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Abstract

Single Photon Emission Computed Tomograhpy (SPECT) is a medical imaging
modality that allows to obtain the 3D distribution of a gamme-emitting tracer injec-
ted into the patient. It is particularly used in oncology for the diagnosis and loca-
lization of tumors. More recently, with the development of selective internal radio-
therapy (SIRT), it has also become an important tool for the targeted treatment of
cancer cells. In this case, the accuracy of the SPECT images influences the treatment
received by the patient. As with other imaging modalities, respiratory motion creates
blur and artifacts in the reconstructed images. The problem of respiratory motion has
been studied in Positron Emission Tomography (PET) and cardiac SPECT but barely
for other SPECT applications. The objective of this thesis is to develop methods to
take into account respiratory motion for clinical SPECT systems and to study their
influence on liver radioembolization.

The first method proposed is a respiration-gated reconstruction. In this approach,
a respiratory signal is automatically extracted from the measured projections and
used to sort the measured projections in small temporal respiratory gated frames
with minimal motion. Then, the sorted projections are reconstructed phase per phase
yielding a series of motion-free volumetric images also called 4D SPECT image.
However, the lower photon count in the projection data of each individual time
frame compared to conventional reconstruction leads to SPECT images with a poo-
rer signal-to-noise ratio.

A second approach to compensate for respiratory motion while using all the
available data was also developed. For this, the projections are sorted according to
the respiratory signal as before but the motion is compensated before reconstruction.
A 2D affine motion was estimated between projections at different phases. The trans-
formation parameters were used to re-bin the list-mode data into one set of compen-
sated projections that was then used to reconstruct a 3D motion-compensated SPECT
image using all available events of the list-mode data.

Each of these approaches was evaluated on simulated and real data. The real data
came from SPECT acquisitions of a dynamic phantom but also from pre-treatment
imaging of patients treated with liver radioembolization. Our methods showed an
increase in the activity measured in the tumors compared to conventional 3D recons-
tructions. For radioembolization, the results suggest a possible benefit on treatment
planning. This work also highlights the importance of the choice of the attenua-
tion map for attenuation correction and segmentation of motion corrected images.
Among the perspectives opened by this work we find the in-depth study of the at-
tenuation correction for motion corrected images but also the application of our me-
thods on other SPECT applications.
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Résumé

La Tomographie par émission monophotonique (TEMP) est une modalité d’ima-
gerie médicale permettant d’obtenir la distribution 3D d’un traceur radioactif émet-
teur de rayons gamma préalablement injecté dans le patient. Elle est notamment uti-
lisée en oncologie pour le diagnostic et la localisation des tumeurs. Plus récemment,
avec le développement de la radiothérapie interne sélective, elle est également de-
venue un outil important pour le traitement localisé des cellules cancéreuses. Dans
ce cas, la justesse des images TEMP influe sur le traitement reçu par le patient. A
l’instar d’autres modalités d’imagerie, le mouvement respiratoire crée du flou et des
artefacts sur les images reconstruites. La problématique du mouvement respiratoire
a été étudiée en Tomographie par émission de positon (TEP) et en TEMP cardiaque
mais très peu pour les autres applications TEMP. L’objectif de cette thèse est de dé-
velopper des méthodes de prise en compte du mouvement respiratoire pour des
systèmes TEMP cliniques et d’étudier leurs influences sur la radioembolisation du
foie.

La première méthode proposée est une reconstruction synchronisée à la respi-
ration. Dans cette approche, un signal respiratoire est automatiquement extrait des
projections mesurées et utilisé pour regrouper les projections correspondant à une
même position dans le cycle respiratoire. Chaque sous-ensemble est alors reconstruit
indépendamment et une série d’images 3D affranchies du mouvement respiratoire,
aussi appelée image TEMP 4D, est obtenue. Néanmoins, la méthode est limitée par
l’augmentation du bruit dans chaque image en raison du nombre plus faible de pho-
tons dans chaque sous-ensemble de projections.

Une deuxième approche permettant de compenser le mouvement respiratoire
tout en utilisant l’ensemble des photons détectés a également été développée. Pour
cela, les projections sont triées en fonction du signal respiratoire comme précédem-
ment mais le mouvement est compensé avant la reconstruction. Un sous-ensemble
de projections est choisi comme phase de référence et les autres sous-ensembles sont
recalés sur ce dernier. On obtient ainsi un jeu de projections correspondant à une
phase du cycle respiratoire comportant tous les photons mesurés. Ces projections
sont utilisées pour reconstruire une uni que image 3D compensée du mouvement
respiratoire.

Chacune des approches a été évaluée sur des données simulées et réelles. Les
données réelles provenaient d’acquisitions TEMP d’un fantôme dynamique mais
aussi de l’imagerie de pré-traitement de patients traités par radioembolisation du
foie. Nos méthodes ont montré une augmentation de l’activité mesurée dans les tu-
meurs par rapport aux reconstructions 3D classiques. Pour la radioembolisation, les
résultats suggèrent un possible bénéfice sur la planification du traitement. Ces tra-
vaux soulignent aussi l’importance du choix de la carte d’atténuation pour la correc-
tion d’atténuation et la segmentation des images corrigées du mouvement. Parmi
les perspectives ouvertes par ces travaux on retrouve donc l’étude approfondie de
la correction d’atténuation pour les images corrigées mais aussi l’application de nos
méthodes sur d’autres applications TEMP.
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Introduction

En France, un homme sur deux et une femme sur trois se verront diagnostiquer
un cancer avant 85 ans. Le cancer se caractérise par l’apparition de tumeurs dans
des organes du corps humain engendrant leur dysfonctionnement et pouvant mener
jusqu’à la mort du malade. La lutte contre le cancer occupe une grande place dans
la médecine et la recherche moderne, si bien que les chances de survie ont doublé en
45 ans. Mais le pronostic dépend encore beaucoup de l’organe touché ainsi que du
stade d’avancement de la maladie au moment du diagnostic.

La TEMP (Tomographie par émission monophotonique) est un outil important
pour le diagnostic du cancer et, plus récemment, pour son traitement. Elle permet,
suite à l’injection d’un traceur radioactif dans le patient, d’obtenir la distribution 3D
de ce dernier au sein du patient. En cancérologie, le traceur est généralement choisi
pour sa capacité à se fixer sur les cellules tumorales, permettant ainsi leur détection
et l’obtention d’un diagnostic. Depuis quelques années, l’imagerie TEMP est égale-
ment utilisée dans les approches dites "théranostiques" (pour diagnostic et thérapie)
et notamment pour la radioembolisation du foie. La radioembolisation permet un
traitement ciblé des tumeurs hépatiques en essayant de limiter au maximum l’irra-
diation des tissus sains alentour. L’imagerie TEMP est utilisée dans ce cadre là pour
la planification du traitement. Par conséquent, la qualité des images influe sur la
qualité et la spécificité du traitement reçu par chaque patient.

À l’instar d’autres modalités d’imagerie médicale, le mouvement respiratoire dé-
grade la qualité des images obtenues. Ceci est d’autant plus vrai en TEMP que la
durée d’une acquisition est supérieure à une dizaine de minutes, rendant inévitable
le mouvement respiratoire pendant celle-ci. Dans le cadre de la radioembolisation,
ceci peut se traduire notamment par une perte du contraste et une mauvaise estima-
tion de l’activité dans les tumeurs et, par conséquent, un traitement moins adapté au
patient. Pour d’autres modalités, telle la TDM et la TEP, des systèmes 4D permettant
d’obtenir des images prenant en compte le mouvement respiratoire ont été dévelop-
pés. En TEMP, la majorité des études se sont portées sur l’imagerie cardiaque et, à
notre connaissance, il n’existe aucune routine clinique pour la correction du mouve-
ment respiratoire dans le cadre de la radioembolisation.

L’objectif de cette thèse est de proposer des méthodes de correction du mouve-
ment respiratoire pour l’imagerie TEMP avec comme application principale la ra-
dioembolisation du foie, bien que les concepts développés puissent s’appliquer à
d’autres traitements. Outre les données simulées, les données utilisées ont été ac-
quises avec le système TEMP/TDM du centre de lutte contre le cancer Léon Bérard:
le GE Discovery NM/CT 670 développé par GE Healthcare. Cette thèse a été réalisée
dans la cadre d’un contrat CIFRE entre le laboratoire CREATIS (Centre de Recherche
en Acquisition et Traitement de l’Image pour la Santé) et l’entreprise Kitware SAS,
spécialisée dans le traitement et l’analyse d’images.

Le manuscrit est divisé en cinq chapitres. Le premier sert de présentation à la
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2 Introduction

TEMP en s’intéressant notamment à la génération des produits radiopharmaceu-
tiques, l’aspect physique de la mesure et aux détecteurs utilisés. Une partie est éga-
lement consacrée aux applications cliniques de la TEMP et à l’influence du mouve-
ment respiratoire.

Le deuxième chapitre est dédié à la reconstruction tomographique dans le cas
statique. La méthode analytique historique de la rétroprojection filtrée y est détaillée
ainsi que la méthode discrète classiquement utilisée en TEMP aujourd’hui: l’algo-
rithme Maximum Likelihood Expectation Maximization (MLEM).

Dans le troisième chapitre, nous présentons notre première contribution à tra-
vers les implémentations réalisées pour la reconstruction tomographique d’images
TEMP dans la plateforme RTK. Les données utilisées pour l’évaluation des méthodes
de correction du mouvement respiratoire y sont présentées avec les méthodes d’ex-
traction d’un signal respiratoire.

Le quatrième chapitre présente une contribution originale : un algorithme de re-
construction d’une image 4D synchronisée à la respiration permettant de corriger
l’essentiel du flou dû au mouvement respiratoire. Cette méthode est évaluée quan-
titativement sur des données simulées et réelles et son apport pour la radioemboli-
sation du foie est évalué.

Le cinquième chapitre est quant à lui dédié à une troisième contribution amé-
liorant l’approche précédente. Une méthode de reconstruction dite "compensée en
mouvement" est proposée, permettant d’obtenir une unique image, là aussi corri-
gée de la respiration, mais utilisant cette fois l’ensemble des données acquises, ce
qui permet de réduire le bruit des images reconstruites. La méthode est également
évaluée dans le cadre de la radioembolisation sur données simulées et réelles.

Enfin, le dernier chapitre est consacré au résumé des contributions de cette thèse
et aux différentes perspectives envisagées.
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Chapitre 1

La tomographie par émission
monophotonique
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4 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

1.1 Introduction

La tomographie, du grec tomé qui signifie coupe, regroupe l’ensemble des tech-
niques permettant de réaliser une image de la distribution d’un paramètre physique
interne à l’objet d’étude selon un ou plusieurs plans de coupes. En imagerie médi-
cale, elle est utilisée pour étudier les propriétés physiques de l’anatomie du patient
(imagerie structurelle) ou la fonction d’un tissu ou d’un organe (imagerie fonction-
nelle). C’est une méthode d’imagerie dite non invasive au sens où aucune incision
de la peau n’est nécessaire. L’obtention d’une image en tomographie est un proces-
sus en deux étapes avec dans un premier temps l’acquisition et dans un deuxième
temps la reconstruction. L’acquisition consiste en une série de mesures d’un rayon-
nement émis ou transmis à l’extérieur du patient. Ces mesures nous fournissent des
informations indirectes sur l’image cherchée et posent le problème direct. La recons-
truction permet de résoudre le problème inverse lié à la mesure et ainsi retrouver la
distribution du paramètre d’intérêt.

En tomographie, il existe différents systèmes d’acquisition, aussi appelés moda-
lités, qui varient en fonction du rayonnement utilisé et conditionnent le paramètre
d’intérêt étudié. Le choix de la modalité se fait donc en fonction des besoins cli-
niques. On distingue généralement deux types de tomographie selon que la source
du rayonnement est externe ou interne au patient appelés respectivement tomogra-
phie de transmission ou tomographie d’émission. Dans la suite de cette partie, nous
présentons brièvement les systèmes d’acquisition en tomographie par transmission
et par émission. La reconstruction des images est abordée dans le Chapitre 2.

1.1.1 Tomographie par transmission

En tomographie par transmission, la source de rayonnement est externe au pa-
tient et le rayon transmis est mesuré par un capteur en face de la source (Figure 1.1a).
La modalité la plus commune en tomographie par transmission est la TDM qui
consiste à mesurer l’atténuation subie par un faisceau de rayons X traversant le pa-
tient. Chaque tissu traversé possède un coefficient d’atténuation qui lui est propre
dépendant de sa densité. La TDM permet donc d’imager la distribution du coef-
ficient d’atténuation des tissus au sein du patient (Figure 1.2). Les images TDM
peuvent être utilisées pour la reconstruction des images en tomographie par émis-
sion afin de prendre en compte les effets de l’atténuation des photons émis dans le
patient.

Capteur

Source

(a)

Capteur

(b)

FIGURE 1.1 – Schémas représentant les principes de la mesure en to-
mographie par transmission (a) et en tomographie par émission (b).
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1.1. Introduction 5

FIGURE 1.2 – Coupe coronale d’une image TDM

1.1.2 Tomographie par émission

En tomographie par émission, la source de rayonnement est interne au patient
et les rayons émis sont détectés par des capteurs situés autour de ce dernier (Fi-
gure 1.1b). L’injection d’une solution, appelée traceur, est nécessaire avant d’effec-
tuer l’acquisition. Le traceur est choisi en fonction de ses propriétés biologiques,
notamment sa capacité à se fixer sélectivement sur l’organe ou la molécule dont on
veut étudier le fonctionnement. Il est au préalable marqué par un atome radioactif
servant de source du rayonnement, c’est pourquoi on parle aussi d’imagerie nu-
cléaire. On cherche alors à imager la concentration du traceur en chaque point de
l’organe. En oncologie par exemple, le traceur cible les cellules cancéreuses et per-
met donc de localiser les tumeurs. Le dosage du marqueur radioactif est important
pour limiter l’impact sur la santé du patient.

On retrouve deux modalités principales en tomographie par émission selon le
type de décroissance du marqueur radioactif: la TEP et la TEMP.

1.1.2.1 Tomographie par émission de positons (TEP)

En TEP, le marqueur radioactif utilisé se désintègre en émettant des positons,
l’antiparticule associée à l’électron. Quand il rencontre un électron du milieu, presque
aussitôt après son émission, le positon s’annihile en produisant deux photons de
haute énergie (511 keV) et de directions (quasi) opposées. Les deux photons sont
alors détectés quasi simultanément par des détecteurs positionnés sur un cylindre
autour du patient (Figure 1.3a). Ces détections en coïncidences temporelle permettent
d’identifier les lignes où l’émission des photons a eu lieu. Les lignes de réponses sont
ensuite utilisées pour reconstruire la distribution du traceur dans le patient.

1.1.2.2 Tomographie par émission monophotonique (TEMP ou SPECT)

La TEMP repose sur la détection des rayons gamma émis par le marqueur en se
désintégrant. Les photons gamma sont détectés à l’aide d’un ou plusieurs capteurs
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6 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

autour du patient (Figure 1.3b). Les images acquises par les détecteurs permettent
de reconstruire la distribution du traceur dans l’organisme.

La suite de ce chapitre sera exclusivement consacrée à la TEMP et s’appuie en
partie sur le livre de Cherry, Sorenson et Phelps, 2012. Nous présenterons les diffé-
rents marqueurs radioactifs utilisés (partie 1.2) ainsi que les interactions des photons
émis avec la matière (partie 1.3). Dans la partie 1.4, le principe de fonctionnement des
caméras à scintillation sera présenté. Enfin, nous verrons les applications cliniques
des acquisitions TEMP (partie 1.5) et l’influence du mouvement sur les images TEMP
(partie 1.6).

Positon

(a)

Capteur

(b)

FIGURE 1.3 – Schémas représentant le principe de fonctionnement de
la TEP (a) et la TEMP (b).

1.2 Radionucléide

La décroissance radioactive d’un atome conduisant à l’émission de rayons gamma
est à la base de l’imagerie TEMP. Avant d’approfondir les mécanismes de décrois-
sance radioactive, il convient de faire un rappel sur la composition d’un atome.

1.2.1 Atome: composition, structure et notation

Un atome représente la plus petite entité d’un élément ayant les propriétés chi-
miques de cet élément. Des atomes peuvent se lier entre eux pour former des molé-
cules et ensuite former des structures macroscopiques. Un atome est constitué d’un
noyau chargé positivement entouré d’un nuage d’électrons chargés négativement.
Le nombre de charges positives dans le noyau est appelé numéro atomique du noyau
(Z) et caractérise l’élément chimique auquel appartient l’atome.

Le modèle classique pour représenter les électrons en orbite autour du noyau
a été présenté par Niels Bohr en 1913. Dans ce modèle, les électrons peuvent res-
ter indéfiniment en orbite stable autour du noyau sans perte d’énergie. Ces orbites
stables, ou couches électroniques, sont identifiées par leur nombre quantique prin-
cipal n pouvant prendre seulement des valeurs entières (n = 1, 2, 3, ...) (Figure 1.4).

Le noyau d’un atome, aussi appelé noyau atomique, est quant à lui composé
de protons (charges positives) et de neutrons (charges neutres), qui peuvent être
désignés ensemble par le terme nucléon. Le nombre total de nucléons (A) correspond
à la masse du noyau. Comme mentionné précédemment, Z désigne le nombre de

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2022LYSEI023/these.pdf 
© [A. Robert], [2022], INSA Lyon, tous droits réservés



1.2. Radionucléide 7

Noyau

n=1 n=2 n=3

FIGURE 1.4 – Représentation d’un atome selon le modèle de Bohr.

protons, le nombre de neutrons (N) peut être retrouvé en faisant la différence A−
Z. Ainsi, la notation utilisée pour résumer la composition atomique d’un élément
chimique X est A

ZXN ou plus simplement AX.
Le nombre de nucléons ou le rapport entre le nombre de protons et de neutrons

au sein du noyau conditionne la stabilité du noyau atomique. L’état dans lequel l’ar-
rangement des nucléons est le plus stable est appelé état fondamental. On distingue
deux autres types d’états:

1. L’état excité où le noyau est tellement instable qu’il se transforme directement
pour passer dans un autre état.

2. L’état métastable (ou isomérique) où le noyau est également instable mais a
une durée de vie suffisamment longue (> 10−12 s) avant de se transformer
dans un autre état.

Pour les notations, on ajoutera une astérisque pour désigner les états excités (AX∗) et
un m pour les états métastables (AmX).

Enfin, un nucléide désigne un noyau atomique caractérisé par son nombre de
protons et de neutrons ainsi que par leur arrangement au sein du noyau. Le terme
radionucléide sera utilisé pour définir un nucléide radioactif. Deux nucléides qui
ne diffèrent l’un de l’autre que par le fait que l’un est un état métastable de l’autre
seront appelés isomères.

1.2.2 Décroissance radioactive

La décroissance radioactive désigne le processus qui permet à un noyau instable
de se transformer dans un état plus stable. Le radionucléide instable est désigné
comme étant le parent et le radionucléide plus stable comme étant le fils. Il existe
différents types de mécanismes de décroissance radioactive conduisant à l’émission
de différentes particules et/ou photons. Dans le cas de la TEMP, nous nous intéres-
sons aux radionucléides se désintégrant en émettant des rayons gamma (γ).

1.2.2.1 Transition isomérique

La transition isomérique (TI) intervient lorsqu’un radionucléide dans un état mé-
tastable se désintègre dans un état plus stable sans subir de transmutation (change-
ment d’élément chimique par modification du noyau). Le plus souvent, cette désin-
tégration s’accompagne de l’émission d’un rayon gamma (Équation 1.1). L’énergie
du rayon gamma émis est caractéristique du radionucléide utilisé.

AmX
γ−−−−−−−−→ AX (1.1)
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8 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

Cette notation est une manière de représenter le processus de désintégration d’un
radionucléide parent (à gauche de la flèche) en un radionucléide fils (à droite de la
flèche). L’élément au dessus de la flèche désigne le mécanisme mis en œuvre lors de
la désintégration, en l’occurrence l’émission d’un rayon gamma. Il arrive cependant
que le noyau se désintègre en transférant son énergie à un électron en orbite qui est
alors éjecté à la place du rayon gamma. On parle de conversion interne et l’électron
émis est appelé électron de conversion. Lors d’une transition isomérique, la propor-
tion entre la quantité d’électron de conversion émis et celle de rayon gamma émis
dépend du radionucléide. Pour l’imagerie TEMP, il est préférable que la majorité de
la décroissance du radionucléide se fasse par émission de rayons gamma.

C’est le cas du technetium-99m (99mTc) qui est de loin le radionucléide le plus
utilisé en TEMP (NEA, 2018). La décroissance du 99mTc se fait par émission de rayons
gamma dans un peu moins de 88% du temps. Les photons émis ont dans 98.6%
des cas une énergie de 140.5 keV et dans les 1.4% restant une énergie de 142.6 keV.
Enfin, pour les environ 12% restant, la décroissance se fait par conversion interne
(Tableau 1.1).

1.2.2.2 Capture électronique

La capture électronique (CE) est un mode de décroissance radioactive où un élec-
tron de la couche électronique est absorbé par le noyau pour se combiner avec un
proton et ainsi former un neutron. Ce mécanisme conduit à la transmutation de
l’élément. De plus, le noyau résultant est le plus souvent dans un état excité ou
métastable. Ainsi, des rayons gamma peuvent être émis lors du retour à l’état fon-
damental de ce dernier (Équation 1.2).

A
ZX CE−−−−−−−−→ A

Z−1Y
∗ γ−−−−−−−−→ A

Z−1Y (1.2)

Plusieurs radionucléides utilisés pour l’imagerie TEMP suivent ce mode de dés-
intégration et sont donnés dans le tableau 1.1. La dernière colonne du tableau donne
l’énergie des photons émis par le radionucléide. Dans cette colonne, le pourcentage
entre parenthèses à côté de l’énergie du photon correspond au nombre de photons
émis à cette énergie pour 100 désintégrations. Par exemple, dans le cas de l’Indium-
111 presque deux photons sont émis par désintégration: un photon de 171.3 keV
dans 90.6% des cas et un photon de 245.4 keV dans 94.1% des cas.

1.2.2.3 Radioactivité β

La radioactivité β est un mode de désintégration qui conduit à l’émission d’une
particule β à savoir, un électron (β−) ou une positon (β+). Les radionucléides émet-
tant des positons sont utilisés pour l’imagerie TEP. De la même manière que la cap-
ture électronique, la radioactivité β− peut laisser le noyau dans un état excité et donc
entraîner l’émission de photons utiles pour la TEMP. Cependant, les électrons émis
sont ionisants et contribuent à augmenter la dose de radiation reçue par le patient.
Ce type de radioactivité n’est donc pas privilégié pour l’imagerie TEMP.

1.2.2.4 Temps de demi-vie

On désigne par demi-vie le temps nécessaire pour qu’un radionucléide perde
50% de son activité initiale. L’activité d’un radionucléide correspond au nombre de
désintégrations par seconde dans un échantillon donné. Elle se mesure en becquerel
(Bq).
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1.2. Radionucléide 9

La demi-vie d’un radionucléide est une considération importante dans le choix
de son utilisation ou non pour la TEMP. Si elle est trop courte, il n’y aura pas assez
de temps pour le marquage du traceur et l’injection dans le patient. À l’inverse, si
la demi-vie est trop grande, la dose de radiation reçue par le patient en dehors de la
salle d’imagerie serait trop importante. Toutefois, la demi-vie du radionucléide doit
être en accord avec le phénomène biologique étudié et une demi-vie assez grande
peut donc être nécessaire pour un phénomène biologique lent. Une problématique
de stockage et d’élimination du radionucléide se pose aussi et les contraintes radio-
protection, pour le personnel et les patients, sont le quotidien des services de méde-
cine nucléaire. Les temps de demi-vie des radionucléides classiquement utilisés en
TEMP sont donnés dans la troisième colonne du tableau 1.1.

1.2.3 Production des radionucléides

Les radionucléides utilisés en médecine nucléaire ne se trouvent généralement
pas à l’état naturel, ils sont fabriqués pour les besoins de l’imagerie. Les principaux
radionucléides d’intérêt en TEMP sont produits à l’aide d’un cyclotron ou d’un gé-
nérateur.

1.2.3.1 Cyclotron

Un cyclotron est un accélérateur de particules circulaire permettant d’accélérer
des particules chargées à des vitesses non-relativistes (très éloignées de la vitesse de
la lumière). Les particules, soumises à un champ magnétique constant, suivent une
trajectoire en spirale et sont accélérées après chaque demi-cercle par un champ élec-
trique alternatif. Pour la production de radionucléides, des protons sont accélérés et
ensuite bombardés sur une cible pour créer une réaction nucléaire. Une charge posi-
tive est alors ajoutée aux noyaux. Les radionucléides ainsi créés ont donc tendance à
se désintégrer par émission de β+ ou par capture électronique. C’est le cas de 111In,
123I, 201Tl et du 67Ga.

1.2.3.2 Générateur de radionucléides

Un générateur de radionucléide est un dispositif contenant un radionucléide pa-
rent et permettant d’extraire le radionucléide fils issu de la désintégration du parent.
Le générateur le plus utilisé en TEMP est le générateur molybdène-99 (99Mo)/99mTc,
aussi appelé «vache à technétium ». Le 99Mo est fixé à une colonne chromatogra-
phique d’alumine et la solution de 99mTc est ensuite obtenue par élution de cette
colonne. Le 99Mo est quant à lui obtenu à partir de la fission d’uranium-235.

Un récapitulatif des informations relatives aux principaux radionucléides utilisés
en TEMP est donné dans le tableau 1.1.

1.2.4 Médicaments radiopharmaceutiques

Le médicament radiopharmaceutique, ou simplement radiopharmaceutique, dé-
signe la solution qui va être injectée au patient en vue de l’acquisition TEMP. Il peut
s’agir du radionucléide seul utilisé sous une forme chimique simple. C’est le cas de
l’iode-123 qui est naturellement métabolisé par le système thyroïdien ou encore du
thallium-201 qui est un analogue du potassium absorbé par les cellules. Cependant,
la plupart du temps, le radionucléide sera couplé à un vecteur, aussi appelé mo-
lécule vectrice, qui possède un tropisme particulier pour l’organe ou la pathologie
d’intérêt. L’action de lier un radionucléide avec une molécule vectrice est appelée
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10 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

TABLE 1.1 – Caractéristiques des radionucléides classiquement utili-
sés en TEMP.

Radionucléide Création Demi-vie (h)
Mode de

désintégration
Energie des

photons émis (keV)
Technetium-99m (99mTc) 99Mo/99mTc 6.0 TI 140.5 (88.5%)

Indium-111 (111In) cyclotron 67.9 CE
171.3 (90.6%)
245.4 (94.1%)

Iode-123 (123I) cyclotron 13.9 CE 159.0 (83.3%)

Thallium-201 (201Tl) cyclotron 73.0 CE
135.3 (2.6%)
167.4 (10.0%)

Gallium-67 (67Ga) cyclotron 78.3 CE
93.3 (38.1%)
184.6 (21.0%)
300.0 (16.6%)

le marquage. Le 99mTc est ainsi utilisé pour marquer un nombre important de mo-
lécules vectrices et ainsi permettre l’imagerie de différents organes et pathologies
(partie 1.5.1).

La considération la plus importante dans le choix de la molécule vectrice est donc
sa spécificité envers l’organe cible. Sa période biologique est également un facteur à
prendre en compte. Elle est définie, de manière analogue à la demi-vie du radionu-
cléide (partie 1.2.2.4), comme le temps nécessaire pour que la moitié des molécules
administrées soit éliminée par l’organisme. En combinant la demi-vie du radionu-
cléide et la période biologique de la molécule vectrice, on obtient la période effec-
tive du radiopharmaceutique qui correspond au moment où la radioactivité injectée
dans le patient a diminué de moitié.

1.3 Interactions des photons avec la matière

Les photons gamma vont interagir avec la matière depuis leur lieu d’émission
jusqu’à leur détection. Ces interactions peuvent se voir comme des collisions entre
un photon et un atome, un noyau ou un électron. Il existe plusieurs manières pour
un photon d’interagir avec la matière qui dépendent principalement de son énergie
et du numéro atomique de l’atome. Aux énergies intervenant en TEMP, trois inter-
actions peuvent principalement être considérées: l’effet photoélectrique, la diffusion
Compton et la production de paire. Les deux premiers sont les plus courants en
TEMP.

1.3.1 Effet photoélectrique

L’effet photoélectrique se traduit par l’absorption d’un photon et l’émission d’un
électron par un atome (Figure 1.5). L’énergie du photon incident est totalement ab-
sorbée par l’atome et transférée à un électron de l’orbital atomique. L’électron qui est
alors éjecté est appelé photoélectron. La réorganisation du cortège électronique de
l’atome après l’expulsion du photoélectron conduit à l’émission de rayons X caracté-
ristiques. L’effet photoélectrique est dominant pour des photons de petites énergies
et des éléments possédant un numéro atomique élevé (Figure 1.7).

1.3.2 Diffusion Compton

La diffusion Compton intervient lors de la rencontre d’un photon avec un élec-
tron faiblement lié au noyau. L’électron est alors éjecté mais, contrairement à l’effet
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Noyau

Photon
incident

Photoélectron
éjecté

FIGURE 1.5 – Représentation schématique de l’effet photoélectrique.

photoélectrique, seulement une partie de l’énergie du photon est absorbée. Le pho-
ton est dans ce cas dévié de sa trajectoire initiale d’un angle θ (Figure 1.6). L’énergie
du photon diffusé est reliée à cette angle de diffusion. La diffusion Compton inter-
vient principalement pour des énergies et numéros atomiques intermédiaires. Pour
des petits numéros atomiques (Z < 20), par exemple dans le corps humain, c’est l’in-
teraction dominante pour la plupart des énergies considérées en TEMP(Figure 1.7).

Noyau

θ

Photon
incident

Électron
éjecté

Photon
diffusé

FIGURE 1.6 – Représentation schématique de la diffusion Compton.

1.3.3 Production de paires

La production de paires se produit lorsqu’un photon de haute énergie interagit
avec le noyau d’un atome. Dans ce processus, l’énergie du photon est totalement
absorbée et utilisée pour la création d’un électron et d’un positon. Pour cela, l’énergie
du photon doit être supérieure à 1.022 MeV, qui est équivalent à la masse au repos
d’un électron et d’un positon. La production de paires est donc l’effet dominant pour
des photons de haute énergie interagissant avec des atomes de numéro atomique
élevé (Figure 1.7).

1.3.4 Conséquences

Ces interactions combinées conduisent à l’atténuation du nombre de photons dé-
tectés par les capteurs (partie 1.4) . De plus, la diffusion Compton entraîne aussi la
détection de photons mal localisés. Cela a pour résultat du flou, une diminution du
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12 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

FIGURE 1.7 – Prédominance des différentes interactions pho-
tons/matières en fonction de l’énergie du photon incident et du nu-

méro atomique de l’absorbeur.

contraste et une mauvaise estimation de l’activité sur l’image reconstruite. Les diffé-
rentes méthodes utilisées pour la prise en compte de ces phénomènes sont abordées
dans le Chapitre 2.

1.4 Détection des photons

Les photons émis vont être détectés par des détecteurs (éventuellement) en ro-
tation autour du patient. Pour la majorité des systèmes TEMP, ces détecteurs, aussi
appelés «gamma-caméra », sont des caméras à scintillation. Cependant, de récents
développements ont permis l’apparition de nouveaux systèmes TEMP équipés de
gamma-caméras à semi-conducteurs tel que le tellurure de cadmium-zinc (CZT)
(Slomka et al., 2009).

1.4.1 Caméra à scintillation

La première caméra à scintillation fut élaborée par Hal Anger en 1953 (on re-
trouve aussi le nom de caméra d’Anger). Elle a depuis été améliorée mais le principe
de fonctionnement est resté le même. Elle est composée de trois éléments principaux:
un collimateur, un scintillateur et des photomultiplicateurs reliés à un ordinateur par
des convertisseurs analogique-numérique (CAN) (Figure 1.8).

1.4.1.1 Collimateurs

Le collimateur permet de sélectionner la direction des photons qui vont être dé-
tectés et ainsi projeter une image de la distribution de la source sur le scintillateur.
Les photons n’arrivant pas dans la direction souhaitée sont (en majorité) stoppés
par le collimateur. Un collimateur est une plaque de métal possédant un fort pou-
voir d’absorption, généralement le plomb, percée de nombreux trous. Il existe quatre
types de collimateurs : sténopéïque (pinhole en anglais), convergent, divergent et pa-
rallèle. La collimation parallèle étant celle utilisée pour toutes les acquisitions de
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FIGURE 1.8 – Représentation schématique d’une caméra à scintilla-
tion.

cette thèse, un niveau de détails plus important sera donné pour les collimateurs
parallèles.

Collimateur parallèle

Les collimateurs parallèles sont les plus utilisés en TEMP. Ils consistent en une
plaque de plomb percée de trous parallèles. Les murs séparant les trous sont ap-
pelés septas. L’image projetée par un collimateur parallèle sur le scintillateur est
non-inversée et de même taille que la distribution de la source.

L’épaisseur des septas doit être suffisante pour éviter que des photons les tra-
versent et soient détectés. En pratique, aucune épaisseur n’est suffisante pour arrêter
tous les photons, et un faible taux de pénétration septale (environ 5%) est générale-
ment observé. L’énergie des photons incidents conditionne grandement l’épaisseur
nécessaire des septas. Ainsi, plusieurs types de collimateurs parallèles sont dispo-
nibles en fonction de l’énergie des photons: collimateur basse énergie, collimateur
moyenne énergie et collimateur haute énergie.

La résolution et la sensibilité du collimateur dépendent de la forme, du diamètre
et de la longueur des trous. La résolution d’un collimateur est définie par la largeur
à mi-hauteur (FWHM en anglais) du profil de la projection d’un point source sur
le détecteur par ce collimateur. Ce profil est aussi appelé réponse impulsionnelle
spatiale (PSF en anglais). La résolution est d’autant meilleure que le rapport entre
le diamètre du trou et sa longueur est petit. Cependant, la sensibilité du collima-
teur, définie comme la quantité de photon traversant le collimateur par rapport au
nombre de photons émis, augmente avec ce rapport. Ainsi, un compromis doit être
fait entre résolution spatiale et sensibilité.

Pour ce faire, en plus de tenir compte de l’énergie des photons, il existe différents
types de collimateurs privilégiant soit la résolution soit la sensibilité. Les premiers
sont qualifiés de collimateurs haute résolution et les seconds de collimateurs haute
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14 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

sensibilité. Ceux privilégiant un compromis entre les deux sont appelés collimateur
à usage général.

Pour l’imagerie TEMP à partir du 99mTc on utilise généralement un collimateur
basse énergie, haute résolution (Low Energy High Resolution (LEHR), en anglais).
C’est ce type de collimateurs parallèle qui sera utilisé dans toutes les applications
considérées dans cette thèse.

Collimateur sténopéique

Un collimateur sténopéique se présente comme un cône de plomb (ou tungstène
ou un autre matériau dense) avec un trou à la pointe pour laisser passer les photons.
Le détecteur est placé à la base du cône. La taille de l’ouverture ainsi que la hauteur
du cône sont variables. L’image projetée sur le scintillateur est inversée par rapport
à la distribution de la source. La sensibilité du collimateur est proportionnelle au
carré du diamètre de l’ouverture et, à distance égale de la source de photons, la
résolution est inversement proportionnelle à la taille de l’ouverture. De plus, si la
distance entre l’objet d’étude et l’ouverture du cône du collimateur est inférieure à
la hauteur de ce dernier, l’image projetée sera agrandie par rapport à la distribution
réelle de la source. C’est pourquoi les collimateurs sténopéiques sont principalement
utilisés pour imager des petits organes ou des petits animaux (voir partie 1.5).

Collimateur divergent

Les collimateurs divergents possèdent des trous qui divergent de la surface du
détecteur du côté de l’objet et projettent une image rétrécie et non-inversée de la
distribution de la source sur le scintillateur. Ils sont principalement utilisés pour
imager de gros organes sur un petit détecteur.

Collimateur convergent

De la même manière, les collimateurs convergents sont composés de trous qui
convergent vers un point situé devant le détecteur. Pour un objet situé entre le col-
limateur et le point de convergence, l’image projetée sur le scintillateur est non-
inversée et agrandie par rapport à la distribution de la source. Ils sont utilisés pour
l’imagerie de petits organes sur de grands détecteurs.

1.4.1.2 Scintillateur

Les photons ayant traversé le collimateur arrivent sur un matériau scintillant. Les
scintillateurs ont la propriété d’émettre de la lumière visible lorsqu’ils interagissent
avec des rayonnements ionisants, tels que les photons gamma. On retrouve les scin-
tillateurs sous deux formes: organique (solution liquide) et inorganique (cristal so-
lide). Les caméras à scintillation sont équipées avec un scintillateur inorganique.

Le cristal le plus utilisé en TEMP est l’iodure de sodium (NaI). Il est naturelle-
ment scintillant aux températures de l’azote liquide (en dessous de 77.36 K). Afin de
pouvoir l’utiliser aux températures classiques d’une salle d’examen, de petites quan-
tités de thallium (Tl) sont ajoutées au cristal. On parle alors de dopage au thallium et
l’iodure de sodium activé par le thallium est noté NaI(Tl). On retrouvera aussi pour
certaines applications des caméras à scintillation utilisant l’iodure de césium dopé
au thallium Csl(Tl) ou au sodium Csl(Na).

L’épaisseur du cristal est une considération importante concernant son efficacité
de détection et sa résolution spatiale intrinsèque. Une bonne résolution spatiale sera
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1.4. Détection des photons 15

obtenue grâce à une faible épaisseur au détriment de l’efficacité, et inversement.
Comme pour les collimateurs, un compromis doit donc être fait entre résolution
spatiale et efficacité. L’épaisseur varie généralement entre 6 et 12.5 mm.

La quantité de photons lumineux produite par le cristal est directement reliée
à l’énergie du rayonnement incident ayant provoqué l’émission lumineuse. Cepen-
dant, la quantité de lumière émise par le scintillateur est souvent faible et rend sa
mesure difficile. C’est pourquoi un guide de lumière (généralement une plaque de
plexiglas) achemine la lumière de scintillation vers un ensemble de tubes photo-
multiplicateurs. Le guide de lumière permet d’augmenter la quantité de photons
lumineux détectés par les tubes photomultiplicateurs et d’améliorer la résolution
spatiale.

1.4.1.3 Photomultiplicateurs

Un photomultiplicateur est un tube électronique permettant de convertir un faible
signal lumineux en une impulsion électrique. Il est composé de trois éléments prin-
cipaux: la photocathode, une série de dynodes et l’anode.

La photocathode est une fenêtre de verre recouverte d’une matière photoémis-
sive. Les photons lumineux émis par la scintillation du cristal traversent la photo-
cathode et des photoélectrons sont émis par effet photoélectrique (partie 1.3.1). Ces
photoélectrons sont dirigés vers une série de dynodes par une électrode de focalisa-
tion. Les dynodes ont pour but de multiplier le nombre d’électrons par la création
d’électrons secondaires à chaque passage sur une nouvelle dynode. Enfin, les élec-
trons générés sont récupérés par l’anode et transformés en une impulsion de courant
électrique (Figure 1.9).

Ce dispositif permet de recueillir une impulsion électrique conséquente même
pour une petite quantité de lumière reçue. De plus, la hauteur de l’impulsion est di-
rectement reliée au nombre de photons lumineux reçus et donc à l’énergie du photon
gamma détecté par le cristal. Le signal en sortie des photomultiplicateurs est numé-
risé à l’aide de CAN. Il est alors utilisé pour calculer la position et l’énergie des
photons gamma détectés.

Photons
lumineux

Photocathode

Électrode de focalisation Dynodes

Électrons Anode

FIGURE 1.9 – Représentation schématique d’un photomultiplicateur.
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16 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

1.4.2 Caméra à semi-conducteurs

Contrairement aux caméras à scintillation, les caméras à semi-conducteurs re-
posent sur le principe de détection directe. L’interaction d’un photon avec un maté-
riau semi-conducteur permet de créer directement une impulsion électrique propor-
tionnelle à l’énergie déposée par le photon. En effet, l’ionisation d’un matériau semi-
conducteur conduit à la création de paires électron-trou. Ces électrons sont alors
récupérés sur l’anode grâce à un champ électrique appliqué entre les électrodes.
L’avantage de ce type de détection par rapport aux caméras à scintillation est que
le signal produit est directement exploitable sans nécessité de photomultiplicateurs.
Ainsi, le bruit de la mesure est réduit et la résolution en énergie est meilleure. Un
autre avantage est que les électrons créés sont mis en mouvement par le champ élec-
trique depuis le lieu de l’interaction jusqu’à l’anode sans perte de résolution spa-
tiale. L’épaisseur du matériau semi-conducteur n’a donc pas d’influence sur cette
dernière.

Cependant, les semi-conducteurs présentent des limites qui ont grandement ré-
duit leur intérêt pour l’imagerie TEMP. Historiquement, les deux semi-conducteurs
les plus utilisés pour la détection des rayons ionisants sont le germanium (Ge) et
le silicium (Si). Ces deux matériaux, à température ambiante, génèrent des paires
électron-trou dues à l’excitation thermique qui interfèrent avec celles créées par les
photons. Il est donc nécessaire d’utiliser un système de refroidissement pour l’utili-
sation de tels détecteurs. Les impuretés présentes dans ces matériaux peuvent piéger
les électrons et ainsi entraîner une sous-estimation de l’énergie des photons détectés.
De plus, à cause de la faible épaisseur des détecteurs et du faible numéro atomique
du Ge et du Si, l’efficacité de détection est faible pour des photons de hautes éner-
gies.

Récemment, le développement de semi-conducteurs CZT a permis de rééva-
luer l’utilisation de caméras à semi-conducteurs pour l’imagerie TEMP (Verger et
al., 2004). En effet, le CZT peut être utilisé à température ambiante et possède un
numéro atomique élevé et donc une bonne efficacité de détection, même pour une
petite épaisseur. Les systèmes TEMP équipés de caméras CZT ont dans un premier
temps été adaptés à l’imagerie cardiaque à cause du coût et des difficultés à produire
de grandes pièces de CZT avec la pureté nécessaire. Récemment, certains construc-
teurs ont également développé des systèmes TEMP CZT pour un usage plus général.

1.4.3 Système TEMP

1.4.3.1 Déroulement d’une acquisition

La grande majorité des systèmes TEMP actuels sont équipés de caméras à scin-
tillation. La caméra est montée sur un bras mécanisé et permet d’acquérir des images
2D à intervalle régulier autour du patient. Ces images, appelées projections, sont gé-
néralement échantillonnées dans une matrice 64 × 64 ou 128 × 128 (Figure 1.10a).
Les projections 2D sont ensuite utilisées par les algorithmes de reconstruction tomo-
graphique (Chapitre 2) pour obtenir la distribution 3D du radiopharmaceutique.

Afin de détecter suffisamment de photons pour former une projection utilisable,
le détecteur reste immobile pendant plusieurs secondes (entre 15 s et 30 s) pour
chaque incidence angulaire. Généralement, entre 60 et 120 projections sont acquises.
Ainsi, la durée d’une acquisition peut être de plusieurs dizaines de minutes. Afin de
réduire le temps d’acquisition, la plupart des systèmes TEMP sont équipés de deux
détecteurs qui permettent d’acquérir deux projections de manière simultanées pour
un angle donné (Figure 1.10b). Ces deux détecteurs sont généralement positionnés
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1.4. Détection des photons 17

à 90◦ l’un de l’autre pour l’imagerie cardiaque et 180◦ dans les autres cas. Avec un
tel système, une acquisition TEMP dure un peu plus d’une dizaine de minutes. Des
systèmes à trois détecteurs existent également mais sont plus rares.

(a) (b)

FIGURE 1.10 – Image d’une projection 2D d’un foie pour un angle
donné (a). Système TEMP NM/CT 670 de GE équipé de deux caméras

à scintillation et couplé à un scanner TDM (b).

La résolution spatiale du système se dégradant avec la distance du patient aux
détecteurs (partie 1.4.3.2), beaucoup de TEMP sont équipées de détecteurs pouvant
se rapprocher au plus près du patient au lieu de suivre une simple trajectoire cir-
culaire. De plus, on retrouve souvent un scanner TDM accolé à la TEMP, on parle
dans ce cas de système TEMP/TDM (Figure 1.10b). Les images TDM acquises par le
système seront notamment utiles pour la correction d’atténuation des images TEMP
(partie 2.4.2).

Le type de système TEMP décrit dans les paragraphes précédents permet de réa-
liser l’imagerie de n’importe quel organe. Cependant, des systèmes dédiés à l’ima-
gerie de certains organes existent, notamment le cœur (Slomka et al., 2009) et le cer-
veau (Genna et Smith, 1988 ; Lee et al., 2014). Ces systèmes présentent des détecteurs
et des géométries adaptés à l’organe d’intérêt. Il existe également des systèmes spéci-
fiques pour l’imagerie pré-clinique du petit animal (Peterson et Shokouhi, 2012). Les
travaux et résultats de cette thèse étant réalisés avec un système TEMP «classique »,
parfois qualifié de «corps entier », les systèmes dédiés ne sont pas plus détaillés ici.

1.4.3.2 Résolution spatiale non stationnaire

En plus de l’atténuation des photons (partie 1.3), la résolution spatiale de la
TEMP dégrade la qualité des images. La résolution spatiale d’un système TEMP
équipé d’une caméra à scintillation dépend du cristal utilisé mais surtout du colli-
mateur choisi. Nous avons vu dans la partie 1.4.1.1 que la résolution d’un collima-
teur pouvait être caractérisée par la FWHM de la projection d’un point source, aussi
appelée PSF. On parle de résolution spatiale non stationnaire car la FWHM de la PSF
augmente avec la distance au détecteur (Figure 1.11).

Sans correction, cette résolution spatiale non stationnaire entraîne des déforma-
tions sur les images reconstruites. Les méthodes de corrections seront abordées dans
le chapitre 2.

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2022LYSEI023/these.pdf 
© [A. Robert], [2022], INSA Lyon, tous droits réservés



18 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique
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FIGURE 1.11 – Représentation de la résolution spatiale non station-
naire en TEMP. La FWHM de la PSF augmente avec la distance du

point source au détecteur.

1.5 Application clinique

L’imagerie TEMP est principalement utilisée à des fins de diagnostic. En effet,
la TEMP permet l’étude du fonctionnement d’un organe (imagerie fonctionnelle)
et ainsi mettre en avant d’éventuels problèmes. Depuis quelques années, l’image-
rie TEMP est également utilisée pour faire de la «théranostique », contraction de
thérapie et diagnostic. Cette méthode s’applique pour le traitement des cancers, et
consiste à étudier les cellules cancéreuses grâce à l’imagerie TEMP en même temps
que leur traitement ciblé.

1.5.1 Diagnostic

1.5.1.1 Imagerie cardiaque

L’application clinique la plus répandue de la TEMP est l’imagerie cardiaque. Elle
est notamment utilisée pour imager la perfusion du myocarde, c’est-à-dire la qua-
lité de l’irrigation du muscle cardiaque par les artères coronaires. Le radiopharma-
ceutique injecté va se fixer sur le cœur proportionnellement au flux sanguin local
permettant ainsi de mettre en évidence les zones ischémiques (zones privées d’oxy-
gène) ou les zones nécrosées suite à un infarctus par exemple. Cet examen est géné-
ralement réalisé au repos et après un stress cardiaque induit soit par un effort soit
par un médicament (Figure 1.12). Les radiopharmaceutiques utilisés pour imager la
perfusion du myocarde sont généralement marqués au 99mTc ou le 201Tl.

1.5.1.2 Imagerie cérébrale

L’étude de la perfusion cérébrale est également un examen courant réalisé grâce à
la TEMP. Cet examen est réalisé à l’aide de radiopharmaceutiques marqués au 99mTc.
Il permet de diagnostiquer des démences comme la maladie d’Alzheimer, de locali-
ser des foyers épileptogènes ou encore d’évaluer des maladies cérébro-vasculaires.
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FIGURE 1.12 – Image d’une acquisition TEMP de la perfusion du
myocarde avec le 99mTc comme radionucléide. Les lignes représentent
différentes orientations du cœur. À partir de Cherry, Sorenson et

Phelps (2012).

1.5.1.3 Oncologie

L’imagerie des tumeurs cancéreuses est un champ d’application important de la
TEMP (Figure 1.13). Elle permet de détecter et localiser aussi bien les tumeurs pri-
maires que les métastases en utilisant des radiopharmaceutiques qui s’accumulent
dans les tumeurs. On retrouve parmi eux le 67Ga, le 201Tl et certains traceurs techné-
tiés. Le développement de molécules vectrices ciblant spécifiquement certains types
de tumeurs est un domaine de recherche actif notamment pour les approches théra-
nostiques (partie 1.5.2).

FIGURE 1.13 – Image d’une tumeur hépatique réalisée en TEMP dans
le cadre du pré-traitement de la radioembolisation.
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1.5.1.4 Petit animal

L’imagerie du petit animal, connue aussi sous le nom de TEMP pré-clinique, est
un outil de recherche important pour le développement de nouveaux agents d’ima-
geries (Franc et al., 2008). Elle est également utilisée pour étudier les effets de nou-
velles thérapies avant de passer aux essais cliniques.

1.5.1.5 Scintigraphie osseuse planaire

Dans certains cas, les détecteurs du système TEMP sont utilisés de manière sta-
tique, c’est-à-dire qu’aucune rotation n’est effectuée autour du patient. Une image
2D correspondant à la projection acquise par le détecteur est obtenue. On parle alors
d’imagerie planaire. Cette méthode est principalement utilisée pour imager les os et
les articulations afin de détecter des pathologies infectieuses, inflammatoires, trau-
matiques ou tumorales. Une partie du corps peut être imagée mais aussi le corps
entier grâce à un mouvement de la table sous les détecteurs (Figure 1.14). Là encore,
les radiopharmaceutiques utilisés sont le plus souvent marqués au technétium.

FIGURE 1.14 – Image d’une scintigraphie osseuse planaire corps en-
tier et des pieds acquise par une TEMP équipée de deux détecteurs

au centre Léon Bérard.

1.5.2 Théranostique

Le schéma de base de la théranostique peut se découper en deux phases. La
première phase est l’imagerie, aussi appelée étape de pré-traitement. Elle permet
d’étudier la fixation tumorale et la biodistribution du radiopharmaceutique diag-
nostique (RPD) et de réaliser une étude dosimétrique. Si aucune contre-indication
n’est trouvée, le patient peut passer à la phase thérapeutique. Le radiopharmaceu-
tique thérapeutique (RPT), possédant les mêmes propriétés de fixations que le RPD,
est alors administré au patient. Le RPT est constitué d’un radionucléide émetteur
de particules (généralement des électrons) qui va ioniser localement la tumeur. La
précision de l’imagerie est importante pour obtenir le meilleur plan de traitement et
donc la thérapie la plus adaptée possible au patient. De plus, si le RPT est émetteur
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de rayons gamma, la TEMP peut être également utilisée pour réaliser des images
pendant le traitement du patient. Ces images peuvent servir à suivre l’évolution du
traitement et contrôler le bon déroulement de celui-ci.

1.5.2.1 Radioembolisation

La radioembolisation, ou radiothérapie interne sélective, est une méthode de
traitement par voie intra-artérielle hépatique des tumeurs hépatiques non résécables
ou résistantes à la chimiothérapie (Salem et al., 2010 ; Saini et al., 2019 ; Garin et al.,
2015). Le traitement consiste en l’injection de microsphères en verre ou en résine
marquées à l’Yttrium-90 (90Y) qui est un radionucléide émetteur de β−. Ces micro-
sphères sont insérées à l’aide d’un cathéter dans les vaisseaux sanguins alimentant
la tumeur (Figure 1.15). Ce traitement permet le dépôt d’une dose importante sur la
tumeur tout en épargnant les tissus sains autour.

Afin d’éviter des effets secondaires indésirables dus au dépôt trop important de
particules radioactives dans le foie sain ou à l’extérieur de ce dernier une étape de
pré-traitement est réalisée. Cette étape est généralement réalisée une ou deux se-
maines avant le traitement et permet d’évaluer si le patient est apte ou non pour
l’étape thérapeutique. Elle consiste en l’injection de macro-agrégats d’albumine mar-
qués au 99mTc (99mTc-MAA) permettant de simuler la distribution des microsphères
d’90Y.

Au moment de l’injection des 99mTc-MAA par l’artère nourrissant la tumeur, une
angiographie est réalisée. L’image obtenue permet de détecter et de boucher d’éven-
tuelles branches artérielles transportant les particules radioactives dans des endroits
non désirés du foie ou à l’extérieur de celui-ci.

Quelques heures après l’injection, une acquisition TEMP est réalisée. L’intérêt de
l’image 3D TEMP est multiple. Tout d’abord, elle permet de détecter un dépôt trop
important dans des parties du foie non visées ou des organes alentours. En ce sens,
elle permet notamment de calculer le shunt pulmonaire (lung shunt fraction (LSF) en
anglais) qui correspond au pourcentage de particules radioactives qui ont fuité dans
les poumons depuis le foie. En cas d’un shunt pulmonaire trop important, l’étape
thérapeutique ne peut pas être pratiquée car il y a un risque trop important d’irra-
diation d’organes sains. L’image TEMP de pré-traitement sert également à adapter
l’activité d’90Y à injecter pour l’étape thérapeutique et à estimer la distribution de la
dose absorbée par les régions tumorales et le foie.

1.5.2.2 Radiothérapie interne vectorisée

La Radiothérapie Interne Vectorisée (RIV) consiste en l’injection intra-veineuse
d’un RPT ciblant les tumeurs. La molécule vectrice, ou simplement vecteur, marquée
par le radionucléide, doit être la plus spécifique possible de la tumeur cible. Parmi
les vecteurs les plus spécifiques, on retrouve les peptides et les anticorps.

La thérapie aux radionucléides par récepteurs peptidiques

La thérapie aux radionucléides par récepteurs peptidiques (Peptide Receptor
Radionulide Therapy (PRRT) en anglais) est une forme de RIV ciblant les récep-
teurs de la somatostatine présents de manière caractéristique sur les tumeurs neuro-
endocrines (TNE) (Forrer et al., 2007 ; Krenning et al., 2007 ; Krenning et al., 1999).
Dans le cadre de la PRRT, des analogues de la somatostatine sont marqués avec du
lutetium-177 (177Lu) et administrés aux patients par voie intra-veineuse. Le 177Lu
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FIGURE 1.15 – Représentation de l’injection des microsphères mar-
quées à l’Yttrium-90 dans le cadre de la radioembolisation du foie. À

partir de Petitguillaume (2014)
.

présente l’avantage d’être à la fois un émetteur de β− et un émetteur de photons
γ, permettant de réaliser des images TEMP pendant la phase thérapeutique. Géné-
ralement, des acquisitions TEMP sont réalisées 24 h, 96 h et 168 h après l’injection
du radiopharmaceutique. Elles permettent de réaliser le suivi dosimétrique des tu-
meurs et des tissus sains.

Les images pré-thérapeutiques permettant la sélection des patients, étaient réali-
sées en TEMP avec un analogue de la somatostatine marqué à l’indium-111. Cepen-
dant, elles ont été remplacées ces dernières années par des acquisitions TEP avec des
analogues de la somatostatine marqués au Gallium-68 (68Ga).

Plus récemment, le lutétium-177-PSMA (pour Prostate-Specific Membrane Anti-
genen anglais), aussi noté LuPSMA, est également proposé en tant que radioligand
systémique ciblé pour le traitement du cancer de la prostate métastatique résistant
à la castration (mCRPC) (Sun et al., 2020). Les images de suivi du traitement sont
également acquises sur une TEMP "corps entier", avec régulièrement des lésions
fixantes thoraciques, donc sujettes aux mouvements respiratoires. Ce type de traite-
ment vient tout juste de débuter au centre Léon Bérard et les méthodes développées
dans cette thèse seront par la suite appliquées à ces images.

Traitement des synovialosarcomes métastatiques

Les synovialosarcomes (SS) sont des tumeurs malignes touchant principalement
les adolescents et les jeunes adultes avec un pronostic vital défavorable en phases
avancées. De récentes recherches ont essayé d’appliquer la RIV pour le traitement
de ces SS (Giraudet et al., 2018 ; Sarrut et al., 2017). Le vecteur utilisé est un anti-
corps monoclonal ciblant le gène Frizzled homologue 10 (FZD10) sur-exprimé dans
les SS. L’anticorps monoclonal est marqué avec l’indium-111 pour la phase de pré-
traitement et avec l’Yttrium-90 pour la thérapie.
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1.6 Influence du mouvement

Une des hypothèses de base des algorithmes de reconstruction tomographique
est que toutes les projections mesurées ont été acquises dans le même temps. Au-
trement dit, que la source des rayonnements est restée immobile pendant toute la
durée de l’acquisition.

Cliniquement, les mouvements volontaires ou involontaires du patient peuvent
mettre à mal cette hypothèse. Les mouvements volontaires peuvent être évités en
demandant au patient de ne pas bouger ou en forçant son immobilisation. Les mou-
vements involontaires désignent principalement la respiration et le mouvement car-
diaque. Ils ne peuvent être contrôlés ni arrêtés suffisamment longtemps pour couvrir
la durée d’une acquisition TEMP.

1.6.1 La respiration

La respiration désigne le processus vital d’échanges gazeux résultant de l’ins-
piration (absorption de dioxygène) et de l’expiration de l’air (rejet de dioxyde de
carbone). De nombreux muscles entrent en jeu dans le mouvement respiratoire mais
le principal est le diaphragme. Son mouvement s’effectue principalement dans la di-
rection cranio-caudale et induit le mouvement d’autres organes tels que le cœur et le
foie. Pour le cœur, les études ont montré que le mouvement prédominant était selon
l’axe cranio-caudal et les amplitudes moyennes de cette translation ont été estimées
à 16 mm, 18.1 mm, 9 mm et 12.4 mm (Wang, Riederer et Ehman, 1995 ; Le Meunier et
al., 2006 ; Danias et al., 1999 ; McLeish et al., 2002). Les mouvements du diaphragme
sont aussi problématiques pour l’imagerie hépatique où le mouvement du foie peut
approcher 25 mm (Clifford et al., 2002).

Le mouvement induit par la respiration est un mouvement complexe et variable
d’un patient à l’autre mais également d’une influence variable d’un organe à l’autre.
Une hypothèse permettant de simplifier le problème est celle de la quasi-périodicité
spatiale et temporelle du mouvement respiratoire. Elle suppose qu’en respiration
libre, la position spatiale des organes est la même à intervalles de temps quasi-
réguliers. Les travaux développés dans la suite de cette thèse se basent sur cette
approximation.

Lors d’un cycle respiratoire, on peut distinguer deux positions extrêmes : la fin
d’expiration et la fin d’inspiration. La fin d’expiration correspond au moment du
cycle où le volume d’air dans les poumons est le plus faible. Dans cette position, les
poumons et le foie se trouvent en position haute. À l’inverse, en fin d’inspiration, le
volume d’air dans les poumons est le plus important et ils se trouvent avec le foie en
position basse.

1.6.2 Impact de la respiration sur les images TEMP

Le mouvement respiratoire va dans un premier temps dégrader la qualité des
projections mesurées. En effet, nous avons vu que pour obtenir une quantité de pho-
tons suffisante dans les projections, les capteurs doivent rester plusieurs dizaines de
secondes sous une même incidence angulaire. La durée d’un cycle respiratoire est
quant à elle généralement comprise entre 2 et 6 secondes. L’acquisition d’une pro-
jection est donc impactée par plusieurs cycles respiratoires.

Le deuxième effet induit par la respiration est une perte de cohérence entre les
projections. Les mesures n’étant pas acquises simultanément, chaque projection n’a
pas imagé la même distribution de la source à la même position. Or, l’algorithme de

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2022LYSEI023/these.pdf 
© [A. Robert], [2022], INSA Lyon, tous droits réservés



24 Chapitre 1. La tomographie par émission monophotonique

reconstruction suppose que toute les mesures représentent une même distribution
de la source statique.

Les conséquences sur les images 3D reconstruites sont multiples. On observe un
étalement de l’activité sur un volume étendu, une mauvaise estimation de la forme
de la tumeur ainsi que de sa position et une baisse du rapport signal sur bruit (Cald-
well et al., 2003 ; Suga et al., 2004a ; Sarikaya et al., 2003). La figure 1.16 représente la
reconstruction d’une sphère avec et sans mouvement et met en évidence l’étalement
de l’activité et le changement de forme provoqué par le mouvement. Ces artéfacts
peuvent être des freins potentiels aux approches théranostiques, notamment pour
la dosimétrie dans l’étape de pré-traitement. Bastiaannet, Viergever et de Jong, 2017
ont montré sur des simulations qu’en présence de mouvement respiratoire, l’acti-
vité dans les tumeurs du foie pouvait être sous-estimée de presque 30% par rapport
à une acquisition sans mouvement.

Un état de l’art des méthodes utilisées pour la prise en compte du mouvement
respiratoire en TEMP et dans les autres modalités d’imagerie sera donné en intro-
duction des chapitres 4 et 5.

(a) (b)

FIGURE 1.16 – Reconstruction d’une image TEMP sans mouvement
(a) et avec mouvement (b). L’acquisition a été réalisée à partir d’un

fantôme dynamique sur la TEMP du centre Léon Bérard.

1.7 Conclusion

La TEMP est une modalité importante pour l’étude fonctionnelle des organes.
Elle consiste en l’injection dans le patient d’un radiopharmaceutique émetteur de
rayons gamma. Le radiopharmaceutique se fixe sur l’organe d’intérêt, et les rayons
gamma sont captés à l’aide de détecteurs en rotation autour du patient. Les projec-
tions mesurées permettent ensuite d’obtenir la distribution 3D du radiopharmaceu-
tique dans le patient via un algorithme de reconstruction tomographique. Ces der-
nières années, la TEMP est également devenue un acteur important des approches
théranostiques pour le traitement du cancer. La qualité des images influent directe-
ment sur la qualité du plan de traitement du patient. Dans ce contexte, le mouve-
ment respiratoire qui crée des artéfacts importants sur les images TEMP est un frein
et nécessite d’être pris en compte.
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Chapitre 2

Reconstruction d’images en TEMP
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2.1 Introduction

Dans ce chapitre nous allons aborder la reconstruction de la distribution 3D du
radiopharmaceutique à partir des données mesurées par le système TEMP. La re-
construction consiste à résoudre le problème inverse lié à la mesure. Pour simpli-
fier le problème, nous nous intéresserons dans ce chapitre à la reconstruction d’une
coupe 2D à partir de projections 1D. De plus, nous considérerons que les mesures
ont été réalisées avec un collimateur parallèle (1.4.1.1) nous plaçant ainsi en géomé-
trie parallèle. Dans ce cas, les trous du collimateur définissent un ensemble de lignes
intégrales (ou lignes de réponses) parallèles entre elles qui forme la projection. Une
illustration de cette configuration est donnée dans la figure 2.1.

Caméra à
scintillation

Projection

Objet à
reconstruire

Lignes
intégrales

FIGURE 2.1 – Représentation schématique de la géométrie d’acquisi-
tion avec le fantôme de Shepp-Logan (Shepp et Logan, 1974).

2.2 Méthodes analytiques

Les méthodes analytiques cherchent à obtenir un opérateur explicite d’inversion
permettant d’obtenir la solution au problème inverse. Cet opérateur va permettre de
mettre en évidence le lien direct entre l’image reconstruite et les mesures. Pour leur
simplicité et leur rapidité, les méthodes analytiques ont longtemps été préférées aux
méthodes itératives (partie 2.3). Dans cette partie, nous verrons en particulier une
méthode analytique : la rétroprojection filtrée.
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2.2.1 Transformée de Radon

Soit f (x, y), (x, y) ∈ R2, aussi notée f (x), x ∈ R2, la fonction de densité à recons-
truire dans le repère lié au patient. Posons uθ = (cos θ, sin θ)T la direction du détec-
teur et vθ = (− sin θ, cos θ)T la direction des lignes intégrales (Figure 2.2). Dans le
repère défini par uθ et vθ, le détecteur est fixe et chaque ligne intégrale L est définie
par son abscisse s :

L(θ, s) =
{

x ∈ R2|x · uθ = s
}

. (2.1)

La transformée de Radon de f est l’opérateur R défini par :

(R f )(θ, s) = p(θ, s) =
∫

R
f (suθ + tvθ)dt, s ∈ R et θ ∈ [0, π[. (2.2)

L’ensemble des valeurs de la transformée de Radon pour un angle θ donné p(θ, .)
désigne une projection. Une manière classique de représenter p est sous la forme
d’un sinogramme. Un sinogramme est une image 2D dont l’axe horizontal repré-
sente la position des photons détectés sur le détecteur et l’axe vertical les différentes
incidences angulaires du détecteur (Figure 2.3). On notera, qu’en théorie, une ac-
quisition des projections dans l’intervalle [0, π[ est suffisante puisque p(θ + π, s) =
p(θ,−s). Cependant, en pratique, les projections TEMP sont acquises pour une ro-
tation complète de 360◦. Le problème de reconstruction tomographique consiste à
inverser la transformée de Radon.

2.2.2 Rétroprojection simple

Une première approche pour reconstruire une image à partir d’un ensemble de
projections est, pour chaque point de l’espace, de sommer toutes les projections pas-
sant par ce point (Figure 2.4). Cette opération est appelée rétroprojection, et est défi-
nie mathématiquement par l’opérateur R∗ :

(R∗p)(x) =
∫ π

0
p(θ, x · uθ)dθ, x ∈ R2. (2.3)

L’opérateur de rétroprojection ne permet pas d’obtenir exactement f mais plutôt
une version floutée de f . Ce flou est dû au fait que lors de la rétroprojection, la
valeur d’une ligne intégrale est attribuée à tous les points de l’espace passant par
cette ligne intégrale et pas seulement aux points ayant effectivement contribués à
cette somme. La rétroprojection n’est donc pas l’inverse de la transformée de Radon,
mais l’opérateur adjoint puisqu’il vérifie la propriété:

< (R∗)p, f >=< p, (R) f > (2.4)

où < ·, · > désigne le produit scalaire de deux fonctions.

2.2.3 Théorème coupe-projection

On rappelle que la transformée de Fourier 1D d’une fonction k intégrable sur R

est définie par :

(TF)(σ) = k̂(σ) =
∫

R
k(x)e−2iπxσdx, σ ∈ R. (2.5)
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x

y

uθ

vθ

θ

L(θ, s)

s

uθ

vθ p(θ, .)

FIGURE 2.2 – Géométrie de la transformée de Radon.
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FIGURE 2.3 – Sinogramme du fantôme de Shepp-Logan pour 60
angles sur l’intervalle [0, π[.
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x

y

uθ1

p(θ1, x · uθ1)

uθ2
p(θ2, x · uθ2)

uθ3

p(θ3, x · uθ3)•
x

f̃ (x) =
∫ π

0 p(θ, x · uθ)dθ

FIGURE 2.4 – Illustration de l’opérateur de rétroprojection qui
consiste à sommer pour chaque point du plan les valeurs des pro-

jections auxquelles il a contribué.

Si k̂(σ) est intégrable sur R, alors la transformée de Fourier inverse est donnée par :

(TF−1k̂)(x) = k(x) =
∫

R
k̂(σ)e2iπxσdσ, x ∈ R. (2.6)

De même, la transformée de Fourier 2D d’une fonction f à deux variables déri-
vable sur R2 est :

(TF f )(ν) = f̂ (ν) =
∫

R2
f (x)e−2iπx·νdx, ν ∈ R2 (2.7)

et son inverse :

(TF−1 f̂ )(x) = f (x) =
∫

R2
f̂ (ν)e2iπx·νdν, x ∈ R2. (2.8)

On note p̂(θ, σ) la transformée de Fourier monodimensionnelle d’une projection
par rapport à s, par définition :

p̂(θ, σ) =
∫

R
p(θ, s)e−2iπsσds

En appliquant la définition de la transformée de Radon, on obtient :

p̂(θ, σ) =
∫

R

∫
R

f (suθ + tvθ)e−2iπsσdtds.

On effectue maintenant le changement de variable x = suθ + tvθ avec dx = dtds et
s = x · uθ :

p̂(θ, σ) =
∫

R2
f (x)e−2iπx·uθσdx

= f̂ (σuθ) (2.9)
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30 Chapitre 2. Reconstruction d’images en TEMP

L’équation 2.9 pose le théorème coupe-projection et signifie que la transformée
de Fourier monodimensionnelle d’une projection est égale à une coupe de la trans-
formée de Fourier bidimensionnelle de la distribution à reconstruire. Par consé-
quent, en prenant la transformée de Fourier de l’ensemble des projections acquises
dans un intervalle [0, π[ on peut remplir l’ensemble de l’espace de Fourier de f et
ainsi obtenir f par transformée de Fourier inverse. Cependant, l’échantillonnage de
l’espace de Fourier de f est polaire et un ré-échantillonnage sur une grille cartésienne
serait nécessaire avant d’appliquer la transformée de Fourier inverse. L’interpolation
de coordonnées polaires vers des coordonnées cartésiennes dans l’espace de Fourier
est une opération qui peut facilement conduire à des artefacts sur l’image finale.
Pour cela, l’algorithme de la rétroprojection filtrée est préféré à cette approche.

2.2.4 Rétroprojection filtrée

Exprimons f en fonction de sa transformée de Fourier f̂ :

f (x) =
∫

R2
f̂ (ν)e2iπx·νdν.

Effectuons maintenant le passage en coordonées polaires en effectuant le change-
ment de ν = σuθ avec dν = |σ|dσdθ :

f (x) =
∫ π

0

∫
R

f̂ (σuθ)e2iπx·σuθ |σ|dσdθ.

En appliquant le théorème coupe-projection on obtient :

f (x) =
∫ π

0

∫
R

p̂(θ, σ)|σ|e2iπsσdσdθ

et en posant p′(θ, s) =
∫

R
p̂(θ, σ)|σ|e2iπsσdσ on a :

f (x) =
∫ π

0
p′(θ, s)dθ. (2.10)

L’équation 2.10 signifie que l’on peut obtenir f en effectuant la rétroprojection
des projections filtrées avec le filtre rampe |σ|. L’algorithme de la rétroprojection fil-
trée est facile à mettre en œuvre et rapide. De ce fait, il est devenu une méthode large-
ment utilisée pour la reconstruction des images de médecine nucléaire. Néanmoins,
à cause du faible nombre de projections acquises en TEMP et de l’aspect bruité des
données, des artefacts ont tendance à apparaître sur les images reconstruites avec
cette approche. Par conséquent, le développement et l’utilisation de méthodes itéra-
tives qui sont plus robustes à ces problèmes sont devenus de plus en plus courants.
De plus, les méthodes itératives permettent la prise en compte de certains aspects
physiques de la mesure directement dans le processus de reconstruction.

2.3 Méthodes itératives

2.3.1 Discrétisation du problème

Au lieu de rechercher une solution continue comme les méthodes analytiques, les
méthodes itératives prennent en compte la nature discrète des mesures et de l’image
à reconstruire. L’image recherchée est alors une image discrète f ∈ RN avec N le
nombre de pixels (en 2D) ou voxels (en 3D) et l’ensemble des mesures sera représenté
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par le vecteur g ∈ RM avec M le nombre de pixels par projection multiplié par le
nombre de projections. On notera que dans ce cas, f peut désigner indifféremment
une image 2D ou 3D et g des projections 1D ou 2D. Mathématiquement, si on définit
les fonctions de bases :

ej(x) =
{

1 si x est dans le pixel j
0 sinon.

(2.11)

alors on peut écrire :

f (x) =
N

∑
j=1

f jej(x). (2.12)

La valeur d’une projection en un point vaut alors :

gi =
N

∑
j=1

aij f j (2.13)

où aij désigne la probabilité qu’un photon émis dans le voxel j soit détecté dans le
pixel i des projections. Ces coefficients forment la matrice A de taille M× N appe-
lée matrice système et définissent l’opérateur de projection. La rétroprojection étant
l’opération adjointe de la projection, elle est définie comme étant la transposée de la
matrice A dans le cas discret. Le problème de reconstruction tomographique peut
alors s’écrire sous forme matricielle et revient à trouver le vecteur f solution de
g = A f . La taille importante de la matrice système fait que son inversion directe
pour retrouver f est impossible, d’où l’utilisation d’algorithmes itératifs.

Le principe des méthodes itératives est de trouver une solution par estimation
successive. Une estimation initiale est choisie (généralement une image constante) et
ensuite projetée. Les projections de l’estimation sont alors comparées à celles mesu-
rées et un facteur de correction en est déduit pour mettre à jour une nouvelle estima-
tion. Les différences entre les méthodes itératives se font sur la manière de comparer
les projections et sur la façon de mettre à jour l’estimation. Il existe deux classes de
méthodes itératives : les méthodes algébriques et les méthodes statistiques. Les mé-
thodes algébriques visent généralement à résoudre le système d’équations linéaires
donné dans l’équation 2.13, c’est le cas de la méthode Algebraic Reconstruction Tech-
nique (ART) (Gordon, Bender et Herman, 1970) et son évolution Simultaneous Alge-
braic Reconstruction Technique (SART) (Andersen et Kak, 1984). L’inconvénient des
méthodes algébriques est qu’elles convergent le plus souvent vers des solutions de
moindres carrés supposant donc un bruit gaussien sur les données. Les méthodes
statistiques cherchent, quant à elles, à modéliser les propriétés statistiques des pro-
jections mesurées ou de l’objet à reconstruire en les considérant comme des variables
aléatoires suivant une loi de probabilité qui traduit les incertitudes de la mesure.
Parmi elles, la méthode MLEM (Shepp et Vardi, 1982) est la plus utilisée en TEMP et
est celle que nous avons utilisée pour la reconstruction de toutes les images de cette
thèse. C’est pourquoi, nous limiterons notre étude à cette dernière.

2.3.2 MLEM

L’émission des photons suit une loi de Poisson, alors la mesure gi suit elle même
une distribution de Poisson dont l’espérance statistique est donnée par ∑N

j=1 aij f j.
Dans ce cas, la fonction de vraisemblance qui correspond à la probabilité d’obtenir
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32 Chapitre 2. Reconstruction d’images en TEMP

g si l’image est f est :

P(g/ f ) =
M

∏
i=1

∑N
j=1(aij f j)

gi

gi!
exp(−

N

∑
j=1

aij f j). (2.14)

Afin d’estimer f à partir de g, une approche possible est de maximiser P(g/ f ) ou,
de façon équivalente, la log-vraisemblance :

max
f≥0

L( f ) =
M

∑
i=1

(gi ln(
N

∑
j=1

aij f j)−
N

∑
j=1

aij f j). (2.15)

Notons que le terme gi! n’intervient pas dans la maximisation car c’est une constante
indépendante de f . Afin de résoudre le problème concave de maximisation posé
dans l’équation 2.15, il faut résoudre ∂L

∂ f j
= 0 ce qui n’est pas possible analytique-

ment. Une des manières de résoudre ce problème est d’utiliser un algorithme de
majoration-minoration (Lange, Hunter et Yang, 2000). Ce type de méthode permet
de réduire un problème complexe en une série de problèmes simples.

Supposons que le problème de maximisation est de la forme :

x̂ = arg max
x≥0

Φ(x)

avec Φ(x) ∈ C1. On cherche alors une fonction minorante φ(x; xn) ∈ C1 dont la
maximisation est plus aisée vérifiant les propriétés suivantes :

Φ(xn) = φ(xn; xn)

Φ(x) ≥ φ(x; xn).

Alors en prenant xn+1 qui maximise φ(x; xn) on a Φ(xn+1) ≥ Φ(xn). La série de
xn, n = 1, 2, ..., ainsi générée permet de converger vers un maximum local de Φ(x)
et un maximum global si Φ(x) est concave (Figure 2.5).

FIGURE 2.5 – Illustration de la méthode de majoration-minoration
pour la maximisation d’un problème complexe.

Appliquons maintenant cette méthode au problème de maximisation de la fonc-
tion de log-vraisemblance (équation 2.15). En utilisant la propriété de convexité de
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la fonction − ln on peut montrer que:

L( f ) ≥∑
j
(−∑

i
aij f j + ∑

i
gi

aij f n
j

∑k aik f n
k

ln( f j)) = ∑
j

φj( f j; f n). (2.16)

On a alors:
f (n+1)
j = arg max

f j≥0
( f n

j ∑
i

aijgi

∑k aik f n
k

ln( f j)− f j ∑
i

aij).

La maximisation est simple et est obtenue en prenant dφj
d f j

( f j; f n) = 0 :

f n
j ∑

i

aijgi

∑k aik f n
k

1
f j
−∑

i
aij = 0.

Ce qui nous amène au résultat suivant :

f n+1
j =

f n
j

∑i aij
∑

i
aij

gi

∑k aik f n
k

. (2.17)

L’algorithme MLEM permet de trouver une image f qui maximise L( f ) grâce
à l’équation de mise à jour 2.17. Nous pouvons voir que MLEM est un algorithme
itératif multiplicatif dans le sens où l’estimation de l’image est mise à jour par mul-
tiplication avec le facteur correctif. Par conséquent, l’estimation initiale doit être une
image non nulle et, le plus souvent, une image uniforme de valeur 1 est choisie. Dans
ce cas, la solution sera toujours positive ou nulle. L’équation 2.17 peut s’interpréter
comme une combinaison de projections et rétroprojections. Le facteur gi

∑k aik f n
k

corres-
pond au rapport entre les projections mesurées et les projections de l’image estimée.
Ce facteur est ensuite rétroprojeté (∑i aij

gi
∑k aik f n

k
) et normalisé par une rétroprojection

de 1 (∑i aij) avant d’être multiplié à l’estimation courante pour obtenir l’estimation
suivante. La convergence de MLEM vers le maximum de vraisemblance est lente,
c’est pourquoi il existe une version accélérée de cet algorithme.

2.3.2.1 OSEM

L’algorithme Ordered Subset Expectation Maximization (OSEM) (Hudson et Lar-
kin, 1994) repose sur le même principe que MLEM mais permet d’accélérer la re-
construction. Les projections sont divisées en plusieurs sous-ensembles et l’équation
de mise à jour de MLEM est appliquée pour chaque sous-ensemble au lieu de l’en-
semble des projections. Ainsi, si on considère une reconstruction avec l’algorithme
OSEM et N sous-ensembles, lorsque que l’ensemble des projections aura été traité,
l’image estimée aura été mise à jour N fois plus souvent qu’avec l’algorithme MLEM,
permettant ainsi de réduire le temps de reconstruction. L’inconvénient de cette mé-
thode est que la convergence vers le maximum de vraisemblance n’est plus assurée.
Cette méthode reste cependant une des plus utilisée en clinique.

2.3.2.2 Régularisation

En pratique, les images reconstruites avec MLEM ou OSEM ont tendance à de-
venir de plus en plus bruitées avec le nombre d’itérations. Ceci est dû au fait que le
problème est mal-posé et qu’une image estimée bruitée peut permettre d’obtenir des
projections proches de celles mesurées qui sont elles-mêmes bruitées. Maximiser la
vraisemblance entre les projections mesurées et estimées n’est donc pas un critère
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34 Chapitre 2. Reconstruction d’images en TEMP

suffisant. Une solution consiste à maximiser la distribution a posteriori, ce qui per-
met de prendre en compte un a priori sur la distribution à reconstruire. Le théorème
de Bayes nous donne la relation entre la distribution a posteriori et la vraisemblance :

P( f /g) =
P(g/ f )P( f )

P(g)
(2.18)

où P( f /g) est la probabilité de distribution a posteriori de l’image, P(g/ f ) la fonc-
tion de vraisemblance définie précédemment, P( f ) la fonction a priori de l’image et
P(g) la distribution a priori des mesures. En appliquant le logarithme dans l’équa-
tion 2.18, on obtient la nouvelle fonction à maximiser :

max
f

ln(P( f /g)) = L( f ) + ln(P( f )). (2.19)

On notera que P(g) n’intervient pas dans la fonction à maximiser car c’est une
constante indépendante de f . L’équation 2.19 nous montre que maximiser la dis-
tribution a posteriori revient à maximiser la vraisemblance associée à une fonction
de pénalité. Cette fonction pénalité est souvent utilisée pour imposer de la régula-
rité ("smoothness") dans l’image et ainsi éviter la propagation du bruit. On peut donc
écrire l’équation 2.19 sous la forme :

max
f

ln(P( f /g)) = L( f )− βU( f ) (2.20)

où U est une fonction d’énergie permettant d’assurer la régularité de l’image et β
est le poids accordé à la régularisation. Cet algorithme est classiquement appelé
Maximum A Posteriori Expectation Maximization (MAPEM). Plusieurs fonctions
d’énergie ont été proposées dans la littérature, certaines se basant sur des approches
bayésiennes (Ganan et McClure, 1985 ; Hebert et Leahy, 1989 ; Green, 1990 ; Alenius,
Ruotsalainen et Astola, 1998), variationnelles (Panin, Zeng et Gullberg, 1999) ou sur
une distribution a priori gaussienne (Levitan et Herman, 1987). La convergence de
l’algorithme n’est plus garantie et des divergences peuvent être observées pour des
hautes valeurs de β.

De Pierro (1995) a développé une méthode garantissant la convergence de l’algo-
rithme MAPEM pour toute fonction de pénalité concave. Pour cela, il utilise un algo-
rithme de majoration-minimisation pour l’optimisation de l’équation 2.20. Pour une
régularisation quadratique en prenant comme fonction a priori U( f ) = 1

2 ∑i ∑j∈Ni
( fi−

f j)
2, avec Ni le voisinage du pixel i, on peut utiliser 1

4 ∑i ∑j∈Ni
(2 fi− f n

i − f n
j )

2 comme
fonction minorante pour l’algorithme de majoration-minoration. En combinant celle-
ci avec la fonction minorante de L( f ) (équation 2.16) on obtient celle de ln(P( f /g)):

φ( f ; f n) = ∑
j
( f n

j ∑
i

aijgi

∑k aik f n
k

ln( f j)−∑
i

aij f j)−
1
4

β ∑
i

∑
j∈Ni

(2 fi − f n
i − f n

j )
2. (2.21)

L’équation de mise à jour de MAPEM peut alors être trouvée en mettant à zéro la
dérivée de φ( f ; f n) et on obtient:

f (n+1)
j =

2 f̂ n
j

∑i aij − β ∑k∈Nj
( f n

j + f n
k ) +

√
(∑i aij − β ∑k∈Nj

( f n
j + f n

k ))
2 + 8β ∑k∈Nj

f̂ n
j

(2.22)
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avec f̂ n
j = f n

j ∑i aij
gi

∑k aik f n
k

. Notons que lorsque β = 0, l’équation 2.22 devient celle de
l’algorithme MLEM classique.

2.3.2.3 Implémentation des projecteurs

Les algorithmes MLEM ou MAPEM peuvent être vus comme une combinaison
de projections et de rétroprojections. En pratique, il existe plusieurs manières d’im-
plémenter ces projecteurs et la méthode choisie peut influer sur la qualité de l’image
reconstruite.

Une famille de méthodes classiques pour discrétiser l’opérateur de projection
sont les méthodes basées sur les voxels (voxel-driven en anglais). Dans ce type de mé-
thodes, le centre de chaque voxel est projeté sur les différentes positions angulaires
du détecteur. La valeur des pixels des projections est ensuite obtenue par interpo-
lation (linéaire ou plus proche voisin) (Figure 2.6). Les implémentations simples de
ce type de projecteurs peuvent introduire des artéfacts hautes fréquences (De Man
et Basu, 2002). Des implémentations avec des interpolations plus complexes existent
mais sont plus coûteuses en temps de calculs.

FIGURE 2.6 – Modélisation basée sur les voxels de l’opérateur de pro-
jection (a). Les points noirs représentent les valeurs connues et les

points rouges les valeurs interpolées.

Une autre approche pour l’implémentation des projecteurs est d’utiliser des mé-
thodes de type lancer de rayons. Pour chaque pixel des projections, un rayon per-
pendiculaire au détecteur (géométrie parallèle) est tracé. La contribution de chaque
voxel est alors calculée en fonction de son intersection avec le rayon et sommée pour
obtenir la valeur de la projection. Les méthodes de lancé de rayons différent prin-
cipalement par la manière dont l’intersection entre le voxel et le rayon est calculée.
L’intersection peut être calculée exactement (Siddon, 1985 Mar-Apr) mais ceci rend
le calcul très coûteux, par conséquent certaines approches visent à simplifier le pro-
blème en échantillonnant régulièrement le rayon. C’est le cas de Joseph (1982) qui
propose d’échantillonner le rayon de manière à ce que les échantillons tombent exac-
tement sur les plans de coupe du volume dans la direction principale de projection.
Ainsi, la contribution de chaque voxel peut être simplement calculée par interpola-
tion bilinéaire (Figure 2.7). Ces types de méthodes sont généralement efficaces pour
l’opérateur de projection mais peuvent avoir tendance à introduire des artéfacts de
type Moiré lors de la rétroprojection (De Man et Basu, 2002).
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36 Chapitre 2. Reconstruction d’images en TEMP

FIGURE 2.7 – Modélisation de l’opérateur de projection selon la mé-
thode de Joseph. Les points noirs représentent les valeurs connues,
les points rouges les valeurs obtenues par interpolation bilinéaire et

les points bleus la somme des valeur interpolées.

Enfin, une autre manière d’implémenter l’opérateur de projection est de faire
tourner la grille d’échantillonnage avec le détecteur. L’image est alors rééchantillon-
née sur ce nouveau volume voxélisé et la projection est obtenue en sommant les
colonnes du volume. Si l’échantillonnage du détecteur est différent de celui du vo-
lume, il faut rééchantilloner le volume pour qu’il corresponde à celui du détecteur
avant d’effectuer la somme (Figure 2.8). Ce type de projecteur est notamment pra-
tique pour la prise en compte de la résolution spatiale non stationnaire dans la re-
construction (Zeng et al., 1998).

FIGURE 2.8 – Modélisation de l’opérateur de projection à partir d’une
rotation du volume voxélisé. Les points bleus représentent la somme

des voxels le long de la colonne.

Nous avons décidé de détailler ces trois types de projecteurs car ce sont ceux que
nous avons utilisés pour l’implémentation des corrections des effets physiques (par-
tie suivante). Cependant, il existe nombre d’autres modélisations possibles de ces
projecteurs telle que distance driven (Man et Basu, 2004), l’approche par blobs (Ziegler
et al., 2006) ou encore shearwarp (Lacroute et Levoy, 1994).
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2.4 Correction des effets physiques

Dans le chapitre 1, nous avons vu que l’interaction des photons avec la matière
pouvait dégrader la qualité des images reconstruites (partie 1.3.4). La résolution spa-
tiale non stationnaire des détecteurs (partie 1.4.3.2) est aussi un frein à la bonne
quantification des images. Ainsi, ces phénomènes physiques doivent être pris en
compte. Les corrections peuvent être effectuées avant, pendant ou après la recons-
truction. Dans cette partie nous aborderons les différentes méthodes utilisées pour
la correction du rayonnement diffusé, la correction d’atténuation et la correction de
résolution spatiale.

2.4.1 Correction du rayonnement diffusé

La diffusion Compton (partie 1.3.2) entraîne le changement de direction des pho-
tons ainsi qu’une perte d’énergie de ceux-ci (Figure 2.9). Cela a pour résultat la
détection de photons mal localisés dans les projections et a pour conséquence un
flou et une diminution du contraste sur l’image finale. Il existe deux types de mé-
thodes pour corriger le rayonnement diffusé : éliminer les photons diffusés ou les
repositionner. Les méthodes consistant à éliminer les photons diffusés sont les plus
simples à mettre en œuvre mais conduisent à une perte de sensibilité et donc une
augmentation du bruit sur l’image finale. Une méthode courante pour éliminer les
photons diffusés est la Double Energy Window (DEW) (Jaszczak et al., 1984), fenêtre
de double énergie en français. Cette méthode consiste à acquérir les photons dans
deux fenêtres d’énergie différentes. Une fenêtre principale centrée sur le pic photo-
électrique de l’élément radioactif et une autre fenêtre située en dessous de la prin-
cipale collectant les événements diffusés. Concrètement, dans le cas du technétium
99mTc (98.6% à 140.5 keV), la fenêtre principale acquiert les photons dont l’énergie est
comprise entre 126.45 keV et 154.55 keV, et la fenêtre du rayonnement diffusé ceux
dont l’énergie est comprise entre 114 keV et 126 keV. L’image corrigée du rayonne-
ment diffusé f (x, y) est obtenue en soustrayant l’image f1(x, y) reconstruite à partir
des photons de la fenêtre principale par une fraction k de l’image f2(x, y) recons-
truite avec les photons de la fenêtre du rayonnement diffusé:

f (x, y) = f1(x, y)− k ∗ f2(x, y) (2.23)

La valeur du paramètre k est un sujet de recherche ouvert et dépend aussi du sys-
tème de mesure. Dans le cadre de cette thèse, nous avons utilisé la valeur qui nous
a été conseillée par le fabricant de notre système TEMP: 1.1. De plus, la formule 2.23
peut également être appliquée directement sur les projections évitant ainsi la recons-
truction de deux images pour chaque fenêtre d’énergie. Une autre méthode est celle
de la Triple Energy Window (TEW) (Ogawa et al., 1991) qui consiste à prendre deux
fenêtre secondaires situées de chaque côté de la fenêtre d’énergie principale. Les
photons diffusés sont estimés à partir des deux fenêtres secondaires et soustraits de
la fenêtre principale.

Les méthodes de repositionnement des photons diffusés sont intégrées dans les
opérateurs de projection et rétroprojection durant le processus itératif de reconstruc-
tion (Frey, Ju et Tsui, 1993 ; Liang et al., 1992 ; Zeng, Bai et T. Gullberg, 1999). Elles
permettent d’obtenir une correction précise de la diffusion tout en conservant l’en-
semble des photons mesurés. Cependant, ces méthodes sont plus difficiles à mettre
en œuvre et coûteuses en espace mémoire et temps de calcul donc difficilement utili-
sables en clinique. Elles n’ont pas été étudiées ni implémentées pendant cette thèse.
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38 Chapitre 2. Reconstruction d’images en TEMP

Une récente approche basée sur de l’apprentissage profond a permis d’obtenir une
estimation des photons diffusés aussi précise que celle basée sur des simulations
Monte-Carlo en un temps de calcul inférieur à une minute (Xiang et al., 2020).

Diffusion
Compton

FIGURE 2.9 – La diffusion Compton entraîne le changement de direc-
tion des photons émis et donc une mauvaise localisation de ceux-ci

sur le détecteur.

2.4.2 Correction de l’atténuation

L’atténuation en TEMP est due à la diffusion Compton mais aussi à l’effet photo-
électrique qui conduit à l’absorption totale des photons (partie 1.3.1). Elle dépend du
lieu d’émission du photon et entraîne la perte d’un nombre important de photons.
Cette perte se traduit par la diminution du rapport signal sur bruit dans l’image et
pose un problème de quantification.

La correction d’atténuation peut être effectuée avant la reconstruction tomogra-
phique, après la reconstruction tomographique ou pendant la reconstruction en mo-
délisant l’atténuation dans le projecteur et le rétro-projecteur du processus itératif.
Les méthodes pré reconstruction consistent à multiplier les projections par un fac-
teur correctif. Ce facteur est généralement calculé en supposant le coefficient d’atté-
nuation uniforme (Budinger et al., 1977 ; Keyes et al., 1977). La méthode post recons-
truction la plus répandue est la méthode de Chang (Chang, 1978). Dans ce cas, les
projections sont reconstruites sans correction et un facteur de correction est calculé
et appliqué pour chaque point de la coupe reconstruite. Cette méthode est efficace
pour un point source mais a tendance à trop ou pas assez corriger certaines parties
de l’image dans le cas de sources étendues. Dans son approche originale, elle sup-
pose un coefficient d’atténuation uniforme mais peut aussi être adaptée avec des
coefficients d’atténuation non uniformes (Faber et al., 1999). Supposer un coefficient
d’atténuation constant peut être une bonne approximation dans les parties du corps
où les tissus ont un coefficient d’atténuation similaire comme la tête. Pour les parties
du corps où les coefficients d’atténuation sont différents, une modélisation de l’atté-
nuation dans les opérateurs de projection et de rétroprojection fournit les résultats
les plus précis. Ces méthodes s’appuient sur les images TDM (partie 1.1.1) et peuvent
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2.4. Correction des effets physiques 39

ainsi réaliser une correction d’atténuation non uniforme (Gullberg et al., 1985). Les
images TDM acquises sont exprimées en unité Hounsfield et nécessite d’être conver-
ties en coefficient d’atténuation linéaire (cm−1). Pour réaliser cette conversion on
utilise la formule suivante :

µm(E) =


µe(E) + (µe(E)−µa(E))×HUm

1000 si HUm < 0

µe(E) + µe(Ee f f )×(µb(E)−µe(E))×HUm

1000×(µb(Ee f f )−µe(Ee f f ))
si HUm > 0

(2.24)

avec HUm la valeur en unité Hounsfield sur l’image TDM, µm, µe, µa et µb le coeffi-
cient d’atténuation linéaire de la matière, de l’eau, de l’air et des os, respectivement,
à l’énergie E des photons du radionucléide ou l’énergie moyenne Ee f f du faisceau de
rayons X. La carte d’atténuation ainsi obtenue doit être ensuite recalée avec l’image
TEMP en vue de la correction d’atténuation. La conversion et le recalage sont géné-
ralement directement réalisés par le système TEMP/TDM.

Dans son approche, Gullberg et al. (1985) part de l’expression analytique de la
transformée de Radon en présence d’atténuation pour développer un jeu de projec-
teur/rétroprojecteur permettant de prendre en compte l’atténuation dans le proces-
sus itératif. Pour une acquisition TEMP, la projection pµ d’un volume f (x), x ∈ R2

ayant pour carte d’atténuation µ(x), x ∈ R2 est donnée analytiquement par la for-
mule :

pµ(θ, s) =
∫

R
f (suθ + tvθ) exp(−

∫ +∞

t
µ(suθ + t′vθ)dt′)dt, s ∈ R et θ ∈ [0, π[ (2.25)

La discrétisation de cette formule est alors réalisée en se basant sur un projecteur de
type lancer de rayons. En parcourant le rayon depuis le pixel de la projection vers
la source, les étapes suivantes sont réalisées pour chaque intersection du rayon avec
un voxel :

Étape 1: att = att + L ∗ µ

Étape 2: ex2 = exp(−att)

Étape 3: w f =

{
ex1−ex2

µ , si µ > 0
L ∗ ex1 , si µ = 0

Étape 4: ex1 = ex2

Étape 5: P = P + w f ∗ f (2.26)

où µ désigne la valeur dans la carte d’atténuation du voxel traversé, f la valeur
dans le volume du voxel traversé, P la valeur du pixel courant dans la projection
et L la longueur du rayon à l’intérieur du voxel traversé. Les variables P et att sont
initialisées à 0 et ex1 à 1. L’opération de rétroprojection peut être facilement adaptée
en remplaçant l’étape 5 par: B = B + w f ∗ P où B désigne la valeur dans le volume
du voxel traversé. Cette méthode a été adaptée et implémentée dans Reconstruction
Toolkit (RTK) pour fonctionner avec l’implémentation déjà existante du projecteur
et rétroprojecteur de type Joseph (partie 2.3.2.3). L’évaluation et les résultats de la
méthode seront donnés dans le chapitre 3.

Plus récemment, des méthodes se basant sur l’apprentissage profond se sont dé-
veloppées pour la correction d’atténuation. Certaines utilisent des réseaux de neu-
rones pour obtenir une image TEMP corrigée de l’atténuation à partir d’une image
TEMP non corrigée (Yang et al., 2021 ; Sakaguchi et al., 2021). D’autres, dans le cas où
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40 Chapitre 2. Reconstruction d’images en TEMP

une image TDM n’est pas disponible, proposent de générer une carte d’atténuation
directement à partir des données d’émissions TEMP (Shi et al., 2020). Toutefois, ces
méthodes sont au delà du cadre de nos recherches dans cette thèse.

2.4.3 Correction de la résolution spatiale

Nous avons vu dans la partie 1.4.3.2 que la résolution spatiale était non station-
naire en TEMP. La PSF peut être approximée par des fonctions gaussiennes et ainsi
caractérisée par sa FWHM. Pour un collimateur parallèle, la FWHM peut être mo-
délisée par une fonction linéaire de la distance d :

FWHM(d) = a ∗ d + b (2.27)

Cette équation peut s’obtenir à partir d’acquisitions ou de simulations Monte Carlo
(Chapitre 3). Une fois la PSF modélisée, elle peut être utilisée pour corriger les
images. Il existe principalement deux familles de méthodes : les méthodes corrigeant
l’image après la reconstruction et les méthodes intégrant la PSF directement dans le
processus de reconstruction. La plupart des méthodes réalisant un post-traitement
des images reconstruites utilisent l’opération de déconvolution pour corriger la PSF
(Tohka et Reilhac, 2008 ; Teo et al., 2007). Dans ce cas, l’image non corrigée est vue
comme la convolution de l’image réelle avec la PSF. Le problème de ces méthodes
est la nécessité de contrôler le bruit lors de la déconvolution, rendant compliqué la
récupération totale de la résolution. Les méthodes effectuant la correction pendant
la reconstruction incorporent la PSF dans les opérateurs de projection et de rétropro-
jection (Zeng et al., 1991 ; Pretorius et al., 1998 ; Zeng, Bai et T. Gullberg, 1999). La
majorité des systèmes TEMP utilisent ce type de méthodes.

Il existe plusieurs manières d’implémenter ces projecteurs, par exemple, Zeng
et al. (1991) se base sur un projecteur de type lancer de rayon mais en remplaçant le
rayon par un cône de rayon prenant en compte la PSF. Dans Zeng, Bai et T. Gullberg
(1999), l’auteur utilise des projecteurs se basant sur la rotation du volume. Cette
dernière est plus rapide que la méthode du lancer de rayon et est celle qui a été
utilisée et implémentée dans cette thèse. Le paragraphe suivant vise à détailler cette
méthode.

Pour chaque projection, la grille d’échantillonnage tourne avec le détecteur et
l’image est alors rééchantillonnée conformément à la nouvelle grille 3D (Figure 2.8).
Une fois la rotation effectuée, les coupes du volume 3D parallèles au détecteur vont
être utilisées pour la correction. Pour commencer, la coupe la plus éloignée du dé-
tecteur est convoluée par un noyau de convolution prenant en compte la PSF à cette
distance du détecteur. L’image 2D résultante est ensuite ajoutée à la coupe d’après et
l’opération est répétée jusqu’à que la coupe du volume la plus proche du détecteur
soit atteinte. L’image 2D résultante de ce processus représente alors les projections
(Figure 2.10). Il est possible de prendre en compte également la correction d’atté-
nuation en multipliant chaque voxel de la coupe par son coefficient d’atténuation
:

P = (((((L1 × A1) ∗ h1 + L2)× A2) ∗ h2 + L3)× A3) ∗ h3 + ... (2.28)

où × désigne l’opérateur de multiplication, ∗ celui de convolution, Ln représente
la coupe n, hn le noyau de convolution, An un vecteur représentant les coefficients
d’atténuations de la coupe n et P la projection. Chaque élément de An est une expo-
nentielle négative du coefficient d’atténuation multiplié par la distance entre deux
coupes.
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FIGURE 2.10 – Opération de projection intégrant la correction de PSF
et d’atténuation. Image adaptée de Zeng, Bai et T. Gullberg (1999)

2.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons vu comment reconstruire une image TEMP à partir
d’un ensemble de projections. Il existe deux familles de méthodes : les méthodes ana-
lytiques qui cherchent à inverser la transformée de Radon et les méthodes itératives
qui visent à obtenir une image par estimations successives. Aujourd’hui, bien que
plus longues, les méthodes itératives sont privilégiées en TEMP pour la possibilité
qu’elles offrent de modéliser les effets physiques de l’acquisition dans le processus
de reconstruction. L’algorithme MLEM et sa version accélérée OSEM sont devenus
le standard en reconstruction TEMP. L’image finale est obtenue itérativement en
maximisant la fonction de vraisemblance entre les projections mesurées et l’image
estimée. Les principaux effets physiques à prendre en compte dans la reconstruction
sont la diffusion des photons, l’atténuation et la résolution spatiale non stationnaire.
La correction du rayonnement diffusé est généralement réalisée sur les projections
avant la reconstruction et l’atténuation et la PSF sont intégrées dans les opérateurs de
projection et rétroprojection de l’algorithme itératif. Les méthodes présentées dans
ce chapitre sont valables dans le cas statique où aucun mouvement n’est survenu
durant l’acquisition. En présence de la respiration, cette hypothèse est mise à mal et
conduit à l’apparition d’artefacts sur les images reconstruites.
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44 Chapitre 3. Plateforme de reconstruction TEMP

Ce chapitre est consacré dans un premier temps à l’évaluation des implémenta-
tions des algorithmes de reconstruction tomographique discutés dans le chapitre 2 et
à la présentation des données utilisées pour l’évaluation. Dans un deuxième temps,
il abordera les méthodes permettant d’obtenir un signal respiratoire nécessaire pour
la correction du mouvement respiratoire. Le choix a été fait de regrouper ces don-
nées de validation et ces méthodes dans ce chapitre car ces notions sont utilisées à la
fois dans les chapitres 4 et 5.

Les algorithmes de reconstruction tomographique ont été implémentés avec le
langage de programmation C++ dans RTK (Rit et al., 2014). RTK est une bibliothèque
C++ open source basée sur Insight Toolkit (ITK) (Yoo et al., 2002 ; McCormick et al.,
2014) proposant des fonctionnalités pour la reconstruction tomographique. RTK est
développé par le RTK consortium et ITK est maintenu par l’Insight Software Consor-
tium.

3.1 Évaluation des implémentations

3.1.1 MLEM/OSEM

3.1.1.1 Évaluation avec un fantôme analytique

Afin d’évaluer notre implémentation des algorithmes MLEM et OSEM dans le
cas statique, les projections analytiques de la version 3D du fantôme de Shepp-
Logan (Kak et Slaney, 2001) ont été utilisées. Ce fantôme est un ensemble d’ellip-
soïdes de différentes tailles, orientations et densités (Figure 3.1a). Les projections
analytiques ont été obtenues avec RTK qui permet de calculer analytiquement l’in-
tégrale des densités traversées le long de chaque rayon émis depuis les pixels des
projections. Un total de 400 projections couvrant un arc de 360◦ autour du fantôme
ont été simulées avec une taille de 1282 pixels de 1mm× 1mm. Elles ont été recons-
truites dans des volumes de 1283 voxels de 1mm× 1mm× 1mm en utilisant jusqu’à
50 itérations des algorithmes MLEM et OSEM, avec et sans la régularisation qua-
dratique proposé par De Pierro (1995) (partie 2.3.2.2). Pour les reconstructions avec
OSEM, quatre sous-ensembles de 100 projections ont été utilisés. La résolution des
projections et des volumes reconstruits est supérieure à celle des reconstructions
TEMP classiques mais est utilisée ici pour tester les algorithmes de reconstruction.
Les images reconstruites ont été comparées visuellement avec la référence et l’er-
reur quadratique moyenne normalisée (Normalized Root Mean Square Deviation
(NRMSD) en anglais) a été calculée pour chaque itération :

NRMSD =

√√√√√√√√
I

∑
i=1

(xi − x̂i)2

I
∑

i=1
x̂2

i

(3.1)

où x désigne l’image reconstruite vectorisée, x̂ l’image du fantôme original vecto-
risée et I le nombre de pixels dans les images. La NRMSD permet de mesurer les
différences entre les valeurs prédites par un modèle et les valeurs réellement ob-
servées. Plus la NRMSD est faible, plus les images sont semblables. La fonction de
log-vraisemblance (Équation 2.15) a également été calculée pour chaque itération.
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3.1. Évaluation des implémentations 45

3.1.1.2 Résultats

Visuellement, on peut voir que l’algorithme OSEM arrive à un résultat proche
de celui de la référence plus rapidement que l’algorithme MLEM (Figure 3.1). Ces
résultats sont confirmés par le tracé de la NRMSD en fonction du nombre d’itéra-
tions (Figure 3.2a) où une valeur minimum est atteinte plus rapidement avec OSEM.
On remarque également en suivant l’évolution de la NRMSD que l’apparition des
artefacts hautes fréquences dans l’image reconstruite est plus rapide avec OSEM
sans régularisation. L’ajout de la régularisation permet de limiter la détérioration
de l’image. Enfin, que ce soit avec ou sans régularisation, les algorithmes MLEM et
OSEM permettent bien de maximiser la fonction de log-vraisemblance (Figure 3.2b).
Ces tests nous permettent de valider notre implémentation de ces algorithmes.
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46 Chapitre 3. Plateforme de reconstruction TEMP

(a) Référence

(a) MLEM sans régularisation

(b) MLEM avec régularisation

(c) OSEM sans régularisation

(d) OSEM avec régularisation

FIGURE 3.1 – Reconstruction du fantôme de Shepp-Logan avec
MLEM et OSEM avec et sans régularisation pour différents nombres

d’itérations. De gauche à droite : 5, 20, 35 et 50 itérations.
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MLEM sans régularisation
MLEM avec régularisation

OSEM sans régularisation
OSEM avec régularisation
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FIGURE 3.2 – Évolution de l’erreur quadratique moyenne normalisée
(a) et de la log-vraisemblance (b) en fonction du nombre d’itérations

pour les reconstructions du fantôme de Shepp-Logan.
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48 Chapitre 3. Plateforme de reconstruction TEMP

3.1.2 Correction d’atténuation

3.1.2.1 Évaluation

Pour tester l’implémentation de la correction d’atténuation décrite dans la par-
tie 2.4.2, nous considérons le cas suivant : une sphère émissive de valeur constante
1 située dans une sphère atténuante de coefficient d’atténuation linéaire constant de
0.0154 mm−1 (Figure 3.3). Ce coefficient d’atténuation linaire correspond aux tissus
mous pour une énergie de 140 keV. Les projections analytiques de la sphère ont été
calculées avec RTK en s’appuyant sur la formule de la transformée de Radon atté-
nuée donnée dans l’équation 2.25 (Figure 3.3b). Soixante projections composées de
642 pixels de 4 mm× 4 mm avec un pas angulaire de 6◦ ont été calculées. En utilisant
l’algorithme MLEM avec 20 itérations, une reconstruction avec et une autre sans cor-
rection d’atténuation ont été effectuées dans des volumes de 643 pixels de 4 mm× 4
mm× 4 mm.

(a) (b)

FIGURE 3.3 – Coupe de la sphère émissive dans une sphère atté-
nuante de coefficient d’atténuation constant (a) et du sinogramme

calculé analytiquement correspondant (b).

3.1.2.2 Résultats

La figure 3.4 montre une coupe des volumes reconstruits sans (Figure 3.4b) et
avec (Figure 3.4c) correction d’atténuation. Visuellement, l’importance de la correc-
tion d’atténuation apparaît nettement pour obtenir une activité proche de celle de
la référence sur l’image reconstruite. Le tracé d’un profil passant par le centre de la
sphère (Figure 3.5) nous montre que les valeurs obtenues dans la reconstruction sans
correction d’atténuation sont environ 80% inférieures à celles de la référence. La re-
construction avec correction d’atténuation permet de récupérer des valeurs proches
de celles attendues.
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(a) (b) (c)

FIGURE 3.4 – Reconstruction d’une sphère dans un milieu atténuant.
Référence (a), reconstruction sans correction d’atténuation (b) et re-
construction avec correction d’atténuation (c). La ligne jaune repré-

sente le profil tracé dans la figure 3.5.
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FIGURE 3.5 – Profils des reconstructions de la figure 3.4 le long du
trait jaune.
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3.1.3 Correction de la résolution spatiale

Avant de pouvoir réaliser la correction de la résolution spatiale, il faut caractéri-
ser la PSF. Cela revient à déterminer la FWHM de la PSF en fonction de la distance
au détecteur (Équation 2.27).

3.1.3.1 Caractérisation de la PSF

L’évolution de la FWHM de la PSF en fonction de la distance du point source
au détecteur a été déterminée à partir de simulations Monte Carlo en utilisant le
logiciel Geant4 Application for Tomographic Emission (GATE) (Jan et al., 2004 ; Sarrut et
al., 2014, 2021). GATE est un logiciel libre développé par la collaboration OpenGATE
qui permet de réaliser des simulations numériques pour l’imagerie médicale et la
radiothérapie.

Un système TEMP équipé d’un collimateur LEHR a été modélisé dans GATE.
Un point source de 99mTc a été placé dans l’air avec une activité de 100 MBq et des
acquisitions planaires à différentes distances du détecteur (5, 15, 25, 35, 45 et 55 cm)
ont été simulées. Les PSF horizontale et verticale sont extraites pour chaque distance
en prenant, respectivement, le profil selon l’axe x et y de la projection obtenue en
sortie de la simulation. La méthode des moindres carrés non linéaires est ensuite
utilisée pour approximer une fonction gaussienne sur chacune des PSF (Figure 3.6).
La FWHM de chaque fonction gaussienne est alors calculée en utilisant la formule
suivante :

FWHM = 2
√

2 ln 2σ (3.2)

où σ désigne l’écart type de la fonction gaussienne. À partir de la valeur de la FWHM
aux différentes distances, un ajustement linéaire par la méthode des moindres carrés
a été réalisée pour obtenir l’équation de la FWHM verticale et horizontale en fonc-
tion de la distance (Figure 3.7). Ci-dessous les résultats de cet ajustement linéaire
:

FWHMverticale(d) = 0.039d + 3.477
FWHMhorizontale(d) = 0.038d + 3.630 (3.3)

avec d la distance du point source au détecteur. Les deux équations étant très
proches, seule l’équation de la FWHM horizontale a été utilisée pour la correction
de la PSF dans les deux directions.

La même approche à été réalisée pour calculer la PSF du 177Lu pour le pic de 208
keV (Figure 3.8 et 3.9). Ce calcul a été réalisé dans la perspective d’appliquer nos mé-
thodes aux thérapies aux radionucléides par récepteurs peptidiques (voir la partie
perspectives cliniques dans le chapitre de Conclusion). Ci-dessous les résultats pour
le pic de 208 keV du 177Lu :

FWHMverticale(d) = 0.044d + 7.008
FWHMhorizontale(d) = 0.043d + 7.706. (3.4)
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FIGURE 3.6 – PSF mesurées à partir de simulations Monte Carlo
et ajustements d’une fonction gaussienne associée pour des points
sources de 99mTc situés à 50 mm (a), 150 mm (b), 250 mm (c), 350 mm

(d), 450 mm (e) et 550 mm (f) du détecteur.
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FIGURE 3.7 – Évolution de la FWHM de la PSF verticale et horizontale
en fonction de la distance du point source (99mTc) au détecteur. Les
droites représentent les ajustements linéaires réalisés par la méthode

des moindres carrés.
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FIGURE 3.8 – PSF mesurées à partir de simulations Monte Carlo
et ajustements d’une fonction gaussienne associée pour des points
sources de 177Lu situés à 50 mm (a), 150 mm (b), 250 mm (c), 350 mm

(d), 450 mm (e) et 550 mm (f) du détecteur.
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FIGURE 3.9 – Évolution de la FWHM de la PSF verticale et horizontale
en fonction de la distance du point source (177Lu) au détecteur. Les
droites représentent les ajustements linéaires réalisés par la méthode

des moindres carrés.
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3.2 Données réelles

Cette partie a pour but de présenter les jeux de données utilisés dans cette thèse
qui ont été acquis avec le système TEMP/TDM du centre Léon Bérard.

3.2.1 Système TEMP du centre Léon Bérard

Le système TEMP/TDM utilisé est le GE Discovery NM/CT 670 développé par
GE Healthcare. Ce système est équipé de deux détecteurs pouvant être positionnés
à 90◦ ou 180◦ l’un de l’autre. C’est ce dernier positionnement qui a été utilisé pour
toutes les acquisitions considérées dans cette thèse (Figure 1.10b). Les acquisitions
ont été réalisées en utilisant le 99mTc comme radionucléide et des collimateurs LEHR.
Pendant les acquisitions, les détecteurs couvrent un arc de 360◦ avec un pas de 6◦

permettant ainsi la mesure de 60 projections. Le temps d’acquisition pour chaque
incidence angulaire est de 25 s. Après l’acquisition TEMP, une image TDM 3D est
acquise en respiration libre pour la correction d’atténuation. La vitesse d’acquisition
fait que l’image TDM obtenue n’est pas floutée par le mouvement respiratoire mais
correspond plutôt à une position donnée du cycle respiratoire. Cette position est bien
évidemment inconnu et ceci pose donc un problème pour la correction d’atténuation
des images TEMP non corrigée du mouvement respiratoire mais également pour
celles corrigées comme nous le verrons dans les chapitres 4 et 5.

Le système TEMP permet de récupérer les données mesurées sous forme de pro-
jections déjà échantillonnées dans une grille 2D de pixels ou sous forme d’un fichier
mode liste (list-mode en anglais). Le fichier mode liste recense tous les événements
survenus durant l’acquisition. Ici, un événement désigne la détection d’un photon
par l’une des deux caméras à scintillation. Pour chaque événement, les données
mode liste contiennent le temps auquel le photon est détecté avec son énergie et sa
position spatiale sur le détecteur. L’avantage d’un tel fichier est qu’il permet d’échan-
tillonner temporellement les projections sur des intervalles de temps beaucoup plus
court que les 25 s d’acquisition, ce qui sera notamment utile pour l’extraction du si-
gnal respiratoire (partie 3.4). Dans tous les cas, les projections ont été échantillonnées
spatialement dans des images de 128× 128 pixels de largeur isotrope de 4.42 mm.

3.2.2 Acquisitions avec fantôme dynamique

FIGURE 3.10 – Fantôme thoracique dynamique CIRS (Norfolk, États-
Unis) utilisé pour les acquisitions TEMP.
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Le fantôme thoracique dynamique fabriqué par l’entreprise CIRS (Norfolk, États-
Unis) a été utilisé comme fantôme anthropomorphique avec un insert sphérique
représentant une tumeur en mouvement dans un matériau de densité équivalente
au tissu pulmonaire (Figure 3.10). Le mouvement peut être contrôlé par ordina-
teur avec le logiciel fourni par le fabricant. La tumeur a été modélisée par un insert
sphérique de 8 ml rempli avec une solution de 54.9 MBq de 99mTc (concentration
de 6.9 MBq.ml−1). Quatre acquisitions ont été réalisées avec ce fantôme : une sans
mouvement et trois autres avec des mouvements différents dans la direction cranio-
caudale. Le premier signal d’entrée était une fonction 20 cos4(2πt/T) de période
T = 4s. Pour la deuxième acquisition, l’amplitude pic-à-pic du signal a été réglée
sur 10 mm (Figure 3.11a). Enfin, le dernier signal utilisé provenait d’une acquisition
TDM d’un patient décrit dans Rit et al. (2012) (Figure 3.11b). La durée d’acquisition
du scanner (environ 2 min) étant plus courte que celle de la TEMP (environ 14 min),
le signal a été répété en boucle le temps de couvrir toute l’acquisition TEMP.

Vus le temps écoulé entre la première acquisition et la dernière acquisition (70
min) et le temps de demi-vie du 99mTc (6 h), la décroissance radioactive devait être
prise en compte afin de pouvoir comparer les différentes acquisitions. Pour cela,
un facteur de correction prenant en compte le temps écoulé depuis la première ac-
quisition sans mouvement a été appliqué aux reconstructions des acquisitions avec
mouvement.

Afin de calculer ce facteur correctif, il faut dans un premier temps trouver la
constante radioactive λ du 99mTc. Une manière simple de l’obtenir est d’utiliser sa
demi-vie T1/2 :

λ =
ln(2)
T1/2

.

La demi-vie du 99mTc étant de 6 h, on trouve λ = 3.21 ∗ 10−5s−1. La loi de désinté-
gration radioactive nous donne le lien entre le nombre de noyaux radioactifs N à un
temps t par rapport au nombre de noyaux radioactif présent à l’instant initial N0 :

N(t) = N0e−λt.

On peut en déduire notre facteur correctif Corr :

Corr =
1

e−λ∆t

où ∆t représente le temps écoulé entre la première acquisition et l’acquisition à la-
quelle doit être appliquée le facteur correctif.

3.2.3 Acquisitions patients

Les acquisitions patients utilisées dans cette thèse ont été obtenues avec un
consentement écrit. Elles proviennent de l’imagerie de pré-traitement dans le cadre
de la radioembolisation du foie (partie 1.5.2.1). Pour rappel, cette étape consiste en
l’injection d’environ 180 MBq de 99mTc-MAA dans le foie et est utilisée pour estimer
le shunt pulmonaire, prescrire l’activité de 90Y thérapeutique à injecter et prédire la
distribution 3D de la dose absorbée. Vingt patients distincts ont été inclus dans notre
étude. Le tableau 3.1 donne le sexe et l’activité injectée pour ces vingt patients.
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FIGURE 3.11 – Signaux d’entrée pour les acquisitions avec le fantôme
dynamique. Fonction cos4 de 10 et 20 mm d’amplitude (a) et le signal

extrait à partir d’une acquisition TDM d’un patient (b).

TABLE 3.1 – Informations relatives aux 20 patients traités par ra-
dioembolisation au centre Léon Bérard dont les images TEMP ont été
utilisées dans cette thèse. L’activité correspond à celle injectée lors de
l’acquisition 99mTc-MAA de pré-traitement. Lorsqu’il y a un « + » cela

signifie qu’il y a eu plusieurs points d’injections.

Numéro patient Sexe Activité injectée (MBq)
#1 F 370
#2 F 363
#3 F 396
#4 M 333
#5 F 179+182
#6 F 182+184
#7 M 186
#8 M 187+173
#9 F 180
#10 F 163
#11 F 161
#12 F 164
#13 F 153
#14 M 182
#15 F 178
#16 M 149+145
#17 M 164+187
#18 F 188+185+182
#19 F 143+156
#20 M 162
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3.3 Données simulées

Le logiciel GATE a été utilisé pour simuler une acquisition TEMP d’un patient
avec un mouvement respiratoire. Le système TEMP simulé était similaire à celui uti-
lisé pour les acquisitions réelles (partie 3.2.1). Afin de simuler le mouvement respi-
ratoire, une image thoracique TDM 4D d’un patient, composée de 10 phases respira-
toires, a été utilisée. L’image TDM 4D a été obtenue à partir d’une reconstruction syn-
chronisée à la respiration d’une acquisition TDM d’un patient en respiration libre.
À partir de l’image 4D, un recalage déformable a été effectué entre la phase de réfé-
rence (fin d’expiration) et les neufs autres phases pour obtenir le champ vectoriel de
déformations(Delmon et al., 2013). Pour la carte d’émission, une tumeur sphérique
d’un rayon d’environ 20 mm a été placée dans le centre du foie, approximativement
40 mm en dessous du diaphragme, avec un ratio de 1 pour 9 entre l’activité dans
le foie et celle dans la tumeur (Figure 3.12). Dans le but d’obtenir un mouvement
fluide, le champ vectoriel de déformations a été interpolé entre les phases consécu-
tives et appliqué à la phase de référence de l’image TDM 4D et à la carte d’émission
pour obtenir 20 images composées d’une image TDM et d’une carte d’émission cor-
respondant chacune à une position dans le cycle respiratoire (Figure 3.13). Le centre
de la tumeur avait une amplitude pic-à-pic d’environ 10 mm dans les directions
cranio-caudale et antéro-postérieure.

Chaque position de la tumeur a été simulée individuellement permettant ainsi
d’obtenir 20 jeux de données mode liste correspondant chacun à une acquisition
TEMP d’une position dans le cycle respiratoire. Pour chaque simulation, le radio-
nucléide utilisé était le 99mTc et 6× 109 particules primaires ont été simulées. Afin
de simuler une acquisition d’un patient en respiration libre, les événements enregis-
trés dans les 20 jeux de données mode liste ont été regroupés dans un seul jeu de
données mode liste. Pour cela, une période fixe de 4 secondes a été choisie pour le
cycle respiratoire. En conséquence, les événements ont été sélectionnés par tranche
de 200 ms dans les fichiers mode liste de chaque position simulée et ajoutés les uns
à la suite des autres jusqu’à couvrir le temps d’une acquisition TEMP complète.

Au final, on dispose d’un ensemble de données permettant d’évaluer nos mé-
thodes de reconstructions (Chapitres 4 et 5), avec une information précise du mou-
vement de référence.

FIGURE 3.12 – Carte d’atténuation et carte d’émission à la position de
fin d’expiration utilisées comme donnée d’entrée de la simulation.
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FIGURE 3.13 – Résumé des différentes étapes nécessaires pour obte-
nir une acquisition TEMP avec mouvement respiratoire à partir de

simulations Monte-Carlo en utilisant GATE.
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3.4 Extraction du signal respiratoire

En vue de corriger les artefacts dus à la respiration sur les images TEMP, un si-
gnal représentatif du mouvement respiratoire est nécessaire pour pouvoir appliquer
nos méthodes. Dans la suite de cette partie nous aborderons différentes méthodes
permettant d’obtenir un tel signal et présenterons plus en détails la méthode choisie
pour cette thèse.

3.4.1 État de l’art

Il existe deux grandes familles de méthodes pour extraire un signal respiratoire.
L’une s’appuie sur l’utilisation de capteurs externes pour enregistrer le signal, l’autre
extrait le signal directement des projections mesurées.

3.4.1.1 Basée sur le matériel

La première famille de méthodes pour extraire un signal respiratoire consiste
à placer des capteurs directement sur le patient. Parmi ces méthodes, on retrouve
l’utilisation d’une ceinture élastique avec un capteur de pression qui mesure les
changements de pression à la surface du corps dus à la respiration (Li, Stepaniak
et Gore, 2006). Parmi les capteurs de pression, il y a notamment les ceintures piézo-
électriques qui transforment la pression exercée sur la ceinture en signal électrique.
Un autre système est l’utilisation d’un spiromètre qui mesure le flux d’air (Zhang et
al., 2003) en suivant les inspirations et les expirations. Enfin, d’autres méthodes me-
surent le mouvement de l’abdomen en suivant avec une caméra fixe la trajectoire de
marqueurs réfléchissants placés sur la poitrine du patient (McNamara et al., 2009).

Ces approches ont montré une certaine efficacité pour extraire un signal respi-
ratoire, mais elles nécessitent l’installation, la calibration et la synchronisation de
matériels supplémentaires avec le système TEMP. De plus, elles peuvent devenir in-
confortables pour le patient du fait que les appareils de mesures sont placés sur la
poitrine de celui-ci. Un autre inconvénient de ces méthodes est qu’elles décrivent le
mouvement respiratoire vu de l’extérieur du patient qui peut être différent du mou-
vement interne des organes causé par la respiration (Berbeco et al., 2005 ; Gierga et
al., 2005). Pour ces raisons, des méthodes basées sur les données ont été développées.

3.4.1.2 Basée sur les données

Les méthodes basées sur les données utilisent les projections mesurées pour ex-
traire un signal respiratoire. C’est le cas de la méthode du CDM (Bruyant, King et
Pretorius, 2002). Elle consiste à effectuer un échantillonnage temporel des projec-
tions sur un intervalle de temps court ∆t et à calculer leur centre de masse selon
l’axe tête-pieds. La valeur du centre de masse est ensuite utilisée pour créer le signal
respiratoire. Le CDM pour chaque projection est calculé comme suit :

CDM(∆t) =

M
∑

i=1
i

N
∑

j=1
p(∆t, i, j)

M
∑

i=1

N
∑

j=1
p(∆t, i, j)

(3.5)
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où M et N sont respectivement la hauteur et la largeur des projections (en nombre de
pixels), et p(t, i, j) est le nombre de coups dans le pixel (i, j) de la projection échan-
tillonnée sur l’intervalle de temps ∆t. Cette méthode a été appliquée avec succès à
l’imagerie TEP qui utilise un anneau de détecteurs, cependant les systèmes TEMP ac-
quièrent les projections de manière séquentielle (partie 1.4.3.1). Dans ce cas, à cause
de l’atténuation et du fond, les régions d’intérêt qui contribuent au mouvement du
CDM pourraient ne pas être visibles sous chaque angle.

D’autres méthodes utilisent le principe de réduction de dimension pour arriver
à extraire un signal. La réduction de dimension consiste à prendre un ensemble X =
{x1, x2, ..., xk} avec xi ∈ RN et à trouver un nouvel ensemble Y = {y1, y2, ..., yk}, avec
yi ∈ RM et M � N, qui le représente bien. La méthode de réduction de dimension
la plus connue, l’Analyse en Composante Principale (ACP), a déjà été utilisée pour
l’extraction d’un signal respiratoire à partir de donnée TEP (Thielemans et al., 2011).
On retrouve également les Laplacian Eigenmaps (LE) (Belkin et Niyogi, 2003) qui
ont été utilisés sur des données TEMP par Sanders et al. (2016) avec de meilleurs
résultats que l’ACP. L’algorithme des LE préserve les informations locales ce qui le
rend plus robuste au bruit et aux valeurs aberrantes par rapport aux autres méthodes
de réduction de dimension.

Nous donnons d’abord une présentation générale des LE avant leur application
aux données TEMP. Cette méthode accomplit la réduction de dimension en cher-
chant la matrice Y = [y1, y2, ..., yk] telle que

Y = arg min
y

(
∑
i,j

wi,j||(yi − yj)||22

)
, yi ∈ RM (3.6)

où wi,j est un élément de la matrice d’affinité W et est un poids inversement pro-
portionnel à la distance entre xi et xj. Cette minimisation permet d’assurer que deux
points qui sont proches dans l’espace de grande dimension le sont également dans
l’espace de petite dimension. La matrice d’affinité est définie dans Belkin et Niyogi
(2003) à partir du noyau de la chaleur (heat kernel) :

wi,j =

{
exp(− ||xi−xj||22

α ) , pour ||xi − xj||22 < ε
0 sinon,

(3.7)

où ε est une valeur de seuil et α un paramètre d’échelle constant. L’équation 3.6 peut
être optimisée à l’aide de la matrice laplacienne L = D −W avec Di,i = ∑j wi,j
matrice diagonale qui représente le degré de connectivité de chaque point de X.
L’optimisation nous ramène à un problème de valeur propre :

Lyn = λDyn (3.8)

où yn est le vecteur propre correspondant à la n-ième valeur propre λ non nulle et
représente la n-ième ligne de Y . La réduction à la dimension M est faite en prenant
les M vecteurs propres correspondant aux M plus petites valeurs propres non nulles.
Le passage de l’équation 3.6 à l’équation 3.8 est démontré dans (Belkin et Niyogi,
2003) et repose sur la théorie spectrale des graphes (Chung et Graham, 1997).

L’application de l’algorithme des LE aux données TEMP utilise la méthode dé-
crite par Sanders et al. (2016) et est résumée dans la suite. À partir des données mode
liste, les photons détectés sont échantillonnés en projections de taille 256× 256 à une
fréquence de 5 Hz. La TEMP que nous utilisons possédant deux détecteurs, nous
obtenons deux projections pour chaque intervalle de temps. Ainsi, les projections
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62 Chapitre 3. Plateforme de reconstruction TEMP

des deux détecteurs sont concaténées pour créer un jeu de données de dimension
256 × 512 × T pour chaque incidence angulaire où T correspond au nombre d’in-
tervalles de temps de 200 ms dans la prise de vue. La méthode du centre de masse
(équation 3.5) est appliquée et le signal résultant utilisé pour le post-traitement du
signal extrait avec les LE. Après vectorisation des projections dans chaque intervalle
de temps, on obtient un ensemble Xp ∈ R217×T pour chaque prise de vue p. Enfin,
les données dans Xp sont normalisées et servent d’entrée à l’algorithme des LE.

Sanders et al. (2016) montrent qu’avec un choix judicieux de α, l’équation 3.7
peut simplement s’écrire

wi,j = exp(−
||xi − xj||22

α
), avec α =

1
T2 ∑

i,j
||xi − xj||22. (3.9)

On résout l’équation 3.8 avec Xp en donnée d’entrée pour obtenir un ensemble
Yp ∈ RM×T pour chaque prise de vue. Le signal respiratoire que l’on cherche à
obtenir étant 1D, on fixe M = 1. On a ainsi un vecteur yp = [y1, y2, ..., yT] où chaque
élément représente l’estimation de l’amplitude du signal respiratoire du patient dans
l’intervalle de temps donné.

Plusieurs étapes de post-traitement sont nécessaires pour rendre le signal utili-
sable. La première consiste à lisser le signal en utilisant le filtre de Savitzky-Golay :

Yj =

m−1
2

∑
i= 1−m

2

Ciyj+i

où Y désigne le signal lissé, y le signal d’entrée, m la taille de la fenêtre glissante
et C le vecteur des coefficients de convolution qui dépendent de m et du degré po-
lynomial choisi. Dans notre cas, nous avons choisi un polynôme de degré 3 et une
fenêtre glissante de 9 points. Ce filtre est également appliqué au signal extrait avec
le CDM. L’avantage de ce filtre est qu’il permet d’obtenir un signal plus lisse tout en
conservant les pics. Le signal pour une prise de vue donnée étant issu d’une décom-
position en valeurs propres, il n’est pas forcément cohérent en signe et en amplitude
avec celui des autres prise de vues. Il est donc nécessaire, pour chaque yp, de cor-
riger la polarité, la ligne de base et réaliser une normalisation. Les corrections sont
réalisées individuellement pour chaque prise de vue. Le signal respiratoire calculé
à partir de la méthode du centre de masse, même s’il n’est pas directement utili-
sable pour les raisons énoncées au début de cette partie, va servir de référence pour
la correction de polarité. Ainsi, le coefficient de corrélation de Pearson est calculé
entre chaque yp et la référence, s’il est négatif le signal est multiplié par -1. Pour la
correction de la ligne de base et la normalisation, les valeurs étant éloignées de la
moyenne de plus de deux fois l’écart-type sont dans un premier temps retirées du
signal. Ensuite, la moyenne des valeurs correspondant au premier décile est calcu-
lée et soustraite au signal permettant de garantir une ligne de base uniforme pour
toutes les prises de vue. La normalisation est réalisée en divisant le signal par

√
2σ

où σ désigne l’écart-type. Enfin, une fois toutes les corrections effectuées, les yp sont
concaténés pour former un signal respiratoire sur la totalité de l’acquisition TEMP.
Pour un signal respiratoire sinusoïdal, les corrections permettent d’obtenir un signal
d’amplitude pic-à-pic d’environ 2 et une ligne de base de zéro. La figure 3.14 résume
schématiquement ces étapes de post-traitement.
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FIGURE 3.14 – Résumé schématique des différentes étapes de post-
traitement nécessaires pour l’obtention d’un signal respiratoire avec

la méthode des LE. Image adaptée de Sanders et al. (2016).
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64 Chapitre 3. Plateforme de reconstruction TEMP

TABLE 3.2 – Période moyenne (écart-type) des signaux extraits pour
la simulation et les deux acquisitions du fantôme avec une amplitude
de 20 mm et 10 mm. Pour ces trois acquisitions, la période de réfé-

rence est de 4 s.

Signal amplitude 20 mm Signal amplitude 10 mm Signal simulation
Laplacian Eigenmaps 4.0 (0.1) s 4.0 (0.1) s 4.0 (0.1) s

Centre de masse 3.8 (0.7) s 3.0 (1.2) s 4.0 (0.2) s

3.4.2 Analyse

La méthode d’extraction du CDM seule et celle des LE ont été testées et com-
parées sur les données simulées avec GATE (partie 3.3) et les trois acquisitions du
fantôme dynamique (partie 3.2.2). Pour la simulation et les deux acquisitions fan-
tôme avec un signal d’entrée cos4(2πt/T), la période du signal extrait est comparée
à celle du signal de référence. La période du signal extrait est déterminée en calcu-
lant la différence moyenne entre deux pics successifs de sa phase.

Pour l‘acquisition du fantôme avec le signal « patient », la période n’est pas
connue et n’est pas forcément constante. Cependant, on sait que le signal est joué
en boucle pendant l’acquisition, alors la phase du signal extrait doit être composée
de plusieurs répétitions de la phase du signal de référence. Par conséquent, la phase
du signal de référence a été calculée et recalée sur celle du signal extrait pour en ex-
traire chaque répétition. Enfin, pour chaque répétition, les positions temporelles des
pics de fin d’inspiration ont été comparées avec celles de la phase de référence.

3.4.3 Résultats

La figure 3.15 présente les signaux extraits avec la méthode du CDM et celle des
LE en comparaison avec la référence pour les deux premières prises de vue. Visuel-
lement, les signaux extraits avec la méthodes des LE sont de meilleures qualités que
ceux extraits avec le CDM pour les acquisitions du fantôme. Pour la simulation, qui
présente une activité plus élevée, les deux algorithmes présentent des résultats simi-
laires. Cette impression visuelle est confirmée par le calcul de la période moyenne
sur les signaux extraits (tableau 3.2). En effet, pour les trois acquisitions la période
moyenne retrouvée avec le signal extrait par les LE est égale à celle de la référence
avec un écart-type de 0.1 s et les signaux extraits des acquisitions du fantôme avec
la méthode du CDM présentent une période moyenne plus éloignée de la référence.
Pour la simulation, la période retrouvée est bien de 4 s mais l’écart-type est un peu
plus élevé qu’avec les LE.

Après le recalage de la phase du signal patient sur la phase du signal extrait, 6
répétitions complètes du signal de référence ont été identifiées. L’écart-type de la
différence temporelle entre les pics de fin d’inspiration de la référence et du signal
extrait est de 0.1 s avec la méthode des LE.

3.4.4 Discussion

Deux méthodes (Bruyant, King et Pretorius, 2002 ; Sanders et al., 2016) pour l’ex-
traction d’un signal respiratoire à partir du mode liste ont été évaluées grâce à la
simulation et les trois acquisitions du fantôme dynamique. La méthode des LE a
permis d’obtenir un signal proche de celui de référence pour les quatre acquisitions.
Au contraire, la méthode du CDM n’a pas permis de retrouver un signal satisfaisant
pour les acquisitions du fantôme où l’activité dans la tumeur était inférieure à celle
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FIGURE 3.15 – Comparaison des signaux extraits avec la méthode du
CDM et des LE avec la référence pour les acquisitions fantôme et la
simulation. Le rectangle noir représente le temps de rotation des cap-

teurs entre deux prises de vue.

de la simulation. La méthode des LE apparaît donc être plus robuste que celle du
CDM et a donc été choisie pour l’extraction du signal respiratoire. Pour les trois ac-
quisitions du fantôme, l’activité était seulement située dans la tumeur sans activité
dans le fond, ce qui a pu faciliter l’extraction du signal. Cependant, pour les patients
traités par radioembolisation, une majorité de l’activité injectée est aussi située dans
la tumeur. Les acquisitions du fantôme apparaissent alors comme une approxima-
tion raisonnable. De plus, la méthode des LE a montré son efficacité sur la simulation
même en présence d’activité dans le fond.

3.5 Conclusion

Les implémentations des algorithmes de reconstruction tomographique dans
RTK nous permettent de reconstruire de manière satisfaisante des images TEMP en
prenant en compte le rayonnement diffusé, l’atténuation et la résolution spatiale du
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66 Chapitre 3. Plateforme de reconstruction TEMP

système. Dans la suite de cette thèse, trois jeux de données seront considérés pour
l’évaluation des méthodes proposées. Les deux premiers ont été réalisés à l’aide du
système TEMP du centre Léon Bérard et correspondent à des acquisitions d’un fan-
tôme dynamique et des acquisitions de l’étape de pré-traitement de patients traités
par radioembolisation. Le dernier est une simulation d’une acquisition TEMP d’un
patient en respiration libre réalisée avec GATE. Afin d’extraire un signal respiratoire
directement des données mode liste, deux méthodes ont été envisagées. La première
consistait à utiliser le CDM des projections et la deuxième était la méthode des LE
proposée par Sanders et al. (2016). La méthode des LE est apparue être plus robuste
que celle du CDM et sera par conséquent la méthode utilisée pour l’extraction du
signal respiratoire dans la suite de la thèse.
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Chapitre 4

Reconstruction 4D basée sur une
synchronisation respiratoire

Sommaire
4.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
4.2 Sélection rétrospective des projections . . . . . . . . . . . . . . . . 70

4.2.1 Tri en amplitude . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70
4.2.2 Tri en phase . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70

4.3 Reconstruction des projections . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71
4.4 Analyse quantitative . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72

4.4.1 Volumes d’intérêts . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
4.4.2 Amplitude du mouvement . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
4.4.3 Recouvrement d’activité . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
4.4.4 Shunt pulmonaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
4.4.5 Rapport entre la tumeur et le foie sain . . . . . . . . . . . . . 73

4.5 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
4.5.1 Simulations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
4.5.2 Acquisitions du fantôme . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
4.5.3 Acquisitions patients . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 76

4.6 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
4.7 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2022LYSEI023/these.pdf 
© [A. Robert], [2022], INSA Lyon, tous droits réservés



68 Chapitre 4. Reconstruction 4D basée sur une synchronisation respiratoire

Ce chapitre présente nos travaux originaux développés pour la correction du
mouvement respiratoire à l’aide d’une synchronisation respiratoire. Ce travail a
été publié dans le journal IEEE TRPMS sous le titre "Data-Driven Respiration-Gated
SPECT for Liver Radioembolization" (Robert et al., 2021b), et présenté à la conférence
IEEE NSS/MIC 2019. C’est, à notre connaissance, la première fois qu’une telle mé-
thode est développée et évaluée dans le cadre de la radioembolisation. Ces méthodes
pourraient également être appliquées pour des TEMP thoracique, typiquement pour
le suivi de patient traité par 177Lu.

4.1 Introduction

Nous avons vu dans la partie 1.6.2 que le mouvement respiratoire dégradait la
qualité des images TEMP. Des premières études se sont intéressées à la prise en
compte des mouvements du patient pendant les acquisitions TEMP (Eisner et al.,
1987 ; Fulton et al., 1994 ; Geckle et al., 1988) ou ceux du cœur pour l’imagerie de la
perfusion du myocarde (Faber et al., 1999 ; Mannting et Morgan-Mannting, 1993).
Cependant, la résolution spatiale limitée des systèmes TEMP et le manque d’appli-
cations cliniques pour l’imagerie TEMP quantitative ont limité les recherches sur
la correction du mouvement respiratoire en TEMP. Récemment, le développement
des méthodes de radiothérapie internes vectorisées nécessitant un suivi par image-
rie TEMP parfois dites "corps entier" (par opposition à "cardiaque" uniquement), a
ré-ouvert ce champs d’investigation.

Une méthode classiquement utilisée pour la correction du mouvement respira-
toire en tomographie est la synchronisation respiratoire, plus communément ap-
pelée dans la littérature (en anglais) gated ou respiration-correlated. Cette méthode
s’appuie sur la propriété de quasi-périodicité spatiale et temporelle du mouvement
respiratoire, c’est-à-dire qu’en respiration libre, la position spatiale des organes est
considéré comme la même à intervalles de temps quasi-réguliers. Elle consiste à dé-
couper un cycle respiratoire en plusieurs segments (aussi appelés phases) et à trier
les projections mesurées relativement à ces segments. Le cycle respiratoire doit être
découpé en segments de durée suffisamment courte pour pouvoir négliger le mou-
vement sur cet intervalle de temps mais suffisamment long pour avoir assez de don-
nées pour la reconstruction 3D. Des segments trop longs conduiront à des images
3D toujours affectées par le mouvement et des segments trop courts produiront des
images trop bruitées à cause du manque de données.

Une fois le tri des projections réalisé, on peut choisir de reconstruire une image
TEMP 3D pour un segment donné en utilisant le sous-ensemble de projections cor-
respondant. Une autre possibilité est de reconstruire une image TEMP 3D pour
chaque segment, le résultat final étant alors une séquence d’images TEMP 3D af-
franchies du mouvement respiratoire appelée TEMP 4D (figure 4.1). Ce type de mé-
thodes est aussi utilisé en imagerie cardiaque pour la synchronisation avec un élec-
trocardiogramme par exemple (Paul et Nabi, 2004).

La sélection des projections peut être réalisée directement pendant l’acquisition
TEMP. Suga et al. (2007) ont développé un protocole d’acquisition TEMP permettant
d’acquérir seulement des projections correspondant à la position de fin d’inspiration
(Deep-Inspiratory Breath-Hold (DIBrH)) pour l’imagerie de la perfusion pulmonaire.
Pour cela, le signal respiratoire est mesuré à l’aide d’un capteur. En se basant sur
celui-ci, le patient est guidé pour tenir une apnée de 20 secondes en position de
fin d’inspiration pendant laquelle une acquisition TEMP en mode « rotation conti-
nue » est réalisée. Cette opération est répétée 8 fois pour obtenir un ensemble de
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FIGURE 4.1 – Schéma représentant la méthode de synchronisation
respiratoire pour l’obtention d’une image TEMP 4D. Adapté de Rit,

2007.

projections avec suffisamment de données. Cette méthode nécessite un protocole et
un mode d’acquisition particulier pas nécessairement compatible avec tous les sys-
tèmes TEMP et qui peut être difficile pour les patients. Une autre solution consiste à
réaliser une acquisition conventionnelle et faire le tri des projections de manière ré-
trospective, c’est-à-dire après l’acquisition. Dans ce cas, le signal respiratoire mesuré
pendant l’acquisition est utilisé pour réorganiser les données au format séquentiel et
créer les sous-ensembles de projections (Kovalski et al., 2007 ; Zhang et al., 2020a,b).

La plupart des études traitant de la correction du mouvement respiratoire en
imagerie nucléaire ont été dédiées à la TEP (Thielemans et al., 2011 ; Kitamura et al.,
2017 ; Le Meunier et al., 2006 ; Liu et al., 2009 ; Visvikis et al., 2003). En TEMP, les re-
constructions avec synchronisation respiratoire se sont principalement focalisées sur
l’imagerie de la perfusion du myocarde (Segars, Mok et Tsui, 2009 ; Bitarafan-Rajabi
et al., 2015). Quelques études ont également porté sur l’imagerie pulmonaire (Suga
et al., 2004b ; Ue et al., 2006). Cependant, à notre connaissance, il existe peu d’études
concernant l’utilité de ces méthodes dans le cadre des approches théranostiques
comme la radioembolisation du foie (partie 1.5.2.1).

Dans ce travail, nous avons proposé une reconstruction synchronisée à la res-
piration pour un système TEMP « corps entier » (pas cardiaque) ne nécessitant pas
de matériel supplémentaire. La méthode a été évaluée sur des données simulées
et des données réelles d’un fantôme physique dynamique et de patients traités par
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radioembolisation. La méthode peut être découpée en plusieurs parties: 1) d’abord
l’obtention d’un signal représentatif des variations spatiales dues à la respiration
pendant l’acquisition, 2) ensuite le tri rétrospectif des projections, et enfin 3) la re-
construction proprement dite. L’étape d’extraction du signal respiratoire ayant été
abordée dans le chapitre 3, la section suivante décrit l’étape 2.

4.2 Sélection rétrospective des projections

Le tri des projections en fonction du signal respiratoire peut être effectué de deux
manières différentes : en amplitude ou en phase.

4.2.1 Tri en amplitude

Dans les approches basées sur un tri en amplitude, le signal respiratoire est di-
visé en plusieurs segments en se basant sur son amplitude (Figure 4.2a). L’avantage
de ces méthodes est que la quantité de mouvement dans chaque segment est simi-
laire. Cependant, à cause de l’irrégularité de la respiration durant l’acquisition et
du fait que plus de temps est généralement passé en position de fin d’expiration,
les segments peuvent contenir des projections avec un nombre de photons détectés
très différent. Ceci peut conduire à des artefacts sur les images TEMP reconstruites
si ce n’est pas pris en compte (Qi et al., 2015 ; Dey et al., 2010). Certaines méthodes
adaptent la taille des segments pour obtenir un nombre d’événements similaire dans
les projections mais, dans ce cas, la quantité de mouvement dans chaque segment
n’est plus nécessairement constante (Dawood et al., 2007 ; Zhang et al., 2020b).

4.2.2 Tri en phase

Pour le tri en phase, chaque cycle respiratoire du signal est divisé temporellement
en segments de même longueur (Figure 4.2b). Dans ce cas, les projections de chaque
segment contiennent approximativement le même nombre de photons détectés mais
le niveau de mouvement corrigé est différent. En effet, la vitesse des tissus est diffé-
rente en fonction des segments du cycle respiratoire. Ainsi, pour les parties les plus
rapides, le mouvement résiduel est plus important. En imagerie TEMP cardiaque,
certaines études récentes ont montré que le tri en amplitude permettait d’obtenir de
meilleurs résultats que le tri en phase (Zhang et al., 2020a,b). Cependant, le tri en
phase reste la méthode la plus utilisée aussi bien sur les systèmes TDM 4D (Sonke
et al., 2005 ; Li et Xing, 2007) que sur les systèmes TEP 4D (Park et al., 2008 ; Nehmeh
et al., 2004). Aussi, dans cette thèse, nous avons réalisé la sélection des projections à
partir d’un tri en phase.

Implémentation du tri en phase Afin d’effectuer le tri en phase, la phase du signal
extrait est calculée. La phase du signal respiratoire est un signal linéaire par mor-
ceaux, compris entre 0 et 1, calculé entre deux positions dans le cycle respiratoire.
Dans notre cas, la phase des signaux extraits a été calculée en supposant une linéa-
rité de 0% à 100% entre deux positions successives de fin d’inspiration (Figure 4.3).
Comme Sonke et al. (2005), ces positions ont été déterminées en trouvant les minima
sur la phase instantanée de la représentation analytique du signal (Marple, 1999).
Pour toutes les acquisitions, la phase du signal extrait a été découpée en 8 segments
de tailles égales, chacun correspondant à 12.5% de la largeur de la phase. Les don-
nées mode liste sont alors ré-échantillonnées et triées temporellement relativement
à ces segments en 8 ensembles de projections.
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FIGURE 4.2 – Exemple du découpage d’un signal respiratoire en 5
segments en amplitude (a) ou en phase (b). Les traits en pointillés

délimitent les segments numérotés de 1 à 5.
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FIGURE 4.3 – Exemple d’un signal respiratoire avec sa phase calculée
entre les positions de fin d’inspiration (a) et le découpage de la phase

en 8 segments (b).

4.3 Reconstruction des projections

La méthode a été appliquée sur la simulation, les acquisitions du fantôme et les
acquisitions des patients décrites dans le chapitre 3. Chaque volume a été recons-
truit avec une grille de 1283 voxels de taille 4.42 mm. Les reconstructions ont été
réalisées avec RTK en utilisant la version de De Pierro (1995) de l’algorithme OSEM
(équation 2.22) avec 20 itérations et 4 sous-ensembles. Le rayonnement diffusé a été
corrigé en utilisant la DEW (partie 2.4.1), la résolution spatiale (PSF) et l’atténuation
ont été prises en compte dans le processus itératif avec la méthode décrite par Zeng,
Bai et T. Gullberg (1999) (partie 2.4.3). La carte d’atténuation utilisée pour la correc-
tion d’atténuation des acquisitions du fantôme dynamique et des patients est celle
acquise par le système TEMP/TDM. Comme nous l’avons vu dans le chapitre 3, vue
la vitesse d’acquisition, cette carte d’atténuation n’est pas vraiment impactée par le
mouvement respiratoire et correspond à une phase inconnue du cycle respiratoire.
Pour la simulation, la carte d’atténuation a été obtenue en faisant la moyenne des
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cartes d’atténuation des 20 positions simulées.
Pour les reconstructions 3D, un événement sur huit a été gardé dans les données

mode liste afin d’obtenir un ensemble de huit images 3D ayant chacune approxima-
tivement le même niveau de bruit que chaque image de la reconstruction 4D.

4.4 Analyse quantitative

4.4.1 Volumes d’intérêts

Des volumes d’intérêt (VOI) ont été segmentés sur chaque image 3D et 4D re-
construite. Pour les images issues des acquisitions du fantôme dynamique, le vo-
lume de l’insert contenant l’activité était connu. Dans ce cas, un seuillage a été réa-
lisé sur les images reconstruites de manière à ce que le volume du VOI soit le même
que celui de l’insert. Pour la simulation, la forme et la position de la tumeur étaient
connues pour les 20 phases du cycle respiratoire. Dès lors, chaque phase de l’image
4D a été masquée avec l’image source de la tumeur. Pour l’image 3D sans correction
de mouvement, le VOI de la tumeur a été défini comme l’union des positions de la
tumeur dans les 20 images sources.

Pour les acquisitions des patients, les contours anatomiques de la tumeur n’étant
pas toujours disponibles, un seuillage fixe a été utilisé pour la segmentation. Le seuil
a été fixé à 42% (Erdi et al., 1995) de la valeur pic définie comme la valeur maximale
après le passage d’un filtre moyenneur sur l’image. La segmentation optimale des lé-
sions est une problématique encore très discutée aujourd’hui et, à notre connaissance
non standardisée (Peters et al., 2020). Nous ne l’aborderons pas ici en choisissant
simplement la méthode actuellement souvent utilisée dans notre centre clinique.

En suivant la démarche présentée par Kruis et al. (2013), le diamètre effectif (D)
de la tumeur a été calculé pour évaluer sa taille

D =
3

√
6V
π

(4.1)

où V désigne le volume du VOI.
Enfin, pour chaque patient, les segmentations des poumons et du foie ont été

récupérées. Ces segmentations ont été réalisées sur les images TDM par les physi-
ciens médicaux du centre Léon Bérard à l’aide du logiciel PLANET Dose (DOSIsoft,
Cachan, France).

4.4.2 Amplitude du mouvement

L’amplitude du mouvement de chaque tumeur est définie comme la norme eucli-
dienne de l’amplitude dans les trois directions du système de coordonnées. L’ampli-
tude dans une direction a été déterminée en calculant le centre de masse du VOI sur
chaque image de la reconstruction 4D et correspond à la différence entre la valeur
maximum et minimum du centre de masse dans cette direction.

4.4.3 Recouvrement d’activité

Afin d’évaluer l’impact de la méthode sur l’activité dans la tumeur, l’activité
moyenne A dans les VOI de chaque image reconstruite a été mesurée, ainsi que
sa moyenne Ā et son écart type sur chaque image 3D avec un nombre de coups
réduit. Pour les acquisitions du fantôme et la simulation, une image sans mouve-
ment peut être prise comme référence. Ainsi, les valeurs de A pour chaque image
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de la reconstruction 4D et la reconstruction 3D floue ont été comparées à celles de la
reconstruction sans mouvement pour obtenir la différence relative :

∆A =
A− Ā3D

Ā3D
. (4.2)

Pour les acquisitions des patients, aucune image sans mouvement ne pouvant être
obtenue, les valeurs de A pour la reconstruction 4D ont été comparées de la même
manière avec celles de la reconstruction sans correction de mouvement. De façon
similaire, la différence relative du diamètre de la tumeur ∆D entre les images 4D
et 3D floues a été calculée pour déterminer l’influence de la méthode sur la taille
apparente de la tumeur.

Les études de Park et al. (2008) et Kruis et al. (2013) suggèrent que les effets
du mouvement respiratoire en TEP sont corrélés à l’amplitude et au diamètre de
la tumeur. Nous avons donc aussi étudié l’influence de l’amplitude et du rapport
amplitude/diamètre sur ∆A et ∆D pour les acquisitions des patients.

4.4.4 Shunt pulmonaire

Le shunt pulmonaire (lung shunt fraction (LSF)) (partie 1.5.2.1) a été calculé pour
chaque reconstruction issue de la simulation et des acquisitions des patients de la
manière suivante :

LSF =
TApoumons

TAfoie + TApoumons
(4.3)

où TApoumons et TAfoie désignent la somme de l’activité présente dans les poumons
et le foie, respectivement.

4.4.5 Rapport entre la tumeur et le foie sain

Le rapport entre la tumeur et le foie sain (T/N, Tumor to Normal liver) a aussi été
calculé pour les images 3D et 4D des patients et de la simulation :

T/N =
Atumeur

Afoie
(4.4)

où Atumeur est l’activité moyenne dans la tumeur et Afoie est l’activité moyenne dans
le foie sain.

4.5 Résultats

4.5.1 Simulations

Les reconstructions effectuées avec les données de simulation sont montrées
dans la figure 4.4. La déformation de la tumeur due au mouvement respiratoire
entre les phases de fin d’inspiration et de fin d’expiration peut être observée grâce à
la reconstruction 4D. L’amplitude du mouvement de la tumeur mesurée sur l’image
TEMP 4D était de 15.2 mm (10.4 mm dans l’axe cranio-caudal, 10.4 mm dans l’axe
antéro-postérieur et 3.8 mm dans l’axe transversal). L’évolution du centre de masse
pour les différentes images de la reconstruction 4D est donnée dans la figure 4.5.

L’activité moyenne dans le VOI de l’image 3D sans correction de mouvement
était en moyenne 22.8% en dessous de celle de référence (figure 4.6). En moyennant
la valeur de A pour chaque image de la reconstruction 4D, on obtient une activité
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moyenne dans la tumeur à seulement 2.6% de celle de la reconstruction sans mou-
vement. Cela signifie qu’on obtient environ 20.6% d’activité en plus par rapport à la
reconstruction floue.

FIGURE 4.4 – Image TEMP reconstruite de la simulation. De gauche
à droite : image 3D floue, image 1 de la reconstruction 4D (fin d’ins-
piration), image 5 (fin d’expiration). Les lignes jaunes représentent le
bas de la tumeur dans la position de fin d’inspiration et le haut de la

tumeur dans la position de fin d’expiration.
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FIGURE 4.5 – Évolution du centre de masse de la tumeur dans les
images de la reconstruction 4D de la simulation.

4.5.2 Acquisitions du fantôme

Une coupe de l’image 3D floue ainsi que les images de fin d’inspiration, milieu
d’expiration et fin d’expiration de la reconstruction 4D pour les trois acquisitions du
fantôme dynamique sont montrées dans la figure 4.7. Le flou autour de la tumeur
dans l’image 3D est réduit dans les images 4D et le mouvement entre les différentes
phases du cycles respiratoire est visible.

L’amplitude du mouvement calculé à partir du centre de masse était de 18.7 mm
pour l’acquisition avec le signal d’entrée de 20 mm d’amplitude, de 9.1 mm pour
celle avec le signal de 10 mm d’amplitude et de 12.7 mm pour le signal patient. De
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FIGURE 4.6 – Évolution de l’activité moyenne dans la tumeur pour
la simulation Gate. Les zones colorées correspondent à +/- une fois
l’écart type de l’activité moyenne dans la tumeur des 8 reconstruc-

tions 3D avec une statistique réduite.

FIGURE 4.7 – Image TEMP reconstruite du fantôme dynamique. De
haut en bas : signal cos4 de 20 mm d’amplitude, signal cos4 de 10
mm d’amplitude, signal patient. De gauche à droite : image 3D floue,
image 1 de la reconstruction 4D (fin d’inspiration), image 3 (mi-
lieu d’expiration), image 5 (fin d’expiration). Les lignes jaunes repré-
sentent le bas de la tumeur dans la position de fin d’inspiration et le

haut de la tumeur dans la position de fin d’expiration.

plus, l’évolution du centre de masse dans l’image 4D correspond bien à la fonction
cos4 d’entrée pour les deux premières acquisitions (Figure 4.8).
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FIGURE 4.8 – Évolution de la position axiale du centre de masse dans
les VOI des images 4D des acquisitions du fantôme dynamique. Le

signal en pointillé représente la fonction cos4 de référence.

L’évolution de l’activité moyenne dans l’image 3D floue et les images de la re-
construction 4D en fonction de celle de la reconstruction sans mouvement sont mon-
trées dans la figure 4.9. L’activité moyenne dans la tumeur sans correction de mou-
vement était 19.4% en dessous de celle de la référence pour le signal de 20 mm d’am-
plitude, 7.5% en dessous pour le signal de 10 mm d’amplitude et 12.8% en dessous
pour le signal patient. La reconstruction avec synchronisation respiratoire nous a
permis d’obtenir des activités moyennes dans la tumeur plus proche de la référence.
En effet, la valeur moyenne de ∆A pour les 8 images de la reconstruction 4D était de
-2.4%, -2.3% et -4.5% pour le signal de 20 mm d’amplitude, 10 mm d’amplitude et
patient, respectivement.

4.5.3 Acquisitions patients

Pour les vingt acquisitions patients, 29 tumeurs ont été segmentées et inclues
dans l’étude. La répartition des tumeurs était la suivante : 15 patients présentaient
une seule tumeur, deux tumeurs ont été trouvées pour deux patients, trois tumeurs
pour deux patients et enfin quatre tumeurs pour un patient (Tableau 4.1). L’ampli-
tude moyenne de l’ensemble des tumeurs était de 7.9 mm et par conséquent difficile-
ment visible sur les images reconstruites compte tenu de la taille des pixels (4.4 mm).
Cependant, l’amplitude était supérieure à 12 mm pour quatre acquisitions avec un
maximum de 16.3 mm (Figure 4.10). La reconstruction 3D floue et deux images de la
reconstruction 4D pour ces quatre patients sont montrées dans la figure 4.11.

La valeur ∆A, correspondant à la valeur moyenne de ∆A pour les 8 images de la
reconstruction 4D, était comprise entre -0.1% et 11.9% avec une valeur moyenne de
3.2% (Figure 4.12). L’écart-type de ∆A pour les 8 images d’une même reconstruction
4D était en moyenne de 3.5% allant de 1.1% jusqu’à 8.9%. En comparaison de la
reconstruction 3D sans correction de mouvement, une diminution moyenne de la
taille des VOI de -3.8% (entre 1.72% et -18.4%) a été observée dans les images 4D.

La courbe de tendance suggère une corrélation entre l’amplitude du mouvement
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FIGURE 4.9 – Évolution de l’activité moyenne dans les VOI des re-
constructions du fantôme. La référence correspond à l’acquisition
sans mouvement. Les zones colorées représentent l’écart-type de l’ac-
tivité moyenne dans les tumeurs des 8 reconstructions 3D avec un

faible nombre de coups.

de la tumeur et le changement d’activité ∆A (Figure 4.12a) ou le changement de dia-
mètre ∆D (Figure 4.12b). La corrélation semble encore meilleure avec le ratio ampli-
tude/diamètre que l’amplitude seule (Figure 4.12c et 4.12d). La valeur de ∆A semble
être proportionnelle à ce ratio et ∆D inversement proportionnelle à celui-ci.

Pour chaque patient, l’écart relatif entre le shunt pulmonaire calculé pour l’image
3D floue et chaque image de la reconstruction 4D (∆LSF) est montré dans la fi-
gure 4.13. Sur l’ensemble des patients, la valeur moyenne de ∆LSF pour les 8 images
de la reconstruction 4D (∆LSF) était en moyenne de 0.6% avec des valeurs allant
de -1.0% à 2.3%. Des différences importantes de LSF peuvent être observées entre
les images d’une même reconstruction 4D avec un écart-type compris entre 2.7% et
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TABLE 4.1 – Nombre de tumeurs segmentées par patient.

Numéro
du patient

Nombre de
tumeurs segmentées

1 2 3 4

#1 X
#2 X
#3 X
#4 X
#5 X
#6 X
#7 X
#8 X
#9 X
#10 X
#11 X
#12 X
#13 X
#14 X
#15 X
#16 X
#17 X
#18 X
#19 X
#20 X

Total 15 2 2 1

42.2% et une valeur moyenne de 16.6%.
De la même manière, la figure 4.14 montre la comparaison entre le rapport T/N

des images 3D floues et celles des reconstructions 4D. La valeur moyenne ∆T/N sur
l’ensemble des patients était comprise entre -0.1% et 12.0% avec une valeur moyenne
de 3.4%. L’écart-type moyen entre les différentes images d’une reconstruction 4D
était de 3.2% (entre 1.4% et 8.6%).
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(c) Amplitude :
16.3 mm
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(d) Amplitude :
13.4 mm

FIGURE 4.10 – Évolution du centre de masse dans la reconstruction
4D pour les quatre tumeurs présentant l’amplitude de mouvement la
plus élevée. Patient #7 (a), patient #10 (b), patient #16 (c) et patient #17

(d).
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FIGURE 4.11 – Coupes des images reconstruites des acquisitions
99mTc-MAA TEMP/TDM pour les quatre patients présentant l’am-
plitude de mouvement la plus élevée. De gauche à droite : image 3D
floue, image 1 de la reconstruction 4D (fin d’inspiration), image 5 (fin
d’expiration). Les lignes jaunes représentent le bas de la tumeur dans
la position de fin d’inspiration et le haut de la tumeur dans la position

de fin d’expiration.
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FIGURE 4.12 – Évolution de ∆Ā et du diamètre des VOI en fonction
de l’amplitude du mouvement de la tumeur (a-b), et du ratio entre
l’amplitude et le diamètre (c-d). Les barres d’erreurs correspondent à
l’écart-type de ∆A pour les 8 images d’une même reconstruction 4D.
La taille des points est proportionnelle à la taille des VOI. La pente
des quatre régressions linéaire est significativement différente de 0

(p < 0.01).
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FIGURE 4.13 – Diagramme en boîte de la différence relative entre la
valeur du shunt pulmonaire des images 3D floues et celle de chaque
image de la reconstruction 4D correspondante. La boîte représente
l’écart interquartile (EI), c’est à dire la différence entre le premier
quartile et le troisième quartile. Les extrémités des « moustaches »
représentent les valeurs minimum et maximum sans compter les va-
leurs aberrantes. Une valeur est considérée comme aberrante lors-
qu’elle est 1.5EI en dessous du premier quartile ou au dessus du troi-

sième quartile.
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FIGURE 4.14 – Diagramme en boîte de la différence relative entre la
valeur du rapport T/N des images 3D floues et celle de chaque image
de la reconstruction 4D correspondante. Voir le titre de la Figure 4.13

pour la définition des boites et des « moustaches » du diagramme.
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4.6 Discussion

La méthode de synchronisation respiratoire proposée dans ce chapitre a été ap-
pliquée à des données simulées et réelles d’un fantôme dynamique et de patients
traités par radioembolisation. Nous montrons que le signal respiratoire peut être ex-
trait directement des données sans utilisation de matériel supplémentaire. Par consé-
quent, la méthode proposée peut être appliquée à tout système TEMP permettant
l’acquisition au format mode liste.

Sur les données expérimentales, la reconstruction avec synchronisation respira-
toire a permis de retrouver une activité supérieure dans la tumeur par rapport à celle
de la reconstruction 3D floue : 17%, 8.3% et 5.1% d’activité en plus pour les trois ac-
quisitions du fantôme dynamique et 20.6% pour la simulation. Par conséquent, l’ac-
tivité moyenne dans la tumeur des images de la reconstruction 4D était beaucoup
plus proche de celle de la reconstruction 3D sans mouvement respiratoire : entre
-2.7% et -5.1% pour les trois acquisitions du fantôme et -2.6% pour la simulation.

Pour les reconstructions 4D issues des acquisitions des patients traités par ra-
dioembolisation, une augmentation moyenne de 3.2% (jusqu’à 11.9%) de l’activité
dans la tumeur a été observée par rapport à celle des images 3D floues. Cette com-
paraison a donné une valeur négative de -0.1% pour seulement une tumeur. De la
même manière, le diamètre des VOI présentait une diminution moyenne de 3.8%
allant jusqu’à -18.4%. Cela suggère que les activités actuellement considérées en cli-
nique sont, en moyenne, légèrement sous-évaluées.

En s’inspirant des travaux réalisés par Kruis et al. (2013) sur le mouvement respi-
ratoire en TEP, nous avons aussi étudié la corrélation de la différence moyenne d’ac-
tivité dans la tumeur avec l’amplitude du mouvement seule et avec le rapport am-
plitude/diamètre. Les résultats ont montré que l’augmentation de ∆A était plus cor-
rélée au rapport amplitude/diamètre que l’amplitude seule. La courbe de tendance
(Figure 4.12) suggère que l’effet du mouvement respiratoire sur l’activité moyenne
dans la tumeur est proportionnel au rapport amplitude/diamètre. Ce résultat est
aussi visible sur les acquisitions du fantôme où la perte d’activité était d’autant plus
importante que l’amplitude du signal d’entrée était grande. Par conséquent, la mé-
thode proposée serait plus appropriée pour des tumeurs de petite taille et/ou d’am-
plitude élevée.

L’activité moyenne mesurée dans les tumeurs présentait des variations entre les
images d’une même reconstruction 4D. Pour les acquisitions des patients, une partie
de l’incertitude peut avoir pour cause la méthode de sélection des VOI. En effet, la
segmentation des VOI reposait sur la valeur maximum dans les images reconstruites
qui peut être influencée par le bruit. Or, dans les images de la reconstruction 4D, le
bruit était d’autant plus important que chaque image était reconstruite avec huit
fois moins de données que dans une reconstruction clinique 3D classique. Ceci peut
aussi expliquer pourquoi la valeur de A était au dessus de la référence pour certaines
images de la reconstruction 4D des acquisitions du fantôme et de la simulation.

Le bruit pourrait être réduit en augmentant l’activité injectée permettant ainsi
d’avoir un nombre de photons détectés plus important pour la reconstruction de
chaque image de l’image 4D. Une autre approche consiste en l’utilisation de tech-
niques de reconstruction avancées comme la reconstruction avec compensation de
mouvement (Kruis et al., 2013 ; Li et al., 2006 ; Manjeshwar et al., 2006) qui permet
de reconstruire une image corrigée du mouvement tout en utilisant l’ensemble des
données mesurées (voir Chapitre 5).

La différence entre la valeur du shunt pulmonaire mesurée sur les images 3D et
la valeur moyenne dans les reconstructions 4D correspondantes était faible : 0.6%
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en moyenne sur l’ensemble des patients. Cependant, les valeurs de shunt pulmo-
naire différaient grandement entre les images d’une même reconstruction 4D. Ceci
indique que notre méthode de reconstruction avec synchronisation respiratoire a un
effet sur la mesure du shunt pulmonaire. Pour le rapport entre la tumeur et le foie
sain, la valeur moyenne dans les reconstructions 4D était supérieure en moyenne
de 3.2% par rapport à celle mesurée dans les images 3D floues. Elle était inférieure
(−0.1%) pour seulement une tumeur. Une variabilité des valeurs entre les images
d’une même reconstruction 4D a aussi été observée.

Les différences observées dans les valeurs de LSF, du rapport T/N et de A parmi
des images des reconstructions 4D peuvent être la conséquence de l’utilisation d’une
image TDM 3D acquise en respiration libre pour la correction de l’atténuation et
la segmentation du foie et des poumons. En effet, Lu et al. (2021) ont montré sur
des données simulées d’acquisition 99mTc-MAA TEMP/TDM 3D que le choix de la
carte d’atténuation influençait le calcul de rapport T/N et de LSF. La plus grosse
source d’erreur était due à la segmentation des poumons et du foie. Dans leur étude,
les meilleurs résultats étaient obtenus en utilisant une image TDM correspondant à
la phase de milieu de respiration et, à défaut, une image TDM en fin d’expiration
constituait le deuxième meilleur choix. Dans notre cas, l’acquisition TDM était réa-
lisée en respiration libre et donc la carte d’atténuation obtenue correspondait a une
phase aléatoire du cycle respiratoire. Par conséquent, les calculs de LSF et de rap-
port T/N étaient sujets à des sur-estimations ou des sous-estimations en fonction de
la position dans le cycle respiratoire des images de la reconstruction 4D. Ceci peut
expliquer la variabilité observée dans nos résultats. De plus, il a aussi été montré
que des décalages entre les images d’émission et de transmission lors de la correc-
tion d’atténuation entrainent des erreurs sur la mesure de l’activité à la fois sur les
images TEP (Osman et al., 2003 ; Goerres et al., 2003) et TEMP cardiaques (Zhang,
Ghaly et Mok, 2019 ; Pitman et al., 2002). Ceci peut aussi être à l’origine de la va-
riabilité de A observée entre les phases des images 4D. En effet, dans notre étude,
l’écart-type le plus important de ∆A dans les 8 images d’une reconstruction 4D a
été mesuré pour une tumeur localisée dans la partie supérieure du foie, proche du
diaphragme, à la frontière avec les poumons. Dans la cinquième image de la recons-
truction 4D, correspondant à la position de fin d’expiration, une partie de la tumeur
est localisée dans les poumons sur la carte d’atténuation (Figure 4.11 patients #10
et #17). En conséquence, les valeurs de A pour les quatrièmes et cinquièmes images
étaient presque 25% plus basses que celles de la première et huitième image corres-
pondant à la position de fin d’inspiration. Des observations similaires ont été faites
pour trois autres tumeurs.

Plusieurs solutions ont été étudiées pour améliorer la correction d’atténuation
avec par exemple l’utilisation d’images TDM 4D correspondant aux images TEP 4D
pour corriger l’atténuation (Pönisch et al., 2008). Dans le cas où une image TDM 4D
n’est pas disponible, l’utilisation de l’intelligence artificielle pour générer une carte
d’atténuation à partir des données TEMP (Shi et al., 2020) pourrait être une bonne
alternative.

4.7 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons décrit une méthode permettant de réaliser une
reconstruction TEMP 4D synchronisée à la respiration sans utilisation de matériel
autre que le scanner TEMP. Un signal respiratoire est extrait des données mode liste
grâce à l’algorithme des LE avant de réaliser le tri des projections en utilisant la
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phase de celui-ci. Une image est reconstruite pour chaque sous-ensemble de pro-
jections conduisant à une image TEMP 4D. La méthode a été testée sur des don-
nées simulées et des acquisitions d’un fantôme dynamique avant d’être appliquée
aux acquisitions de pré-traitement de radioembolisation. L’image 4D nous a permis
d’obtenir un rapport T/N et une activité plus importante dans les tumeurs par rap-
port aux images TEMP 3D conventionelles. La forte variabilité de la LSF observée
entre les phases de l’image 4D suggère aussi l’importance de la prise en compte du
mouvement respiratoire pour son calcul.

La méthode proposée a été appliquée à des images de planification de traite-
ment en radioembolisation avec 99mTc, mais elle est également applicable pour des
tumeurs situées dans les poumons ou d’autres organes mobiles avec la respiration.
En particulier, elle pourrait aussi être utilisée dans le cadre d’autres applications
théranostiques comme les traitements par 177Lu, que ce soit en PRRT or LuPSMA
(cf 1.5.2.2).
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Reconstruction compensée du
mouvement respiratoire

Sommaire
5.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
5.2 Matériels et méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89

5.2.1 Estimation du mouvement . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
5.2.2 Repositionnement des événements du mode liste . . . . . . 90
5.2.3 Jeux de données . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
5.2.4 Reconstruction des projections . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
5.2.5 Analyses quantitatives . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93

5.3 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
5.3.1 Simulation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
5.3.2 Acquisitions patients . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 95

5.4 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 97
5.4.1 Comparaison entre recalage affine et rigide . . . . . . . . . . 97
5.4.2 Comparaison entre reconstructions 4D et compensées . . . . 98
5.4.3 Choix de la position de référence . . . . . . . . . . . . . . . . 99

5.5 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 100

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2022LYSEI023/these.pdf 
© [A. Robert], [2022], INSA Lyon, tous droits réservés



88 Chapitre 5. Reconstruction compensée du mouvement respiratoire

Ce chapitre est adapté d’un article publié lors de la conférence 16th International
Meeting on Fully Three-Dimensional Image Reconstruction in Radiology and Nuclear Me-
dicine (Fully3D) en 2021 (Robert et al., 2021a). Il a fait l’objet d’une présentation orale
à cette même conférence.

5.1 Introduction

Dans le chapitre précédent nous avons étudié une méthode de reconstruction
avec synchronisation respiratoire pour corriger les artefacts dus à la respiration sur
les images TEMP. Cette méthode consiste à utiliser un signal respiratoire pour trier
les projections relativement aux différentes phases du cycle respiratoire. Les pro-
jections triées sont alors reconstruites individuellement phase par phase pour obte-
nir une série d’images TEMP corrigées du mouvement respiratoire. La méthode a
été notamment appliquée à des acquisitions de 99mTc-MAA correspondant à l’étape
de pré-traitement de la radioembolisation du foie (partie 1.5.2.1). Elle nous a per-
mis d’obtenir une activité plus importante dans les tumeurs des images TEMP re-
construites ainsi qu’un plus grand rapport tumeur foie sain T/N (équation 4.4) en
comparaison de celles reconstruites sans correction de mouvement. Cependant, le
nombre plus faible de photons détectés dans les projections correspondant à chaque
phase du cycle respiratoire conduit à des images TEMP reconstruites avec un rap-
port signal sur bruit plus faible que les reconstructions classiques.

Les méthodes de compensation de mouvements permettent de reconstruire des
images corrigées du mouvement respiratoire tout en utilisant l’ensemble des don-
nées mesurées. Ces méthodes nécessitent la connaissance du mouvement du patient
durant l’acquisition. Il existe plusieurs manières d’obtenir les champs vectoriels du
mouvement. Une méthode commune consiste à utiliser une image 4D du même pa-
tient préalablement acquise comme par exemple une image TDM 4D. Une phase de
l’image 4D est alors choisie comme référence et un recalage rigide ou non rigide des
autres phases sur la référence peut être effectué pour obtenir le paramétrage des dé-
formations causées par la respiration (Li et al., 2006 ; Lamare et al., 2007a ; Qiao et al.,
2006). La résolution des images TDM permet de réaliser un recalage précis et donc
une estimation du mouvement de bonne qualité. Cependant, en clinique, il est rare
qu’une image TDM 4D du patient soit réalisée en plus de l’acquisition TEMP/TDM.
Une autre approche est d’effectuer le recalage entre les phases d’une image TEP ou
TEMP 4D. Ce recalage peut être réalisé en se basant sur une transformation affine
(Klein, Reutter et Huesman, 2001), sur des B-splines (Thorndyke et al., 2006 ; Bai et
Brady, 2009) ou encore sur des méthodes utilisant le flux optique (Gravier et Yongyi
Yang, 2005 ; Dawood et al., 2008). Plus récemment, des méthodes utilisant l’appren-
tissage profond pour effectuer le recalage ont été développées (Li et al., 2020). Néan-
moins, la qualité du recalage est limitée par le rapport signal sur bruit des images
TEP ou TEMP. De plus, ces méthodes nécessitent une reconstruction avec synchro-
nisation respiratoire préalable pour l’estimation du mouvement, ce qui rajoute un
temps de calcul important. Une manière d’éviter cette étape de reconstruction est de
calculer les champs de déformation directement dans l’espace des projections. Par
exemple, Bruyant, King et Pretorius (2002) suivent l’évolution du centre de masse
dans les projections rétrospectivement triées par rapport au cycle respiratoire pour
obtenir le mouvement du cœur causé par la respiration. Cette méthode suppose un
mouvement rigide seulement et peut ne pas être suffisante pour des déformations
plus complexes de la tumeur.
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Une fois l’information sur le mouvement obtenu, elle peut être utilisée avant,
pendant ou après la reconstruction pour combiner les images des différentes phases
du cycles respiratoire dans une seule image corrigée du mouvement. Les méthodes
post reconstruction consistent à recaler ensemble des images TEP ou TEMP synchro-
nisées à la respiration et à les sommer pour obtenir une seule image 3D corrigée du
mouvement respiratoire (Klein, Reutter et Huesman, 2001 ; Dawood et al., 2008 ; Qi
et al., 2015 ; Dey et al., 2010). Ces méthodes permettent de réduire l’impact du mou-
vement respiratoire sur les reconstructions mais, en présence de bruit, les images
obtenues ne sont pas d’aussi bonnes qualités que celles obtenues lorsque les correc-
tions sont appliquées avant ou pendant la reconstruction, que ce soit en TEP (Lamare
et al., 2007a,b ; Blume et al., 2010 ; Feng et al., 2016) ou en TEMP (Song et al., 2018).

Les méthodes pré-reconstruction consistent à appliquer le mouvement direc-
tement dans le domaine des projections. Elles utilisent généralement un mouve-
ment rigide et ont été appliquées en imagerie cardiaque sur des données mode liste
TEP (Livieratos et al., 2005) et sur des projections TEMP (Bruyant, 2002 ; Kovalski
et al., 2007). Lamare et al. (2007b) utilisent un mouvement affine estimé à partir
d’images TEP 4D pour corriger les lignes de réponses du mouvement respiratoire. La
plupart des méthodes réalisant la correction pendant la reconstruction incorporent
les informations connues à priori du mouvement dans la modélisation de la matrice
système (Qiao et al., 2006 ; Li et al., 2006 ; Reyes et al., 2007 ; Lamare et al., 2007b ;
Song et al., 2018). Il existe des méthodes plus avancées permettant d’effectuer l’es-
timation de l’image et du mouvement conjointement pendant la reconstruction en
incorporant le mouvement dans la formulation du problème de reconstruction. On
cherche alors ensemble l’image et le mouvement maximisant la fonction de vraisem-
blance (Jacobson et Fessler, 2004 ; Song et al., 2016 ; Blume et al., 2010 ; Bousse et al.,
2016). L’avantage de ces méthodes est qu’elles peuvent potentiellement prendre en
compte un mouvement complexe non rigide. Cependant, elles sont plus difficiles
à mettre en œuvre et entraînent un temps calcul plus important que les méthodes
pré-reconstruction (Feng et al., 2016).

Dans cette étude, nous développons une méthode originale permettant de corri-
ger le mouvement respiratoire pour un système TEMP classique en utilisant l’en-
semble des données mesurées et sans recours à du matériel ou des images sup-
plémentaires. Globalement, un mouvement affine 2D est estimé à partir des pro-
jections triées selon le cycle respiratoire et est ensuite appliqué aux données mode
liste pour la compensation du mouvement. Le tri rétrospectif des projections est ef-
fectué à partir d’un signal directement extrait des données mode liste. La méthode
a été appliquée sur des acquisitions TEMP simulées et des acquisitions réelles de
patients réalisées dans le cadre de la radioembolisation du foie. Elle a été comparée
aux reconstructions classiques sans correction de mouvement, aux reconstructions
synchronisées à la respiration (Chapitre 4) et à des reconstructions compensées d’un
mouvement rigide.

5.2 Matériels et méthodes

5.2.1 Estimation du mouvement

Un signal respiratoire est extrait directement des données mode liste par la mé-
thode des LE décrite dans la partie 3.4.1.2. Les projections sont alors triées en fonc-
tion de la phase du signal extrait en n sous-ensembles gt, t ∈ {0, 1, .., n− 1}, chacun
représentant une position dans le cycle respiratoire (partie 4.2.2). Dans notre étude,
toutes les données sont acquises avec un système TEMP composé de deux détecteurs
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à 180◦ l’un de l’autre, permettant ainsi l’acquisition simultanée de deux projections
opposées. La méthode proposée est cependant générique et pourrait être appliquée
à d’autres géométries de détection. Pour améliorer l’estimation de mouvement à
chaque position des détecteurs, une des deux projections a été rétournée latérale-
ment et ajoutée à l’autre afin d’améliorer le rapport signal sur bruit pour l’étape de
recalage uniquement (figure 5.1).

Pour cette estimation du mouvement, une position du cycle respiratoire, notée
t0, est choisie comme référence. Les autres sous-ensembles de projections gt, corres-
pondant aux autres positions, sont recalés sur le sous-ensemble de projections gt0 . Le
recalage calcule une transformation affine 2D avec 6 degrés de liberté (translations,
rotations, changement d’échelle et cisaillement) en utilisant le coefficient de corré-
lation comme mesure de similarité et l’algorithme du gradient stochastique pour
l’optimisation (Ruder, 2017). Les calculs ont été réalisés avec le logiciel de recalage
d’images Elastix (Klein et al., 2010). Afin d’éviter une étape d’interpolation supplé-
mentaire, les sous-ensembles de projections recalées ne sont pas sommés directe-
ment. Les paramètres de la transformation sont utilisés pour repositionner indivi-
duellement chaque événement du mode liste dans la position de référence t0 et ainsi
ré-échantillonner un unique ensemble de projections, ainsi (en partie) compensé du
mouvement respiratoire.

Afin de comparer le bénéfice potentiel d’un recalage affine par rapport à de
simples translations, un autre recalage estimant seulement les translations dans les
deux directions du plan a été effectué. Ce recalage a été réalisé avec la même mé-
trique et la même optimisation que le recalage affine. Les événements du mode liste
ont ensuite été repositionnés avec la même méthode.

5.2.2 Repositionnement des événements du mode liste

Soit un point pt0
T = (xt0 , yt0) représentant les coordonnées sur le détecteur d’un

événement du mode liste survenu à la position t0 du cycle respiratoire. Le recalage
affine permet d’obtenir, pour chaque position t, une matrice 2D Mt et un vecteur
colonne Tt permettant de déterminer pt

T = (xt, yt) les coordonnées sur le détecteur
à la position t du point pt0 suite au mouvement respiratoire :

pt = Mt pt0 + Tt. (5.1)

La matrice 2D Mt prend en compte la rotation, le cisaillement et le changement
d’échelle du point et le vecteur colonne Tt sa translation. Afin de compenser le mou-
vement respiratoire sur la position de référence t0, il faut repositionner les événe-
ments de chacune des positions t sur t0. Par conséquent, l’inverse Mt

−1 de chaque
matrice Mt doit être calculé. Alors, pour chaque position du cycle respiratoire t, les
nouvelles coordonnées des événements du mode liste dans la position de référence
t0 sont obtenues de la manière suivante :

pt0 = Mt
−1(pt − Tt). (5.2)

Dans le cas où seules les translations ont été estimées, la matrice Mt correspond à
l’identité et on a :

pt0 = pt − Tt (5.3)

Un résumé schématique de la méthode est donné dans la figure 5.2.
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Projection d’angle 126◦ Projection d’angle 306◦

Somme des deux projections

Retournement
latéral

FIGURE 5.1 – Illustration de l’addition de deux projections opposées
acquises simultanément.
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Position t0

Position t1 Position t4 Position t7

Estimation du mouvement par
recalage (affine ou rigide)

Fichier mode liste Fichier mode liste
compensé

Repositionnement
des événements

Projection compensée sur t0

Rééchantillonnage

FIGURE 5.2 – Illustration de la méthode pour l’estimation du mouve-
ment.
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TABLE 5.1 – Détail des reconstructions effectuées pour la simulation
et chaque acquisition patient.

3D sans
mouvement

3D sans
correction

4D
Compensée affine Compensée rigide
Fin

d’expiration
Fin

d’inspiration
Fin

d’expiration
Fin

d’inspiration
Simulation x x x x x x x

Acquisition patient x x x x x x

5.2.3 Jeux de données

La méthode a été appliquée sur la simulation TEMP avec un mouvement respira-
toire (partie 3.3) et sur des données patients issues de l’imagerie de pré-traitement de
la radioembolisation du foie (partie 3.2.3). Pour chaque acquisition, les projections
ont été triées selon 8 positions différentes du cycle respiratoire en vue de l’estimation
du mouvement. Un mouvement affine ainsi qu’un mouvement rigide (translations)
ont été estimés. Dans chacun des cas, deux positions de référence ont été utilisées :
la position correspondant à la fin d’inspiration et celle correspondant à la fin d’ex-
piration. Ainsi, après repositionnement des événements du mode liste, pour chaque
jeu de données, on obtient deux ensembles de projections compensées pour chaque
type de mouvement estimé (affine et rigide) : un sur la position de fin d’inspira-
tion et l’autre sur la position de fin d’expiration. Notons qu’il aurait été possible de
changer de position de référence sans refaire une estimation du mouvement en com-
posant les mouvements affines (ou rigide) obtenus lors de la première estimation du
mouvement, mais cette stratégie n’a pas été adoptée ici.

5.2.4 Reconstruction des projections

Les projections ont été reconstruites avec les mêmes paramètres que dans la par-
tie 4.3, c’est-à-dire en utilisant RTK et la version régularisée de l’algorithme OSEM
(équation 2.22) avec 20 itérations et 4 sous-ensembles. Les volumes ont été recons-
truits avec une grille de 1283 voxels de taille 4.42 mm. Le rayonnement diffusé a été
corrigé en utilisant la DEW (partie 2.4.1), la résolution spatiale (PSF) et l’atténuation
ont été prises en compte dans le processus itératif avec la méthode décrite par Zeng,
Bai et T. Gullberg (1999) (partie 2.4.3).

Pour les acquisitions patient, une image 3D sans compensation du mouvement
a été reconstruite ainsi qu’une image 4D synchronisée à la respiration (chapitre 4),
deux images 3D compensées à partir d’un mouvement affine en fin d’inspiration et
fin d’expiration et deux images 3D compensées avec mouvement rigide en fin d’ins-
piration et d’expiration. Pour la simulation, les mêmes images ont été reconstruites
ainsi qu’une image 3D sans mouvement à la position de fin d’inspiration et une autre
à la position de fin d’expiration. Un résumé des reconstructions effectuées pour la
simulation et chaque acquisition patient est donné dans le tableau 5.1.

5.2.5 Analyses quantitatives

Comme dans le chapitre 4, des volumes d’intérêts ont été segmentés sur chacune
des reconstructions avec les mêmes méthodes décrites dans la partie 4.4.1. Le calcul
du recouvrement d’activité ∆A dans les VOI a été réalisé de manière similaire à la
partie 4.4.3 :

∆A =
Aetude − Are f

Are f
(5.4)
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où Aetude désigne la valeur moyenne dans le volume d’intérêt de la reconstruction
étudiée et Are f celle dans la reconstruction de référence. Pour les acquisitions patient,
la référence était la reconstruction 3D floue sans correction de mouvement. On cal-
cule alors, pour la position de fin d’inspiration et de fin d’expiration, un ∆A pour la
reconstruction synchronisée à la respiration (∆A4D), un autre pour celle compensée à
partir du mouvement affine (∆Aaffine) et un dernier pour la reconstruction compen-
sée avec un mouvement rigide (∆Arigide). Pour la simulation, la reconstruction de
référence était l’image 3D sans mouvement et un ∆A supplémentaire a été calculé
pour la reconstruction sans correction de mouvement.

Afin de comparer le bruit dans les images reconstruites, le rapport
contraste/bruit (CNR en anglais) a été calculé pour chacune des reconstructions :

CNR =
µ1 − µ2

σ2
(5.5)

où µ1 est l’activité moyenne dans le VOI, µ2 celle dans le fond et σ2 l’écart type
correspondant.

Pour les acquisitions patient, le shunt pulmonaire (partie 4.4.4) ainsi que le rap-
port entre la tumeur et le foie sain (partie 4.4.5) ont été calculés dans la reconstruction
sans correction du mouvement et dans les reconstructions compensées du mouve-
ment.

5.3 Résultats

5.3.1 Simulation

Une coupe sagittale des reconstructions TEMP à la position de fin d’inspiration et
de fin d’expiration est montrée dans la figure 5.3. On peut observer visuellement que
les reconstructions compensées du mouvement (affine ou rigide) sont de meilleure
qualité que la reconstruction synchronisée à la respiration. Cette observation est
confirmée quantitativement par les valeurs de CNR dans les reconstructions com-
pensées qui sont supérieures aux valeurs calculées dans la reconstruction synchro-
nisée à la respiration. De plus, les valeurs de CNR mesurées dans les reconstructions
compensées du mouvement sont proches de celles observées dans la reconstruction
de référence sans mouvement (Figure 5.4). Que ce soit pour la position de fin d’ins-
piration ou celle de fin d’expiration, les reconstructions compensées à partir d’une
estimation affine du mouvement donnent des CNR légèrement supérieurs à ceux
obtenus dans les reconstructions compensées se basant sur une estimation de mou-
vement rigide.

Le tableau 5.2 présente les valeurs de recouvrement d’activité ∆A obtenues pour
les reconstructions de la simulation. Comme nous l’avions déjà observé dans le cha-
pitre 4, l’activité moyenne dans la tumeur de la reconstruction sans correction de
mouvement était 22.8% inférieure à celle de la référence. Pour la position de fin
d’expiration, la valeur de ∆A était identique pour les reconstructions compensées
avec un mouvement affine et rigide (-1.1%) et proche de celle de la reconstruction
synchronisée à la respiration (-1.5%). En fin d’inspiration, la reconstruction synchro-
nisée à la respiration et la reconstruction compensée avec un mouvement affine avait
un ∆A identique : -3.5%. La reconstruction compensée à partir d’un mouvement ri-
gide avait quant à elle un ∆A légèrement inférieur de -4.3%.
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FIGURE 5.3 – Images TEMP reconstruites de la simulation. La pre-
mière ligne correspond aux reconstructions en fin d’inspiration et la

deuxième à celles en fin d’expiration.

Sans

cor
rec

tion

Synchron
isé

e à

la r
esp

irat
ion

Com
pensée

mouvem
ent

affi
ne Com

pensée

mouvem
ent

rig
ide Sans

mouvem
ent

0

20

40

60

80

CN
R

(a)

Sans

cor
rec

tion

Synchron
isé

e à

la r
esp

irat
ion

Com
pensée

mouvem
ent

affi
ne Com

pensée

mouvem
ent

rig
ide Sans

mouvem
ent

0

20

40

60

80

CN
R

(b)

FIGURE 5.4 – Histogramme représentant les valeurs du CNR pour les
reconstructions de la simulation à la position de fin d’inspiration (a)

et de fin d’expiration (b).

5.3.2 Acquisitions patients

Comme nous l’avons vu dans la partie 4.5.3, 29 tumeurs ont été segmentées sur
les 20 acquisitions 99mTc-MAA TEMP/TDM réalisées sur les patients du centre Léon
Bérard (partie 3.2.3). L’amplitude moyenne des tumeurs, calculée à partir des re-
constructions 4D (partie 4.4.2), était de 7.9 mm, avec une plage de valeurs de 3.3 mm
à 16.3 mm. Des images des reconstructions obtenues pour les quatre patients ayant
l’amplitude la plus élevée sont montrées dans la figure 5.5. Les reconstructions com-
pensées avec le mouvement rigide ne sont pas montrées car elles sont visuellement
identiques à celles compensées avec le mouvement affine.

Les valeurs du CNR pour les 29 tumeurs dans les différentes reconstructions sont
données dans la figure 5.6. Pour la position de fin d’inspiration, le CNR dans les re-
constructions compensées avec le mouvement affine était en moyenne supérieur de
27.4% (entre -16.1% et 91.9%) par rapport aux reconstructions synchronisées à la res-
piration et de 4.4% (entre -40.6% et 155.2%) par rapport aux reconstructions sans
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TABLE 5.2 – Recouvrement d’activité ∆A pour les différentes recons-
tructions de la simulation. La reconstruction de référence pour le cal-

cul de ∆A est la reconstruction sans mouvement.

Sans
correction

Synchronisée
à la respiration

Compensée
Mouvement affine Mouvement rigide

Fin d’inspiration -22.8% -3.5% -3.5% -4.3%
Fin d’expiration -22.8% -1.5% -1.1% -1.1%

correction de mouvement (Figure 5.6a). En fin d’expiration, on observe une aug-
mentation moyenne de 20% (entre -34.0% et 109.2%) de la valeur du CNR dans les
reconstructions compensées avec un mouvement affine par rapport aux reconstruc-
tions synchronisées à la respiration et de 4.6% (entre -47.0% et 83.3%) par rapport
aux reconstructions sans correction du mouvement (Figure 5.6b). Les reconstruc-
tions compensées avec un mouvement rigide avaient en moyenne un CNR 2.2%
supérieur à celui des reconstructions compensées avec un mouvement affine en fin
d’inspiration et 1.4% inférieur en fin d’expiration.

L’évolution de ∆A en fonction du ratio amplitude/diamètre pour les reconstruc-
tions compensées et synchronisées à la respiration est donnée dans la figure 5.7a
pour la position de fin d’inspiration et dans la figure 5.7b pour la position de fin
d’expiration. En fin d’inspiration, la valeur de ∆Aaffine allait de -8% jusqu’à 19%
avec une valeur moyenne de 3%. La même valeur moyenne a été observée pour les
reconstructions compensées avec le mouvement rigide et les valeurs ∆Arigide étaient
comprises entre -8% et 19% également. Pour les reconstructions synchronisées à la
respiration, la valeur moyenne de ∆A4D était 3.4% avec des valeurs allant de -10% à
19%. À la position de fin d’expiration, les valeurs moyennes observées pour ∆Aaffine,
∆Arigide et ∆A4D étaient de 3.8% (de -5% à 13%), 3.4% (de -6% à 12%) et 3.3% (de -5%
à 17%), respectivement. La différence tumeur à tumeur entre ∆Aaffine et ∆Arigide était
en moyenne de 0.9% et 0.8% pour la position de fin d’inspiration et de fin d’expira-
tion, respectivement. L’écart moyen entre ∆Aaffine et ∆A4D était 2% en fin d’inspira-
tion et 2.4% en fin d’expiration.

La différence relative entre le shunt pulmonaire dans les reconstructions sans cor-
rection de mouvement et celles compensées du mouvement (∆LSFaffine et ∆LSFrigide)
a été calculé (Figure 5.8). Pour la position de fin d’inspiration, la valeur moyenne
de ∆LSFaffine était de -28.3% (allant de -66.7% à 10.2%) et celle de ∆LSFrigide de -
27.3% (allant de -65% à 3.3%). En fin d’expiration, ∆LSFaffine était compris entre -2%
et 69.5% avec une moyenne de 23.5% et ∆LSFrigide allait de -2.2% à 65% pour une
valeur moyenne de 21%. La différence absolue patient à patient entre ∆LSFaffine et
∆LSFrigide était de 2.2% et 3.1% pour la position de fin d’inspiration et de fin d’ex-
piration, respectivement. Pour un même patient, il est possible d’observer des dif-
férences importantes entre la valeur de ∆LSFaffine (ou ∆LSFrigide) à la position de fin
d’inspiration et celle à la position fin d’expiration. Cette différence était en moyenne
de 52.9% pour ∆LSFaffine et de 48.7% ∆LSFrigide.

De la même manière, les rapports entre la tumeur et le foie sain ∆T/Naffine et
∆T/Nrigide ont été calculés pour toutes les tumeurs aux deux positions reconstruites
(Figure 5.9). La valeur moyenne de ∆T/Naffine était de 4.9% (de -3.1% à 19.3%) en fin
d’inspiration et de 3.5% (de -5.2% à 13.8%) en fin d’expiration. Pour ∆T/Nrigide les
valeurs étaient similaires. En effet, la différence absolue moyenne entre ∆T/Naffine
et ∆T/Nrigide était 0.7% en fin d’inspiration et 0.6% en fin d’expiration. Pour une
même tumeur, l’écart de valeurs entre la position de fin d’inspiration et celle de fin
d’expiration était en moyenne de 5.3% pour ∆T/Naffine et 5% pour ∆T/Nrigide.
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FIGURE 5.5 – Images des reconstructions des acquisitions 99mTc-MAA
TEMP/TDM pour les quatre patients présentant l’amplitude de mou-
vement la plus élevée. Pour les reconstructions synchronisées à la res-
piration et les reconstructions compensées, l’image de gauche corres-
pond à la position de fin d’inspiration et celle de droite à la position

de fin d’expiration.

5.4 Discussion

5.4.1 Comparaison entre recalage affine et rigide

La méthode proposée permet de reconstruire des images compensées du mou-
vement respiratoire à partir d’acquisitions TEMP/TDM au format mode liste sans
l’aide de matériel ou d’images supplémentaires. Deux types d’estimation de mou-
vement pour la compensation ont été étudiés : affine avec 6 degrés de liberté (transla-
tions, rotation, changement d’échelle et cisaillement) et rigide (translations, 2 degrés
de liberté). La méthode a été testée sur des données simulées et des données réelles
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issues de l’acquisition de pré-traitement de la radioembolisation.
Afin d’améliorer la qualité du recalage, nous avons profité du fait que notre sys-

tème TEMP acquiert deux projections opposées simultanément. Ceci nous permet
de sommer ces deux projections et d’effectuer le recalage sur des images avec un
meilleur rapport signal à bruit (Figure 5.1). Dans le cas d’un système TEMP équipé
que d’un seul détecteur, il faudra veiller à ce qu’il y ait suffisamment de données
dans les projections triées pour que le résultat du recalage soit fiable.

Dans notre étude, l’utilisation d’un mouvement affine pour la compensation ne
semble pas apporter d’amélioration significative par rapport à un mouvement ri-
gide. En effet, le recouvrement d’activité était identique dans les reconstructions
compensées de la simulation en fin d’expiration et 0.8% d’écart a été observé en fin
d’inspiration. Pour les acquisitions patient, la différence tumeur à tumeur de ∆Aaffine
et ∆Arigide était en moyenne inférieure à 1% dans les deux positions. Pas d’écart si-
gnificatif non plus n’a été observé pour le shunt pulmonaire et pour le rapport entre
la tumeur et le foie sain. Ce résultat peut s’expliquer par le fait que le mouvement
respiratoire provoque principalement des translations du foie et donc de ses tumeurs
et que la résolution des acquisitions TEMP par rapport à la taille des tumeurs ne per-
met pas d’estimer de manière plus fine leurs déformations. Cependant, dans le cas
de déformations importantes de la tumeur, la reconstruction compensée à partir du
mouvement affine devrait permettre d’obtenir de meilleurs résultats par rapport à
une reconstruction compensée avec un mouvement rigide. Les résultats étant simi-
laires, la suite de la discussion sera réalisée seulement avec les résultats obtenus avec
l’estimation du mouvement affine.

5.4.2 Comparaison entre reconstructions 4D et compensées

Comme les reconstructions synchronisées à la respiration, les reconstructions
compensées du mouvement permettent d’obtenir en moyenne une activité dans les
tumeurs supérieures aux reconstructions sans correction de mouvement. Les valeurs
moyennes de ∆Aaffine et ∆A4D étaient du même ordre de grandeur pour les deux
positions. Cependant, pour les acquisitions patient, l’examen tumeur à tumeur des
différences indique jusqu’à 6% (2% en moyenne) en fin d’inspiration et 8% (2.4% en
moyenne) en fin d’expiration. Celles-ci peuvent être dues au bruit plus important
dans les reconstructions synchronisées à la respiration que dans les reconstructions
compensées. Ce bruit peut influer sur la valeur moyenne dans le VOI mais aussi sur
la segmentation de celui-ci qui est réalisée en prenant un seuil fixé à 42% de la valeur
maximum (partie 4.4.1). Cette utilisation d’un seuil fixe pour segmenter une région
métabolique est discutable et évolue. Nous avons gardé cette façon de faire car c’était
celle initialement utilisée en clinique, mais les nouveaux patients sont maintenant
segmentés avec d’autres méthodes (Morán et al., 2020).

La présence d’un bruit plus important dans les reconstructions synchronisées à
la respiration que dans les reconstructions compensées est confirmée par le calcul du
CNR. En effet, le CNR dans les reconstructions compensées était en moyenne 27.4%
supérieur à celui des reconstructions synchronisées à la respiration en fin d’inspira-
tion et 20.1% supérieur en fin d’expiration pour les acquisitions patient. Le même
résultat est observé pour la simulation et le CNR obtenu est proche de celui de la
reconstruction sans mouvement. Un CNR plus élevé peut permettre la détection de
tumeurs plus petites ou de régions moins perfusées et ainsi améliorer le diagnostic.
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5.4.3 Choix de la position de référence

Les reconstructions compensées ont été reconstruites sur deux positions diffé-
rentes du cycle respiratoire : la fin d’expiration et la fin d’inspiration. Pour ces deux
positions, l’activité moyenne dans la tumeur de la simulation est supérieure à celle
de la reconstruction sans correction de mouvement et nous permet de nous rappro-
cher de la valeur de la reconstruction de référence sans mouvement. Cependant, la
valeur de ∆A est supérieure de 2.4% dans la reconstruction compensée à la position
de fin d’expiration par rapport à celle en fin d’inspiration. La même tendance est ob-
servée pour les acquisitions patient où la valeur moyenne de ∆Aaffine est 3.8% en fin
d’expiration et 2.9% en fin d’inspiration. Ce résultat est cohérent avec le fait qu’en
général, en respiration libre, plus de temps est passé en position de fin d’expiration et
donc le mouvement résiduel dans les reconstructions compensées est plus faible. Ce
résultat pousserait à choisir la position de fin d’expiration comme choix préférentiel
pour les reconstructions compensées. Néanmoins, dans le cas de tumeurs position-
nées à la bordure du foie, par exemple le patient #10 ou #17 de l’image 5.5, com-
penser sur la position de fin d’expiration conduit à une sous-estimation de l’activité
moyenne dans la tumeur. En effet, la carte d’atténuation 3D n’étant pas alignée avec
l’image TEMP reconstruite, les coefficients d’atténuation du poumon sont utilisés
pour la correction d’atténuation d’une partie de la tumeur ce qui entraîne une sous-
estimation. C’est le cas pour plusieurs tumeurs dans cette étude pour lesquelles une
reconstruction compensée sur la position de fin d’inspiration permet d’obtenir de
meilleurs résultats. Comme évoqué dans le chapitre 4, une corrélation entre ∆Aaffine
et le ratio amplitude/diamètre peut être observée dans la position de fin d’inspira-
tion. Cette corrélation est un peu moins visible en fin d’expiration mais ceci peut être
expliqué par la sous-estimation de l’activité des tumeurs situées à la frontière avec
les poumons.

L’influence de la carte d’atténuation dans la mesure du shunt pulmonaire est
également clairement visible sur la figure 5.8. La carte d’atténuation est utilisée pour
la segmentation du foie et des poumons mais ne correspond pas forcément à la posi-
tion de fin d’expiration ou de fin d’inspiration. Ainsi, nous pouvons voir de grandes
différences (52.9% en moyenne) dans les valeurs de ∆LSF en fonction de la position
sur laquelle la reconstruction compensée a été faite. Une reconstruction en fin d’ex-
piration aura tendance à surestimer le shunt pulmonaire, une partie de l’activité du
foie allant dans la partie segmentée des poumons. Inversement, une reconstruction
en fin d’inspiration aura tendance à sous-estimer le shunt pulmonaire, une partie de
l’activité des poumons allant dans la partie segmentée du foie. Ce résultat est clai-
rement visible sur la figure 5.8 et est confirmé par la valeur moyenne ∆LSF qui est
positive (23.4%) en fin d’expiration et négative (-28.3%) en fin d’inspiration. Il est
donc difficile de décider laquelle des deux positions est préférentielle dans ce cas là.
Une mesure correcte du shunt pulmonaire n’est possible que lorsque la position de
la carte d’atténuation et de la reconstruction TEMP sont identiques.

La calcul du rapport entre la tumeur et le foie sain semble moins sensible aux
choix de la position : 5.3% de différence en moyenne. Pour les deux positions, la
valeur moyenne de ∆T/N était positive : 4.9% en fin d’inspiration et 3.5% en fin
d’expiration, signifiant une augmentation du T/N par rapport aux reconstructions
sans correction de mouvement.

Une solution pour obtenir une reconstruction alignée avec la carte d’atténuation
serait de demander au patient de bloquer sa respiration en fin d’inspiration ou fin
d’expiration le temps de l’acquisition TDM. Ainsi, une reconstruction compensée sur
une de ces deux positions pourrait être réalisée. Cependant, les patients suivant le
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protocole de radioembolisation sont souvent âgés et pas toujours en mesure de rete-
nir leur respiration le temps de l’acquisition TDM. Une autre solution serait d’effec-
tuer au préalable une reconstruction synchronisée à la respiration 4D et de regarder
sur les différentes images quelle position est la plus alignée avec la carte d’atténua-
tion. Ensuite, utiliser notre méthode pour obtenir une reconstruction compensée à
cette position. Cette méthode pourrait permettre d’obtenir une meilleure estimation
du shunt pulmonaire, mais du fait de la vitesse du mouvement plus élevée entre les
deux positions extrêmes du cycle respiratoire, la reconstruction compensée sur une
position intermédiaire pourrait avoir un mouvement résiduel plus important. Cette
approche est actuellement en cours d’évaluation dans l’équipe Tomoradio de CREA-
TIS, par Laure Vergnaud (doctorante) dans le cadre d’un projet nommé NADIAM.
Dans ce projet, les algorithmes présentés dans cette thèse sont utilisés de manière
extensive pour reconstruire la quasi totalité des images SIRT du département de
médecine nucléaire du centre Léon Bérard (celles dont les données mode liste sont
sauvegardés), afin de mettre en place une évaluation dosimétrique de l’impact du
mouvement sur la prescription et le traitement.

La méthode proposée a été testée uniquement sur des images de patients trai-
tés par radioembolisation, mais pourrait être adaptée à d’autres types d’acquisition
(SPECT avec Lu177) ou d’autres organes. Toutefois, en présence de plusieurs zones
bougeant différemment avec la respiration, l’estimation d’une seule transformation
affine pour l’ensemble des organes pourrait ne pas être suffisante (Lamare et al.,
2007b).

5.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté une méthode permettant de réaliser une
reconstruction compensée du mouvement seulement basée sur les données mode
liste d’une acquisition TEMP/TDM classique. Une transformation affine 2D est es-
timée à partir d’un recalage des projections triées en phase par rapport au signal
respiratoire. Cette transformation est alors appliquée aux données mode liste pour
échantillonner un unique ensemble de projections compensées du mouvement res-
piratoire. La méthode a été évaluée dans le contexte de la radioembolisation du foie.
Elle permet d’obtenir une activité moyenne dans la tumeur ainsi qu’un rapport entre
la tumeur et le foie sain plus important qu’une reconstruction sans compensation de
mouvement en ayant un meilleur CNR qu’une reconstruction synchronisée à la res-
piration. L’étude a aussi mis en évidence les différences importantes de valeur du
shunt pulmonaire mais aussi dans une moindre mesure de T/N et de ∆A en fonc-
tion de la position du cycle respiratoire sur laquelle est effectuée la reconstruction
compensée.
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FIGURE 5.6 – CNR dans les reconstructions des acquisitions 99mTc-
MAA TEMP/TDM pour les positions de fin d’inspiration (a) et de fin

d’expiration (b).
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FIGURE 5.7 – Recouvrement d’activité ∆A en fonction du ratio entre
l’amplitude de mouvement et le diamètre de la tumeur pour les ac-
quisitions des patients dans les reconstructions synchronisées à la res-
piration et compensées à la position de fin d’inspiration (a) et de fin
d’expiration (b). La reconstruction de référence utilisée pour le calcul

de ∆A est la reconstruction sans correction de mouvement.
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FIGURE 5.8 – Comparaison de ∆LSF entre les reconstructions com-
pensées sur la position de fin d’inspiration et celles compensées sur

la position de fin d’expiration.
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FIGURE 5.9 – Comparaison de ∆T/N entre les reconstructions com-
pensées sur la position de fin d’inspiration et celles compensées sur

la position de fin d’expiration.
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Conclusion et perspectives

L’objectif de cette thèse était de proposer des méthodes pour la prise en compte
du mouvement respiratoire dans les reconstructions TEMP. Ces méthodes avaient
pour but de réduire les artefacts liés à la respiration dans les images reconstruites
et d’améliorer la quantification des images TEMP, notamment dans le cadre de la
radioembolisation du foie. Dans ce contexte là, la qualité des images TEMP influe
directement la qualité et la spécificité du traitement reçu par chaque patient.

Contributions

Avant de s’intéresser à la problématique du mouvement respiratoire, la première
étape a consisté en l’étude et l’implémentation d’un algorithme de reconstruction
tomographique pour les acquisitions TEMP dans le cas statique. Les méthodes dis-
crètes et itératives sont devenues le standard en TEMP car elles offrent de prendre
en compte la statistique de Poisson des données et de modéliser les aspects phy-
siques de la mesure (Defrise et Gullberg, 2006). La méthode MLEM (Shepp et Vardi,
1982) et plus particulièrement sa version accélérée OSEM (Hudson et Larkin, 1994)
avec la régularisation proposée par De Pierro (1995) a donc été étudiée et implémen-
tée dans le logiciel libre de reconstruction tomographique RTK (Rit et al., 2014). Des
méthodes pour la correction du rayonnement diffusé (Jaszczak et al., 1984), de l’at-
ténuation (Gullberg et al., 1985) et de la résolution spatiale (Zeng et al., 1998) ont été
également implémentées.

Afin de tester les méthodes de reconstruction développées dans la thèse, plu-
sieurs jeux de données ont été utilisés : des acquisitions simulées d’un patient pré-
sentant un mouvement respiratoire et des acquisitions réelles provenant d’un fan-
tôme dynamique et de l’imagerie de pré-traitement de patients traités par radioem-
bolisation du foie. Les acquisitions du fantôme dynamique et les données simulées
nous ont également aidé à tester deux algorithmes d’extraction du signal respira-
toire nécessaire aux méthodes de correction du mouvement de cette thèse. Nous
avons testé la méthode du suivi du centre de masse dans les projections (Bruyant,
2002) et la méthode des Laplacians Eigenmaps (Sanders et al., 2016). Cette dernière a
montré être plus robuste pour des acquisitions avec une activité plus faible et a donc
été choisie pour la suite des travaux.

La première méthode qui a été proposée pour la correction du mouvement
respiratoire était une reconstruction 4D synchronisée à la respiration sans l’utili-
sation de matériel supplémentaire que l’acquisition TEMP au format mode liste.
Dans cette méthode, les projections sont triées rétrospectivement en plusieurs sous-
ensembles en fonction de la phase du signal extraite des données. Chacun de
ces sous-ensembles est alors reconstruit individuellement pour obtenir une série
d’images 3D affranchies du mouvement respiratoire que l’on nomme image 4D. La
méthode a permis sur l’ensemble des jeux de données d’obtenir en moyenne des ac-
tivités supérieures dans les tumeurs par rapport aux reconstructions sans correction
de mouvement. Cette augmentation semble être proportionnelle au rapport entre
l’amplitude et le diamètre de la tumeur, ce qui suggère une meilleure efficacité de
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la méthode pour les petites tumeurs et les mouvements amples. Sur les acquisitions
patient, une augmentation du rapport entre la tumeur et le foie sain a également
été observée. Ces résultats introduisent la possibilité d’améliorer la planification du
traitement de la radioembolisation en corrigeant le mouvement respiratoire sur les
images TEMP. Les images obtenues souffraient cependant d’un rapport signal sur
bruit faible à cause du nombre réduit de photons détectés dans chaque sous en-
semble de projections.

La deuxième méthode proposée était une reconstruction compensée du mouve-
ment permettant d’utiliser l’ensemble des données acquises pour la reconstruction
d’une image corrigée de la respiration. Pour cela, l’information du mouvement a
été obtenue à partir du recalage affine des sous ensembles de projections triées par
rapport à la phase du signal extrait. Le mouvement a ensuite été appliqué direc-
tement aux données mode liste en repositionnant les événements pour obtenir un
ensemble de projections compensées du mouvement respiratoire. Les résultats ob-
tenus ont montré une amélioration du rapport contraste sur bruit par rapport aux
reconstructions 4D tout en conservant les bénéfices de la correction du mouvement.

Les deux méthodes proposées permettent de corriger les effets de la respiration
en utilisant seulement les données de l’acquisition TEMP, les rendant facilement ap-
plicables en clinique. Cependant, un facteur limitant reste l’utilisation d’une carte
d’atténuation 3D pour la correction d’atténuation des reconstructions corrigées. En
fonction de la position des tumeurs, le décalage entre l’image TEMP et la carte d’at-
ténuation peut entraîner des erreurs dans le calcul des paramètres nécessaires à la
planification du traitement par radioembolisation (activité de la tumeur, shunt pul-
monaire, rapport entre la tumeur et le foie sain).

Perspectives méthodologiques

Reconstruction des images TEMP Les méthodes de reconstructions MLEM,
OSEM, MAPEM présentées dans le chapitre 2 sont celles majoritairement utilisées
de nos jours pour les reconstructions TEMP. Avec le développement des méthodes
de corrections des effets physiques (atténuation, diffusion, résolution spatiale), elles
permettent d’augmenter la qualité des images TEMP reconstruites. Cependant la ré-
solution et le rapport signal à bruit dans les images reconstruites restent limités. Ces
dernières années, des méthodes de reconstructions tomographiques basées sur des
réseaux de neurones ont vu le jour. En TEMP, Shao, Rowe et Du (2021) ont proposé
un réseaux de neurones, appelé SPECTnet, permettant d’obtenir une image TEMP
2D à partir des projections acquises et de la carte d’atténuation. Leur réseau de neu-
rone a été entraîné et testé sur des images 2D de fantômes de cerveaux et a per-
mis d’obtenir des images avec une meilleure résolution et moins bruité comparées à
celles obtenues avec l’algorithme OSEM. Cette méthode reste donc a être testée sur
des données réelles et adaptée pour la reconstruction d’image 3D mais pourrait, en
combinaison avec nos méthodes de correction du mouvement respiratoire, conduire
à l’amélioration de la qualité des images TEMP.

Tri des projections Que ce soit pour la reconstruction synchronisée à la respira-
tion ou pour l’estimation du mouvement dans la reconstruction compensée, les pro-
jections ont été triées par rapport à la phase du signal respiratoire. Cependant, de
récentes études en imagerie TEMP cardiaque ont montré que le tri en amplitude
permettait d’obtenir une meilleure correction du mouvement respiratoire (Zhang et
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al., 2020b,a). L’étude d’un tri en amplitude s’avère donc être une piste d’améliora-
tion à notre méthode. Pour cela, il faudra d’abord vérifier que le signal extrait avec
la méthode des LE est bien adapté pour un tri en amplitude. En effet, nous avons pu
constater lors de nos tests (Figure 3.15) que l’amplitude du signal extrait n’est pas
aussi proche de celle de la référence que l’est la position des pics correspondant à la
fin d’expiration. Ce résultat est également observé dans la publication originale de
Sanders et al. (2016) où l’amplitude du signal extrait ne correspond pas toujours à
celui de la référence, notamment en cas d’inspiration profonde soudaine. Un autre
point important à considérer en cas de tri en amplitude sont les artefacts « d’angle
limité » intervenant en présence de respiration irrégulière (Qi et al., 2015 ; Dey et al.,
2010).

Segmentation des volumes d’intérêts Dans notre étude, les tumeurs sur les ac-
quisitions des patients ont été segmentées en réalisant un seuillage fixe à 42% de la
valeur pic. La valeur pic correspond à la valeur maximale après le passage d’un filtre
moyenneur sur l’image afin de limiter l’influence du bruit dans la sélection du vo-
lume d’intérêt. Cette méthode a été utilisée car des segmentations plus précises des
tumeurs n’étaient pas disponibles pour tous les patients au moment de notre étude.
Récemment, à partir des acquisitions TDM du système TEMP/TDM, les contours
anatomiques des tumeurs ont été tracés de manière plus systématique par les phy-
siciens médicaux du centre Léon Bérard. Du fait du possible décalage entre l’image
TEMP et l’image TDM, les contours ne peuvent pas être utilisés directement. Toute-
fois, effectuer un seuillage sur la reconstruction TEMP de telle sorte que le volume
de la région d’intérêt soit le même que celui dans l’image TDM pourrait potentiel-
lement améliorer la qualité des segmentations. La détermination des contours est
un sujet qui fait encore l’objet de nombreuses discussions parmi les cliniciens Garin
et al., 2015 ; Peters et al., 2020.

Correction d’atténuation Comme observé dans les chapitres 4 et 5, le décalage
entre les reconstructions corrigées du mouvement et la carte d’atténuation introduit
des erreurs dans le calcul des paramètres d’intérêt pour la radioembolisation. Dans
le cadre de la reconstruction 4D synchronisée à la respiration, ce problème pourrait
être résolu en utilisant une image TDM 4D du même patient. Cependant, l’obtention
d’une telle image rajouterait une acquisition dans le protocole clinique. De plus,
cette démarche ne s’inscrit pas dans notre objectif de développer des méthodes de
correction purement basées sur les données TEMP. Une solution intéressante serait
d’étudier les méthodes d’apprentissage automatique permettant la création d’une
carte d’atténuation à partir des données d’émission comme cela a été fait en TEP
(Shi et al., 2019 ; Hwang et al., 2019) ou TEMP cardiaque (Shi et al., 2020). Pour notre
méthode de reconstruction compensée, le problème de correction d’atténuation est
encore plus complexe. En effet, même si nous possédions une image TDM 4D, il
ne nous semble pas trivial de corriger l’atténuation pour chaque position du cycle
respiratoire une fois les différents sous-ensembles de projections rééchantillonnés
sur la position de référence. Une étude approfondie de ce sujet devrait donc faire
partie de la suite de nos travaux.

Perspectives cliniques

Projet NADIAM (NucleAr meDicine ImAging with Motion) Nos méthodes ont
été appliquées sur des données réelles des patients du centre Léon Bérard traités par
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radioembolisation. Dans nos études, nous nous sommes intéressés à l’influence de la
correction du mouvement respiratoire sur les paramètres d’intérêt pour la planifica-
tion du traitement, à savoir l’activité dans la tumeur, le shunt pulmonaire et le rap-
port entre la tumeur et le foie sain. Une suite logique des travaux est d’étudier dans
quelle mesure les changements de valeurs observées dans ces paramètres d’intérêt
peuvent changer la planification du traitement. En ce sens, le projet Pack Ambition
Recherche NADIAM a été créé. Il est financé par la région Auvergne Rhône-Alpes
et est porté par la collaboration entre le laboratoire CREATIS et l’entreprise Kitware
SAS. Le but de ce projet est double. Premièrement, il s’agit d’effectuer une étude do-
simétrique sur les reconstructions compensées du mouvement avec notre méthode
et de comparer les doses mesurées avec celles obtenues par les reconstructions sans
correction de mouvement. Les calculs dosimétriques sont réalisés avec deux métho-
dologies différentes : le formalisme du MIRD (modèle à partition) (Ho et al., 1996) et
des simulations Monte Carlo. Les résultats de cette étude sont en cours de publica-
tion. Le deuxième objectif de ce projet sera de développer un protocole permettant
le transfert clinique de nos méthodes. En effet, les logiciels disponibles actuellement
en clinique ne permettent pas d’exploiter les fichiers mode liste et d’effectuer des
reconstructions 4D ou compensées.

Application à d’autres traitements Une des prochaines étapes est d’appliquer les
travaux développés à d’autres applications TEMP. Pour rester dans les applications
théranostiques, nous avons pour but d’appliquer nos méthodes de correction du
mouvement respiratoire sur les images TEMP 177Lu réalisées dans le cadre de la
thérapie aux radionucléides par récepteurs peptidiques (partie 1.5.2.2), ainsi que les
nouvelles thérapies par Lu177 couplé au PSMA (prostate). Dans ce cas là, des images
TEMP sont réalisées 1h, 24h, 96h et 168h après l’injection du radiopharmaceutique et
sont utilisées pour faire le suivi dosimétrique des tumeurs et des tissus sains. Nous
avons déjà réalisé l’extraction du signal respiratoire et effectué une reconstruction 4D
pour un patient sans pour autant avoir eu le temps de pousser plus loin les analyses.
Les résultats semblent tout de même prometteurs dans le sens où nous avons réussi
à retrouver le mouvement de la tumeur dans la reconstruction 4D (Figure 5.10).
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FIGURE 5.10 – Évolution du centre de masse de la tumeur (a) et re-
construction TEMP (b) pour un patient traité avec le 177Lu. Pour les
images, on a de gauche à droite : image 3D floue, image 1 (fin d’ins-

piration) et image 5 (fin d’expiration) de la reconstruction 4D.
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RESUME :
La  tomographie  par  émission  mono-photonique  (TEMP) est  une  modalité  d'imagerie  médicale  permettant  d'obtenir  la
distribution 3D d'un traceur radioactif émetteur de rayons gamma préalablement injecté dans le patient. Elle est notamment
utilisée  en  oncologie  pour  le  diagnostic  et  la  localisation  des  tumeurs.  Plus  récemment,  avec  le  développement  de  la
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cancéreuses.  Dans  ce  cas,  la  justesse des  images  TEMP influe  sur  le  traitement  reçu  par  le  patient.  A l'instar  d'autres
modalités d'imagerie, le mouvement respiratoire crée du flou et des artefacts sur les images reconstruites. La problématique du
mouvement  respiratoire  a été étudiée en  TEP  et  en  TEMP cardiaque mais  très peu pour  les autres applications  TEMP.
L'objectif de cette thèse est de développer des méthodes de prise en compte du mouvement respiratoire pour des systèmes
TEMP cliniques  et  d'étudier  leurs  influences  sur  la  radioembolisation  du  foie.  La  première  méthode  proposée  est  une
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sous-ensembles sont recalés sur ce dernier.  On obtient  ainsi  un jeu de projections correspondant  à  une phase du cycle
respiratoire  comportant  tous les photons mesurés.  Ces projections  sont  utilisées pour  reconstruire  une unique image 3D
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