondance de deux
images représentant des objets déformables différents mais de méme type pouvant
présenter des recouvrements (ex. : drapeaux flottant librement). Si dans le premier
cas il s’agit seulement d’une mise en correspondance, ot 'objectif est de calculer
une transformation géométrique permettant a chaque point de la premiére image
d’étre apparié a son correspondant dans la seconde, le deuxiéme probléme évoqué
est lui bien plus complexe. Il nécessite la résolution d’un plus grand nombre de
problémes tels que la gestion de la déformation, I'absence de certains points d'une
image a l'autre, le fait que les objets présents dans I'image bien que présentant
des caractéristiques similaires puissent étre trés différents, etc... Et comme ces pro-
blémes doivent de plus étre résolus dans un nombre variable de dimensions, il n’en
est que plus épineux.

Afin de résoudre cette grande variété de problématiques de recalage, est apparu
un grand nombre de méthodes. Il existe plusieurs publications [6, 34, 36, 49, 64| qui
listent et tentent de classifier les différentes méthodes existantes selon différents
critéres.

L’une de ces classifications est spécifique a I'imagerie médicale |34, 64| et repose

sur cinq critéres.

— Premiérement, la dimension des données, qui peuvent étre dans le cadre
médical, 1D(courbes), 2D (coupes), 3D(volumes) ou 4D(volumes au cours
du temps);

— Deuxiémement, le type d’attribut utilisé pour le recalage, extrinséque (cadre
stéréotaxique,...) ou intrinséque (signal, informations géométriques, ...);

— Troisiémement, le domaine d’application d’une transformation, global ou
local. Le domaine de transformation est dit “global” lorsque le changement
d’'un unique paramétre influe sur l'intégralité de l'image, alors qu’il est
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dit “local” lorsque la modification d’un paramétre peut n’influencer qu’une
partie de I'image ;

— Quatriémement, le type de transformation (rigide, affine,...);

— Cinquiémement, le niveau d’interaction nécessaire entre I'interface et 'uti-
lisateur, définissant ainsi les méthodes : manuelle, semi-automatique, et
automatique.

Cependant il existe une classification plus générale [6], qui peut étre adap-
tée a 'ensemble des méthodes de recalage d’images, et qui est définie par quatre
caractéristiques.

— La premiére caractéristique est le type d’élément servant a la mise en cor-
respondance. Il s’agit ici aussi bien de la dimension des données (1D, 2D,
3D, ND) que des structures utilisées pour la mise en correspondance (amers,
contour, signal, texture,...) ;

La seconde est le type de transformation utilisé, qui inclut non seulement le
type de transformation (rigide, affine, projective,...) mais aussi le domaine
de transformation (global ou local) ;

— La troisiéme est la fonction de similarité utilisée, qui retranscrit le compor-
tement entre les variables a estimer et les données observées ;

— La quatriéme est la méthode d’optimisation utilisée pour déterminer la
meilleure transformation de recalage.

Si la majorité des problématiques de recalage de type rigide sont considérées
comme résolues d’un point de vue mathématique |66], c’est loin d’étre le cas
des méthodes non-rigides. Lister ici I’ensemble des méthodes existantes dans la
littérature n’est pas envisageable. Il existe cependant des états de l'art sur le
sujet 36, 49] qui couvrent au mieux le sujet dans le cadre général mais aussi
médical. Seront présentées ici les méthodes les plus classiquement utilisées et
particulierement celles utilisées dans le domaine médical. Deux grandes familles
de méthodes de recalage existent, les méthodes dites géométriques et les méthodes
dites iconiques.

Les méthodes géométriques ont été parmi les premiéres a étre développées car
elles abordent la problématique du recalage a la facon d'un étre humain. Dans
chacune des images sont extraites des caractéristiques géométriques pertinentes
communes appelées primitives géométriques. Ce sont ensuite ces primitives géo-
métriques (points saillants, lignes de contour, surface, volumes,...) ou une de leur
possible composition qui sont alors appariées pour estimer la meilleure transfor-
mation de recalage entre les deux images. Ce type de méthode est décomposé
en deux étapes distinctes. Une premiére, dite de segmentation, sert a identifier
et extraire les primitives géométriques d’intérét. Cette étape est souvent la plus
problématique car les primitives géométriques extraites de chaque image doivent
correspondre a la méme information réelle et la méthode doit étre robuste au
bruit particuliérement si elle est automatique. Dans le cas contraire le risque est
d’identifier et/ou d’apparier incorrectement les primitives géométriques entre les
deux images. Cette méthode nécessite donc une excellente connaissance et de forts
a priori sur les objets observés. La seconde étape est le recalage en lui méme. La
nature de ce dernier dépendra de plusieurs critéres : les primitives géométriques
sont-elles connues au préalable ? [.’objet a recaler est-il déformable? ... I.’exemple
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médical de recalage géométrique manuel le plus connu est trés certainement 1’Atlas
de Talairach [Section 1.2|. Les méthodes géométriques complexes & mettre en place
et limitées a des utilisations trés spécifiques sont souvent considérées comme de
haut niveau (basées sur une interprétation trés humaine du probléme).

L’autre famille de méthodes est celle des méthodes iconiques. Contrairement
aux méthodes géométriques, les méthodes iconiques, considérées comme de bas
niveau, ne nécessitent pas de segmentation préalable. Cette classe de méthode est
fondée majoritairement sur la comparaison d’intensités locales dans les images,
via une mesure de ressemblance ou mesure de similarité. En ’absence d’extraction
de primitives géométriques, les primitives iconiques dont la similarité est mesurée
pour le recalage, sont des vecteurs 4D contenant la position et l'intensité d’un
point de I'image. Dans ce contexte, les primitives iconiques peuvent étre choisies
arbitrairement et tous les points de I'image sont en théorie des candidats valables.
Les primitives iconiques peuvent étre enrichies des caractéristiques différentielles
de I'image ou de ses caractéristiques dans I'espace de Fourrier.

A noter qu’il existe des méthodes hybrides pouvant effectuer un recalage en se
basant dans certaines images sur des primitives géométriques et dans d’autre des
primitives iconiques [57].

Dans le cadre clinique de I'étude DBS Post-coma, les données dont nous dis-
posons sont exclusivement des imageries de type volume (3D). Les importants
dommages cérébraux des patients rendent caduques les méthodes géométriques
qui nécessitent une segmentation préalable du cerveau et l'extraction de primi-
tives géométriques.

Tout comme le nombre de méthodes de recalage, il existe dans la littérature
un nombre conséquent de mesures de similarité du recalage d’images. S’il est im-
possible de toutes les présenter ici, il est important de noter qu'un grand nombre
d’entre elles peuvent étre exprimées a partir d’un histogramme conjoint [35]. A
noter cependant que programmer certaines mesures de similarité a partir d’un his-
togramme conjoint n’est pas nécessairement le plus direct, ni le plus efficace d’un
point de vue calculatoire mais permet une unique expression conceptuelle. Soient
deux volumes, le volume cible (C) & recaler vers le volume source (S) tridimen-
sionnels (R3) et soit T une transformation recalant I'image source vers l'image
cible. L’histogramme conjoint de ces deux volumes est défini comme le tableau de
contingence des couples d’intensités associés aux voxels appariés. Sa formulation
mathématique est la suivante :

1
#0

k et 1 sont des intensités respectivement de C et S. Avec #MN . i et j sont les
voxels C et S, variant de 1 anet 1 a m.

P(T) = —Card{i € 1,...n],j € [1,...m],C(i) = &, T(SG)) =1}  (2.1)
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FIGURE 2.1 — Histogrammes conjoints ; Obtenus de-
puis “Skewness of distribution” (Hill & al. 1994).

Si maintenant les image S et C sont de tailles différentes, de résolutions diffé-
rentes ou que la transformation T n’est pas restreinte exclusivement a la catégorie
de transformation faisant correspondre parfaitement les voxels de S et C entre
eux, deux difficultés apparaissent :

Interpoler les données si un voxel du volume source aprés transformation
appartient au volume cible sans étre parfaitement superposable a un voxel
de ce dernier

— Extrapoler les données si un voxel du volume source aprés transformation
n’appartient pas au volume cible.

Des solutions existent a ces problémes, mais ne seront pas détaillées dans le cadre
de cette thése. Il est possible de consulter le travail de P. Thévenaz et al. [61]
pour plus d’informations a ce sujet.

Une mesure de similarité peut alors étre définie comme une fonction ayant
comme argument I’histogramme conjoint, fonction de la transformation spatiale
T. L’idée sous-jacente est alors, le plus souvent, que plus deux images sont bien
recalées plus leur cohérence est importante. La mesure de similarité a pour role
de quantifier cette cohérence afin, a I'aide de différentes transformations détaillées
plus loin, d’améliorer cette derniére et par conséquent la qualité du recalage. Les
mesures de similarité les plus classiquement utilisées sont la Somme Des Carrés
(SDC) et I'Information Mutuelle (IM). Il est possible de consulter le travail de A.
Roche et al. [45] pour plus d’'informations sur les mesures de similarité.
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SDC (minimisation) | 32, . pi;(i — j)?
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IM (maximisation) | >, s p;;log

Afin de recaler deux images entre elles, il n’existe pas une seule et unique
solution. Il s’agit donc de déterminer la transformation la plus appropriée a la
situation, mathématiquement parlant. Pour éviter des transformations entrainant
des déformations aberrantes, il est nécessaire d’introduire des contraintes. Ces
contraintes peuvent étre de plusieurs types : bayésienne [23], une limitation de
Iespace de recherche a l'aide d’a priori [18], ou 'utilisation de modéles de défor-
mations spécifiques. Il existe un grand nombre de modéles de transformation dans
la littérature. Seuls seront évoqués ici les plus importants.

Les transformations géométriques dites linéaires englobent I’ensemble des trans-
formations pouvant étre exprimées sous la forme d’un polynéme de degré un. Les
transformations rigides présentent 6 degrés de liberté : trois rotations et trois trans-
lations. Les similitudes ou homothéties généralisent les transformations rigides en
ajoutant un facteur d’échelle global comme septiéme degré de liberté. Les transfor-
mation affines, a douze degrés de liberté, ajoutent a chaque axe un facteur d’échelle
ainsi qu’un facteur de cisaillement.

Les transformations non linéaires, encore nommeées déformables ou non rigides,
sont des transformations d’ordre supérieur qui regroupent entre autres les mé-
thodes de type modéle mécanique [5], modeéle fluide [11], des démons [65] et des
diffécomorphismes [29]. Les deux derniéres, utilisées au cours de ce travail, seront
détaillées plus loin dans le document.

Afin d’optimiser (minimisation ou maximisation) ces différents modéles, plu-
sieurs classes de méthodes existent. Les méthodes sans gradient [34] peuvent se
révéler trés efficaces mais sont relativement lentes. En effet, & chaque itération, il
n’est pas garanti d’optimiser la solution. En conséquence il est aussi difficile de dé-
terminer quand arréter ces méthodes. Les méthodes de type “descente de gradient”
sont nombreuses et de plusieurs familles [3, 33, 41, 62|. Elles présentent 1’avantage
d’étre relativement rapides. Le gradient est la dérivée d'une fonction qui permet
localement de déterminer la direction ol cette derniére décroit le plus rapidement.
C’est sur cette idée que se fondent les méthodes de descente de gradient dont le
but est de garantir une approximation de la solution de I'optimisation meilleure
a chaque itération. Les méthodes du premier ordre se déplacent en direction du
gradient. Celles du second ordre déterminent la direction de la descente en fonc-
tion du produit de la dérivée seconde et du gradient. Certaines sont une forme
d’hybridation des descentes du premier et du second ordre. Enfin les méthodes de
descente de gradient conjugué exploitent le gradient et la derniére direction utili-
sée. Ces méthodes nécessitent que la mesure de similarité, 'interpolation ainsi que
le traitement du recouvrement partiel soient dérivables. A ces deux grandes classes
de méthodes s’ajoutent des méthodes spécifiques a certaines mesures de similarité
telle que la mesure du “plus proche voisin itéré” [17] dont le but est de proposer
une technique de minimisation spécifique a la mesure MSE (Mean Sqare Error).
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Les approches cliniques classiques utilisent des comparaisons inter-patients
et/ou statistiques qui ne sont pas directement applicables aux imageries des
patients issus du protocole DBS Post-coma, a cause des importantes lésions
cérébrales observées et de leur trop faible nombre. En revanche, dans le cadre
d’imageries intra-patient, un recalage de type rigide est légitime, puisque le cer-
veau est considéré comme un organe rigide au sens géométrique et que les deux
imageries TEP-scan sont trés comparables. En effet, les deux imageries ont été
réalisées pendant la phase chronique, & distance de 1’accident neurologique initial,
en sachant qu’aucune nouvelle lésion cérébrale n’est survenue entre ces deux
acquisitions.

2.2.2 Orientation CA-CP

En 1967, J. Talairach et G. Szikla définissent 'orientation CA-CP, pour com-
missures blanches antérieures et postérieures |59]. En 1988, cette orientation est
reprise dans le livre “Co-Planar Stereotactic Atlas of the Human Brain” [60]. Le
repére CA-CP, basé sur trois amers anatomiques structurels du cerveau, devenu
depuis le référentiel de référence en neuro-chirurgie. Les trois amers sont la Com-
missure Antérieure (CA) et la Commissure Postérieure (CP), toutes deux des fais-
ceaux de substance blanche (axones) reliant les deux hémisphére cérébraux, et
le point Inter-Hémisphérique. Plus précisément, le point CA correspond au bord
supéro-postérieur de la Commissure Antérieure dans le plan médio-sagittal et dé-
fini le centre du repére. Le point CP est le bord inféro-antérieur de la Commissure
Postérieure dans le plan médio-sagittal. Enfin, le point TH correspond a un point
quelconque inter-hémisphérique au dessus du corps calleux. CA et CP définissent
alors 'axe Y orienté vers CP (I’avant). Z est I’axe du plan perpendiculaire a Y et
passant pas AC, orienté vers le bas. Enfin X est I’axe orthogonal a Y et Z passant
par AC, orienté latéralement a droite ou a gauche. Aujourd’hui, les points CA et
CP sont définis comme le centre respectif de la commissure antérieure et de la
commissure postérieure. C’est cette version de I'orientation CA-CP qui est utilisée
ici. Afin de permettre une interprétation simplifiée, les imageries utilisées et /ou les
résultats des différents étapes du travail, sont orientés CA-CP.
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FiGURE 2.2 Localisation des points CA, CP et IH.

2.2.3 Protocole de recalage appliqué

La méthode de recalage rigide a 6 degrés de liberté a été sélectionnée (Mattes
Mutual Information, MMI). En effet, les images a recaler étant issues du méme
patient, en se basant sur le fait que le cerveau est considéré comme un organe
rigide, et en sachant qu’aucune nouvelle lésion n’a été observée par les experts
entre les différentes acquisitions, un recalage élastique ne semble pas nécessaire.
De plus, c’est la mesure de similarité MMI qui fournit les meilleurs résultats aprés
vérification des recalages.
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F1GURE 2.3 — Protocole de recalage des imageries TEP-scan : A - Acquisitions
mitiales, B - Recalage rigide, C' - Ré-échantillonnage et redimensionnement

Le protocole de recalage suivant a été utilisé : Les TEP-scans pré et post (SCP
ON) ont été recalés vers 'TRM structurelle pondérée en T1. Le choix de prendre
I'imagerie T1 comme référence se justifie par la volonté de ne privilégier aucun
des deux TEP-scans dans le calcul des résultats. En effet un recalage, quel qu’il
soit, entraine des modifications de I'image d’origine a cause de différents effets tels
que effet de volume partiel [48|. Une fois recalés sur I'imagerie T1, les TEP-scans
sont ré-échantillonnés et redimensionnés afin de disposer des mémes dimensions
et résolutions que celui-ci (0.47 x 0.47 x 0.7mm?*). L’interpolation linéaire utilisée
lors du ré-échantillonnage et du redimensionnement, n’est pas cumulative avec
Iinterpolation liée au recalage. Il a été constaté qu’elle ne nuit pas aux processus
mis en place et n’a pas d’effet sur les résultats produits. Le protocole de recalage
garantit une correspondance de chaque voxel d’une image avec un voxel dans toutes
les autres, et donc I'applicabilité d’une approche au niveau voxel.

2.2.4 Masque expert
Création

Les méthodes de segmentation automatique se basent en général sur des Atlas
de patients sains et/ou des méthodes probabilistes qui soulévent méme dans les
cas simples des problématiques compliquées et qui ne sont pas compatibles avec les
patients de 1’étude DBS Post-coma [14, 42|. Un masque individuel binaire a donc
été réalisé manuellement par un expert pour chacun des patients a ’aide du logiciel
clinique iPlan Stereotaxy 3.0 (Brainlab, Feldkirchen, Germany). La détermination
de T'appartenance (1) ou non (0) d’'un voxel au cerveau a été effectuée par un
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expert en se basant sur 'imagerie IRM structurelle pondérée en T1 du patient. Le
masque réalisé est composé, de la substance blanche et de la substance grise, dont
la valeur des voxels est mise a 1. Sont exclus du masque 1'os, le Liquide Cérébro-
Spinal (LCS), la dure-mére, les tissus mous (chair) ainsi que 'air dont la valeur
des voxels est mise a zéro.

(a) Masque manuel. (b) masque automatique.

FIGURE 2.4 — Différence entre les masques manuel et automatique.

L’avantage d’un tel masque est sa précision et son parfait recouvrement du
cerveau du patient. Néanmoins sa réalisation manuelle, pour une résolution aussi
importante que celle du T1 (0.47 x 0.47 x 0.7mm?), est longue et fastidieuse, huit
a douze heures par masque.

Extraction

Le logiciel clinique iPlan enregistre toutes les données chargées, modifiées ou
créées par son biais, y compris les masques, dans un format propriétaire. Afin
d’étre exploitables, les masques doivent étre convertis vers un format d’image plus
classique et aisé a manipuler. Le choix s’est porté sur le format Nifti ou Nii, clas-
siquement utilisé en recherche. Le format Nii présente 'avantage d’étre compa-
tible avec la majeure partie des logiciels de recherche d’imagerie médicale et de
disposer d’'une structure interne de I'information plus simple et légére que le Di-
com.[http ://nifti.nimh.nih.gov/] A I'aide d'un petit logiciel fourni par Brainlab,
les masques sont extraits des données iPlan au format Dicom, puis convertis a
I’aide d’'un code maison au format de recherche Nifti. Les masques ainsi extraits
présentent souvent une résolution et des dimensions différentes des imageries sur
lesquelles ils ont été réalisés. Il arrive parfois qu’une redécoupe soit effectuée a I’en-
registrement par le logiciel iPlan afin de supprimer toutes les coupes du masque
qui ne contiennent aucun voxel de valeur différente de zéro. Leur résolution est
aussi doublée par rapport a I'imagerie T1.

Modification

Afin de pouvoir appliquer une approche au niveau voxel, les masques redécou-
pés, dont la résolution est doublée par iPlan, doivent étre redimensionnés et leur
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résolution réduite afin de garantir la correspondance des voxels entre les imageries.
Le nombre de coupes manquantes est calculé et des coupes vides de remplacement
sont ajoutées. Puis, puisqu’un voxel de I'imagerie T1 correspond a un groupe de
2x2 voxels dans les masques issus de iPlan, la résolution du masque est dégradée
selon 'une des deux approches, constructive ou destructive, décrites juste apres.
L’approche constructive est définie comme suit : si au moins un voxel du groupe de
quatre (2x2) qui compose un voxel vrai est différent de zéro, alors le voxel vrai est
inclus dans le masque. [’approche destructive est définie comme suit : si au moins
un voxel du groupe de quatre (2x2) qui composent un voxel vrai est différent de
un, alors le voxel vrai est exclus du masque.

4 4

v

FIGURE 2.5 — Fusion de voxzel : A - Approche Constructive, B - Approche Destructive.

2.2.5 Normalisation des TEP-scans
Standard Uptake Value (SUV)

[’imagerie TEP-scan est souvent considérée comme une imagerie quantitative
car elle offre la possibilité de mesurer la concentration d’un radio-marqueur in
vivo en Becquerel par millilitre. En conséquence, il est intéressant de déterminer
des mesures sur ces informations quantitatives afin d’améliorer voire de remplacer
la simple interprétation visuelle encore largement utilisée en pratique clinique. Le
BEDG TEP-scan permet de déterminer 1'activité métabolique du cerveau en sui-
vant sa consommation en sucre marqué radio-activement. Cependant comme tous
les radio-liguants, son absorption peut varier de maniére importante en fonction
de facteurs tels que la dose injectée, la masse du patient, sa glycémie, etc... Afin de
rendre comparables les TEP-scans pré et post SCP, il est nécessaire de normaliser
les valeurs observées afin de diminuer voire de supprimer l'influence de ces facteurs
de confusion.

La méthode SUV se décline sous plusieurs formes différentes, prenant en compte
différents paramétres, mais il n’existe pas a I’heure actuelle de consensus sur la
meilleure a4 adopter. De plus la méthode repose sur un certain nombre d’impor-
tantes suppositions et d’approximations. L’ensemble de ces éléments est décrit
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dans le travail de I. Buvat [10]|. Les valeurs observées aprés normalisation sont
donc toujours dépendantes de un ou plusieurs paramétres non controlés et il est
nécessaire de trouver un moyen complémentaire pour normaliser les données.

Cerebral Global Mean (CGM)

Le taux métabolique cérébral du glucose (Cerebral Metabolic Rate of Glucose
ou GMRgl) d’un patient peut varier assez largement selon la glycémie du patient.
La normalisation des imageries ¥ F-FDG TEP-scan est donc indispensable a leur
comparaison. Différentes études ont proposé l'utilisation de différentes méthodes
de normalisation influant visiblement sur le résultat [16, 31]. Trois approches prin-
cipales de normalisation d’intensité sont appliquées : la “Cerebral Global Mean
(CGM)”, la “regional mean” et la “reference cluster”. La méthode principalement
utilisée est la CGM qui utilise 'intégralité du cerveau afin de normaliser les ima-
geries, contrairement a la “regional mean” qui normalise les données en utilisant
une zone a priori du cerveau ou a la “reference cluster normalization” qui est une
procédure de normalisation a posteriori guidée par les données.

La méthode de normalisation de I'activité métabolique cérébrale la plus fré-
quemment utilisée est la Cerebral Global Mean ou CGM. Elle consiste a diviser
la valeur d’intensité de chaque voxel de I'image par I'intensité moyenne des voxels
intra-cérébraux. Cette méthode est simple et efficace. Cependant, chez des in-
dividus pathologiques la moyenne observée, plus faible que chez des individus
normaux a cause des régions endommagées, va faire apparaitre un hypersignal
dans les zones saines. Cette caractéristique complique la comparaison d’imageries
inter-patients : patient vs sujets sains. Dans un cadre d’'une comparaison intra-
patient cette spécificité n’a pas ou peu d’influence.

Certaines études |9, 67| préconisent I'utilisation d’une zone spécifique du cer-
veau plutot que son entiéreté afin de corriger le biais introduit par la variation
de la CGM, celle-ci offrant une meilleure sensibilité. Les zones privilégiées sont
majoritairement celles épargnées par les principales maladies et pathologies ob-
servées dans les neurosciences telles que le cervelet (cerebellum), le tronc cérébral
(brainsteam), les ganglions de la base (basal ganglia) et le cortex sensorimoteur.
Cette méthode nécessite un a priori de sélection des régions cérébrales, afin de
déterminer la plus appropriée pour le calcul de la valeur de normalisation des don-
nées. Dans le cadre du protocole DBS Post-coma aucun patient n’est comparable
et il n’est pas possible de garantir qu'une zone cérébrale spécifique soit épargnée
chez tous les patients. De plus, il est a noter que d’autres études pondérent la
soi-disant supériorité de la méthode “regional mean” en mettant en exergue que la
méthode de normalisation la plus adaptée dépend de la pathologie étudiée [16].

La méthode de normalisation d’intensité “reference cluster” est une approche
guidée par les données, basée sur une approche itérative. Elle permet de déter-
miner a posteriori la région la plus appropriée, nommée “cluster” de référence,
pour la normalisation des imageries |2, 67|. Cette méthode vise donc & éviter le
biais potentiel introduit par la CGM (hypersignal) tout en évitant une définition
a priori de la région comme le fait la méthode “regional mean”. Dans sa version
la plus récente [67], la méthode s’effectue en deux temps. Dans un premier temps
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I'imagerie patient est normalisée a I'aide de la méthode CGM. Dans un second
temps, la zone cérébrale la mieux conservée de I'imagerie patient est déterminée
statistiquement en se comparant a un groupe témoin. Cette zone sert alors de
“cluster” de référence, dont la moyenne est utilisée pour corriger la normalisation
CGM. Cette approche, qui commence a étre adoptée par certaines études de
population récentes sur les pathologies neurodégénératives, nécessite 'utilisation
d’informations statistiques basées sur un groupe témoin. Elle n’est pas adaptée a
une étude individuelle basée sur peu d’imageries.

Les méthodes CGM et “Regional Mean” sont testées séparément sur une méme
image. La normalisation, quelle que soit la méthode utilisée, conserve par construc-
tion la proportion entre les valeurs de 'image. Il n’est donc pas possible de per-
cevoir visuellement les différences résultant de 'utilisation de I'une ou l'autre des
méthodes. Pour se convaincre qu’il y a une différence, une ligne identique de voxels
est choisie arbitrairement dans les images et comparée.

(a) CGM (b) Regional Mean

FIGURE 2.6 — Comparaison des résultats de différentes normalisa-
tions et choiz d’une ligne de vozels a comparer (encadrée en vert).
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FI1GURE 2.7 — Comparaison des valeurs d’une ligne de
vozels en fonction de la méthode de normalisation utilisée.

Les méthodes de normalisation d’intensité “Regional Mean” et “Reference Clus-
ter” étant incompatibles avec les éléments (imageries, patients, nombre de patients)
a disposition, c’est la méthode de normalisation CGM qui a été retenue. Un autre
élément en faveur de la CGM est que nous disposons déja d’un masque expert du
cerveau [Section 2.2.4|. Aprés calcul, les intensités des voxels obtenues représentent
des variations relatives a la valeur de normalisation CGM précédemment calculée.
Il est possible d’interpréter ces valeurs comme représentant le “patron d’activation”
du cerveau par rapport a la CGM.

2.3 Comparaison au niveau voxel : Le Log-Ratio

La fonction de comparaison des TEP-scans pré et post SCP proposée est nom-
mée Log-Ratio. Lors de leur acquisition, les imageries TEP-scan sont des mesures
absolues du nombre de photons de désintégration. Ces imageries sont normalisées
a I'aide de la méthode des SUVs, puis une seconde fois a I'aide de la méthode CGM
[Section 2.2.5|. Les valeurs observées dans un TEP-scan normalisé sont interpré-
tables comme des variations d’activité cérébrale relatives a I'activité moyenne du
cerveau (CGM). La valeur de normalisation de la CGM étant définie de maniére
intrinséque a chacune des imageries, il n’est pas possible de donner un sens a une
comparaison directe de leur valeurs par soustraction. En revanche il est possible de
donner un sens au ratio des valeurs normalisées des TEP-scans pré et post SCP.
Le ratio représente une variation, augmentation ou diminution, de 'activité méta-
bolique cérébrale entre le TEP-scan normalisé au numérateur, image a comparer,
et le TEP-scan au dénominateur, image de référence.

Il n’est cependant pas possible de se contenter d’un ratio. En effet, une varia-
tion du méme ordre de grandeur des valeurs du ratio produit un méme résultat
pour de petites ou de grandes valeurs d’intensité de voxels. Or un grand nombre de
voxels des imageries TEP-scan présente une faible intensité de signal et n’est pas
représentatif de variations métaboliques cérébrales. Les voxels en question corres-
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pondent par exemple a I’air ou au liquide cérébro-spinal (LCS). Une grande partie
de ces voxels est exclue de la comparaison par 'utilisation d’'un masque manuel.
Cependant celui-ci ne pouvant étre optimal, il est nécessaire de proposer un moyen
de controler I'influence des voxels résiduels non représentatifs. Puisque la méthode
de comparaison de TEP-scans s’intéresse exclusivement aux variations métabo-
liques cérébrales significatives, et afin de ne pas donner la méme importance aux
petites valeurs d’intensité de voxels qu'aux grandes, il est introduit un terme de
neutralisation des valeurs faibles. Ce terme, +1, est ajouté au dénominateur et au
numérateur. Ainsi les voxels dont I'intensité est faible devant le terme de neutrali-
sation sont ramenés a une valeur proche de 1 ainsi que leur ratio. En revanche les
voxels de grande valeur d’intensité ne sont quasiment pas influencés par ce terme
de neutralisation, pas plus que leur ratio. Enfin, afin que les valeurs d’intensité de
voxel mesurées identiques dans les imageries TEP-scan pré et post SCP, ainsi que
les valeurs neutralisées, présentent une valeur de variation nulle - et non de 1 -, le
logarithme du résultat est calculé. L’échelle des cartes de la variation métabolique
est donc en décibels.
La formule issue de ces choix est la suivante :

(2.2)

1+ Vecompared; ;
Log Ratio = log ( 4 ’J>

1+ Vbaseline; ;

Avec Vecompared la valeur du voxel d’indice (i,7) de I'image a comparer et
Vbaseline la valeur du voxel d’indice (7, ) de I'image de référence.

Il est possible de noter deux propriétés spécifiques a cette fonction.
La premiére, fondamentale, est que I’'échange de la référence et de I'image a compa-
rer conserve I'amplitude des résultats, ne changeant que le signe. Cette propriété
garantit que la méthode fonctionne quelles que soient la référence et 'image a
comparer.

1+ Vecompared; ;
Log Ratio = log ( 4 ’]>

1+ Vbaseline; ;

_ 1+ Vbaseline; ;
= —Log Ratio = —log -

1+ Vcompared; ;

La seconde est la capacité de fournir un résultat nul (ou presque nul) lorsque
les valeurs a comparer sont identiques ou extrémement faibles. Cette propriété
garantit que de trés faibles valeurs comparées, dont I'amplitude de variation peut
étre importante, ne sont pas considérées comme significatives. De plus, une non
variation entre la référence et 'image a comparer assure une valeur résultat nulle.
Si Veompared, ; ~ 0 et Vbaseline; ; ~ 0, et/ou Vcompared, ; ~ Vbaseline; ; alors

Loa Ratio—1 1 + Vcompared, ; | 1 0 (2.4)
0 _ratto =108 1+ Vbaseline; ; | B\1) = '
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2.4 Carte de la variation métabolique cérébrale et
présentation des résultats

2.4.1 Echelle de Couleur

Les cartes de la variation métabolique cérébrale, calculées a ’aide du Log-Ratio
pour chaque voxel des images, permettent d’observer trois états distincts :

— Soit le Log-Ratio est inférieur a zéro, ce qui signifie que 'activité métabo-

lique cérébrale a diminué.
Soit le Log-Ratio est égal a zéro, I'activité métabolique cérébrale n’a donc
pas été modifiée.

— Soit le Log-Ratio est supérieur a zéro, 'activité métabolique cérébrale a

augmenté.

Afin de pouvoir rendre compte visuellement des trois états de variation possibles

sur une méme carte, une échelle de couleur, dite bipolaire, a été utilisée. Une échelle
de couleur bipolaire est une échelle de couleur dont la palette est limitée a deux
couleurs. Chacune des couleurs représente respectivement une distance positive
ou négative a une valeur seuil sélectionnée au préalable. Les couleurs qui ont été
choisies sont le bleu pour une diminution d’activité métabolique cérébrale, et le
rouge pour une augmentation. Une non-évolution a été choisie traditionnellement
noire.
Bien que limitée en pratique par les valeurs d’activité métabolique cérébrale, la
fonction Log-Ratio n’est en théorie pas bornée. C’est pourquoi I’échelle bipolaire
a été choisie dynamique. Une échelle de couleur dynamique est une échelle qui
est recalculée grace a une interpolation linéaire en fonction du minimum et du
maximum chaque image, afin que ces derniers soient toujours représentés par la
méme couleur. A noter que I'inconvénient d'une échelle dynamique est que d’une
image a l'autre, une méme couleur ne correspond pas nécessairement & une méme
valeur et inversement. Il peut donc étre difficile, voire impossible, d’effectuer une
comparaison directe visuelle.

-5 0 +0OO

FiGURE 2.8  Echelle de couleur bipolaire.
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FI1GURE 2.9 — Carte de la variation métabolique céré-
brale représentée a l'aide d’une échelle bipolaire dynamique.

2.4.2 Superposition au T1 et filtrage des valeurs faibles

Une carte de la variation métabolique cérébrale peut étre considérée comme une
imagerie fonctionnelle de synthése du cerveau. Afin d’étre interprétable plus sim-
plement par le clinicien, il est important de la replacer dans un contexte structurel.
La carte de la variation métabolique cérébrale a été calculée a partir d’imageries
TEP-scan, recalées sur I'imagerie IRM T1 du patient. L'imagerie IRM T1, struc-
turelle par définition, se situe dans le méme espace géométrique que la carte de la
variation métabolique cérébrale et est donc parfaitement adaptée a ce besoin. La
carte de la variation métabolique cérébrale et I'imagerie IRM T1 sont donc super-
posées. La carte de la variation métabolique cérébrale néanmoins, est une carte
‘pleine’, chaque voxel ayant une couleur. Afin de faire apparaitre les informations
structurelles - I'imagerie IRM T1 sous-jacente -, les voxels de valeur faible de la
carte de la variation métabolique cérébrale sont rendus transparents. Le coefficient
alpha de transparence d'un voxel est déterminé a I’aide de la fonction suivante :

a=1—exp(—kx V;z]) (2.5)

Avec « le coefficient de transparence, k£ un réel déterminé en fonction de la valeur
maximale possible de V; ;, et V; ; la valeur du voxel d’indice (i,j) codé sur un nombre
de valeur fixe. Les cartes de de la variation métabolique cérébrale sont codées dans
I'espace de couleur RGBA. La valeur maximale de V; ; pour I'un des quatre canaux
rouge (R), vert (G), bleu (B) ou alpha (A) est de 255. En conséquence, k a été
déterminé comme k = 0.002 afin d’atténuer graduellement la couleur des valeurs
inférieures a 15% du signal maximum.
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F1GURE 2.10 — Fonction de calcul du coefficient de transparence alpha.

2.4.3 Présentation des cartes

Toujours dans I'objectif de permettre une interprétation simplifiée pour le clini-
cien, ainsi qu’un suivi aisé des différentes étapes réalisées, I’ensemble des résultats
et sous-résultats sont regroupés et présentés sous la forme d’une unique planche
de résultats. Sur cette planche sont aussi reportées des informations jugées perti-
nentes telles que le minimum, le maximum et la moyenne des TEP-scans masqués
et normalisés.

PreOp PET Normalized PreOp PET Relative Change

& Variation Map (mask_manuel)

535554

PostOp PET MNormalized PostOp PET Relative Change

Fi1GURE 2.11 — Planche de résultats.

2.5 Evaluation

La pertinence biologique et clinique des résultats issus de la méthode de norma-
lisation des imageries Tep-FDG a été évaluée pour 3 patients cérébrolésés graves



2.5. Evaluation 33

(ancillaire de I’étude DBS Post-coma). L’objectif général était la recherche des dif-
férences individuelles pour un méme patient en comparant les imageries TEP-scan
acquises en conditions pré-opératoire et post-opération (SCP ON). L’évaluation de
la pertinence biologique et clinique des résultats a été faite en trois étapes : la mé-
thode révéle-t-elle des variations métaboliques ? Ces variations sont-elles localisées
dans des régions a priori modulables par la SCP ? Les variations vont-elles dans le
sens (+ et -) de ce qui pouvait étre attendu selon des connaissances a priori ?
Conformément aux attentes, I’analyse experte révéle des variations méta-
boliques régionale entre les différentes acquisitions TEP-scan d’un méme
patient [figure 2.12];

— Les variations sont localisées dans des régions a priori modulables par la
SCP. Les variations ont été observées par exemple dans la région de la face
médiale du cerveau [figure 2.13) ;

— Le sens des variations observées (positif ou négatif) est compatible avec ce
qui pouvait étre attendu au vu des connaissances a priori [figure 2.13].

FIGURE 2.12  Coupe aziale (Patient C009; l’hémisphére droit est a gauche ;
1mmage réorientée selon le plan passant par les commissures blanches, antérieure
et postérieure) passant par la région thalamique, d’une carte de la variation mé-

tabolique cérébrale SCP-ON - SCP-OFF; (superposée sur une image T1 ana-

tomique recalée), en situation clinique stable, SCP-OFF, avant implantation
des électrodes, et SCP-ON, en phase ouverte apreés plusieurs mois de stimu-
lation : en rouge, régions dont ['activité métabolique a augmenté sous stimu-
lation ; en bleu, régions dont l’activité métabolique a baissé sous stimulation.
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(a) Coupe sagittale passant par le cortex (b) Coupe sagittale passant par le cortex
médian gauche médian droit

FIGURE 2.13 — Coupes sagittales montrant une augmentation d’activité du pré-
cunéus et du cortex cingulaire postérieur (PC/CCP), et préfrontal médian
(MPFC), en période de stimulation chronique par rapport a la période avant
stimulation ; la variation est moindre a droite dans [’hémisphére le plus lésé.

2.6 Extensions

2.6.1 FEtude de la stabilité des maximums
Problématique

Comme expliqué précédemment |Section 2.2.5|, la méthode de normalisation
des imageries TEP-scan retenue est la CGM. L’efficacité de la normalisation CGM
est directement dépendante de la capacité a discriminer efficacement I'apparte-
nance d'un voxel d'une imagerie au cerveau. Comme les méthodes de segmenta-
tion automatique ne fonctionnent pas sur les cerveaux qui présentent des lésions
importantes, c’est au clinicien qu’il revient de classifier chaque voxel. La classifi-
cation des voxels est aisée car elle est effectuée grace a la réutilisation du masque
cérébral réalisé précédemment. Cependant, cela signifie que la précision de la clas-
sification des voxels est elle méme directement dépendante de la qualité du masque
cérébral. Or lors de la réalisation du masque, deux catégories de voxels sont parti-
culiérement difficiles a traiter. La premiére catégorie correspond aux voxels qui se
situent a l'interface naturelle du cerveau et des autres tissus et liquides. Trois cas
sont alors possibles, un voxel peut appartenir au cerveau, appartenir a I'extérieur
du cerveau, ou étre chevauchant. La seconde catégorie correspond aux voxels de
structures cérébrales détruites. En effet, il peut étre difficile de déterminer si ces
derniers appartiennent au cerveau ou aux lésions. La présence de voxels apparte-
nant a I'une ou l'autre de ces catégorie (voire les deux) ne permet pas de garantir
un masque optimal, et donc une détermination optimale de la valeur de normalisa-
tion CGM. Cela souléve deux questions importantes : La valeur de normalisation
de la CGM a-t-elle une influence sur la localisation des extremums locaux apreés
normalisation 7 Et quelle est la sensibilité de la méthode Log-Ratio aux différents
types de calcul de la valeur de normalisation 7
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Approche

Afin de répondre a ces questions, une mesure de l'influence ponctuelle des
valeurs de normalisation sur la localisation des extremums locaux est définie. Cette
mesure est nommée “domaine de stabilité”. Un extremum local est un pixel dont
la valeur de signal est soit strictement supérieure (maximum local) ou strictement
inférieure (minimum local) & I'ensemble de celles de son voisinage. Le voisinage
d’un pixel est défini comme I’ensemble des pixels issus de sa 8-connexité dans une
méme coupe. Ce choix a été fait, car au vu de la résolution TEP-scan (2.34 x 2.34 x
3.27mm?), explorer le voisinage entre les coupes correspond a une zone d’environ
lem ce qui n’a pas de sens physique.

Pixel Pixel

(a) 4-connexité (b) 8-connexité

FIGURE 2.14 — Voisinage en 4- et 8-connexité.

Sachant cela il est possible, dans le cas de la 8-connexité, de définir les 8
inégalités que doit vérifier un pixel pour étre un extremum local, respectivement
minimum local ou maximum local. Un passage a une connexité 3D est tout a fait
envisageable. Le systéme linéaire a résoudre comporterait alors 26 inégalités au
lieu de 8.

Soit 1 le voisinage 8-connexe d’un pixel. Avec C}j, ij les valeurs des voxels
d’indice ij respectivement de I'image & comparer et de I'image de référence, et C},
et C? les valeurs des voxels du voisinage, d’indice kl, respectivement de 'image &
comparer et de I'image de référence. Avec N; et Ny les valeurs de normalisation
CGM respectivement, de I'image & comparer et de I'image de référence. Et ou
et 99 sont des variations de normalisation, respectivement de N7 et de Ny. Alors :
VO € 19(01])

Pour un maximum local :

1+ Cy 1+ Cla

N1+51_ N1+61>0 (26)
1+ € + Ca_—

N2+(52 N2+52

Pour un minimum local :
CL C}

1+—9 14 K
1+ o 1+ Ca_~

NQ"‘(SQ N2+52
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Il est maintenant possible de manipuler ces inégalités pour faire apparaitre un
terme dépendant des variations des valeurs normalisation d; et dy qui conservent
les extremums.

c c e cl

N1+51>< +N2+52)—<1+ ) (1 +

—_— >0
Ny + 09

1 M
— (1+ N1 2

cy . ac i

Ni+61 (N14+061)(Na+92)  No+ 6,

B e
No+3dy (N1 +061)(Na+02) N+

<~ +1

1>0

> C}(Na+ 03) + CLCh + CR(N1 + 61)

—C%(Nl +01) — C’%C’;l — Cu(Ny +85) > 0

< CileQ + Cilj(SQ + 07}70]3[ + C/lel + 013[51

= 05(C; — Cy) = 0(C = C) = Ni(C = C)

J

(2.8)

Il est ensuite possible de créer un systéme de n inéquations, chacune corres-
pondant & un des n voxels extremum sélectionnés. Le systéeme d’inéquations est
résolu en utilisant la librairie cdd+ [21]. La solution obtenue peut prendre deux
formes différentes, soit un polygone convexe (2D) ou un polyédre (3D), soit un
cone dont la base est un polytope et les cotés des rayons semi-infinis. I.’espace des
solutions trouvé détermine I’ensemble des couples de valeurs d; et d, qui conservent
la stabilité des voxels extremums choisis au préalable. C’est cet espace des solu-
tions, mesure de I'influence ponctuelle des valeurs de normalisation utilisées sur
les extremums locaux qui est appelé “domaine de stabilité”.

Une augmentation de 'activité métabolique cérébrale de I'ordre de 10 a 15%
est considérée significative dans I'espace des valeurs TEP-scan. En effet cette four-
chette de valeurs correspond a I’augmentation d’activité cérébrale moyenne globale
observée lors de la SCP [22|. Dans I'espace Log-Ratio, une telle augmentation se
traduit par une variation d’environ v = 0.2. Afin de tester la stabilité ponctuelle
des extremum sont sélectionnés :

les maximums locaux dont les valeurs sont comprises entre la valeur de
Log-Ratio maximum(positive) Max et Max — v.

— les minimums locaux dont les valeurs sont comprises entre la valeur de
Log-Ratio minimum(négative) Min et Min + v.
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Domaine de stabilité des extremums
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FI1GURE 2.15 — Domaines de stabilité CGM du patient C005.

Le domaine de stabilité obtenu est relativement large. L’interprétation qui en
découle est qu’une variabilité faible des valeurs de normalisation utilisées (de I'ordre
de 2%) n’influe pas sur la localisation des extremums. La méthode est donc robuste
aux faibles imprécisions du calcul de la valeur de la normalisation CGM, pouvant
étre engendrées par les incertitudes liées a la définition du masque. A noter que
la forme allongée du domaine de stabilité est la conséquence de la relation (ratio)
qui lie les deux variables.

Afin d’avancer une réponse a la question : quelle est la sensibilité de la méthode
Log-Ratio aux différents types de calculs de la valeur de normalisation 7, il est in-
téressant d’étudier le recouvrement du domaine de stabilité calculé pour la valeur
de normalisation de la CGM et celui issu d'une valeur de normalisation calculée
differemment. LLa seconde valeur de normalisation est obtenue par la méthode de
“Regional Mean”, rejetée précédemment [Section 2.2.5] car inadaptée aux patients
de I'étude. La zone sélectionnée pour le calcul de la “Regional Mean” est le cer-
velet, classiquement utilisé et dont I'intégrité structurelle est bien conservée pour
I’ensemble des patients de I’étude DBS Post-coma.
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Domaine de stabilité des extremums
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FIGURE 2.16 — Recouvrement des domaines de stabilité du pa-
tient C005 : CGM en rouge, “Regional Mean” (cervelet) en bleue.

[’observation des domaines de stabilité, issus de la méthode de normalisation
CGM et “Regional Mean”, confirme que la méthode de calcul de la valeur de
normalisation a un impact sur les résultats de la méthode LogRatio. Cet impact,
notable par I’absence de recouvrement des domaines de stabilité, se traduit par un
changement de la localisation ponctuelle des extremums locaux.

Un autre domaine de stabilité intéressant a calculer est le cas limite, ou les
valeurs de normalisation sont obtenues par la méthode automatique.

Domaine de stabilité des extremums

340 - Méthoc‘ie automatiq‘ue e i
320 .
300 .
280 - ‘ -
260 - .
240 .

220 - .

0ol ]

200 250 300 350 400 450 500
Valeur de normalisation (image comparée)

Valeur de normalisation (baseline)

FIGURE 2.17 — Domaines de stabilité du patient C005 : méthode automatique.

Le domaine de stabilité obtenu avec les valeurs de normalisation issues de la
méthode automatique, se prolonge a l'infini vers les grandes valeurs. La forme
trés allongée du domaine de stabilité semble indiquer une sensibilité relativement
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importante aux variations des valeurs de normalisation. La preuve est faite que la
méthode de normalisation influe sur la localisation des extremum locaux. Il faut
maintenant s’intéresser a la différence globale engendrée par le choix de la méthode
de normalisation sur les cartes de la variation métabolique cérébrale dans leur
ensemble. Pour cela deux cartes issues de deux méthodes vont étre comparées a
I’aide de I'indice de Jaccard.

Indice de Jaccard

L’indice de Jaccard est une métrique classique utilisée dans le domaine des
statistiques pour étudier la proximité entre divers échantillons. L’indice de Jaccard
est défini comme le ratio des cardinaux de l'intersection de deux ensembles et de
leur union.

Card{AN B}
J(4,B) = Card{AU B} (2.9)

[’indice de Jaccard est ici utilisé pour comparer la correspondance, voxel a
voxel, des extremums locaux de deux images recalées. Chacune des deux images
est seuillée afin de ne conserver que les voxels dont les valeurs sont respectivement,
soient inférieures & % de la valeur minimum de l'image, soient supérieures a
2% de la valeur maximum de I'image. La courbe de l'indice de Jaccard est alors
calculée pour le pourcentage de seuillage x, variant de 0 a 1. Lors de 'interprétation
de T'indice de Jaccard, une valeur 0 signifie qu'aucun des voxels seuillés de la
premiére et de la seconde image ne correspondent. A Iinverse une valeur de 1
signifie que I’ensemble des voxels seuillés dans les deux images correspondent. Afin
d’interpréter correctement les courbes de l'indice de Jaccard, il est important de
saisir ce qu’elles représentent. Si la gauche de la courbe est moins sélective sur les
extremums de par sa valeur de seuillage plus large que la droite, elle peut étre
assimilée a une localisation globale, territoriale, des extremums. Elle correspond a
un grand nombre de voxels. La droite de la courbe en revanche correspond a une
localisation ponctuelle des extremums et ne représente qu'un nombre extrémement
réduit de voxels.

L’indice de Jaccard est calculé pour deux cas distincts. Dans un premier cas
pour les cartes de variations métaboliques issues de 'utilisation de la CGM avec
soit un masque manuel et soit un masque automatique. Dans un second cas pour
les cartes issues de l'utilisation du masque manuel et la normalisation CGM, soit
calculée sur I'ensemble du cerveau soit seulement sur le cervelet.



2.6. Extensions 40

Indice de Jaccard
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F1GURE 2.18 — Indice de Jaccard, normalisation CGM, masque manuel vs masque auto.

L’index de Jaccard indique une bonne correspondance des territoires d’extre-
mums entre la méthode exploitant un masque manuel et un masque automatique,
comme le montre la gauche de la courbe. En revanche, passée la valeur de seuillage
de 70%, il semble qu’il y ait une mauvaise corrélation entre les différentes localisa-
tions ponctuelles des extremums. Cela est en réalité peu surprenant, car comme vu
précédemment [figure 2.16], les domaines de stabilité des extremums des deux mé-
thodes sont différents. De plus, au dela de la valeur de seuillage de 60%, le nombre
de voxels conservés chute considérablement, pour n’atteindre qu’une centaine de
voxels & partir de 70%. C’est cette importante variation dans le nombre de voxels
observés, qui explique pourquoi la gauche de la courbe présente des variations
douces alors que la droite semble erratique.

Indice de Jaccard
1.05

Courbé de l'indice Jaécard
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Indice de Jaccard
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F1GURE 2.19 — Indice de Jaccard, masque manuel, nor-
malisation CGM vs normalisation “Regional Mean”.
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Comme dans le cas du graphique précédent, la courbe de l'indice de Jaccard
semble de plus en plus instable lorsqu’elle progresse vers la droite. Cependant,
I’indice reste quoi qu’il arrive élevé. Il décroit jusqu’a un minimum d’environ 0.77
aux alentours de la valeur de seuillage de 40% puis présente globalement une
tendance montante. Cela tend a indiquer que malgré les domaines de stabilité des
extremums non recoupés, les extremums se situent globalement, d'un point de vue
territoire mais aussi voxel, au méme endroit.

2.6.2 En I’absence de masque expert

L’étape de masquage est une étape indispensable au protocole de comparai-
son de TEP-scans [Section 2.2.4]. Cette étape manuelle est trés consommatrice de
temps pour I'expert qui la réalise (plusieurs heures par patient) et pose la ques-
tion de la répétabilité. En effet, bien que la méthode manuelle présente 1’avantage
d’étre trés précise, deux itérations d’'une méme tache ne fourniront pas un résul-
tat strictement similaire. En contre partie, une méthode automatique peut étre
rapide et répétable. Cependant, elle ne bénéficiera pas des connaissances expertes
et risque de fournir un résultat de moins bonne qualité. Comme il reste néanmoins
difficilement imaginable de demander & un expert la réalisation d’une tache de plu-
sieurs heures pour chaque patient, il est indispensable d’explorer les possibilités
d’une méthode automatique offrant un bon compromis. Puisque les méthodes de
segmentation cérébrale automatique classiques échouent sur les patients du pro-
tocole DBS Post-coma, il faut proposer une méthode alternative a la réalisation
d’un masque manuel. L’approche segmentation étant définitivement écartée, la
méthode proposée est basée sur une approche de type filtrage. L’objectif de cette
approche est de détecter et de supprimer au mieux l'information parasite des ima-
geries LogRatio, correspondant a I’extérieur du cerveau ou issue de I'approximation
du calcul de la CGM. L’idée d’utiliser une telle approche part du constat que la
valeur de signal TEP-scan des zones que 'on souhaite supprimer est censée étre
quasi-invariante d’une image a 'autre. Or un signal quasi-invariant, par construc-
tion de la méthode LogRatio, donne une valeur trés faible. C’est cette valeur de
LogRatio faible et une participation réduite au signal total de I'image LogRatio,
proportionnellement a leur volume conséquent dans l'imagerie, qui est exploitée
pour le filtrage. Il est important de noter que cette méthode n’est pas en mesure
de filtrer trés efficacement le signal TEP-scan de 'os ou des tissus mous (peau,
muscles du visages,...) pour des raisons qui seront évoquées un peu plus loin.

Bounding Boxes

La premiére étape a réaliser, en 'absence de masque, est de ne conserver dans
chaque image que le signal des voxels appartenant a des structures ayant été
acquises dans les deux imageries TEP-scan, pré- et post-opératoire. Pour cela les
deux volumes sont recalés sur I'imagerie IRM T'1 sans étre redimensionnés. Dans
les deux volumes d’imagerie, le signal des voxels extérieurs a l'intersection de leur
“Bounding Boxe” respective est changé pour la valeur zéro.
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FIGURE 2.20 — Protocole de recalage modifié en absence de masque.

Une fois cette étape effectuée, les imageries sont redimensionnées normalement
sur 'imagerie IRM T1.

Suppression des valeurs Log-Ratio faibles

La méthode LogRatio a été concue afin de comparer le signal TEP-scan issu du
cerveau avant et aprés (condition ON) SCP. Or en I’absence de masque manuel du
cerveau, l'observation d’'une imagerie TEP-scan réveéle que I’ensemble de la zone
acquise fournit du signal. L’air et le LCS (signal faible) ainsi que l'os et tous les
tissus autres que le cerveau (signal fort) présentent un signal non nul. Ces voxels
présentent théoriquement un signal invariant puisqu’ils ne correspondent pas a des
structure présentant d’importantes variation métaboliques. Cependant a cause du
bruit d’acquisition, des effet de volume partiel, des recalages imparfaits ... il est
trés peu probable que deux voxels aient exactement la méme valeur. Or les seuls
cas ol la méthode LogRatio retourne un résultat nul est lorsqu’un qu’un voxel
présente, dans les deux images comparées, un signal parfaitement identique ou
nul. Il est alors facile de comprendre le probléme. La formule du LogRatio fournit,
quel que soit le voxel considéré, une valeur non nulle [Equation 2.4|. Le résultat
est une carte de variation métabolique entiérement rouge et bleue. Outre le fait
qu’une telle carte ne soit pas lisible, elle fournit beaucoup d’informations qui ne
correspondent, pas a des variations métaboliques mais & une forme de bruit. Ce-
pendant une caractéristique importante des voxels n’appartenant pas au cerveau
est que leur variation d’une image a 'autre est relativement faible, tout comme
leur valeur issue du calcul LogRatio. Le but du filtrage est donc d’utiliser cette
caractéristique, afin de rapprocher les résultats automatiques des résultats obte-
nus avec un masque manuel, en les débarrassant des valeurs LogRatio calculées a
Pextérieur du tissu cérébral, dites “valeurs faibles”.
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(a) Image TRM structurelle du patient (b) Image TEP-scan (fonctionnelle) du
Coo4 patient C004

(c) Présentation en mosaique des ima-
geries T1 et TEP-scan du patient
Coo4

FIGURE 2.21 — Présence de signal fonctionnel TEP-scan hors du tissu cérébral.

Pour cela, dans un premier temps, ’ensemble du processus de comparaison de
TEP-scans est réalisé sans masque.

La seconde étape consiste a déterminer, dans les résultats du calcul du Log-
Ratio, les valeurs dites faibles, par construction majoritairement caractéristiques
de P'air et du liquide cérébro-spinal (LCS).

Une fois le calcul du Log-Ratio achevé, il faut déterminer pour les cartes de
la variation métabolique cérébrale obtenue, les valeurs seuils, de part et d’autre
de 7éro, qui séparent les “valeurs faibles” a supprimer, du reste des valeurs. Un
processus en deux étapes est proposé pour déterminer cet intervalle correspondant
aux valeurs faibles. La premiére étape correspond a calculer I'histogramme d’une
imagerie, puis de déterminer la courbe de niveau associée.

Un histogramme est un graphique qui permet de représenter la répartition d'une
variable continue selon un nombre d’intervalles donné. Il existe des méthodes per-
mettant théoriquement de déterminer un nombre d’intervalles approprié, et donc
leur taille, en fonction du nombre d’échantillons (voxels). Le consensus général est
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cependant qu’il n’existe pas de “meilleur nombre d’intervalles”. De nombreuses mé-
thodes ont été testées, mais la plupart, inadaptées au nombre d’échantillons (plus
de 75 millions de voxels), fournissaient un nombre d’intervalles bien trop faible. Ce
faible nombre d’intervalles se traduisait par un histogramme extrémement com-
pressé. C’est pourquoi le nombre d’intervalles de I'histogramme a été finalement
sélectionné comme 5% du nombre de voxels du volume. L’histogramme calculé sur
imagerie LogRatio permet d’observer facilement la répartition des valeurs calcu-
lées. Un important pic est visible autour du zéro. C’est ce pic, représentant les
valeurs faibles qu’il faut éliminer. Cependant, il est difficile de déterminer avec
précision les intervalles correspondant aux valeurs faibles. Afin de déterminer les
points de coupe du pic, les lignes de niveau sont calculées. La ligne de niveau, est
définie pour la valeur z comme le nombre d’intervalles de 1'histogramme dont le
nombre d’échantillons est inférieur ou égal & x, avec x variant du plus petit nombre
au plus grand nombre d’échantillons compris dans un intervalle.

[’intérét de la courbe du level-set est que son extrémité droite, caractérisée par
une inflexion de la courbe, correspond a un grand nombre d’échantillons repré-
sentatif de peu de différentes valeurs de LogRatio. Un bon moyen de déterminer
avec précision le point d’inflexion de la courbe est Iapplication d’une méthode
de minimisation “k-arms”. La méthode de minimisation “k-arms” revient a trouver
la meilleure approximation d’une courbe de données, a l'aide d’une chaine de k
segments de droite. Pour cela, le premier et dernier des k segments de droite sont
fixés respectivement comme débutant au premier point et finissant au dernier point
de la courbe des données. I.’ensemble des points de jointure des segments est fixé
comme appartenant a la courbe des données. Pour chaque position possible des
points de jointure, 'erreur entre les segments de droite et la courbe de données est
calculée selon la norme-L2 le long des axes x et y. La norme-L2 est définie comme la
somme des distances quadratiques entre les données et les droites approximantes.

Dans notre cas, une méthode de minimisation “3-arms” semble étre la plus
appropriée. Deux arguments justifient ce choix. Le premier, subjectif, est issu de
I’observation de la courbe du level-set. Celle-ci révéle assez nettement trois por-
tions de courbe relativement droites, connectées par deux inflexions. Le deuxiéme
argument, est lié au fait qu’'un overfit de la méthode “k-arms”, soit un trop grand
nombre de segments de droite utilisés pour I’approximation, rendrait indiscernable
la jonction entre les “bras” & couper et ceux a conserver. C’est pourquoi le “3-arms”
a été retenu. En remontant aux intervalles de valeur dans I'histogramme corres-
pondant au “bras” & supprimer, il est possible de définir les valeurs bornes, de part
et d’autre de zéro, correspondant au point de coupe du pic a éliminer.

Il est a noter que le nombre important d’intervalles a représenter nécessitera
pour I’histogramme comme pour le level-set 1'utilisation d’une échelle logarith-
mique pour ’axe y.
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(a) Exemple d’histogramme en échelle loga- (b) Level-set associé en échelle logarithmique
rithmique

FIGURE 2.22 — Etapes du filtrage des valeurs faibles en absence de masque expert.

Il est désormais possible de comparer, les images calculées avec 1'utilisation d'un
masque expert et sans masque. Afin de simplifier la comparaison et de restreindre
la lecture des données a un méme espace, les résultats obtenus en absence de
masque expert sont aussi présentés filtrés par le masque manuel.

(a) LogRatio calculé avec un masque (b) LogRatio calculé avec la méthode
manuel automatique (non-masqueé)

(c) LogRatio calculé avec la méthode
automatique (masqué)

FI1GURE 2.23 — Comparaison des cartes de la variation métabolique céré-
brale avec l'utilisation d’un masque manuel ou la méthode automatique.
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Les résultats observés dans le cerveau grace a la méthode automatique [figure
2.23.c| sont parfaitement cohérents avec ceux observés grace a la méthode manuelle
[figure 2.23.a]. Comme annoncé plus haut, la différence majeure entre les résultats
[figure 2.23.a et 2.23.b| se situe au niveau des os et des tissus mous. Cela s’explique
par le fait que dans les imageries TEP-scan comparées, les voxels correspondant a
I’0s et aux tissus mous présentent des variations de signal trop importantes et donc
une valeur de LogRatio trop élevée pour étre filtrée. Pour les tissus mous, c¢’est
une variation métabolique faible mais présente qui explique le probléme. Dans le
cas des os, c’est le signal trés fort et trés diffus, couplé aux effets de volume partiel
du recalage, ainsi que des artefacts d’acquisition, qui sont les principales sources
de variations.

Résultats et discussion

Avant de tester la méthode de calcul des cartes de la variation métabolique
cérébrale sur de vraies données patients, son comportement a été vérifié sur des
données synthétiques controlées. Deux cas de figure spécifiques sont testés.

En premier lieu, la méthode doit garantir que dans le cas ot aucun changement
n’est observable entre les imageries TEP-scan, celle-ci fournit bien un résultat nul.
Pour cela, le calcul des cartes de variation métabolique est effectué en comparant
une imagerie avec elle méme. Le résultat obtenu est conforme au résultat attendu,
une image vide (noire).

Deuxiémement, il s’agit de confirmer que la méthode est capable de détecter
une augmentation ou une diminution d’activité entre deux imageries. Pour cela une
imagerie est artificiellement altérée avant recalage CA-CP. Quatre paires de patchs,
de 10 x 10 voxels, traversant 'imagerie selon ’axe axial sont créés. Chaque paire
contient un patch dont les voxels sont augmentés d’une valeur donnée, et I'autre
diminué de cette méme valeur. Les paires de patchs sont respectivement altérées
de 20%, 40%, 60% et 80% de l'écart type de I'imagerie. Enfin les patchs, afin de
simuler le bruit d’acquisition, sont bruités a I'aide d’augmentations et diminutions
artificiellement créées. Le bruit généré suit une loi poissonnienne, correspondant
au bruit type d’une acquisition TEP-scan [25|. Précisons que la méthode est ici
testée dans sa version automatique, sans masque manuel, avec filtrage des valeurs
faibles.
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(a) Tmage originale (b) Tmage altérée

Ficure 2.24  Conception de l'image de syn-
thése pour l’évaluation de la méthode LogRatio.
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FI1GURE 2.25 — Valeur d’une ligne de voxels avant et aprés application des patchs.

FIGURE 2.26 — LogRatio : Image avec patchs vs Image originale

Conformément aux attentes, lors de la comparaison ‘Image avec patchs vs
Image originale’, les patchs dont le signal a été augmenté apparaissent rouges.
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Toujours conformément aux attentes, il est observé une gradation de l'intensité
de la couleur rouge des patchs de la carte de sortie, en fonction de I'augmenta-
tion du signal initial appliquée a ces derniers. Plus 'augmentation de signal d’un
patch est importante plus la couleur rouge de sortie est vive. Dans le cas des deux
patchs ayant subi la plus faible augmentation, la méthode automatique de filtrage
“élimine” les voxels présentant peu de variation. Ainsi le patch augmenté le plus
faiblement est quasi intégralement supprimé. La méme interprétation peut étre
faite pour les patchs dont le signal a été diminué. Enfin, il est important de noter
qu’ayant subi plusieurs étapes de recalage, les voxels des deux images présentent
des effets de ‘volume partiel’. Certains voxels de I'image contiennent du signal issu
des patchs ainsi que de leur voisinage. Ils présentent donc une valeur “mixte”, plus
faible que celle du patch original, et peuvent étre filtrés par la méthode automa-
tique. Le phénoméne reste néanmoins confiné aux bordures des patchs et n’influe
que trés modérément les résultats observés.

La méthode peut maintenant étre testée sur les imageries patients et les ré-
sultats confrontés aux observations et interprétations cliniques. Les connaissances
actuelles ne permettent pas d’anticiper avec exactitude les modifications entrainées
par une SCP, en fonction de la localisation des électrodes et des lésions cérébrales
des patients. Cependant, un certain nombre d’éléments sont connus. Suite & une
SCP, des variations d’activité métaboliques locales (stimulation) et globales sont
attendues [22|. L’observation experte a confirmé ces deux éléments. Les variations
locales ont été aussi vérifiés par les cartes de variation de métabolisme cérébral qui
présentent des zones de variations. Comme annoncé, une augmentation globale a
bien été mesurée entre les imageries TEP-scan pré et post SCP lors du processus
de génération des cartes, chez ’ensemble des patients. L’expert a aussi confirmeé
que les variations observées se localisent dans un groupe de régions spécifiques,
conformes aux zones a priori modulables par la SCP. Enfin, le sens des variations
observées dans les différentes régions a été validé comme pouvant étre attendu
selon les connaissances a priori.
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3.1 Introduction

3.2 Description et méthodologie

Une fois la comparaison de TEP-scans intra-patient effectuée et afin de resi-
tuer activité métabolique du patient pré et post SCP par rapport a une activité
considérée normale, on souhaite effectuer une comparaison inter-patients entre les
imageries patients et un Atlas TEP-scan. Cela souléve deux questions majeures.
Comment déterminer et obtenir un Atlas TEP-scan représentatif d’une activité
métabolique normale a laquelle comparer les imageries patients? Et comment
comparer les imageries patients, trés éloignées de la normalité, tant d’un point
de vue structurel que métabolique, a cet Atlas TEP-scan normal ? L’atlas TEP-
scan est un atlas fonctionnel, permettant de disposer d’une référence de l'activité
métabolique. Il est défini comme le regroupement des imageries TEP-scan d’un
groupe controle. La réalisation de cet atlas, fait appel au software AtlasWerks [29],
basé sur I'implémentation de la méthode ’Large Deformation Diffeomorphic Me-
tric Mapping’ (LDDMM) [4]. Cependant, I'imagerie TEP-scan, trop diffuse, ne se
préte pas a la réalisation directe d’un tel atlas par la méthode LDDMM . C’est
pourquoi un atlas structurel basé sur I'imagerie CT, nommé Atlas CT est créé au
préalable.

L’imagerie CT, X-ray Computed Tomography en anglais, ou imagerie de tomo-
densitométrie en francais, est une imagerie 3D calculée comme la combinaison de
plusieurs acquisitions radiographiques selon différents angles. L.a mesure de signal
obtenue pour ce type d'imagerie est une mesure absolue de I'absorption des rayons
X par la matiére traversée. L'unité de signal CT est I'unité Hounsfield, notée :

49
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HU = 1000 x Hz—Heau (3.1)
,ueau

FiGure 3.1 — Coupe CT.

L’imagerie CT, outre le fait d’étre structurelle, contrairement a l'image-
rie TEP-scan fonctionnelle, présente I'avantage d’étre de meilleure résolution
(0.977 x 0.977 x 3.27Tmm?). De plus, I'imagerie CT propose une séparation re-
lativement nette et quantifiable des différents tissus. Ces deux critéres font de
I'imagerie C'T une meilleure candidate pour obtenir des recalages robustes entre
les atlas de la “normalité” et les imageries de patients avec d’importantes déforma-
tions. [’Atlas CT obtenu permet ensuite la création de 1’Atlas TEP-scan ainsi que
le recalage des imageries patients vers ce dernier. Les deux atlas, TEP-scan et CT,
sont, réalisés en utilisant respectivement les imageries TEP-scan et les imageries
CT associées, d’un groupe controle.

Il est éthiquement difficile de réaliser des imageries TEP-scan de sujets sains,
mais il est important de disposer d’imageries TEP-scan acquises selon le méme
processus (résolution, marqueurs, dose, correction SUV |...). Ce sont donc 13 sujets
controles, issus du méme protocole d’acquisition de TEP-scan que les patients de
I'étude DBS Post-coma (MEMENTO), qui sont utilisés. Ces 13 sujets controles
ont, étés choisis car ils présentent une activité du métabolisme cérébral normale,
selon 'avis de deux experts.

Les données initiales a disposition sont :

Pour les patients :
Une imagerie IRM structurelle : IRM pondérée en T1 (machine GE Disco-
very MR 750, 3 tesla; Résolution : 0.47 x 0.47 x 0.7mm?).

— Deux imageries TEP-scan, en condition de pré et post stimulation SCP :

TEP-scan ' F-FDG (GE Discovery PET-scan ; Résolution : 2.34 x 2.34 x
3.27mm? ; Protocole MEMENTO).



3.3. Large Deformation Diffeomorphic Metric Mapping (LDMM) 51

— Imagerie CT associée (GE Discovery PET-scan ; Résolution : 0.977 x0.977 x
3.27mm?).
Pour le groupe controle : (13 individus)
— TEP-scan '® F-FDG (GE Discovery PET-scan ; Résolution : 2.34 x 2.34 x
3.27Tmm?* ; Protocole MEMENTO)
— Imagerie CT associée (GE Discovery PET-scan ; Résolution : 0.977 x0.977 x
3.27Tmm?).

3.3 Large Deformation Diffeomorphic Metric
Mapping (LDMM)

La méthode LDDMM [29] permet de créer un Atlas moyen représentatif d’une
population & partir d'une collection de données anatomiques. Afin d’éviter le biais
des méthodes utilisant un recalage vers un atlas préexistant, la méthode LDDMM
propose d’estimer simultanément les “champs de déformation”, Deformation Field
en anglais (DF), spécifiques a chaque imagerie ainsi que 1’Atlas. Un DF est une
grille associée a une image, qui a chaque voxel associe un tenseur de déformation.
L’atlas est alors défini comme la moyenne de 1’ensemble des imageries transformées
qui nécessite la plus petite déformation globale pour correspondre au mieux aux
imageries d’origine.

PATIENT 3

PATIENT 2 PATIENT 4

PATIENT 1 PATIENT 5

ATLAS MOYEN

\ /
VAR

FIGURE 3.2  Processus de construction d’Atlas Atlas Werks.

La méthode LDDMM présente trois aspects importants. C’est une méthode :
difféomorphique, symétrique et apte a gérer de larges déformations.
— La méthode est difféomorphique. Elle garantit que les transformations cal-
culées sont des bijections différentiables, dont les bijections réciproques sont
aussi différentiables ;
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— Elle est symétrique car elle garantit par construction que chaque DF produit
est un diffeomorphisme dont I'inverse est aussi un diffeomorphisme ;
— Enfin contrairement & de nombreuses méthodes, elle ne nécessite pas de se
contraindre exclusivement a de petites déformations.
L’estimation des DFs et de I’Atlas moyen sont effectués simultanément, sous la
forme d’un probléme de minimisation d’énergie a deux critéres. Probléme exprimé
comme suit :

{fs, T} = argmin Y /Q (Lhi(x)) = I(x)) + /0 /Q Lvs(e, O)|2dedt (3.2)

hi, 1

Avec : h; lensemble des DF des N images, I VAtlas, I; la iéme image, h; le iéme
Df, L un opérateur différentiel et v; le champ de déformation de la iéme image.
Le premier terme de ce probléme, la somme, garantit que 1’écart entre chaque
image I; et leur image transformée respective [;(h;(x)) est minimum. Le second
terme permet de garantir que les DFs sont des difféomorphismes symétriques, en
pénalisant les autres types de DFs par I'intermédiaire de 'opérateur L.
Cependant, le probléme de minimisation multi-critére est complexe a résoudre.
Il est possible de simplifier ce dernier en constatant que pour un DF h; fixé, I’Atlas
I qui minimise I'équation précédente (X), est obtenu de la maniére suivante [29] :

1) = 5 3 b)) (3.3)

Ainsi UAtlas [ peut étre calculé comme la moyenne arithmétique de I’ensemble
des N images déformées I;(h;(x)). Le probléme de minimisation de la méthode
LDDMM peut donc étre réécrit sous la forme :

= orgniny. [ (thi(x))—%fohxx))) w [ [ Il psd

j=1
(3.4)
Le premier terme du probléme, la somme, représente désormais la minimisation
de lécart entre chacune des images déformées par leur DFs respectifs, I;(h;(x)), et
I’Atlas moyen des images déformées. Le second terme reste lui inchangé.
L’implémentation est effectuée sous la forme d’une approche itérative glou-
tonne, avec k le nombre d’itérations. La premiére étape est le calcul de 1'Atlas
moyen a partir des N images déformées.

Pw) = 5 ST (3.5)

La seconde étape est le calcul des mises a jour des vélocités des DFs. Ces mises a
jour sont calculées en appliquant 'inverse de 'opérateur différentiel L a la fonction
de force suivante :

FFx) = =[If () = I} (2)]VI}(x) (3.6)

7

Avec V le gradient.
Dans AtlasWerks ce calcul est effectué dans le domaine de Fourier [29]. La
premiére chose a noter est que 'utilisation directe d’AtlasWerks sur les TEP-scans,
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ne fournit pas un Atlas TEP-scan exploitable. En effet, les imageries TEP-scan,
sont des imageries fonctionnelles métaboliques de faible résolution (2.34 x 2.34 x
3.27mm?) et, par construction, présentent des variations de signal treés diffuses.
Les champs de déformation calculés par la méthode fournissent par conséquent un
Atlas issu de recalage impropre et donc inexploitable.

FIGURE 3.3 — Ezemple de coupe de I’Atlas TEP-scan incorrect.

C’est pourquoi, afin de créer les Atlas TEP-scan et CT dans le méme espace
(recalés), et puisque qu’il n’est pas possible d’obtenir un Atlas TEP-scan conve-
nable par une utilisation directe d’AtlasWerks, les deux Atlas vont étre créés en
utilisant les mémes transformations, issues de la création de I’Atlas CT. Les étapes
du processus sont alors les suivantes :

Disposer pour tous les sujets du groupe controle d’une imagerie structurelle
CT plus adaptée au recalage.

— Recaler et ré-échantillonner les imageries CT vers une imagerie CT choisie,

afin de disposer d’un recalage initial correct.(Recalage rigide a 6° de liberté)

— Recaler et ré-échantillonner chaque TEP-scan de chaque sujet du groupe

controle vers son imagerie CT associée. (Recalage rigide & 6° de liberté)

— Générer, avec AtlasWerks, I’Atlas et les champs de déformation a partir des

imageries CT recalées.
Appliquer les champ de déformation respectifs a chaque sujet au TEP-scan
recalé.

— Calculer I’Atlas TEP-scan a partir des TEP-scans groupe controle déformeés.
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Cependant, les imageries CT initiales contiennent beaucoup de voxels dont le
signal n’est pas représentatif du sujet. Par exemple, le signal de la table et du
coussin utilisé lors de 'acquisition. Ce signal doit étre filtré.

="

FIGURE 3.4 — Ezemple de coupe CT brute.

Avant d’utiliser AtlasWerks il est donc nécessaire de filtrer I'information per-
tinente des imageries CT. L’information véhiculée par le signal CT est assez bien
définie, et la valeur des différents tissus observés, en unités Hounsfield, connue.
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Air —1000HU
Graisse —100HU a —500HU
Eau 0HU
Liquide cérébro-spinal (LCS) +15HU
Muscle +10HU a +40HU
Matiére blanche +20HU a +30HU
Matiére grise +37THU a +45HU
Sang +30HU a +45HU
Tissus mous +100HU a +300HU
Os +700HU et plus

Afin d’optimiser le recalage fourni par AtlasWerks, I'étape de filtrage doit
conserver le maximum d’'informations pertinentes. Si les signaux de 'air, de 'eau
et de la graisse doivent étre éliminés, il est cependant important de conserver les si-
gnaux de la matiére grise, de la matiére blanche, de I'os et des ventricules. En effet,
I'utilisation des imageries C'T n’est qu'un moyen intermédiaire d’obtenir les DFs
a appliquer aux imageries TEP-scan. Si seule la boite cranienne est conservée, les
informations de déformation du tissu cérébral seraient peu pertinentes. En contre
partie, si seuls matiére grise, matiére blanche et ventricules étaient conservées, la
méthode perdrait une information de signal trés contrastée permettant une bonne
contrainte des déformations, I'os. Or c’est précisément I'absence de ce type de
contraintes qui rend ’application directe de la méthode AtlasWerks aux imageries
TEP-scan inadaptée. Le bornes théoriques du filtrage sont donc +0 et 415 unités
Hounsfield. Or dans la réalité les tissus ne sont pas toujours parfaitement distincts
a I’échelle d’un voxel et un tel filtrage tend a faire perdre de 'information. Avec
un seuillage utilisant les bornes théoriques, une partie du signal intra-cranien est
perdu, notamment au niveau de l'interface entre ventricules et cerveau.
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FiGURE 3.5 — Coupe de I’Atlas CT avec un seuillage placé o 15 HU.

Aprés plusieurs tests, le seuil qui semble le plus pertinent, offrant la meilleure
balance entre filtrage et conservation de I'information, est 0.

Ficure 3.6 Coupe de I’Atlas C'T avec un seuillage placé a 0 HU.

Malgré tout, 'imagerie CT ainsi filtrée, contient toujours du signal non perti-
nent. D’une part, du signal résiduel a proximité de I’extérieur de la boite cranienne,
mais aussi et surtout le berceau d’acquisition. Deux informations importantes sont
utilisées pour séparer les signaux. Premiérement le signal de la boite cranienne et
du cerveau est compact dans l'espace, tout en étant distinct spatialement des
autres signaux. Deuxiémement, aprés filtrage, le signal d’intérét représente la plus
grande portion des voxels de I'image contenant du signal. En se basant sur ces
deux caractéristiques, il est aisé de classifier les voxels appartenant aux différentes
composantes connexes du volume afin d’isoler les différents signaux. Il est ensuite
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possible de ne sélectionner que les voxels de la composante représentant le plus
grand pourcentage de I'image.

(a) Sans sélection de composante (b) Avec sélection de composante

F1GURE 3.7 — Détail d’exzemple de coupe de composantes de I’Atlas CT.

Ficure 3.8  Coupe résultat de la composante pour Atlas CT.

Une derniére étape s’avére ensuite nécessaire. La composante sélectionnée bien
qu’englobant les tissus attendus, matiére blanche et grise, os et liquide-céphalo-
rachidien, présente de nombreux ‘trous’. Ces ‘trous’ correspondent trés majoritai-
rement a des voxels représentant le liquide cérébro-spinal qui ont été filtrés lors
de I'étape de seuillage précédentes. Pour palier cela, une fermeture morphologique
est appliquée a la composante.
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FIGURE 3.9 Ezemple de coupe de composante “trouée”.

La morphologie mathématique est une théorie qui s’appuie sur la théorie des
ensembles, des treillis, de la topologie des fermés [47]. Cette théorie est particuliére-
ment utilisée en analyse et traitement d’image, en permettant entre autres I’étude
des objets selon leur taille, leur forme, leur relation topologique avec leur voisi-
nage. En proposant différentes transformations, elle permet par exemple le filtrage
et la segmentation d’'une image. Ne seront détaillées ici que les deux opérations
de base les plus classiques de la morphologie mathématique, I’érosion et la dilata-
tion, ainsi que deux de leur compositions, I'ouverture et la fermeture, dans le cas
d’image binaires. Seront aussi détaillées leurs propriétés et utilisations. Pour plus
d’informations, il est possible de se référer aux différents travaux sur le sujet [40].

Les transformations de morphologie mathématique peuvent étre non-linéaires,
non-réversibles et/ou idempotentes. La non-linéarité signifie qu’appliquer a une
image une transformation A, puis B, ne fournit pas le méme résultat qu’appliquer
la transformation B puis la transformation A. La non-réversibilité signifie que la
transformation perd de I'information et donc qu’appliquer une transformation A
puis sont inverse A~! ne permet pas de retrouver I'image initiale. Enfin I'idempo-
tence garantit qu’appliquer une fois ou de multiples fois la transformation A & une
image binaire fournit le méme résultat.

[’approche ensembliste de la morphologie en mathématiques s’intéresse aux re-
lations (réunions, intersections, etc.) entre deux ensembles. Ici, les deux ensembles
sont, d’'une part le ou les objets contenus dans une image binaire (X), et un se-
cond ensemble nommé élément structurant (S) dont sont choisis la taille, la forme
et le centre d’attache. Une transformation morphologique est définie comme la
modification d’une image binaire, par un élément structurant S et une relation
ensembliste R, en examinant en chaque point de I'image si R est vérifiée entre X
et S translaté. Le symétrique de 1’élément S par rapport & son centre d’attache
est noté S. Si S est symétrique par rapport a son centre alors, S = S.
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Ficure 3.10  Ezemple de différents éléments struc-
turants : Carrés, rectangles, croix, disque et anneauz.

La définition des opérations morphologiques telles que ’érosion et la dilatation,
reposent sur la définition de l'addition de Minkowski, écrite comme 'addition
vectorielle suivante :

XY ={r+y/lreX yecY} (3.7)
L’érosion peut étre écrite :

E(X,S)=X6oS

o (3.8)
={z|Vse S,z +s € X}
L’érosion est une transformation non-inversible.
La dilatation peut étre écrite :
DX, S)=X&S
(X, 5) (3.9)

—{r+slze X,5e 8}

La dilatation est une transformation non-inversible.
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ORIGINALE

FIGURE 3.11 — Ezemple d’érosion et de dilatation avec un élément structurant croiz 1.

Les deux transformation suivantes, ouverture et fermeture, sont les deux plus
simples compositions de I’érosion et de la dilatation, toutes deux idempotentes.
Ainsi 'ouverture est définie comme une érosion suivie d’une dilatation :

O(X,S) = D[E(X,S), 5] (3.10)

L’ouverture permet de maniére générale de supprimer les isthmes. En effet, I'étape
d’érosion permet de “déconnecter” les composantes connexes n’étant en contact que
par trés peu de pixels. Puis ’étape de dilatation permet de retrouver le contour
global originel de 'objet qui avait été érodé.

Et la fermeture comme une dilatation suivie d’'une érosion :

F(X,S) = E[D(X,S),5] (3.11)

La fermeture permet de combler les “trous” dans les objets, pour peu que ceux-ci
soient plus petits que ’élément structurant. En effet, la premiére étape de dila-
tation, s’effectue aussi a I'intérieur des objets, comblant les “trous”. Puis I'étape
d’érosion permet de retrouver le contour originel global de I'objet précédemment
dilaté.
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ORIGINAL

FIGURE 3.12 — Ezemple et effets des opérations morphologiques (di-
latation, érosion) et de leurs compositions (ouverture, fermeture).

Afin de combler les trous observés dans la sélection issue du seuillage des ima-
geries CT, une opération morphologique de fermeture est appliquée.

(]

FIGURE 3.13 — Masque de la sélection CT sur
un patient, apres fermeture morphologique.

Une fois I’ensemble des imageries du groupe controle ainsi traité, le processus
de création des Atlas CT et TEP-scan est effectué : recalage et ré-échantillonnage
des imageries CT et TEP-scan vers une image de référence CT, utilisation d’At-
lasWerks sur les données CT pour générer I’Atlas CT, extraction des champs de
déformation, calcul de I’Atlas TEP-scan.
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(a) Atlas CT (b) Atlas TEP-scan

FIGURE 3.14 — Exemple de coupe aziale des Atlas.

3.4 Individu versus Atlas issu du groupe controle

Une réponse a été apportée a la question de savoir comment déterminer et
obtenir un Atlas TEP-scan représentatif d'une activité métabolique normale a
laquelle comparer les imageries patients, dans le chapitre précédent. Cependant,
il reste la question de la comparaison des imageries patients, trés éloignées de la
normalité tant d’un point de vue structurel que métabolique, a 1I’Atlas TEP-scan
du groupe controle.

En premier lieu, il est préférable de contourner la difficulté d'une étape de
recalage des imageries fonctionnelles en s’appuyant plutot sur les imageries struc-
turelles disponibles, les imageries C'T patients et Atlas CT. En effet comme évoqué
précédemment, les imageries fonctionnelles présentent majoritairement des varia-
tions de signal interne trés diffuses. L’absence d’amers nets fait tendre les méthodes
de recalage vers des résultats imprécis, contrairement aux imageries structurelles
présentant des variations de signal plus franches.

Cependant, cela n’est pas suffisant. En effet comme expliqué dans le chapitre
1.3, les méthodes de recalage classiques ne sont pas assez robustes aux importantes
déformations cérébrales observables chez les patients. Il faut donc proposer une
approche de recalage plus adaptée aux spécificités des imageries et des patients de
I’étude DBS Post-coma.

Puisque les cerveaux fortement endommagés des patients sont la source du
probléme, I’approche proposée est d’effectuer un recalage s’appuyant sur la boite
cranienne. Deux hypothéses sont formulées. Un, la localisation du cerveau dans
la boite cranienne est globalement stable. Deux, la boite cranienne d'un individu,
méme présentant des lésions cérébrales importantes est assimilable & une sphére
déformée. L’idée est donc d’utiliser ces propriété d’invariance lors du recalage.
L’objectif n’est plus de recaler les cerveaux entre eux mais les boites craniennes.
Afin d’accommoder les différentes formes de boites craniennes, ¢’est une informa-
tion dérivée, la distance de Maurer, qui va est utilisée.

Le recalage utilisé est un recalage élastique, dit recalage des démons difféomor-
phiques. Une fois les champs de déformation calculés pour le recalage des imageries
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structurelles, ceux-ci peuvent étre appliqués aux imageries fonctionnelles, pour peu
que toutes les imageries soient recalées. Enfin, afin de faciliter I'interprétation des
résultats par 'expert, les résultats sont présentés dans I'espace CA-CP.
Le protocole suivant a donc été réalisé, afin de disposer de toutes les images
nécessaires dans un méme espace, avec une méme résolution et recalées CA-CP :
— Recalage CA-CP des Atlas TEP-scan et CT.
— Recalage de toutes les imageries patients vers I'imagerie CT de ce dernier.
Calcul des cartes de distance signée de Maurer pour les imageries patients
CT et I’Atlas CT. (Signed Maurer Distance Map, SMDM)
— Recalage Difféeomorphique des cartes de distance signée du patient et de
I'’Atlas. (Calcul des champs de déformation : ‘Deformation Field’, DF)
— Application des champs de déformation & I'’ensemble des imageries patients
précédemment recalées.
De maniére synthétique, voila a quoi ressemble le protocole de recalage :

Recalage et reslicing

CT PET
Identité MASK |
SMDM T e
— )
(DF)
Identité Identité
SMDM CT PET
Patient — Atlas
Etape 1 Etape 2

FI1GURE 3.15 — Schéma du protocole de recalage.

Si les étapes de recalage des différentes imageries TEP-scan vers les imageries
CT sont effectuées a I'aide d’un processus identique a celui utilisé lors de la création
des cartes de variations métabolique : recalage rigide a 6° de liberté (MMI), deux
étapes font appel a de nouveaux processus. Ces nouveaux processus, le calcul de
la distance de Maurer et le calcul des champs de déformation, vont étre I'objet des
chapitres suivants.

Distance de Maurer

La distance de Maurer est définie comme la mesure de la distance euclidienne
d’un pixel vide (0) d’'une image binaire, au plus proche pixel d’un objet de I'image
(1). Lorsque I'objet en question est creux et fermé, I'intérieur est considéré comme
ayant une distance négative, et I'extérieur une distance positive et le nom de la
méthode changé en distance signée de Maurer.
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FIGURE 3.16 — Schéma d’une coupe de carte
de distances signées de Maurer d’une sphere.

La premiére étape pour pouvoir calculer la carte de distance de Maurer est d’ex-
traire la boite cranienne des différentes imageries CT et de I’Atlas CT. Pour cela, il
est possible de réutiliser la méthode évoquée dans le chapitre précédent, le seuillage
des images. En se basant sur le tableau de correspondance tissu/unité Hounsfield
de la section 3.3 , la valeur de seuillage théorique est déterminée comme com-
prise entre 300HU et 7T00HU. La valeur choisie en pratique est 310HU, et ce afin
d’éliminer les tissus mous, tout en conservant un maximum de la boite cranienne,
permettant en aval de la méthode de refermer cette derniére plus simplement.

F1GURE 3.17 — Coupe de I’Atlas CT aprés seuillage.
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Cette étape fonctionne trés bien dans le cas de I’Atlas CT. Cependant, les
imageries patients présentent des traces du berceau d’acquisition. En effet la den-
sité de ce dernier est assez proche de la valeur choisie. Afin de le supprimer des
images, comme précédemment, seule la composante connexe représentant le plus
important pourcentage de I'image est conservée.

(a) Sans sélection de composante (b) Avec sélection de composante

FiGuRE 3.18 — Coupes de l'imagerie CT patient aprés seuillage.

La derniére étape avant de calculer la carte de distance de Maurer, est de
s'assurer que la boite cranienne est un objet binaire fermé. En effet celle-ci n’est
pas initialement une structure binaire close. L.a conversion en binaire est effectuée
simplement. Si un voxel contient du signal, sa nouvelle valeur est 1, sinon sa valeur
reste nulle. Puis, comme la boite cranienne présente principalement deux trous
importants, le trou occipital, ot viennent s’attacher les vertébres cervicales et le
trou au niveau du palais, ceux-ci sont comblés manuellement. Les images binaires
de la boite cranienne sont parcourues a l'aide d'un éditeur d’images, selon les trois
axes et les trous refermés en respectant la régle suivante : n’ajouter que le minimum
de voxels pour fermer la structure (plus court chemin).

FiGure 3.19 Fermeture manuelle de la boite cranienne

Comme 'étape précédente est manuelle et fastidieuse, afin de garantir que la
structure fabriquée est belle et bien close, la transformation morphologique de
fermeture est appliquée. L’élément structurant utilisé est un cube de trois pixels
d’aréte. A noter qu’il serait intéressant d’automatiser ces étapes en utilisant des
méthodes de types ‘hole filling’, ‘plus court chemin’, ‘A*’, ‘Dijkstra’, ‘Snake 3d’ ou
encore ‘Force-ballon’ [13, 15, 26, 30].

La carte de distance signée de Maurer peut maintenant étre calculée sur les
objets ainsi créés.
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Ficure 3.20  Coupe de la carte de distances signées de Maurer de I’Atlas CT.

Une fois les cartes de distance signée de Maurer calculées pour les imageries
CT patients et I’Atlas, il faut maintenant les recaler.

Démons difféomorphiques

La méthode des démons diffeomorphiques, dont les détails peuvent étre trouvés
dans larticle de T. Vercauteren et al. |65] est une méthode de recalage non-rigide,
non-paramétrique. Elle permet de déterminer le champ de déformation permettant
de recaler une image dite source vers une image dite cible. Les démons sont définis
comme les petites forces locales en chaque voxel, poussant 'image pour la défor-
mer. Les équations utilisées pour calculer ces forces sont des dérivées spécifiques
du “flow optique” qui une fois régularisées par un lissage spécifique garantissent
I'inversibilité.

Soit s, une transformation spatiale d’un point de 'image Fixe (F') vers Iespace
de I'image Mobile (M). S un champ de déplacement, et p un pixel. Il est possible
de définir :

s:pr—=p+S(p) (3.12)

La mesure de similarité entre 'image F' et M o s est définie comme la somme
des erreurs quadratiques (“Mean Square Error”) dans l'espace (2,, domaine de
superposition aprés transformation des deux images :

1
Sim(F, M os) = §HF— M o s|?

- ﬁ S F(p) — M(s(p))

PEQp

(3.13)
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Afin d’obtenir un terme d’optimisation fournissant des résultats stables et lisses,
un terme de régularisation est ajouté. Ainsi le terme d’énergie & minimiser devient :

E(s) = — Sim(F, M o s) + - Reg(s) (3.14)
g; or

Avec o, représentant le bruit par rapport a I'intensité de 'image et or permet-
tant de pondérer le terme de régularisation. La plupart du temps Reg(s) = ||[V?]],
mais le terme de régularisation peut aussi étre modifié afin de respecter des
contraintes de type “fluide”.

Lors de la minimisation, estimer simultanément la transformation s dans les
deux éléments du terme d’énergie n’est pas possible, et est en fait un probléme mal
posé. Pour palier cela le terme d’énergie est légérement modifié par I'ajout d'un
troisieme élément. L’idée derriére cette approche est de permettre, par ’ajout
de la transformation spatiale non-paramétrique c¢, une estimation terme a terme
simplifiée de s autorisant une erreur spatiale pour chaque pixel, tout en conservant
une transformation globale lisse.

1 1 1
E(c,s) = || = Sim(F, M o c)||* + —dist(s, ¢)> + — Reg(s) (3.15)
o o2 oz
Avec, o, l'incertitude des correspondances spatiales, et dist(s,c) = ||c — s|

Il est ainsi possible de considérer une estimation préalable de la correspondance
avant 'estimation de la régularisation. Pour cela, le processus de minimisation est
décomposé en deux étapes :

1- Résoudre la correspondance en optimisant :

L .. I
||?Szm(F, Moc)|* + ;dzst(s, c)?, (3.16)

selon ¢, avec s connue. Puis
2- Résoudre la régularisation en optimisant :

1 1
U—%dist(s, c)? + gReg(s), (3.17)

selon s, avec ¢ connue.

[’approximation de Taylor du premier ordre du groupe de Lie des transfor-
mations difféomorphiques définies par le terme d’énergie pour chaque itération,
s’exprime alors de la maniére suivante :

2
E,(u) = ||F — M o soexp(u)|?®+ U—;dist(s, s oexp(u))?
o

1
~ 3] 2

[F(p) — Mos(p)] . { JP } (o) 2 (3.18)

0 Ui(P)[

Ox

Avec u considéré comme un champ de vecteurs vitesse mis a jour a chaque itération.

Une fois les champs de déformation calculés, ils sont utilisés pour recaler la
carte de distance signée de Maurer de chaque patient vers la carte de distance
signée de Maurer de I’Atlas CT. Ces champs de déformation sont alors utilisés,
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pour déformer les imageries patients, TEP-scan, T1 et masque, vers I’Atlas TEP-
scan.

F1GURE 3.21 — Résultats des démons difféomorphiques vers ’At-
las CT : A, Atlas CT; B, T1 patient; C, Masque patient; D, At-
las Pet; E, TEP-scan préop patient; F, TEP-scan postop patient;

Enfin, les imageries ainsi transformées sont utilisées pour calculer les cartes de
variations métaboliques de chaque patient versus I’Atlas TEP-scan. Deux cartes
différentes sont obtenues : la carte TEP-scan pré SCP versus I’Atlas TEP-scan et
la carte TEP-scan post SCP versus I’Atlas TEP-scan.
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Min Tep Postop Nrmk 25576
Max Tep Postop Nrmt 10457.17
Moy Tep Postop MNrmk 517719
Position de la Moy (%) 5075

(C004_preop_vs_atlas)

Min Tep Preop Nt 260837
Max Tep Preop MNrmk 36626.94
Moy Tep Preop Nt 2395948
Position de la Moy (%) 7043

(a) Préop vs Atlas

Min Tep Postop Nrmk 22367
Max Tep Postop Nmt 1314139
Moy Tep Postop MNrmk 663316
Position de la Moy (%). 5135

(CD04_postop_vs_atlas)

Min Tep Preop Nt 260837
Max Tep Preop MNrmk 36626.94
Moy Tep Preop Nt 2395948
Position de la Moy (%) 7043

(b) Postop vs Atlas

FIGURE 3.22 — Ezemple de cartes de variation mé-
tabolique issues du patient C004 versus [’Atlas Pet.

3.4.1 Evaluation

Dans le cadre du recalage vers I’Atlas, deux résultats doivent étre évalués. En
premier lieu, il faut déterminer la validité de I’Atlas TEP-scan qui a été créé. Puis
il faut vérifier et valider le comportement du processus de déformation vers 1’Atlas
et les cartes de variations métaboliques résultantes.

Pour valider I’Atlas nous pouvons nous appuyer sur un travail préalablement
réalisé. En 2001, Raichle et al. [44], ont étudié les imageries fonctionnelles FDG
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TEP-scan de 11 sujets controles volontaires sains, a 1’état de repos, normalisées
CGM et compilées sous la forme d’un atlas réalisé manuellement.

Maximum

Minimum

FIGURE 3.23 — Coupes azxiales (en haut) et sagittales (en bas)
PET-FDG (11 sujets controles, volontaires sains; débit san-
quin cérébral ; normalisation par la moyenne cérébrale globale).

[’Atlas généré par la méthode automatique a partir du groupe controle de
Iétude a révélé des différences d’activité entre les régions cérébrales tout a fait
comparables aux résultats issus des travaux de Raichle et al.
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F1GURE 3.24  Coupes axiales (en haut) et sa-
gittales (en bas) PET-FDG (13 sujets controles).

Maintenant que 1’Atlas est validé, il faut vérifier les résultats obtenus par la
combinaison de la méthode de recalage et le calcul des cartes de variations. Pour
cela, 'image synthétique réalisée dans la section 2.6.2 : Résultats et discussion, est
déformée en suivant le processus décrit puis comparée a I’Atlas.
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(a) Image TEP-scan altérée déformée. (b) LogRatio : Image TEP-scan avec
patches vs Atlas.

FiGure 3.25  Patient C00/4 : Image synthétique versus Atlas Pet.

L’interprétation des cartes de la variation métabolique cérébrale obtenues dans
le cadre d'une comparaison & 1’Atlas est plus complexe que I'interprétation des
cartes de la variation métabolique cérébrale issues de comparaison intra-patient.
Cela est di majoritairement au fait que les images comparées sont initialement
fondamentalement différentes. Il est donc attendu d’observer des variations, méme
en absence de patchs. Ces variations initiales vont nécessairement atténuer I'impact
des patchs. Cependant, une étude attentive permet de constater que les patchs
sont bien présents et ont bel et bien une influence sur les cartes de la variation
métabolique cérébrale produites.

Une fois la validation du fonctionnement sur données synthétiques de la mé-
thode effectuée, elle est appliquée aux données patients, et confrontée a 'analyse
d’un expert. Conformément aux attentes, des différences ont été observées loca-
lement entre les patients et I’Atlas groupe controle. [’analyse experte a confirmé
que les régions de variations étaient cohérentes avec les connaissances a priori,
de méme que leur sens de variation. De plus, ’évolution des résultats observés
entre les cartes de la variation métabolique cérébrale “préop vs Atlas” et “postop
vs Atlas” d’'un méme patient, révéele aussi une influence cohérente de la SCP.



Conclusion et perspectives

E travail réalisé au cours de cette thése a porté sur la quantification de I’évo-
lution du métabolisme cérébral suite a une procédure SCP chez des patients
fortement cérébrolésés. Le but était de fournir un ensemble de méthodes et d’outils
permettant une comparaison intra- et inter-patients de cette évolution, prenant en
compte les spécificités structurelles de chacun.

La premiére étape a été de réaliser une comparaison intra-patient. Cette compa-
raison a pour but de mesurer I’évolution de I'activité métabolique cérébrale avant
et aprés (condition ON) SCP. Pour cela les imageries TEP-scan ont été recalées et
ré-échantillonnées en utilisant I'imagerie structurelle T1 du patient. Sachant que
la méthode des SUVs était insuffisante pour garantir des imageries TEP-scan com-
parables, ces derniéres ont été normalisées. L’impact de I'utilisation de différentes
méthodes de normalisation a été vérifié. L’utilisation de la CGM a été choisie en
raison de sa compatibilité avec les importantes lésions cérébrales présentes chez
les patients de 1'étude SCP post-coma. Les images étant maintenant comparables,
une méthode de comparaison voxel a voxel a été privilégiée, toujours en raison des
lésions cérébrales des patients. Cette méthode nommée LogRatio a été congue afin
de permettre de rendre des résultats indiquant une variation positive, négative ou
neutre du métabolisme cérébral aprés SPC. La méthode a aussi été congue afin de
« filtrer » les variations issues de valeurs faibles du signal TEP-scan. L’impact de
la normalisation sur les extremums issus de la méthode LogRatio a aussi été testé.
Enfin ces résultats ont été présentés sous forme de cartes de la variation métabo-
lique cérébrale (planches) bipolaires évaluées d'un point de vue mathématique et
clinique.

La seconde étape a été de réaliser la comparaison dite inter-patients. Cette com-
paraison permet, en confrontant les imageries TEP-scan pré et post SCP (condi-
tion ON) des différents patients & un Atlas TEP-scan, de juger du retour ou non
de l'activité métabolique cérébrale du patient vers une forme de normalité. [’At-
las TEP-scan est issu d'un groupe de 13 sujets controles. Cet atlas a été réalisé
en utilisant le software AtlasWerks, basé sur la méthode LDDMM. Les imageries
TEP-scan, trop diffuses, ne permettent pas un bon recalage. C’est pourquoi la
réalisation de I’Atlas TEP-scan a nécessité au préalable la réalisation de I’Atlas
CT-scan associé. L’Atlas CT-scan a été réalisé a partir des imageries CT-scan du
groupe controle, ayant subi plusieurs prétraitement nécessaires : seuillage, extrac-
tion de la composante principale, et morphomaths (fermeture). L’Atlas TEP-scan
a été créé en ré-exploitant les champs de déformation calculés pour I’Atlas CT-scan
grace a la méthode LDDMM. Les importantes 1ésions cérébrales, génant le recalage
des imageries patients vers I'un ou l'autre des atlas, ont nécessité une approche
différente. L’approche choisie se base sur I’hypothése que la position du cerveau
est globalement identique d’une boite cranienne a 'autre. Ce sont les cartes de
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distances signées de Maurer (CDSMs) issues des boites craniennes de ’Atlas CT-
scan et des patients qui sont recalées. Afin de calculer les CDSMs, I’Atlas CT-scan
ainsi que les imageries CT des patients sont seuillés afin de ne garder que 1’os, puis
la boite cranienne est fermée manuellement. Le recalage des CDSMs est réalisé a
I’aide de I'algorithme des démons difféomorphiques. Les champs de déformations
calculés sont alors, comme précédemment, utilisés pour recaler les imageries TEP-
scan des patients vers I’Atlas TEP-scan. Une fois les imageries recalées, les cartes
de la variation métabolique cérébrale sont calculées a 1'aide de la méthode Lo-
gRatio. Les résultats ont été évalués d’un point de vue mathématique et clinique
comme cohérents.

Il est important de noter qu’afin de permettre une meilleure lisibilité des résul-
tats, les deux étapes de comparaison, intra- et inter-patients, utilisent des masques
réalisés manuellement par un expert. La réalisation des ces masques est trés cot-
teuse en temps. Dans chaque cas, une méthode automatique a été proposée. Les
résultats observés sont similaires a ceux obtenus avec un masque manuel.

Le travail réalisé a donc permis la conception de deux méthodes permettant
respectivement ’obtention de cartes quantitatives de la variation métabolique dans
le cadre intra-patient mais aussi inter-patients. Les résultats dans les deux cas on
été jugés cohérents avec I'état des connaissances actuelles. Un résultat annexe a
été la mise en place d’'une méthode permettant de créer un atlas CT-scan et TEP-
scan interne au laboratoire. Cependant certaines parties de ce travail restent a
poursuivre ou a améliorer.

A court terme, il serait intéressant de tester plus largement les méthodes mises
en place. Que ce soit en I'appliquant & un plus grand nombre de patients (3 a
I'heure de 'écriture de ce manuscrit — 2 en cours) ou en les appliquant dans des
conditions moins extrémes, comme des patients ne présentant pas ou peu de lésions
cérébrales. Elargir ainsi le champ d’application des méthodes permettrait d’obser-
ver leur comportement et leur robustesse face a des situations plus variées. Dans
la continuation de ces étapes, il pourrait étre intéressant de concevoir un protocole
clinique permettant de valider les résultats. Cette validation pourrait par exemple
prendre la forme d’une prédiction de 'amélioration clinique attendue d’un patient
en se basant sur les résultats de la méthode, puis une vérification de la prédiction
a l'aide des tests et mesures actuels.

A moyen terme I'objectif principal est 'amélioration de I'automatisation des
méthodes. Il y a pour cela un certain nombre de verrous a lever. Premiérement,
le chainage actuel, nécessaire a la production des résultats, est constitué de nom-
breuses étapes dont certaines utilisant des logiciels tiers. Ce probléme pourrait étre
résolu assez facilement par un peu de développement informatique. Un autre frein
a automatisation provient des étapes manuelles, qui sont au nombre de deux. Il
existe plusieurs pistes intéressantes pour automatiser la premiére, la fermeture de
la boite cranienne telles que les ‘snake 3d’ ou la méthode ‘force-ballon’ [13, 30].
[’automatisation de la seconde, la réalisation du masque manuel, est probable-
ment plus compliquée. Il ne semble pas évident a 'aide des méthodes actuelles de
créer un masque automatique rivalisant avec un masque expert sur des patients
présentant de telles variations morphologiques. La méthode automatique en ab-
sence de masque expert, a montré des résultats similaires a la méthode manuelle.
La seule différence observée est la visualisation. L’interprétation des résultats dé-
pendant fortement de la qualité de la visualisation, une piste pourrait étre, non
pas de produire un masque automatique parfait, mais suffisant a une bonne lecture
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des résultats. La méthode ayant prouvé sa robustesse face & ’absence de masque
expert, un masque automatique plus fin ne serait qu’'un bonus.

A long terme, certains points de la méthode pourraient étre améliorés et poussés
plus en avant. Sans ordre particulier, plusieurs éléments méritent d’étre dévelop-
pés. Comme approfondir I'étude de la stabilité des extremums : en étudiant plus
précisément leurs déplacements selon les différentes valeurs de normalisation, en
définissant des mesures quantitatives de la stabilité d’'un domaine (mesure de cir-
cularité), en définissant un voisinage 3D (si visualisation 3D)... Afin de permettre
une interprétation efficace des résultats (cartes de variation) en 3D, il faudrait dé-
finir une Look Up Table (LUT) permettant la visualisation des résultats LogRatio
en Nifti et DICOM. 1l serait aussi pertinent de faciliter 'importation/exportation
des imageries depuis et vers iPlan (Brainlab). La méthode de recalage difféomor-
phique servant, a recaler les imageries patient vers I’Atlas issu du groupe controle
pourrait étre améliorée, en optimisant les images utilisées (suppression des os de
la méachoire), en contraignant plus efficacement les déformations (informations a
priori complémentaires), ...

A noter qu’un prolongement a court terme important serait de calculer un
Atlas groupe controle avec un plus grand nombre de sujets et étudier les variations
potentielles induites.
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FIGURE 26 — Schéma de Uétude DBS Post-Coma.
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FIGURE 27 — Patient C004 : Postop VS Atlas.
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FIGURE 28 — Patient C004 : Préop VS Atlas.
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FIGURE 29 — Patient C004 : Postop VS Préop.
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FI1GURE 30 — Patient C005 : Postop VS Atlas.
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FIGURE 31 — Patient C005 : Préop VS Atlas.
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FIGURE 32 — Patient C005 :
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FIGURE 33 — Patient C009 : Postop VS Atlas.



87

ANNEXES

557176

502.08
36543.50"

24115.08

3161.59

Min Tep Postop Nrml:
Max Tep Postop Nrml:
Moy Tep Postop Nrmil:

Position de la Moy (%):

502.08
946947
557176
62.13

(CO09_preop_vs_atlas)

Min Tep Preop Nrml
Max Tep Preop Nrmi:
Moy Tep Preop Nrmi

Position de la Moy (%):

3161.59
36543.57]
24115.08
72.24

FIGURE 34 — Patient C009 : Préop VS Atlas.
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FI1GURE 35 — Patient C009 : Postop VS Préop.
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Résumé

LA Tomographie par Emission de Positons (TEP) est une méthode d’imagerie médicale
nucléaire permettant de mesurer 'activité métabolique d’un organe par la dégrada-
tion d’un radio-traceur injecté. Cette méthode d’imagerie peut étre utilisée pour 'obser-
vation de 'activité métabolique cérébrale a ’aide d’un radio-traceur adéquat, tel que le
18F—Fluorodésoxyglucose. Dans le cadre d’une étude clinique, des patients cérébro-lésés
ayant des troubles de la conscience ont eu une chirurgie d’implantation d’électrodes de
Stimulation Cérébrale Profonde (SCP). Afin d’effectuer un suivi des patients avant et
aprés la procédure de SCP, et parce qu’elle est compatible avec la présence d’électrode,
I'imagerie TEP est utilisée. Nous nous posons la question suivante, comment caractériser
les variations entre deux imageries TEP afin de mesurer précisément l'effet d’'un traite-
ment ? Par construction les valeurs obtenues en imagerie TEP dépendent de nombreux
facteurs. Si le poids du patient ainsi que la quantité injectée de radio-traceur marqué sont
classiquement normalisés en utilisant la méthode des ’Standard Uptake Value’ (SUV), la
glycémie, entre autre ne I’est pas. Pour cette raison, calculer les variations d’activités entre
deux imageries TEP est un probléme délicat. Nous proposons une fonction pour calculer
les cartes de variation métabolique de deux acquisitions TEP basée sur une approche voxel
du ratio des imageries TEP. Nous I'appliquons a I’étude des patients stimulés (SCP) avec
troubles de la conscience. Plus spécifiquement, nous nous intéressons a la comparaison des
imageries TEP intra-patient (avant versus aprés SCP), mais aussi a la comparaison inter-
patient (patient versus référence). Dans le processus de création des cartes intra-patient,
les imageries TEP sont recalées rigidement avec une acquisition pondérée T1 d’Imagerie
par Résonance Magnétique (IRM) structurelle. Du fait de déformations majeures liées
aux lésions cérébrales, un masque cérébral précis est créé manuellement par un expert
clinique. Dans le processus de création des cartes inter-patient, les imageries TEP des
patients sont recalées de maniére élastique a une imagerie de référence, un atlas (groupe
témoin), que nous construisons. Dans ce cas, un masque semi-automatique de I'intérieur
de la boite cranienne est réalisé. Les résultats peuvent étre affinés par I'application supplé-
mentaire d’'un masque manuel déformé. Un des points clefs de la méthode est de calculer
une normalisation spécifique a chaque imagerie, les rendant comparables, afin de calculer
une caractérisation quantitative des variations métaboliques cérébrales. Les cartes de va-
riation métabolique cérébrale obtenues sont ensuite comparées aux évaluations et effets
cliniques observés afin de juger de leur pertinence.

Mots-clés : TEP-scan, activité cérébrale, carte de variation relative, Stimulation
cérébrale profonde (SCP), trouble de la conscience

Abstract

OSITRON Emission Tomography is a nuclear medicine imaging method, allowing

measure of an organe metabolic activity through degradation of an injected
radio-tracer. This methode can be used, with the appropriate radio-tracer, such as
18F-Fluorodeoxyglucose, for observation of cerebral metabolic activity. Through a cli-
nical study, brain damaged patients with counciousness disorders had an implantation
surgery of Deep Brain Stimulation (DBS) electrodes. To be able to do the follow up of
the patient before and after the DBS procedure, and because it’s compatible with elec-
trodes, PET imaging is used. We ask ourself the following question, how to characterize
variations between two PET images, to precisely mesure the impact of a treatment ?
By construction, PET imaging obtained values depend of numerous factors. If patient



weight and injected radio-tracer are classicaly normalized, using the ‘Standard Uptake
Value’ (SUV) method, glycemia for exemple is not. For this reason, compute activity va-
riations between two PET images is a delicate problem. We propose a specific function
to allow computation of metabolic variation maps for two PET acquisitions, based on a
voxel approach of the PET imaging ratio. We apply it to the study of stimulated patients
(DBS) with counciousness disorders. More specifically, we are interested in intra-patient
PET imaging comparison (before versus after DBS), but also in inter-patient comparison
(patient versus reference). During the intra-patient maps creation process, PET patient
images are rigidly registered with a T1 weighted structural Magnetic Resonance Imaging
(MRI) acquisition. Due to major deformation caused by cerebral injuries, a precise brain
mask is created by a clinical expert. During the inter-patient maps creation process, PET
patient imaging are non-rigidly registered to a reference imaging, an Atlas we build. In
this case, a semi automatic mask of the inside skull is computed. Results can be fur-
ther improved by the supplementary application of a deformed manual mask. One of the
method key elements, is to estimate a specific normalization for each imaging, making
them comparable, in order to calculate quantitative charaterisation of cerebral metabolic
variations. Cerebral metabolic variation maps obtained are then compared to observed
clinical assesments and effects to judge their relevance.

Keywords: PET-scan, Brain activity, Relative variation map, Deep Brain Stimula-
tion (DBS), Consciousness Disorders



