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M. David Sarrut Co-Directeur de thèse
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Résumé

Une image tomodensitométrique (TDM) représente la carte 3D des coefficients
d’atténuation linéaire d’un faisceau de rayons X. Elle est obtenue par reconstruction à
partir de projections acquises sous différentes incidences autour du patient supposé
statique. Si le patient respire et le mouvement n’est pas pris en compte, les images TDM
du thorax sont perturbées par d’importants artefacts, tels que du flou, des traits et des
bandes. L’objectif de cette thèse est de proposer des méthodes de correction et de les
appliquer dans le cadre de la radiothérapie du cancer du poumon, à partir de séquences
de projections acquises en salle de traitement par un faisceau à géométrie conique
embarqué sur un accélérateur linéaire.

La première méthode envisagée s’appuie sur un signal respiratoire représentatif de
la position du patient dans le cycle respiratoire et permettant de sélectionner pour la
reconstruction les projections correspondant à une même phase. Pour l’appliquer, nous
avons mis au point une méthode d’extraction automatique du signal respiratoire depuis les
projections, sans appareil externe. Par ailleurs, une étude quantitative comparative a été
menée sur données simulées pour évaluer l’impact de l’algorithme de reconstruction et des
différents paramètres de sélection des projections. Nous obtenons ainsi des images TDM
sans flou mais d’une qualité limitée par l’utilisation d’un faible nombre de projections.

D’autres approches modifient l’algorithme de reconstruction pour compenser le mou-
vement respiratoire à partir d’un modèle réaliste quelconque supposé connu, ce qui permet
d’utiliser toutes les projections acquises. Nous avons proposé deux méthodes de reconstruc-
tion avec compensation du mouvement. La première est analytique mais basée sur une heu-
ristique. Elle permet l’élimination du flou mais laisse des artefacts de traits et bandes. La
seconde résout le problème algébriquement à partir d’une modélisation discrète des trans-
formations en jeu via deux nouvelles approches, l’une avant et l’autre arrière. L’intégralité
des artefacts est alors visuellement éliminée.

Les contributions ont été évaluées et validées grâce à une plateforme comprenant des
séquences de projections réelles et simulées. Les résultats permettent d’envisager l’ob-
tention d’images TDM 4D avec peu d’artefacts sur lesquelles le praticien peut se baser
à chaque séance pour obtenir une information anatomique précise. Il faudra cependant
résoudre les problématiques laissées ouvertes liées au temps de calcul et au modèle de
mouvement.
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3.2.1.2 Image TDM de référence . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53
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5.1.1 Estimation du mouvement à partir des données tomographiques . . 96
5.1.2 Reconstruction avec compensation du mouvement . . . . . . . . . . 97
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p Numéro d’échantillon dans la direction de filtrage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
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w Largeur de la fonction de sélection . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
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s0, S, p, T Paramètres du modèle de Lujan . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
m Moyenne arithmétique. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59
σ Ecart type . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59
R,PP,F Régions d’une image pour le calcul du rapport contraste sur bruit . . . . . . . . . 59

Extraction du signal respiratoire
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Pi ième projection conique de la séquence . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
Mi Position d’un point d’intérêt suivi sur la ième projection . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
xi, yi Coordonnées du point d’intérêt suivi sur la ième projection . . . . . . . . . . . . . . . . 64
Bi Bloc de pixels de la ième projections autour du point d’intérêt considéré . . . 64
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Introduction

Les images tomodensitométriques (TDM) représentent en 3D la carte du coefficient
d’atténuation des rayons X en chaque point d’un objet. Elles sont aujourd’hui largement
utilisées dans le milieu médical car elles rendent possible l’observation des tissus d’un
patient sans intervention chirurgicale. Elles permettent en particulier de définir et de
contrôler un plan de traitement par radiothérapie, qui est une technique de soin du cancer
exploitant un rayonnement ionisant de haute énergie pour détruire les tissus cancéreux.
Ainsi, il a été récemment proposé d’embarquer sur l’appareil de traitement, l’accélérateur
linéaire, des tomographes à rayons X de géométrie conique pour réaliser une image TDM
3D du patient dans sa position au moment du traitement.

L’obtention d’une image TDM résulte d’un processus en deux étapes. La première étape
est l’acquisition au cours de laquelle est mesurée sous différentes incidences l’atténuation
d’un faisceau de rayons X traversant le patient. L’ensemble des mesures d’une incidence
est appelé une projection, conique avec notre géométrie de faisceau, dont chaque valeur
peut être reliée à la somme des coefficients d’atténuation des tissus au long du rayon X
correspondant. La deuxième étape est la reconstruction, qui consiste à calculer à partir
de ces projections le coefficient d’atténuation en chaque point de l’espace d’un champ
de vue, ce qui correspond à la résolution d’un problème inverse. Plusieurs solutions ont
été proposées à ce problème que l’on peut grossièrement séparer en deux catégories :
les méthodes analytiques, qui résolvent le problème dans le cas continu puis adaptent
la solution aux données numériques disponibles, et les méthodes discrètes, qui posent le
problème en tenant compte de la nature discrète des données puis le résolvent.

Les méthodes de reconstruction font généralement l’hypothèse que toutes les
projections acquises correspondent à un même objet statique. En cas de mouvement,
cette hypothèse est contredite, ce qui introduit des artefacts dans l’image TDM
reconstruite tels que du flou, des traits et des bandes. Ces artefacts sont particulièrement
gênants pour la radiothérapie du cancer des poumons car ils faussent l’information sur
laquelle repose la localisation précise des tissus cancéreux à traiter et des tissus sains
à éviter, le calcul de la dose délivrée et le positionnement du patient au moment du
traitement.

L’objectif de cette thèse est de proposer des solutions pour éliminer les artefacts in-
duits par le mouvement respiratoire dans la reconstruction d’images TDM. Nous nous
intéressons en particulier aux projections acquises avec un tomographe à géométrie co-
nique monté sur un accélérateur linéaire, le Synergy cone-beam de la société Elekta, dont
la période de rotation est lente puisque limitée à deux minutes. Le manuscrit est divisé en
cinq chapitres.

Le premier chapitre introduit le contexte médical autour du cadre applicatif : la ra-
diothérapie. Sont évoquées : l’information apportée par les images médicales et son utilisa-
tion ; l’évolution des appareils d’acquisition d’images TDM et leur introduction en salle de
traitement ; la problématique du mouvement respiratoire en TDM et les principes généraux
de sa prise en compte.

Le second chapitre présente les méthodes existantes de reconstruction d’un objet sta-
tique. Nous en détaillons deux en particulier, la méthode analytique de Feldkamp et la

- 13 -



Introduction

méthode discrète appelée Technique de Reconstruction Algébrique Simultanée (SART).
Le troisième chapitre propose une plateforme d’évaluation de méthodes de prise en

compte du mouvement respiratoire pour la tomodensitométrie. Un ensemble de données
est décrit, comprenant des données réelles et des données simulées, chaque jeu de projec-
tions coniques offrant un équilibre entre réalisme, contrôlabilité et possibilité d’évaluation
quantitative.

Le quatrième chapitre étudie la reconstruction à partir d’une sélection des projections
coniques basée sur l’hypothèse de périodicité du mouvement respiratoire décrite par un
signal respiratoire. Une nouvelle méthode d’extraction du signal respiratoire est d’abord
proposée. Une étude quantitative est ensuite menée pour comparer les résultats obtenus
en faisant varier différents paramètres étant donné un jeu de projections coniques et un
signal respiratoire associé.

Le cinquième chapitre aborde la reconstruction à partir de toutes les projections co-
niques mais en compensant un mouvement 4D régulier quelconque. Deux solutions sont
proposées : une méthode de reconstruction analytique basée sur une adaptation heuris-
tique de la méthode de Feldkamp et une méthode de reconstruction algébrique basée sur
la méthode SART.

Ce document se termine par une synthèse des travaux de recherche menés et les pers-
pectives sur lesquelles ils ouvrent.
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Chapitre 1. Contexte médical

Cette thèse a pour objet la prise en compte du mouvement respiratoire en tomoden-
sitométrie avec un tomographe à géométrie conique, dans le cadre d’images acquises avec
un scanner embarqué sur un accélérateur linéaire, utilisé pour le traitement du cancer
par rayons X. Ces travaux ont été conduits au sein de l’équipe Rayonnements, Images,
Oncologie1 (RIO) du département de radiothérapie du centre de lutte contre le cancer
Léon Bérard (CLB) dans le cadre d’une convention CIFRE entre la société Elekta, le
Laboratoire d’InfoRmatique en Images et Systèmes d’information (LIRIS) et l’Université
Lumière Lyon 2.

Ce chapitre présente les éléments clés permettant de situer le contexte :
– la radiothérapie et ses évolutions récentes, la radiothérapie guidée par l’image et la

radiothérapie 4D ;
– les principales modalités d’images médicales utilisées dans le cadre du traitement de

tumeurs pulmonaires par radiothérapie ;
– les différents tomographes X existants ;
– la respiration et ses conséquences sur les images médicales.

1.1 Contexte thérapeutique

1.1.1 La radiothérapie

La radiothérapie est l’application thérapeutique de rayonnements ionisants visant à
détruire une masse de tissus cancéreux tout en épargnant les tissus sains environnants.
Aujourd’hui, cette technique contribue au traitement de près de 60% des cancers et l’on
estime que la moitié des cancers guéris l’ont été par la radiothérapie2.

Sa naissance remonte à la fin du XIXe siècle et résulte de la concomitance de différentes
découvertes majeures. La première est la mise en évidence, dans un article publié en 1895
par Wilhelm Conrad Röntgen, d’un nouvel agent physique baptisé rayon X. Il suffira de
trois mois pour qu’apparaissent les premiers constats d’effets biologiques de ce rayonne-
ment en remarquant en particulier qu’il irrite l’œil. D’autre part, Henri Becquerel découvre
en 1896 la radioactivité. Il constate également qu’un tube de matière radioactive gardé
en poche provoque une réaction cutanée et met ainsi en évidence l’action biologique des
radiations gamma du radium.

Dès lors, l’action biologique et l’intérêt thérapeutique des rayonnements ionisants ont
été systématiquement recherchés et la radiothérapie n’a cessé d’évoluer au cours du XXe

siècle. Les premiers appareils, de faible énergie, ont été remplacés par des appareils de
haute énergie tels que les accélérateurs linéaires. Les avancées de la radiobiologie ont mis
en évidence l’intérêt de fractionner les doses massives de rayons X en plusieurs séances.
Plus généralement, les possibilités et les risques de la radiothérapie ont été mieux connus
et maitrisés.

Plus récemment, dans les années 1990, la radiothérapie a évoluée vers la radiothérapie
conformationnelle. Comme son nom l’indique, cette évolution vise à mieux conformer les
faisceaux de rayons X à la forme de la tumeur pour augmenter le rapport du volume
de tissus cancéreux irradiés sur le volume de tissus sains irradiés. Elle s’appuie sur les
techniques récentes d’acquisition d’images 3D, pour définir le plan de traitement, et sur
de nouveaux collimateurs, appelés collimateurs multi-lames, qui permettent d’adapter la
forme du faisceau fourni par l’accélérateur linéaire au volume cible.

1http://www.creatis.insa-lyon.fr/rio/
2Source : Encyclopædia Universalis
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1.1. Contexte thérapeutique

1.1.2 La radiothérapie guidée par l’image

Les images médicales sont de première importance pour la radiothérapie. En effet,
toutes les étapes du traitement sont basées sur les informations extraites à partir d’images
du patient. La première étape est le diagnostic. Suite à certains symptômes, le cancérologue
va s’appuyer sur une ou plusieurs tomographie(s) pour détecter la ou les tumeur(s) et
éventuellement opter pour un traitement par radiothérapie, seul ou en conjugaison d’un
autre traitement.

Le radiothérapeute va alors délimiter le volume cible visible, appelé Gross Tumor
Volume (GTV), sur l’image tomodensitométrique (TDM) (paragraphe 1.2.1, figure 1.1a).
Pour plus de précision, il peut également utiliser une tomographie de modalité différente.
Par exemple, une tomographie par émission de positrons (TEP) lui fournira dans certains
cas une information physiologique précieuse (paragraphe 1.2.2). Il ajoute à ce volume une
marge pour la diffusion microscopique, invisible sur les images dont il dispose, et prescrit
une dose de rayons à délivrer au volume ainsi créé, appelé Clinical Target Volume (CTV).
La dose, exprimée en Gray (Gy), est égale à la quantité d’énergie absorbée par les tissus.
Le radiothérapeute délimite également les volumes correspondants aux organes à risques
(OAR), susceptibles d’être atteints par les faisceaux, et prescrit une dose à ne pas dépasser
dans ces OAR.

(a)

(b)

Axiale Sagittale Coronale

Fig. 1.1 – (a) Illustration des différents volumes du plan de traitement sur trois coupes de
l’image TDM d’un patient. Par ordre de grandeur croissant : GTV (rouge), CTV (vert),
PTV (bleu). (b) Illustration des différents faisceaux et de la dose déposée tels que prévus
par le physicien médical à partir des différents volumes précédents.

La deuxième étape du traitement est le plan de traitement, mis au point par les phy-
siciens médicaux et validé par les médecins. Une marge est ajoutée au CTV pour prendre
en compte les incertitudes liées au positionnement du patient sur la table de traitement et
obtenir le Planning Target Volume (PTV). Les images acquises sont utilisées pour choisir
le nombre, la forme de la collimation, la balistique et l’énergie des faisceaux à délivrer
en fonction des prescriptions de dose (figure 1.1b). Il est validé en utilisant le système de
planimétrie grâce à un calcul théorique de dose déposée en chaque point de l’image du
patient, appelé simulation.

Enfin, de nouvelles images sont acquises pendant la séance de traitement. Elles per-
mettent de s’assurer du positionnement du patient avant la délivrance des rayons et de
minimiser la marge du PTV. Elles permettent également l’observation de l’évolution ana-
tomique, qui peut induire une adaptation du plan de traitement. On parle alors de ra-
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diothérapie adaptative (RTA)3. Des images de différents types peuvent être acquises : des
images portales, équivalentes à des radiographies numériques 2D obtenues avec le faisceau
de rayons mégavolt (MV) produit par l’accélérateur linéaire ; des images TDM 3D, obte-
nues avec plusieurs images portales ou avec une autre source de rayons X kilovolt (kV) et
un autre capteur embarqués à l’accélérateur linéaire (paragraphe 1.3.3).

Le constat de l’utilisation d’images médicales tout au long du traitement d’un patient,
et plus particulièrement depuis l’introduction d’imageurs dans la salle de traitement, est
traduit par le concept de Radiothérapie Guidée par l’Image (RTGI)4 [Jaffray, 2005 ; Xing
et al., 2006]. Le tomographe plus particulièrement étudié dans cette thèse, le Synergy
Cone-Beam de la société Elekta (figure 1.7), a été le premier scanner kV embarqué à un
accélérateur de traitement commercialisé [Jaffray et al., 2002] et est donc un acteur majeur
de la RTGI.

1.1.3 Prise en compte du mouvement respiratoire en radiothérapie

Le mouvement respiratoire représente une difficulté majeure pour la radiothérapie
car il implique dans certains cas un mouvement du volume cible [Keall et al., 2006 ;
Seppenwoolde et al., 2002 ; Webb, 2006]. Pour que le traitement reste efficace, il faut qu’il
soit pris en compte. Le comité international sur les unités de radiation et les mesures5

recommande de définir un nouveau volume, appelé Internal Target Volume (ITV), qui
intègre le CTV à tout moment de la respiration et à partir duquel sera déterminé le PTV
[ICRU, 1999]. Cependant, l’ITV doit généralement être déterminé sur une seule image
TDM 3D. Suivant le protocole d’acquisition de l’image TDM, cela se traduit au mieux
par du flou autour des parties mobiles, que l’on peut essayer d’intégrer à l’ITV, et au
pire par des artefacts déformant la tumeur [Chen et al., 2004] (paragraphe 1.4.2). Il faut
donc ajouter dans tous les cas une nouvelle marge pour tenir compte de cette nouvelle
incertitude. Intuitivement, cette solution n’est pas satisfaisante, particulièrement pour les
petites tumeurs, car le rapport du volume de tissus cancéreux irradiés sur le volume de
tissus sains irradiés diminue et la dose que l’on peut envoyer sur la tumeur est limitée.

Différentes solutions ont été proposées pour pallier à ce problème. La première consiste
à arrêter le mouvement en bloquant la respiration à une position prédéterminée dans le
cycle respiratoire. Cette solution, assez simple a priori, n’est valable que si le patient
bloque sa respiration à la même position au moment de l’acquisition de l’image TDM
utilisée pour la définition du plan de traitement, et pendant le traitement. Certains ap-
pareils peuvent permettre une aide au patient à cette fin [Wong et al., 1999] mais la
reproductibilité du blocage doit être assurée pour qu’il soit valable [Sarrut et al., 2005].
Cette technique a également l’inconvénient d’être complexe à mettre en œuvre pendant les
séances de traitement. Elle n’est de plus pas applicable à tous les patients, certains souf-
frants d’insuffisances respiratoires. Enfin, elle ne peut être envisagée pour l ?acquisition
d’images avec un scanner embarqué à l’appareil de traitement, le temps d’acquisition des
données étant supérieur à 2 minutes, à moins de faire plusieurs blocages, auquel cas la
longueur et la complexité d’une séance de traitement augmenterait sensiblement.

Quand le patient respire librement pendant l’acquisition des images et le traitement,
la prise en compte explicite des changements anatomiques temporels induits est appelée
radiothérapie 4D [Keall, 2004]. Elle commence au moment de l’acquisition de l’image TDM
pour le plan de traitement, ce qui aboutit à l’acquisition d’une image TDM 4D, définie
comme une séquence d’images TDM définies pour des segments consécutifs d’un cycle
respiratoire. Cette image est utilisée pour définir une stratégie de traitement adéquate
(voir [Keall et al., 2006] pour une revue complète du sujet). Le plus simple est d’inclure

3En anglais : Adaptive Radiation Therapy (ART)
4En anglais : Image Guided Radiation Therapy (IGRT)
5En anglais : International Commission on Radiation Units and Measures (ICRU)

- 18 -



1.2. L’imagerie thoracique

l’image TDM 4D au plan de traitement pour l’optimiser via un calcul plus précis des
dépôts de dose sans modifier le mode de délivrance du traitement lui-même. On peut
aller plus loin en choisissant une position du cycle et ne délivrer le faisceau qu’à cette
position en synchronisant l’accélérateur linéaire à un système de suivi de la respiration6.
On peut enfin imaginer un suivi en temps réel de la tumeur par le faisceau de rayons
X, mais cette technique n’est pas disponible aujourd’hui et nécessite encore de nombreux
développements.

1.1.4 Conclusion

Les essors de la radiothérapie guidée par l’image (RTGI) et de la radiothérapie 4D
ne sont pas indépendants. Comme on l’a vu, la prise en compte des changements anato-
miques temporels doit entre autres se faire pendant l’acquisition des images. En particulier,
pour que l’imagerie embarquée à un accélérateur linéaire s’intègre à un processus de ra-
diothérapie 4D, il faut qu’elle tienne compte du mouvement respiratoire. C’est le but de
cette thèse.

1.2 L’imagerie thoracique

La tomographie, du grecque τ óµoσ (tomé) qui signifie section, est une représentation
en coupes d’un paramètre connu d’un volume donné. Elle est principalement utilisée en
médecine pour explorer une propriété physique d’une partie de l’anatomie d’un patient.
Elle est obtenue par reconstruction à partir d’un ensemble de mesures d’un rayonnement
émis ou transmis à l’extérieur du patient. La reconstruction correspond à la résolution
du problème inverse posé quand les données mesurées sont reliées à la tomographie à
déterminer. Le problème, et donc la méthode de reconstruction, sont variables d’une mo-
dalité à l’autre même si quelques fondamentaux sont communs entre certaines modalités.

La modalité est le procédé d’acquisition de la tomographie, qui est étroitement lié à la
nature du rayonnement mesuré. Suivant la modalité, la tomographie fournit une informa-
tion différente dont dépendra son utilisation clinique. D’autre part, le mode d’acquisition
entraine un degré variable de nocivité pour le patient, appelé invasivité, et dont il sera
également tenu compte au moment de la prescription par le thérapeute. Nous présentons
brièvement différentes modalités de tomographie utilisées pour l’imagerie thoracique. Les
appareils d’acquisition et la reconstruction d’images tomodensitométriques sont détaillés
respectivement dans le paragraphe 1.3 et le chapitre 2.

1.2.1 Tomodensitométrie

Une tomodensitométrie (TDM) est obtenue à partir du rayonnement transmis par
une source externe de rayons X. Ce rayonnement est atténué suivant la densité des tis-
sus traversés et est mesuré par un capteur face à la source. Une image TDM représente
donc la distribution de la densité des tissus en chaque point du volume (figure 1.2a).
La TDM est invasive et il est nécessaire de limiter autant que possible son utilisation,
particulièrement pour le diagnostic. La dose délivrée, de l’ordre du centigray (cGy), est
cependant négligeable par rapport à celle délivrée lors d’un traitement par radiothérapie,
de l’ordre du gray (Gy), tout en étant moins localisée.

1.2.2 Tomographie par émission de positrons

La tomographie par émission de positrons (TEP) est obtenue à partir du rayonnement
photonique émis après désintégration de positons par un atome radioactif marquant une

6En anglais : gated radiation therapy
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solution injectée au patient, appelée traceur. Le marqueur est absorbé différemment sui-
vant le comportement physiologique de chaque organe. Une image TEP représente donc
la distribution de l’activité du métabolisme des cellules, d’où le nom d’imagerie fonc-
tionnelle (figure 1.2b). Par exemple, le principal traceur utilisé en oncologie est le fluo-
rodésoxyglucose (FDG), proche du glucose. Outre le cœur et le cerveau, il se fixe sur les
cellules tumorales et facilite donc la localisation des tissus cancéreux. Le traceur doit être
soigneusement dosé pour limiter l’activité nucléaire et ses conséquences sur le patient.

(a) (b)

Fig. 1.2 – Coupes coronales d’images (a) TDM et (b) TEP d’un thorax de patient en res-
piration libre. L’image TDM est extraite d’une image 4D et comporte donc peu d’artéfacts
dus au mouvement respiratoire.

1.2.3 Imagerie par résonance magnétique

L’imagerie par résonance magnétique (IRM) est obtenue par mesure d’un champ
magnétique résultant du retour à un état stable du noyau de l’atome d’hydrogène, le pro-
ton, orienté par un puissant champ magnétique et stimulé par des ondes radiofréquences.
Une image IRM représente donc la distribution de la densité de protons en chaque point
du volume imagé. Cette technique n’est pas invasive, ce qui la rend attractive, mais est
coûteuse et a une résolution spatiale limitée à l’heure actuelle.

1.3 Les tomographes X et leur géométrie d’acquisition

Le scanner X, également appelé tomographe à rayons X ou tomodensitomètre, a connu
une rapide évolution [Kalender, 2006] depuis le premier prototype breveté en 1972 par
Godfrey N. Hounsfield [Hounsfield, 1973]. Son évolution peut être observée au regard de
l’évolution de la forme du faisceau de rayons X, définie en fonction de la source de rayons
X, et du capteur associé.

1.3.1 Tomographes X 2D

Les tomographes à rayons X 2D n’acquièrent que les données nécessaires à la recons-
truction d’une coupe axiale 2D du patient. Leur faisceau est donc contenu dans ce plan de
coupe. Le volume 3D final résulte de l’empilement des coupes axiales acquises en déplaçant
la table du scanner en différentes positions.
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1.3.1.1 Les différentes générations

Chaque évolution majeure des scanners est appelée génération. La première génération
n’utilisait qu’un élément de détection associé à un faisceau fin7 (figure 1.3a). Cet élément se
déplaçait en translation avec la source de rayons X pour acquérir un ensemble de mesures
parallèles sous un angle d’incidence donné. Une fois cette opération réalisée, l’ensemble
subissait une rotation et l’opération était renouvelée pour acquérir une autre incidence.
L’opération, appelée translation-rotation, demandait 20 minutes pour l’acquisition des
données nécessaires à la reconstruction d’une coupe.

(a) (b) (c) (d)

Fig. 1.3 – (a) Première, (b) deuxième, (c) troisième et (d) quatrième génération de scan-
ners. D’après [Kalender, 2006].

La deuxième génération marquait une évolution par l’utilisation de plusieurs éléments
de détection et d’un faisceau de rayons X en forme d’éventail8 (figure 1.3b). Le détecteur
n’était cependant pas suffisamment large pour couvrir tout le volume à imager et les mou-
vements successifs de translation et rotation étaient conservés. L’acquisition simultanée
de plusieurs mesures permettait cependant de réduire le temps d’acquisition des données
d’une coupe à moins d’une minute.

La troisième génération, qui est celle des scanners conventionnels commercialisés au-
jourd’hui, utilise un ensemble de détecteurs plus large, appelé barrette, associé à un faisceau
en éventail adapté (figure 1.3c). Le mouvement de translation n’est donc plus nécessaire et
l’ensemble ne fait que tourner autour du patient. On arrive ainsi aujourd’hui à un temps
d’acquisition des données nécessaires à la reconstruction d’une coupe de l’ordre de 0,5 s.

La quatrième génération consiste en un ensemble de détecteurs en couronne, tout
autour du patient, et qui n’a donc plus besoin de tourner (figure 1.3d). Seule la source
de rayons X tourne ce qui permet d’accélérer la rotation. Cette génération n’a pas connu
l’essor de ses prédécesseurs car elle a un coût relativement important et est plus sensible
au rayonnement diffusé.

1.3.1.2 Les modes axial et hélicöıdal

Une autre évolution majeure de la technologie des scanners concerne le mode de
déplacement de la table pour obtenir plusieurs coupes 2D. Historiquement, le premier
mode qui a été proposé est le mode axial. Les données sont acquises avec la table fixe
par une rotation de l’ensemble source-détecteur, puis la rotation est stoppée et la table
déplacée. L’opération est renouvelée pour chaque coupe. Pendant le temps d’arrêt, le tube
de rayons X est remis dans sa position initiale, le câblage ne permettant pas de tourner
sur plusieurs tours.

Avec l’apparition d’appareils capables de tourner continûment, [Kalender et al., 1990]
ont proposé d’également déplacer la table continuellement, de manière à ce que la trans-
lation effectuée par celle-ci pendant un tour soit égale à l’épaisseur de collimation du

7En anglais : pencil-beam.
8En anglais : fan-beam.
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faisceau en éventail. Ainsi, les données sont acquises sans interruption et le temps d’ac-
quisition d’un volume complet est réduit car les temps d’arrêt supprimés. Ce mode est
appelé mode hélicöıdal car la trajectoire effectuée par la source dans le référentiel patient
est une hélice.

1.3.2 Tomographes X 3D

Les progrès technologiques présentés dans le paragraphe précédent visaient à accélérer
l’acquisition des données pour la reconstruction d’une coupe axiale 2D. Des efforts ont
également été engagés pour acquérir des données de manière à reconstruire plusieurs coupes
avec une seule rotation de la source de rayons X et du détecteur associé. Pour ce faire,
le nombre de détecteurs a été augmenté dans la direction cranio-caudale, c’est à dire
perpendiculairement aux coupes axiales. Si la source de rayons X reste ponctuelle, le
faisceau de rayons X devient conique9. Cette évolution s’est faite sur les scanners de
diagnostic mais également sur des appareils dédiés à d’autres applications.

1.3.2.1 Tomographes X multi-barrettes

Sur les scanners de diagnostic (figure 1.5a), l’augmentation du nombre de détecteurs
dans la direction cranio-caudale s’est faite progressivement en augmentant le nombre de
barrettes (figure 1.4). Les derniers prototypes développés ont jusqu’à 256 barrettes [Endo
et al., 2003a,b], ce qui permet par exemple d’acquérir en une seule rotation et en moins
de 1 s les données pour reconstruire l’image TDM complète du cœur d’un patient [Mori
et al., 2004].

Fig. 1.4 – Evolution des scanners de diagnostic d’un faisceau en éventail vers un faisceau
conique. D’après [Kalender, 2006].

1.3.2.2 Tomographes X coniques avec arceau C

Le passage aux tomographes 3D peut également permettre de simplifier la mécanique.
En effet, si le faisceau de rayons X couvre l’organe examiné, le scanner n’a pas besoin
d’avoir de système de translation, c’est à dire qu’il peut être indépendant de la table sur
laquelle est allongé le patient. Cet avantage a permis le développement de tomographes
avec un arceau C10 [Linsenmaier et al., 2002] (figure 1.5b). Ces systèmes sont composés

9En anglais : cone-beam.
10En anglais : C-arm
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d’un bras rotatif en forme de C avec une source de rayons X à un bout et un détecteur surfa-
cique à l’autre bout. Ils peuvent être utilisés pour acquérir des fluoroscopies 2D classiques,
sans reconstruction, ou reconstruire une tomodensitométrie 3D à partir de fluoroscopies
réparties autour du patient. Ils sont souvent amovibles, ce qui permet leur utilisation dans
de multiples cas, par exemples en stomatologie pour avoir une vue 3D de la dentition
[Heiland et al., 2003], en chirurgie pour avoir des images pendant l’opération [Hott et al.,
2004a,b ; Linsenmaier et al., 2002 ; Siewerdsen et al., 2005], ou en angiographie pour
avoir une reconstruction 3D des vaisseaux [Blondel, 2004 ; Fahrig et al., 1997].

(a) (b)

Fig. 1.5 – (a) Exemple de scanner de diagnostic multi-barrettes, le Philips Brilliance CT
Big Bore muni de 16 barrettes. (b) Tomographe conique mobile C-arm. D’après [Siewerd-
sen et al., 2005].

1.3.3 Tomographes X en salle de radiothérapie

En radiothérapie, le contrôle du positionnement du patient dans sa position pour le
traitement est important pour que le traitement défini sur une image TDM soit délivré tel
que prévu par le radiothérapeute et le physicien médical (paragraphe 1.1.1). Pour aller au
delà d’un simple contrôle de la position du patient à partir de tatouages sur la peau du
patient, des appareils permettant d’acquérir des images tomographiques du patient ont été
introduits directement dans la salle de traitement. Pour l’essentiel, ils utilisent des rayons
X, même si d’autres modalités peuvent être envisagées, comme par exemple des images
ultrason [Fung et al., 2006 ; Sawada et al., 2004] ou des IRM [Raaymakers et al., 2004].
Nous ne nous intéressons ici qu’aux technologies développées ces dix dernières années,
mais le lecteur est orienté vers [Cho et al., 1995] pour une bibliographie sur les travaux
antérieurs.

1.3.3.1 Tomographes X de diagnostic in situ

Une première solution consiste à introduire dans la salle de traitement un scanner
conventionnel de diagnostic [Ma et Paskalev, 2006] (figure 1.6). Ce scanner ne peut pas
être sous le faisceau de rayons X mégavolt (MV) pendant le traitement mais la partie
dont on souhaite avoir une image l’est. Il faut donc déplacer le patient entre le scanner
et l’accélérateur linéaire. Ce déplacement peut être (1) une translation dans la direction
cranio-caudale pour acquérir l’image TDM puis une rotation de 180° pour ramener le
patient sous l’accélérateur [Uematsu et al., 1996], ou (2) uniquement une rotation de 180°,
auquel cas la translation pour l’acquisition de l’image TDM est effectuée en déplaçant le
scanner sur des rails [Ma et Paskalev, 2006]. Dans tous les cas, la table est déplacée et
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le mouvement risque de faire bouger le patient entre l’acquisition de l’image TDM et le
traitement.

(a) (b)

Fig. 1.6 – Exemple de scanner de diagnostic introduit dans la salle de traitement. (a)
Schéma d’après [Uematsu et al., 1996]. (b) Photo du PRIMATOM de Siemens d’après
[Ma et Paskalev, 2006]

1.3.3.2 Tomographes X avec arceau C

Une autre solution se base sur un tomographe X avec arceau C (paragraphe 1.3.2.2)
[Chow et al., 2004 ; Sorensen et al., 2006]. La mobilité de celui-ci permet d’acquérir
l’image TDM du patient sans avoir à déplacer la table sur laquelle repose le patient. Il
faut toutefois alors une procédure permettant de recaler le système de coordonnées de
l’image TDM acquise sur le système de coordonnées de l’accélérateur linéaire. Cela peut
se faire en utilisant l’image TDM acquise avec des marqueurs radio-opaques positionnés
dans la table ou en utilisant un système externe de caméras infrarouges avec des marqueurs
infrarouges positionnés à la fois sur l’arceau C et à l’isocentre de l’accélérateur linéaire
[Sorensen et al., 2006].

1.3.3.3 Tomographes X fixés à l’accélérateur linéaire

Les systèmes de traitement possèdent un système de rotation permettant de moduler
l’incidence des faisceaux de traitement. La dernière solution consiste donc à utiliser ce
système de rotation pour acquérir les données nécessaires à la reconstruction d’une image
TDM. On peut en distinguer deux types en fonction du faisceau de rayons X utilisés.

1.3.3.3.1 Tomodensitométrie MV Dans certains cas, le faisceau de rayons X utilisé
pour l’acquisition d’images est le faisceau délivré par l’accélérateur linéaire prévu pour le
traitement., Son énergie est de l’ordre du mégavolt (MV) [Gayou et al., 2007 ; Morin et al.,
2006 ; Mosleh-Shirazi et al., 1998 ; Pouliot et al., 2005 ; Sillanpaa et al., 2006]. Le cap-
teur associé correspond alors au capteur numérique dédié à l’acquisition d’images portales.
Celui-ci est présent aujourd’hui sur la majorité des accélérateurs linéaires commercialisés
(figure 1.7), ce qui permet d’acquérir des images TDM sans matériel additionnel. Tou-
jours avec le faisceau de traitement, le système de tomothérapie (appareil de traitement
conçu sur la base d’un scanner de diagnostic) pour un traitement coupe à coupe, permet
également d’acquérir des images TDM, mais sur le modèle des tomographes X 2D [Mackie
et al., 2003].

Cependant, les caractéristiques du faisceau de rayons X de haute énergie diffèrent d’un
faisceau de rayons X dédiés à l’acquisition d’images. Cela implique une qualité d’images
TDM inférieure, en particulier dans les régions où les tissus ont une faible densité [Groh
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et al., 2002]. En revanche, l’acquisition est plus robuste à la présence de métaux dans le
champ de vue.

Faisceau de 
rayons X kV

Faisceau de 
rayons X MV

Détecteur plan 
pour les images 

portales MV

Détecteur plan 
pour les 

images kV

Fig. 1.7 – L’accélérateur linéaire Synergy cone-beam de la société Elekta dont le système
d’acquisition d’images avec un faisceau kV a été utilisé dans le cadre de cette thèse.

1.3.3.3.2 Tomodensitométrie kV Pour améliorer la qualité des images TDM, il a
été proposé de fixer au système de rotation une source de rayons X additionnelle, dont
l’énergie est de l’ordre du kilvolt (kV), et un autre détecteur plan. Les développements de
l’équipe de [Jaffray et al., 1999 ; Jaffray et Siewerdsen, 2000 ; Jaffray et al., 2002] ont
abouti au premier système commercialisé sous le nom de Synergy par la société Elekta
(figure 1.7). Les images de cette thèse ont été acquises au Centre Léon Bérard (Lyon) sur
un tel système. Les autres constructeurs d’accélérateurs linéaires proposent maintenant
des systèmes basés sur le même principe, par exemple l’Artiste de Siemens et l’On-Board
Imager de Varian.

1.3.4 Conclusion

Les tomographes ont évolué ces dernières années vers l’utilisation d’un faisceau conique
associé à un capteur bidimensionnel. Cette partie a donné un aperçu des nombreuses
variantes de ces tomographes, en particulier des tomographes présents en salle de ra-
diothérapie. Cette multiplication des technologies est significative de l’essor autour de ces
appareils. Les contributions de cette thèse ont été appliquées à la géométrie de l’un deux
mais les méthodes mises en œuvre sont également valables pour les autres tomographes à
géométrie conique.

1.4 Problématique du mouvement

Nous avons vu que la tomographie résulte d’une étape de reconstruction à partir de
différentes mesures déportées à l’extérieur du patient. En général, ces mesures ne peuvent
pas être toutes acquises à un même instant, soit parce qu’il faut déplacer le détecteur
et/ou la source (par exemple en TDM), soit parce qu’il faut attendre que la statistique
d’acquisition soit suffisante (par exemple en TEP). L’algorithme de reconstruction suppose
donc en première approche que l’objet imagé est toujours le même dans le temps. S’il ne
l’est pas, un certain nombre d’artefacts sont induits.
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Dans le cas d’un patient, plusieurs mouvements peuvent venir contredire cette hy-
pothèse. Il y a d’abord les mouvements dits volontaires. Ces mouvements peuvent être
évités, en demandant au patient de ne pas bouger, ou bien contraints, via un moule de
contention. Il y a ensuite les mouvements dits involontaires qui ont une fonction vitale et
qui sont permanents. Ce sont principalement la respiration et le mouvement cardiaque.
La respiration est à distinguer du mouvement cardiaque car elle peut être interrompue
pendant quelques secondes. On parle alors de blocage respiratoire. Outre qu’il n’est pas
accessible à tous les patients, le mouvement respiratoire ne peut pas être bloqué suffisam-
ment longtemps pour nombre de modalités d’imagerie, notamment pour notre scanner
(paragraphe 3.1.1).

Dans cette thèse, nous supposerons que le patient est au repos et en respiration libre.
Nous décrivons dans cette partie le mouvement respiratoire et les organes en jeu, puis les
artefacts introduits par la reconstruction s’il n’est pas pris en compte.

1.4.1 La respiration

Pour l’homme, la respiration est le processus vital d’aspiration et de rejet d’air des
voies bronchiques qui lui permet d’assimiler du dioxygène et d’éliminer du dioxyde de
carbone. Ce processus complexe est assuré par de nombreux organes (voir figure 1.8).

Lobes 
supérieurs

Trachée

Arbre 
bronchique

C�ur

Lobes 
inférieurs

Médiastin

Poumon droit

Poumon gauche

Diaphragme

Fig. 1.8 – Représentation schématique de l’anatomie du thorax et des poumons.

Les échanges gazeux se font dans les branches de l’arbre bronchique, qui se ramifie dans
les deux poumons jusqu’à de fines bronchioles auxquelles sont suspendues les alvéoles. Le
poumon est donc composé principalement d’air avec une structure hétérogène complexe.
Les tissus ont une faible densité et sont dits tissus mous. Ils sont contenus dans la cage
thoracique qui est une structure osseuse.

Le muscle principal est le diaphragme. Il est composé de deux coupoles, une dans
chaque poumon, qui agissent comme deux pompes, principalement dans la direction cranio-
caudale. D’autres muscles entrent cependant en jeu mais ont une fonction mécanique plus
limitée : les muscles intercostaux, les muscles scalènes (situés au niveau du cou) et les
muscles abdominaux. Le patient agit sur les muscles pour inspirer et les relâche pour
expirer, l’élasticité des tissus permettant un retour à l’état de début d’inspiration [Villard,
2006].

Le mouvement induit par ces différents muscles est donc complexe et variable d’un
patient à l’autre et d’un cycle à l’autre, suivant l’état et la volonté du patient. Les coupoles
assurent un mouvement cranio-caudale qui entrâıne à la fois les poumons et les organes
abdominaux, alors que la cage thoracique a un mouvement principalement dans le plan
axial. Suivant l’action relative des muscles, on observe une variabilité du cycle respiratoire.
On peut distinguer par exemple la respiration thoracique de la respiration abdominale.
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[George et al., 2005] observent le mouvement de la surface abdominal ou thoracique
d’un ensemble de patient pour obtenir les caractéristiques temporelles du cycle respiratoire.
Ils estiment une période moyenne entre 2 et 6 secondes pour la majorité des patients
avec une variabilité importante de cette période pendant le traitement. Par exemple, ils
observent que 90% des cycles respiratoire ont une période comprise entre 0,90 s et 6,94 s.
Au niveau spatial, [Sarrut et al., 2005, 2006] estiment pour 8 patients le mouvement
entre deux images TDM acquises en respiration bloquées, l’une en fin d’inspiration et
l’autre en fin d’expiration. D’après leur estimation, validée pour certains points par des
experts, le déplacement moyen des 5% de points du thorax des patients ayant le plus grand
déplacement est compris entre 6.2 mm et 21.9 mm. [Liu et al., 2007] estiment le mouvement
au niveau de la tumeur à partir d’images TDM 4D de 166 patients en respiration libre.
Ils observent que 11% des tumeurs observées ont un mouvement supérieur à 1 cm qui est
principalement dans la direction cranio-caudale.

1.4.2 Artefacts induits par le mouvement

Le mouvement du patient pendant l’acquisition des données peut avoir trois
conséquences qu’il faut distinguer. La première est relative à la qualité intrinsèque d’une
mesure du capteur plan, appelée projection conique. En effet, de même qu’un mouvement
pendant le temps de pose pour une prise de vue photographique provoque un effet de
flou sur la photographie, la mesure du rayonnement peut être dégradée si le temps de
mesure est trop important. Dans notre cas, cet artefact peut être négligé car le temps de
mesure est faible (25 ms) par rapport à la vitesse du mouvement.

La deuxième conséquence induite par le mouvement est une incohérence extrinsèque
des mesures. En d’autres termes, le mouvement n’a pas d’impact sur chaque mesure prise
individuellement mais les rend incohérentes entre elles car elles ne correspondent pas au
même objet dans une même position. Les artefacts sont créés par le processus de recons-
truction qui utilise toutes les mesures en supposant qu’elles correspondent au même objet
statique.

La troisième conséquence ne s’applique que pour les modalités et géométries basées
sur un empilement de coupes reconstruites en 2D. C’est le cas entre autres de la TDM
conventionnelle, qui a une géométrie en éventail ou faiblement conique [Chen et al., 2004],
et de l’IRM [Von Siebenthal et al., 2007]. Dans ce cas, on fait généralement l’approximation
qu’il n’y a pas d’artefacts de deuxième type, dus à la reconstruction 2D, car les données
nécessaires à la reconstruction d’une coupe ont été acquises en peu de temps (environ
0.5 s en TDM [Low et al., 2003 ; Keall et al., 2004] et 0.2 s en IRM [Von Siebenthal
et al., 2007]). Etant donné la nature de notre scanner (paragraphe 3.1.1), nous utilisons
un algorithme de reconstruction 3D, ce qui exclut de fait ce type d’artefact.

Parmi les artefacts induits par la reconstruction, nous distinguons deux types d’arte-
facts (figure 1.9). Le premier est le flou qui apparâıt autour des parties en mouvement. Le
second est un bruit, indépendant du bruit d’acquisition, qui prend la forme de traits clairs
et sombres, de bandes et de points sombres visibles sur toute l’image [Ritchie et al., 1992].

1.5 Prise en compte du mouvement en tomographie

La problématique du mouvement en tomographie est connue et étudiée depuis de
nombreuses années, quels que soient la modalité et le mouvement concernés. Nous dressons
ici un état de l’art synthétique structuré en fonction de la précision des informations
disponibles sur le mouvement du patient. Des états de l’art plus détaillés sur les méthodes
mises en œuvre dans cette thèse sont disponibles en tête des chapitres 4 et 5.

Nous avons vu dans le paragraphe précédent que le mouvement pouvait avoir des
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Axiale Sagittale Coronale

Fig. 1.9 – Coupes d’une image TDM acquise sur notre scanner et reconstruite sans prise
en compte du mouvement respiratoire. Le flou dû au mouvement respiratoire est plus
particulièrement visible sur la coupe sagittale autour de la tumeur et de la coupole dia-
phragmatique et les traits sur la coupe axiale.

conséquences à chaque moment de l’obtention de la tomographie mais que nous ne nous
intéressions qu’aux artefacts introduits au moment de la reconstruction et causés par une
incohérence entre les différentes mesures.

1.5.1 Méthodes sans information sur le mouvement

D’une manière générale, le problème de la présence d’artefacts dans une image est
souvent abordé sans informations a priori sur la cause de l’artefact. Dans notre cas,
certaines solutions visent donc à corriger les artefacts sans chercher à obtenir le mouvement
du patient.

Une approche classique en traitement du signal consiste à considérer une image bruitée
comme la convolution de toute l’image sans bruit avec une fonction représentative du bruit.
Dans ce cas, l’observation du spectre fréquentiel de l’image reconstruite peut permettre de
caractériser le spectre fréquentiel des artefacts pour les éliminer via un filtrage adéquat.
[Helenon et al., 1989] s’intéressent ainsi à un artefact particulier d’images TDM du pa-
renchyme pulmonaire dû au mouvement des vaisseaux. Ils observent des lignes parallèles
caractérisées par de hautes fréquences dans une direction donnée visibles sur le spectre
fréquentiel. Dans ce cas, un filtre passe-bas leur permet d’éliminer l’artefact. Ce type de
solution ne nous apparâıt pas opportun pour deux raisons : (1) les artefacts et les struc-
tures du poumon ne semblent a priori pas séparables car leurs deux spectres comportent
des fréquences réparties, et (2) le bruit ne peut être caractérisé par la convolution décrite
ci-dessus car le mouvement est variable d’un endroit à l’autre de l’image d’une part et le
bruit est introduit par l’algorithme de reconstruction d’autre part.

Une approche plus originale consiste à observer deux mesures acquises dans une même
position mais à deux instants différents. On peut alors considérer que la différence entre ces
deux mesures ne peut venir que du mouvement du patient entre ces deux instants. [Dha-
nantwari et al., 2001a] proposent d’utiliser cette information dans un algorithme itératif
pour soustraire les artefacts dus au mouvement sans avoir besoin d’évaluer le mouvement.
Leur développement théorique permet alors de corriger un mouvement simple sur fantôme.
L’application pratique n’est cependant pas convaincante car cela aboutit à une évaluation
d’un signal unidimensionnel et utilise finalement la méthode décrite ci-après [Dhanantwari
et al., 2001b]. Elle n’est de toute façon pas applicable à notre cas car nous ne disposons
pas de plusieurs mesures acquises sous un même point de vue.
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1.5.2 Méthodes utilisant un signal unidimensionnel

L’estimation du mouvement semble nécessaire pour corriger les artéfacts qu’il induit.
Mais les mouvements en jeu sont généralement complexes et le nombre de paramètres
à déterminer est tel que le problème est mal posé par rapport aux données disponibles.
Cependant, les deux mouvements involontaires que l’on cherche généralement à corriger,
le mouvement cardiaque et le mouvement respiratoire, ont un caractère cyclique. Si l’on
considère que ces cycles sont périodiques spatialement, c’est à dire que le thorax retrouve
régulièrement la même position, on peut simplifier ce problème en n’utilisant que les
données correspondant à une même position du thorax dans le cycle respiratoire. Il suffit
alors d’utiliser un signal respiratoire, généralement unidimensionnel, nous indiquant la
position dans le cycle pour sélectionner les données qui correspondent à une même position.
La reconstruction n’utilise que les mesures ainsi sélectionnées, ce qui permet d’obtenir
une tomographie sans artéfacts dus au mouvement. Cette possibilité, appelée dans la
littérature gated imaging ou, pour le thorax, respiration correlated imaging, est étudiée
dans le chapitre 4.

1.5.3 Méthodes intégrant un modèle 4D de mouvement

Résoudre le problème en n’utilisant qu’une partie des données acquises pour la re-
construction d’une image 3D suppose que le mouvement est effectivement périodique spa-
tialement et que l’on ait acquis suffisamment de données pour que l’image reconstruite
soit d’une qualité suffisante. Si, comme dans notre cas, la sélection des données est faite
rétrospectivement, cette condition est contraignante car elle implique de sur-échantillonner
l’acquisition par rapport au cas statique. Par voie de conséquence, le temps d’acquisition
est allongé et la dose délivrée au patient est plus importante.

Or, toutes les données acquises correspondent à un seul patient mais en mouvement,
c’est à dire que l’atténuation du faisceau de rayons X est due aux mêmes tissus mais po-
sitionnés différemment spatialement. Certaines méthodes essayent donc d’utiliser toutes
les données pour reconstruire une image, en compensant le mouvement avant ou pen-
dant la reconstruction. Deux problématiques peuvent alors être différenciées. La première
problématique est l’obtention du modèle de mouvement du patient pendant l’acquisition,
appelé modèle 4D car il donne à chaque instant d’acquisition d’une mesure la corres-
pondance entre la position spatiale 3D de chaque point du volume imagé et la position
spatiale 3D du volume à un instant de référence. La deuxième problématique est l’inclusion
du modèle de mouvement dans l’algorithme de reconstruction. Ce type de méthodes, et
plus particulièrement la deuxième problématique, est étudié dans le chapitre 5.
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La reconstruction est l’étape de résolution du problème inverse posé quand les données
mesurées sont reliées à la tomodensitométrie (TDM) à déterminer. Sous l’hypothèse d’un
rayonnement monochromatique d’énergie E et d’un faisceau incident infiniment fin, la
relation entre le flux de photons I0 émis par la source de rayons X et le flux de photons I
mesuré par le détecteur est donnée par la loi de Beer-Lambert :

I(y) = I0 exp−
R

Ly
f(x)dx (2.1)

où Ly est la ligne reliant la source de rayons X à la mesure de coordonnées y et f(x)
est la fonction d’atténuation linéaire dont on recherche la valeur en tout point x d’un
volume donné. Cette équation s’écrit aussi :

− ln
I(y)
I0

=
∫

Ly

f(x)dx (2.2)

Trouver I à partir de f est le problème direct, appliqué dans le chapitre 3. Trouver f
à partir de I est le problème inverse dont nous allons maintenant détailler deux solutions
appliquées dans cette thèse, une solution analytique et une solution algébrique.

2.1 Méthodes analytiques

Les méthodes analytiques visent à proposer des solutions explicites au problème inverse
en gardant la continuité de l’équation 2.2. Leur mise en œuvre numérique leur permet
généralement d’être plus efficace que les solutions itératives (paragraphe 2.2). Cette partie
vise à donner les éléments clés pour la compréhension de l’algorithme de reconstruction
TDM 3D utilisé. Le lecteur peut se référer par exemple à [Kak et Slaney, 1988 ; Natterer,
1986 ; Grangeat, 2002] pour des informations complémentaires (étapes intermédiaires,
démonstrations et autres méthodes analytiques).

2.1.1 Préliminaires : la reconstruction 2D

2.1.1.1 Transformée de Radon 2D

Nous étudions dans un premier temps la reconstruction de la coupe axiale 2D contenant
la trajectoire circulaire de la source de rayons X. f est supposée nulle en dehors d’un disque
de rayon R donné. Une ligne L du plan est définie par le couple de coordonnées θ et r
telles que (figure 2.1) :

L : x cos θ + y sin θ = r (2.3)

Le problème de reconstruction revient alors à l’inversion de la transformée de Radon
2D de f définie par :

Rf(θ, r) =
∫∫

R2

f(x, y)δ(x cos θ + y sin θ − r)dxdy (2.4)

où δ est la fonction Dirac, θ ∈ [0, π[ et |r| ≤ R. Sur les scanners de première génération,
chaque ligne d’acquisition L pouvait être atteinte grâce au mouvement de rotation (θ) et
au mouvement de translation (r) du faisceau fin de rayons X (figure 1.3). L’ensemble des
valeurs de la transformée de Radon pour θ fixé est appelé une projection parallèle et est
noté Rf(θ, .).
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2.1. Méthodes analytiques

.

r

x�

y

u

v

�

Fig. 2.1 – Illustration de la transformée de Radon 2D pour une incidence θ (gauche) et
de l’échantillonnage de la transformée de Fourier 2D de f réalisé avec le théorème coupe
projection en utilisant toutes les incidences (droite).

2.1.1.2 Théorème coupe-projection

L’inversion de la transformée de Radon est basée sur le théorème coupe-projection, qui
s’écrit en 2D de la manière suivante :

F1Rf(θ, ρ) = F2f(ρ cos θ, ρ sin θ) = F2f(u, v) (2.5)

où F1Rf est la transformée de Fourier 1D de la transformée de Radon de f par rapport
à la variable radiale r, définie par :

F1Rf(θ, ρ) =
∫

R
Rf(θ, r)e−i2πρrdr (2.6)

et F2f est la transformée de Fourier 2D de f , définie par :

F2f(u, v) =
∫∫

R2

f(x, y)e−i2π(ux+vy)dxdy (2.7)

Ce théorème nous permet donc d’obtenir l’ensemble des valeurs, appelé coupe 1D, de
la transformée de Fourier 2D de f le long de la ligne passant par l’origine et d’angle θ, à
partir de la transformée de Fourier 1D de la projection parallèle F1Rf(θ, .) (figure 2.1).

2.1.1.3 Reconstruction 2D parallèle

L’application de l’équation 2.5 à chaque projection parallèle nous permet d’obtenir un
échantillonnage régulier de la transformée de Fourier 2D le long des lignes passant par
son centre et d’angle θ par rapport à l’axe de sa deuxième coordonnée (figure 2.1). Or,
l’inverse de la transformée de Fourier 2D définie dans l’équation 2.7 nous est donné par :

f(x, y) =
∫∫

R2

F2f(u, v)ei2π(ux+vy)dudv (2.8)

Une première solution consiste à appliquer directement cette formule d’inversion, mais
cela nécessite un ré-échantillonnage sur une grille cartésienne de la transformée de Fourier
de f . La solution généralement préférée passe par une reformulation de cette inversion par
le changement de variable u = ρ cos θ et v = ρ sin θ qui aboutit à :

f(x, y) =
∫ π

0
R̃f(θ, x cos θ + y sin θ)dθ (2.9)
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avec

R̃f(θ, r) =
∫

R
F1Rf(θ, ρ)ei2πrρ|ρ|dρ (2.10)

L’équation 2.10 correspond à un filtrage rampe passe haut de la projection parallèle
Rf(θ, .). Plus intuitivement, ce filtrage compense la décroissance radiale (en 1

|ρ|) de la
fréquence d’échantillonnage de la transformée de Fourier 2D, fournie par le théorème
coupe-projection (figure 2.1), en multipliant les valeurs des échantillons disponibles par
|ρ|. Dans le domaine spatial, cela revient donc au filtre défini par l’équation 2.10.

L’algorithme final, appelé rétroprojection filtrée1, consiste pour chaque projection
parallèle Rf(θ, .) à :

1. filtrer la projection avec le filtre rampe défini par l’équation 2.10. Ce filtrage peut être
effectué dans le domaine spatial via une convolution ou dans le domaine fréquentiel
via une multiplication ;

2. rétroprojeter la projection filtrée R̃f(θ, .) dans la coupe 2D reconstruite
(équation 2.9). La rétroprojection est l’opération adjointe à la transformée de
Radon qui consiste à attribuer à chaque point du volume reconstruit la valeur à
l’endroit où se projette le rayon X passant par ce point sur la projection parallèle
R̃f(θ, .).

2.1.1.4 Reconstruction 2D divergente

En géométrie divergente, éventail ou conique (paragraphe 1.3), on appelle une pro-
jection, notée Pβ, l’ensemble des mesures acquises pour une position donnée de la source
ponctuelle de rayons X, repérée par l’angle β entre l’axe des coordonnées x et le détecteur
(figure 2.2). En pratique, l’acquisition des projections Pβ est séquentielle suivant β.

xβ

y

γ

S(β)

a

R

U

M

a'

Fig. 2.2 – Illustration de la transformée de Radon 2D en géométrie en éventail. Le trait
pointillé est la trajectoire de la source S.

Les systèmes de coordonnées 2D parallèle (figure 2.1) et divergent (figure 2.2) peuvent
être reliés par le changement de variable suivant :

θ = β + γ = β + tan−1

(
R

a

)
r = a cos γ =

aR√
a2 + R2

(2.11)

1En anglais : filtered backprojection (FBP)
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La reconstruction à partir des projections Pβ peut se faire en les réorganisant2 en
projections parallèles R̃f(θ, .) à partir de cette relation, puis en appliquant l’algorithme
de rétroprojection filtrée décrit pour la géométrie parallèle. En pratique, outre une in-
terpolation supplémentaire, cette réorganisation entrâıne la perte d’un atout majeur de
l’algorithme : l’utilisation séquentielle des projections Pβ qui permet de commencer la
reconstruction de la coupe TDM avant la fin de l’acquisition des projections.

L’autre solution consiste à appliquer ce changement de variable à l’équation 2.9. Si
l’on considère un détecteur virtuel parallèle au détecteur réel et passant par l’origine, on
aboutit alors à l’inversion suivante [Kak et Slaney, 1988] :

f(x, y) =
∫ 2π

0

(
R

U(β, x, y)

)2

P̃ ′
β(a′(β, x, y))dβ (2.12)

où a′(β, x, y) est la position d’incidence sur le détecteur du rayon passant par le point
M de coordonnées (x, y) et U(β, x, y) est la distance entre la source et la ligne parallèle au
détecteur passant par M. P̃ ′

β est la projection pondérée filtrée obtenue par la pondération
suivante de Pβ :

P ′
β(a) =

R

2
√

R2 + a2
Pβ(a) (2.13)

puis le fitrage rampe suivant, identique au filtrage en géométrie parallèle :

P̃ ′
β(a) =

∫
R
F1P

′
β(ν)ei2πaν |ν|dν (2.14)

A partir de cette formule d’inversion, l’algorithme de rétroprojection filtrée consiste
donc pour chaque projection Pβ à :

1. pondérer les projections Pβ par
R

2
√

R2 + a2
;

2. filtrer la projection pondérée P ′
β par le même filtre rampe que celui utilisé en

géométrie parallèle et défini par l’équation 2.14 ;

3. rétroprojeter la projection filtrée P̃ ′
β suivant les rayons décrivant l’éventail du faisceau

d’acquisition en pondérant les valeurs rétroprojetées par
(

R

U(β, x, y)

)2

.

Cet algorithme peut être appliqué dans notre cas si l’on ne garde que les valeurs de la
ligne du détecteur 2D sur laquelle se projette l’isocentre, ce qui permet de reconstruire la
coupe axiale contenant l’isocentre. La reconstruction des autres coupes nécessite l’utilisa-
tion d’un algorithme de reconstruction 3D.

2.1.2 Méthode de reconstruction 3D : l’algorithme de Feldkamp

La reconstruction 3D à partir de projections coniques 2D peut être abordée de
différentes façons. Sur le même modèle que la reconstruction 2D, les méthodes exactes de
reconstruction 3D peuvent se baser sur la transformée de Radon 3D qui est l’intégrale de
f sur des plans de l’espace. Nous disposons en fait d’intégrales sur des lignes de l’espace
mais on peut retrouver des valeurs de la transformée de Radon 3D.

Cependant, pour qu’une reconstruction exacte soit possible, il faut que toutes les va-
leurs des plans ayant une intersection avec l’objet soient connues. La condition de suffisance
formulée par Tuy-Smith [Tuy, 1983] stipule qu’il faut que tous les plans ayant une intersec-
tion avec l’objet coupe au moins une fois la trajectoire de la source. Ce n’est clairement pas
notre cas puisque tous les plans axiaux, excepté celui contenant l’isocentre, ne respectent

2En anglais : rebinning
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pas cette condition. Il n’est donc pas possible de reconstruire exactement un volume 3D
en géométrie conique avec une trajectoire circulaire.

S(

Fig. 2.3 – Système de coordonnées 3D.

Pour pallier à cette impossibilité, une méthode pratique mais approximative a été pro-
posée par [Feldkamp et al., 1984]. Elle généralise au cas 3D l’algorithme de rétroprojection
filtrée 2D pour une géométrie en éventail (paragraphe 2.1.1.4). Les projections diver-
gentes Pβ sont cette fois 2D et ont donc une coordonnée supplémentaire (figure 2.3). En
considérant toujours un détecteur parallèle au détecteur réel et passant par l’origine, la
formule d’inversion s’écrit :

f(x) =
∫ 2π

0

(
R

U(β, x)

)2

P̃ ′
β

(
a′(β, x), b′(β, x)

)
dβ (2.15)

où x est le vecteur des coordonnées 3D (x, y, z), a′(β, x) et b′(β, x) sont les coordonnées
de la position sur le détecteur du rayon passant par le point M de coordonnées x, et U(β, x)
est la distance entre la source et le plan parallèle au détecteur passant par M. P̃ ′

β est la
projection pondérée filtrée obtenue par la pondération suivante de Pβ :

P ′
β(a, b) =

R

2
√

R2 + a2 + b2
Pβ(a, b) (2.16)

puis le fitrage rampe suivant, identique au filtrage en géométrie parallèle :

P̃ ′
β(a, b) =

∫
R
F1P

′
β(ν, b)ei2πaν |ν|dν (2.17)

L’algorithme de rétroprojection filtrée 3D de Feldkamp consiste donc pour chaque
projection Pβ à :

1. pondérer les projections Pβ par
R

2
√

R2 + a2 + b2
;

2. filtrer les lignes de la projection pondérée P ′
β par le même filtre rampe que celui

défini en géométrie parallèle par l’équation 2.10 ;

3. rétroprojeter la projection filtrée P̃ ′
β suivant les rayons décrivant le faisceau conique

d’acquisition en pondérant les valeurs rétroprojetées par
(

R

U(β, x)

)2

.
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2.1.3 Implémentation

La méthode de Feldkamp formule dans le domaine continu la reconstruction 3D à partir
de projections coniques 2D. L’implémentation de l’algorithme nécessite la discrétisation
des différentes étapes. Nous donnons les points clés de notre implémentation, largement
inspirée de [Kak et Slaney, 1988].

2.1.3.1 Filtrage

Le noyau continu de convolution du filtre rampe, défini dans le domaine fréquentiel
dans l’équation 2.10, devient dans le domaine spatial après discrétisation :

g(pτ) =



1
4τ2

si p = 0

0 si p est pair

− 1
p2π2τ2

si p est impair

(2.18)

où p est le numéro d’échantillon, p = 0 étant le centre du noyau, et τ est la longueur
de la période d’échantillonnage. La figure 2.4 représente le filtre rampe dans le domaine
spatial et fréquentiel.

-10 -5  0  5  10

p

Continu
Discret

ρ

Filtre rampe
Fenêtre de Hann

Multiplication

Domaine spatial Domaine fréquentiel

Fig. 2.4 – Noyau de convolution du filtre rampe. Les courbes du domaine fréquentiel
correspondent aux masques discrets utilisés pour une ligne contenant 512 valeurs.

En pratique, l’amplification des hautes fréquences par le filtre rampe peut être
problématique car il augmente l’incidence du bruit d’acquisition. Pour atténuer ce défaut,
on peut le modifier avec un fenêtrage réduisant l’amplification de ces hautes fréquences.
Nous choisissons le fenêtrage de Hann, d’équation H(ρ) = 0.5− 0.5 cos(2π ρ

R) où R est la
largeur du domaine de définition de la transformée de Fourier ρ ∈ [−R

2 ; R
2 ]. Les courbes

de la fenêtre de Hann et du produit du filtre rampe avec cette fenêtre sont données dans
la figure 2.4.

Le filtre rampe est à support non borné, ce qui implique deux points d’implémentation
importants. D’une part, le masque discret doit être calculé dans le domaine spatial, en
utilisant l’équation 2.18. Son correspondant fréquentiel discret est alors obtenu en appli-
quant une transformée de Fourier discrète. En effet, le calcul direct de |ρ| dans le domaine
fréquentiel ne donne pas le même résultat car le support spatial limité n’est alors pas
correctement pris en compte. D’autre part, les lignes de la projection à filtrer doivent être
complétées par autant de 0 qu’elles ont d’échantillons3 pour que le filtre ne produise pas
d’effets de bords dus à une répétition cyclique de la ligne.

3En anglais : zero-padding
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2.1.3.2 Troncature des projections

Les projections acquises par notre tomographe peuvent être tronquées dans la direction
du filtrage rampe car la largeur de notre capteur à l’isocentre est d’environ 27 cm, ce qui
est inférieur à la largeur thoracique moyenne d’une personne adulte. Dans ce cas, le filtrage
rampe n’est plus correct, car il est à support infini et suppose que l’atténuation est nulle en
dehors des valeurs mesurées. L’artefact induit est particulièrement important (figure 2.5a
et b).

La reconstruction à partir de données tronquées est un problème connu dont on a
longtemps cru qu’il n’avait pas de solution. Des solutions exactes, applicables à notre cas,
ont été récemment proposées [Clackdoyle et al., 2004 ; Noo et al., 2004 ; Pack et al., 2005].
Nous avons cependant préféré une solution heuristique, plus simple à mettre en œuvre,
qui corrige l’artefact par une technique d’ajout artificiel de données4 pour atténuer l’effet
de la troncature [Ohnesorge et al., 2000]. Un nombre déterminé de colonnes de pixels est
copié à droite et à gauche de l’image par un effet miroir et pondérées par une fenêtre de
type cosinus pour éliminer la transition abrupte de la troncature et créer une transition
lisse. L’effet de la troncature est ainsi largement atténué (figure 2.5b et c).

 300  320  340  360  380  400

In
te

ns
ité

Numéro de pixel

Tronqué / Sans correction
Tronqué / Avec correction

Sans troncature

(a) (b) (c)

Fig. 2.5 – Illustration de l’artefact de troncature dans le cas d’une projection artificielle-
ment tronquée à droite. (a) Sans correction. (b) Avec correction. (c) Profils des projections
filtrées au niveau des segments tracés en bas à droite des projections.

2.1.3.3 Rétroprojection

La rétroprojection consiste à attribuer à chaque voxel de l’image TDM la valeur à
l’endroit où se projette ce voxel sur la projection. Comme toute déformation numérique
[Wolberg, 1990], la mise en correspondance des échantillons de la projection filtrée (pixels)
sur les échantillons du volume (voxels) peut se faire en parcourant la source (déformation
avant) ou la cible (déformation arrière). Une déformation avant présente le risque qu’il y
ait des trous ou des recouvrements. Nous avons donc choisi une déformation arrière : la
valeur attribuée à chaque voxel est interpolée bilinéairement entre les quatre pixels de la
projection entre lesquels il se projette.

2.2 Méthodes discrètes

Contrairement aux méthodes analytiques (paragraphe 2.1), les méthodes discrètes
intègrent la nature discrète des données acquises et de l’image TDM dans la mise en

4En anglais : feathering
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équation du problème. Supposons que l’image f(x) est représentée comme la somme d’in-
dicatrices de voxels hj(x) :

f(x) =
N∑

j=1

fjhj(x) (2.19)

où f est le vecteur des N échantillons de f et l’indicatrice du j ème voxel est donnée
par :

hj(x) =
{

1 si x est dans le voxel j
0 sinon

(2.20)

Si B est le vecteur des M mesures, obtenu après avoir pris le logarithme du quotient des
intensités mesurées sur l’intensité initiale, la ième mesure Bi peut être reliée en appliquant
l’équation 2.2 au rayon correspondant :

Bi =
∫

Li

f(x)dx =
N∑

j=1

(∫
Li

hj(x)dx

)
fj =

N∑
j=1

∆i,jfj (2.21)

où ∆i,j est la longueur du segment résultant de l’intersection du ième rayon et du j ème

voxel (figure 2.6).

Voxel j Rayon de la mesure i

Fig. 2.6 – Illustration 2D du segment ∆i,j qui pondère la contribution de la valeur fj du
j ème voxel à l’atténuation du ième rayon.

Si l’on pose Ai,j = ∆i,j , on obtient le système d’équations :

Af = B (2.22)

où A est la matrice M ×N permettant de relier le vecteur f des N échantillons de la
fonction f et le vecteur B des M mesures. L’inconnue est B pour le problème direct et f
pour le problème inverse, i.e. la reconstruction. Le chapitre 4 de [Grangeat, 2002] donne un
aperçu général des nombreuses méthodes discrètes de reconstruction parmi les méthodes
algébriques et statistiques. Nous limitons notre étude aux méthodes algébriques et plus
particulièrement à la Technique de Reconstruction Algébrique Simultanée5 (SART) qui est
fréquemment choisie en tomographie pour sa simplicité de mise en œuvre et sa convergence
rapide par rapport aux méthodes optimisées, par exemple de type gradient conjugué.

2.2.1 Méthode algébrique

Historiquement, la première méthode de reconstruction mise en œuvre pour la tomo-
densitométrie a été une méthode algébrique, la Technique de Reconstruction Algébrique6

(ART), proposée par [Gordon et al., 1970] et reprise par [Hounsfield, 1973] quand il a
développé le premier scanner. Elle s’appuie sur la méthode de Kaczmarz de résolution
d’un système d’équations linéaires [Kaczmarz, 1937]. Le principe est de partir d’un vo-
lume initial f (0), généralement f

(0)
j = 0, ∀j ∈ [1..N ]. A chaque itération m, m > 0,

5En anglais : Simultaneous Algebraic Reconstruction Technique
6En anglais : Algebraic Reconstruction Technique
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une équation du système 2.22 correspondant au ième rayon est utilisée pour faire évoluer
itérativement le volume f (m) vers la solution en appliquant la formule itérative :

f
(m+1)
j = f

(m)
j + λ(m)

(
Bi −Bi(f (m))

A2
i,+

)
Ai,j (2.23)

avec les notations suivantes reprises de [Jiang et Wang, 2003] :
Bi(f (m)) =

N∑
k=1

Ai,kf
(m)
k

A2
i,+ =

N∑
k=1

A2
i,k

Cette équation s’apparente à une descente où l’on minimise, pour un rayon i donné,
la différence quadratique (Bi − Bi(f (m)))2 entre la valeur mesurée Bi et la projection
Bi(f (m)) de f (m) correspondant au rayon i. La vitesse de convergence est contrôlée par
le terme λ(m), λ(m) ∈]0, 2[.

La méthode SART est directement dérivée de la méthode ART [Andersen et Kak, 1984 ;
Andersen, 1989]. La principale différence est qu’une itération n’utilise pas une équation
mais le bloc d’équations d’une projection Pβ, c’est à dire l’ensemble des mesures effectuées
pour une incidence donnée du faisceau de rayons X. Une autre différence importante est
que le résidu Bi −Bi(f (m)) est normalisé par rapport à la somme Ai,+ et non la somme
quadratique A2

i,+. L’équation de mise à jour devient :

f
(m+1)
j = f

(m)
j +

λ(m)

A+,j

∑
Bi∈Pβ

(
Bi −Bi(f (m))

Ai,+

)
Ai,j (2.24)

avec 
Ai,+ =

N∑
k=1

Ai,k

A+,j =
M∑

k=1

Ak,j

L’algorithme associé à l’équation 2.24 consiste alors pour chaque projection Pβ à :

1. Projeter le volume f (m) avec l’incidence β pour obtenir Bi(f (m)) ;

2. Calculer la correction normalisée à apporter
Bi −Bi(f (m))

Ai,+
;

3. Rétroprojeter dans le volume la correction normalisée.

La convergence de la méthode itérative SART a été démontrée dans [Jiang et Wang,
2003] à condition que f

(0)
j >= 0, ∀j ∈ [1..N ], ce qui est le cas en tomodensitométrie.

D’autres méthodes algébriques existent mais notre but est ici d’en choisir une pour mon-
trer la faisabilité et l’apport de l’inclusion du mouvement respiratoire dans une méthode de
reconstruction discrète. Cette inclusion nous amènera à modifier les opérateurs fondamen-
taux de projection et de rétroprojection, utilisés par la majorité des méthodes discrètes.
Nos contributions peuvent donc être élargies à d’autres méthodes discrètes de reconstruc-
tion.

2.2.2 Implémentation

La méthode SART, décrite théoriquement précédemment, peut être implémentée de
multiples manières. Les différentes implémentations existantes se distinguent entre autres
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par la méthode de projection du volume, c’est à dire le mode de calcul des coefficients Ai,j ,
la méthode de rétroprojection et le schéma d’ordonnancement des projections Pβ. Nous
présentons également la méthode de correction de l’artefact d’interpolation et la méthode
de prise en compte de la troncature.

2.2.2.1 Projection

La projection d’un volume discret 3D sur une projection 2D discrète de même format
que Pβ, également appelée rendu volumique dans certains cas, est utilisée dans de nom-
breuses applications de traitement d’images. Par exemples, en imagerie médicale, cela sert
à simuler des radiographies numériques7 (chapitre 3) d’un patient à partir d’une image
TDM [Sherouse et al., 1990], à recaler un volume 3D à partir d’une projection 2D [Weese
et al., 1999] ou, dans notre cas, à produire un système d’équations linéaires visant à être
résolu par une méthode de reconstruction discrète.

La méthode choisie influe directement sur la qualité de l’image reconstruite. Comme
dans le paragraphe 2.1.3.3 sur la rétroprojection, mais avec les voxels de l’image TDM
comme source et les pixels de la projection Pβ comme cible, la projection se ramène à
un problème de déformation numérique [Wolberg, 1990]. [Zhuang et al., 1994] comparent
différentes méthodes et montrent qu’une approche arrière, basée sur un lancer de rayon
[Glassner, 1989], donne de meilleurs résultats. Des approches avant susceptibles de donner
de meilleurs résultats ont été proposées depuis mais elles impliquent un surcoût de calcul
non négligeable [Mueller et Yagel, 1996 ; Mueller et al., 1998].

Le lancer de rayon peut être fait en calculant l’intersection exacte ∆i,j entre chaque
rayon et chaque voxel, définie dans l’équation 2.4 [Siddon, 1985]. Cependant, ce calcul est
coûteux et certaines méthodes proposent plutôt d’échantillonner régulièrement le rayon,
en interpolant trilinéairement la valeur de l’échantillon dans le volume. Pour simplifier
davantage ce lancer de rayon, [Joseph, 1982] l’échantillonne régulièrement de manière à
ce que l’échantillon tombe exactement sur les plans de coupe du volume dans la direction
principale de projection (figure 2.7a). Ainsi, l’interpolation n’est plus que bilinéaire, ce
qui réduit le temps de calcul. [Turbell, 2001 ; Xu et Mueller, 2006] comparent différentes
méthodes d’échantillonnage de rayon et montrent que l’interpolation de Joseph produit
un résultat équivalent ou supérieur aux autres, ce qui en fait une méthode de lancer de
rayon de choix.

Cependant, l’interpolation de Joseph ne garantit pas l’utilisation d’un nombre optimal
de rayons. Nous proposons donc la méthode de projection appelée shearwarp [Lacroute,
1995]. Cette méthode décompose la matrice de projection en deux transformations (fi-
gure 2.7b). La première transformation 3D shear est un décalage et une mise à l’échelle
des plans de voxels dans la direction principale de projection de manière à ce que les rayons
soient perpendiculaires à ces plans. Une image intermédiaire 2D, de taille optimale, est
alors obtenue en sommant les valeurs dans cette direction. La deuxième transformation
2D warp permet d’obtenir rapidement l’image finale à partir de l’image intermédiaire.
Comme pour la méthode de Joseph, l’interpolation est bilinéaire dans les plans de coupe
du volume perpendiculaires à la direction principale de projection.

[De Man et Basu, 2004] proposent une méthode proche de celle-ci mais soulignent
deux améliorations importantes. La première est que leur calcul garanti une bijection
entre les coupes orthogonales à la direction principale de projection et la projection. Cette
bijection pourrait également être garantie par la méthode shearwarp. Cependant, cela
revient à ne plus considérer les rayons comme des lignes mais comme des volumes fins,
ce qui peut être discuté suivant la manière de considérer l’échantillonnage des projec-
tions coniques [Smith, 1995]. La deuxième est que leur méthode ne nécessite pas le calcul

7En anglais : Digitally Reconstructed Radiographs (DRR)
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Fig. 2.7 – Illustration 2D des méthodes de lancer de rayon (a) de Joseph et (b) shearwarp.
Les échantillons bleus sont calculés par interpolation bilinéaire des échantillons rouges et
directement sommés dans l’image intermédiaire (échantillons verts foncés) avec la trans-
formation shear. L’image finale (échantillons vers clairs) est alors obtenue avec la trans-
formation warp.

d’une image intermédiaire et qu’une interpolation est évitée. Nous verrons dans le para-
graphe 2.2.2.4 que la perte d’information liée à cette information est en fait utile pour
supprimer l’artefact d’interpolation.

2.2.2.2 Rétroprojection

Théoriquement, l’équation 2.24 indique que la rétroprojection doit utiliser les
mêmes coefficients Ai,j que la projection. Or, la rétroprojection décrite dans le
paragraphe 2.1.3.3 pour l’algorithme de Feldkamp, basée voxel, est bien moins coûteuse
en temps de calcul que celle basée sur la transposée d’une projection basée rayon telle
que l’algorithme shearwarp. En pratique, de nombreuses méthodes utilisent donc une
méthode de rétroprojection différente de la méthode de projection. [Zeng et Gullberg,
2000] démontrent que sous certaines conditions, l’utilisation d’opérateurs différents pour
la projection et la rétroprojection n’est pas problématique. Nous utilisons donc la même
rétroprojection qu’avec notre implémentation de l’algorithme de Feldkamp, calculée par
une interpolation bilinéaire à l’endroit où se projette le voxel sur le résidu Bi−Bi(f (m)).

2.2.2.3 Ordonnancement

L’ordre dans lequel les projections coniques Pβ sont utilisées influe sur la vitesse de
convergence. Prenons par exemple deux projections Pβ1 et Pβ2 . Si elles sont adjacentes
angulairement (|β1− β2| ' ε), Pβ1 et Pβ2 sont sensiblement identiques et Pβ2 apporte peu
par rapport à Pβ1 pour la convergence du volume. En revanche, si elles sont orthogonales
((|β1−β2| ' 90˚), elles apportent une information sensiblement différente qui leur permet
d’apporter autant pour la convergence. Un ordonnancement adéquat permet donc une
convergence plus rapide vers la solution.

Partant de ce constat, différents schémas d’ordonnancement des projections coniques
ont été proposés. [Mueller, 1998] postule qu’un ordonnancement est d’autant meilleur qu’il
respecte les conditions suivantes : (1) un sous-ensemble de projections coniques utilisées
successivement doit être régulièrement distribué sur un secteur angulaire large ; (2) il ne
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2.2. Méthodes discrètes

doit pas y avoir de secteur angulaire couvert de manière plus dense dans le temps. De
ce postulat, on peut déduire que le pire ordonnancement est l’ordonnancement séquentiel
(figure 2.8a). Certains utilisent un ordonnancement aléatoire mais il ne nous parait pas
satisfaisant car il n’est ni contrôlable, ni déterministe (figure 2.8b). Nous utilisons le schéma
proposé par Mueller, appelé Weighted Distance Scheme [Mueller et al., 1997 ; Mueller,
1998] (figure 2.8c).
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Fig. 2.8 – Différents ordonnancement : (a) séquentiel, (b) aléatoire (exemple) et (c) Weigh-
ted Distance Scheme.

2.2.2.4 Artefact d’interpolation

La projection du volume discret que l’on cherche à reconstruire ne permet jamais
d’obtenir exactement le même résultat que l’application exacte de l’équation continue 2.2.
En effet, si le volume discret est initialisé par la solution recherchée, l’erreur résiduelle
est égale à la différence entre la projection appliquée avec l’équation continue 2.2 et la
projection calculée avec l’équation discrète 2.4. Cette erreur ne peut être nulle du fait des
approximations inhérentes aux interpolations (figure 2.7). [Kunze et al., 2005 ; Zbijewski
et Beekman, 2004, 2006] montrent que cette erreur peut causer la formation d’artefacts
autour des changements de densité.

Trois solutions ont été proposées dans la littérature pour réduire cet artéfact. [Mueller,
1998 ; Mueller et al., 1999b,a] utilisent une interpolation plus précise basée sur des blobs.
[Zbijewski et Beekman, 2004] minimisent l’erreur d’interpolation en utilisant une grille
plus fine pour la reconstruction qu’ils ré-échantillonnent ensuite. [Kunze et al., 2005] pro-
posent de préfiltrer les projections coniques mesurées pour supprimer les fréquences que
la projection du volume discret ne peut obtenir. Cependant, ils ne donnent pas d’éléments
pour déterminer ce filtre, qui est variable d’une incidence et d’une coupe à l’autre dans
le cas d’une géométrie divergente. [Zbijewski et Beekman, 2006] comparent ces trois so-
lutions et montrent qu’elles réduisent effectivement l’artefact dans une certaine mesure,
leur solution donnant un meilleur résultat mais pour un temps de calcul beaucoup plus
important.

Avec la méthode de projection shearwarp, nous remarquons que la différence Bi −
Bi(f (m)) peut être calculée dans l’espace de l’image intermédiaire (figure 2.7). Ainsi,
l’image transformée par la partie warp (paragraphe 2.2.2.1) est la projection mesurée B
et non l’image intermédiaire calculée. La perte d’information liée au ré-échantillonnage
associé à cette transformation correspond approximativement au filtrage nécessaire de B
dans la méthode de [Kunze et al., 2005], même si, du fait de la divergence, elle est en
fait plus importante près de la source. Pour éviter tout phénomène de repli de spectre8,
une gaussienne anisotrope, de largeurs égales aux rapports des résolutions de l’image
mesurée B sur l’image intermédiaire dans les deux directions, est appliquée sur B avant
ré-échantillonnage.

8En anglais : aliasing
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2.2.2.5 Troncature

La troncature est théoriquement moins problématique avec une méthode algébrique
qu’avec une méthode analytique. En effet, cela revient à ne résoudre qu’une partie du
système. Récemment, [Zhang et Zeng, 2007] ont fait une étude 2D pour différents cas de
troncature, dont notre géométrie. Ils montrent entre autres que, dans notre cas particulier,
la région d’intérêt pour laquelle toutes les directions de rayons sont disponibles est recons-
truite correctement. Cependant, cela nécessite que le système d’équation soit correct, c’est
à dire que le volume reconstruit englobe le support de l’objet, même si nous n’en gardons
en fait qu’une partie correspondant au champ de vue. Etant donné notre géométrie d’ac-
quisition (paragraphe 3.1.1), le support de l’objet qui peut avoir contribué à l’atténuation
d’un des rayons X ne peut excéder un cylindre de rayon la distance isocentre-détecteur
(536 mm) et de hauteur la taille du détecteur (410 mm), soit une bôıte englobante de
1072 × 1072 × 410 mm3. Pour une taille de voxels de 1 × 1 × 1 mm3, la reconstruction
nécessite alors un temps de calcul prohibitif. En pratique, en cas de troncature, ce volume
est donc réduit à partir de connaissances a priori sur la position du patient et de la table.

2.2.2.6 Paramètres de convergence

Dans la méthode SART, le nombre d’itérations et la vitesse de convergence sont
des paramètres fixés par l’utilisateur. [Mueller et al., 1999a] comparent différentes pa-
ramétrisations pour la reconstruction d’un fantôme numérique et leurs résultats nous per-
mettent de choisir les valeurs numériques des paramètres de base. Nous fixons le nombre
d’itérations à 3, où une itération correspond à une utilisation de toutes les données me-
surées B. Le paramètre de convergence λ(m) croit linéairement avec m (équation 2.24)
pendant la première itération puis est constant et égal à 0.3 pour les deux itérations
suivantes.

2.3 Expériences

Pour évaluer nos deux algorithmes de reconstruction dans le cas statique, nous si-
mulons numériquement l’acquisition avec notre tomographe de 640 projections coniques
d’une version 3D du fantôme Shepp-Logan [Jacobson, 1996]. Ce fantôme est composé d’el-
lipsöıdes de tailles, d’orientations et de densités variables. Les données sont obtenues par
le logiciel libre Take9, qui calcule analytiquement la longueur de l’intersection de chaque
rayon correspondant au centre des pixels des projections avec les différentes ellipsöıdes
pour appliquer exactement l’équation 2.2 de Beer-Lambert. Les projections sont simulées
avec une résolution de 5122 pixels, la taille du capteur à l’isocentre étant de 2672 mm2.
Les images TDM reconstruites ont 4003 pixels de 0.53 mm3.

2.4 Résultats

Les coupes à l’isocentre des deux images TDM reconstruites sont comparées à la
référence dans la figure 2.9. Deux profils de ces coupes, correspondant aux deux traits
tracés sur l’image référence dans la figure 2.9, sont donnés dans la figure 2.10. Le rapport
signal sur bruit (RSB) (paragraphe 3.3.1) entre l’image référence et les images reconstruites
par la méthode de Feldkamp et la méthode SART est respectivement égal à 19.0 dB et
19.2 dB.

9http ://www.cvl.isy.liu.se/Research/Tomo/take/index.html
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Fig. 2.9 – Les trois coupes à l’isocentre de l’image TDM de référence du fantôme Shepp-
Logan et des deux images TDM reconstruites à partir de nos deux méthodes de recons-
truction.
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Fig. 2.10 – Profils de coupe des images TDM de la figure 2.9 le long des deux traits
représentés sur l’image référence.
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2.5 Discussion et conclusion

Les deux méthodes implémentées permettent la reconstruction d’images TDM 3D à
partir de projections coniques simulées d’un fantôme numérique statique. Visuellement,
la reconstruction obtenue avec la méthode de Feldkamp est plus lisse dans les zones ho-
mogènes que la reconstruction obtenue avec la méthode SART. Mais la méthode de Feld-
kamp est plus sensible au manque de données pour la reconstruction des coupes axiales
éloignées de l’isocentre, ce qui se traduit par une différence entre l’image reconstruite et
la référence, appelée artefact conique10. Cet artefact conique est moins présent avec la
méthode SART.

Le fantôme numérique que nous avons utilisé est fait d’ellipsöıdes peu contrastées les
unes par rapport aux autres. Nos implémentations de la méthode de Feldkamp et de la
méthode SART nous permettent de reconstruire des images TDM proches de la référence.
De nombreuses propositions de modifications de ces méthodes ont été proposées dans la
littérature pour le cas statique. Elles permettraient probablement d’améliorer à la marge
les résultats obtenus sur ce fantôme numérique. Nous nous contenterons cependant par la
suite des implémentations telles que décrites précédemment et verrons leur application et
leur adaptation au cas dynamique.

10En anglais : cone-beam artefact
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L’évaluation est une problématique majeure de l’imagerie médicale. Elle est indispen-
sable pour valoriser les apports et pointer les limites d’une nouvelle méthode. Ainsi, toute
publication scientifique comporte aujourd’hui une section résultats censée permettre au
lecteur de se faire une opinion sans avoir à mettre en œuvre la méthode décrite par l’au-
teur. Pour que ce soit effectivement le cas, il faut que la méthodologie d’évaluation soit
clairement définie. Plusieurs auteurs ont défini à cette fin des règles de bonne pratique [Bu-
vat et al., 1999 ; Jannin et al., 2002, 2006]. L’objectif de ce chapitre est de proposer une
plateforme d’évaluation des contributions que nous proposerons aux chapitres suivants,
composée de plusieurs jeux de données et de métriques associées.

Le niveau d’évaluation envisagé est le premier [Fryback et Thornbury, 1991], c’est à dire
une évaluation de l’efficacité technique des méthodes proposées. Leur validation permettra
dans le futur d’aborder les niveaux supérieurs qui visent à évaluer leur apport clinique. En
radiothérapie guidée par l’image, il a été montré à plusieurs reprises que la prise en compte
du mouvement respiratoire dans l’acquisition des images TDM a un gain thérapeutique.
Nos travaux ont été conduits en s’appuyant sur cette supposition qui restera donc encore
à démontrer dans notre contexte.

Le contexte est défini par le tomographe utilisé pour acquérir les images de thorax
de patients en respiration libre. Il est hautement probable que les contributions peuvent
être adaptées à d’autres modalités d’images, par exemple l’imagerie TEP, et à d’autres
localisation, notamment le cœur, mais l’évaluation dans ces contextes est hors du cadre
de cette thèse. L’hypothèse que nous nous attacherons donc à valider peut être formulée
comme suit : les contributions proposées permettent de corriger les artefacts dus au mou-
vement respiratoire sur les images TDM acquises par un tomographe X embarqué sur
un accélérateur linéaire. Ce contexte et cette hypothèse définissent notre cadre général
d’évaluation.

La plateforme décrite dans ce chapitre définie les outils pour mener à bien l’évaluation.
Dans un premier temps, nous décrivons en détails les données utilisées et leur mode d’ob-
tention. Chaque jeu de données peut être situé dans le schéma suivant, illustrant le com-
promis qui doit être fait entre la facilité de contrôle des données et leur réalisme clinique :

Données
cliniques

Cadavres
Fantômes
physiques

Simulations
réalistes

Simulations
numériques

Facilité de
contrôle

− −−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−→ +

Réalisme
clinique

+←−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−− −

Paragraphe
correspondant

3.1.2 3.1.3 3.2.1 3.2.2

Les quatre jeux de données utilisés se répartissent entre les deux extrêmes de cette
échelle. Nous les présentons par ordre décroissant de réalisme clinique, et donc par ordre
croissant de facilité de contrôle. Nous précisons ensuite les métriques utilisées pour évaluer
les images TDM reconstruites.

3.1 Données réelles

3.1.1 Caractéristiques du tomographe

Le tomographe utilisé est le Synergy cone-beam (figure 1.7), dont la géométrie est
décrite en détails sur le schéma 3.1. La résolution des projections dont nous disposons est
de 512×512 pixels1, soit une taille de pixels de 0.8×0.8 mm2. Les projections sont acquises

1Le détecteur peut également acquérir les images à une résolution de 1024× 1024 pixels.
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régulièrement dans le temps à une fréquence de 5.5 images par seconde. La période de
rotation du tomographe est fixée à 2 minutes. Une acquisition comporte donc typiquement
entre 600 et 700 projections. Le calibrage effectué par le constructeur permet de connâıtre
la position géométrique exacte de chaque projection conique.

1. Source de rayons X kV

2. Capteur plan

3. Axe de référence perpendicu-
laire au capteur et passant par
l’isocentre

Fig. 3.1 – Schéma représentant la géométrie du tomographe conique utilisé, extrait de sa
documentation.

3.1.2 Données acquises sur patient

Nous disposons d’une acquisition effectuée sur un patient. La tumeur cancéreuse de
type N0 et de diamètre approximatif 27 mm est positionnée dans le lobe supérieur droit
(figure 1.2). Pour cause d’insuffisance respiratoire, le patient ne peut être opéré et la
radiothérapie est la méthode de traitement de choix. L’isocentre est positionné au centre
de la tumeur. La séquence est composée de 644 projections dont deux exemples sont donnés
figure 3.2.

La reconstruction à partir de cette séquence de projections montre clairement les arte-
facts que nous voulons corriger (figure 1.9). Cependant, nous ne disposons pas de référence,
ni sur le mouvement exact d’une projection à l’autre, ni sur l’image TDM sans artefact.
L’évaluation à partir de cette séquence n’est donc pas suffisante car elle ne peut pas être
quantitative.

3.1.3 Données acquises sur fantôme mécanique

Un fantôme mécanique dynamique a été proposé pour réaliser un mouvement
périodique d’amplitude et de fréquence comparables à la respiration. Le fantôme est
composé d’une plateforme mobile sur laquelle est disposée une pile de trois planches
de bois de dimensions 20 × 20 × 2 cm3 et de densité µ ' 0.4 g.cm−3. Un cube de
polyéthylène de dimensions 4× 4× 2 cm3 et de densité µ = 0.98 g.cm−3 a été inséré dans
la planche centrale (figure 3.3). Le mouvement est une translation sinusöıdale, dans la
direction de l’axe de rotation du tomographe, d’amplitude 14 mm et de période 3.5 s.

L’utilisation d’un fantôme dont le mouvement est restreint à une translation sinusöıdale
régulière nous permet d’extraire simplement son mouvement à partir des projections. Tout
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Fin d’expiration Fin d’inspiration

Fig. 3.2 – Deux exemples de projections coniques extraits de la séquence de données réelles
acquises sur patient.

Direction du

mouvement

(a) (b) (c)

Fig. 3.3 – Fantôme dynamique composé (a) d’une plateforme mobile sur laquelle un
fantôme composé de (b) trois planches de bois avec (c) un insert de polyethylène au
milieu de la planche centrale.
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d’abord, les positions extrêmes ont été repérées manuellement dans le temps en parcou-
rant la séquence de projections. Les numéros des projections sélectionnées ont ensuite été
associés à un temps d’acquisition de chaque projection, extrait de la base de données du
tomographe. Enfin, une sinusöıde a été ajustée pour obtenir le signal respiratoire pendant
la durée de l’acquisition (figure 3.4).

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110

0

0,2
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0,8

1

Temps (s)

Fig. 3.4 – Signal sinusöıdal correspondant au mouvement de la plateforme, extrait à partir
des positions extrêmes repérées dans la séquence de projections.

Le mouvement est une translation, il est donc identique pour tous les points mobiles
du fantôme. Le vecteur de mise en correspondance d’un point à une position extrême
du cycle et son correspondant à un instant t quelconque est égal au vecteur de mise en
correspondance de ce point entre les deux positions extrêmes du cycle, pondéré par la
valeur du signal respiratoire à cet instant. Ce vecteur de translation maximale est mesuré
à partir des deux images TDM du fantôme statique acquises aux deux positions extrêmes
du cycle.

Ce fantôme nous permet d’expérimenter les méthodes développées sur données réelles.
Le mouvement, contraint à une simple translation, est extrait avec suffisamment de fiabilité
pour être supposé connu. D’autre part, les images reconstruites peuvent être comparées
aux images acquises sur le fantôme en position statique. Cependant, ce fantôme n’est pas
réaliste, tant au niveau de la distribution de densités que du mouvement, ce qui nous a
amené à proposer des simulations numériques.

3.2 Données simulées

Les simulations numériques sont massivement utilisées en imagerie médicale car elles
permettent un contrôle précis des tests effectués. En particulier, dans le domaine de la
reconstruction tomographique, elles permettent de ne modéliser qu’une source d’arte-
facts, dans notre cas le mouvement, et de s’abstraire ainsi d’autres sources d’artefacts,
par exemple le bruit d’acquisition. La méthode de correction peut alors être évaluée sur la
séquence de projections. Suivant le cas, le mouvement extrait et/ou l’image TDM recons-
truite sont comparés à la référence, c’est à dire l’entrée correspondante de la simulation.
L’intérêt évident des simulations est que le résultat attendu est parfaitement connu, c’est
pourquoi il est nommé en anglais Gold Standard.

Le processus d’acquisition est en réalité bien plus complexe que la modélisation décrite
par l’équation 2.2 de Beer-Lambert. De nombreux éléments viennent perturber ce modèle.
Tout d’abord, la source de rayons X n’est pas exactement ponctuelle ni monochroma-
tique. Ensuite, les interactions entre les rayons X et la matière mettent en jeu différents
mécanismes d’absorption, notamment l’effet photoélectrique, l’effet Compton et l’effet
Rayleigh. Ces deux derniers sont source de la diffusion de rayons X dans une direction qui
peut être différente de la direction d’incidence et qui ne sont pas pris en compte dans le
modèle [Rinkel, 2006]. Enfin, le détecteur a une réponse complexe, fonction de nombreux
paramètres. Pour simplifier la problématique, nos simulations, comme nos reconstructions,
ignorent l’ensemble de ces phénomènes et supposent exact le modèle de Beer-Lambert. On
pourrait imaginer dans le futur leur prise en compte à l’aide de modèles analytiques ou
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stochastiques [Ay et al., 2005 ; Ay et Zaidi, 2005 ; Ding et al., 2007 ; Kyprianou et al.,
2007].

Différents types de fantômes numériques sont à distinguer en tomographie. Les plus
utilisés sont les fantômes dits analytiques car décrits par les paramètres d’un ensemble de
formes géométriques, telles que des ellipsöıdes ou des parallélépipèdes, comme par exemple
le fantôme Shepp-Logan utilisé dans le chapitre 2. Leur point fort est que la longueur exacte
du segment correspondant à l’intersection entre chaque rayon et chaque forme peut être
directement calculée à partir de leurs équations respectives. Cependant, ils ne sont pas
réalistes, même si des efforts ont été faits en ce sens, notamment dans le cadre du projet
Forbild2. Dans le même esprit, on peut utiliser des formes géométriques plus complexes à
partir de nuages de points extraits de données patient et d’une méthode d’interpolation
lisse. Par exemple, le fantôme dynamique NCAT est basé sur des données patients de
thorax et de cœur [Segars, 2001 ; Segars et al., 2001, 2003]. Ils sont cependant complexes
à mettre en œuvre pour un réalisme qui reste limité puisque il est toujours homogène par
morceaux.

Le réalisme maximal est obtenu par les fantômes dits réalistes discrets ou basés voxels,
qui utilisent directement les données patients disponibles, généralement des images to-
mographiques. Cela revient alors à l’application du problème direct, décrit dans le para-
graphe 2.2, c’est à dire le calcul de projections à partir d’une tomographie. De tels fantômes
ont également leurs limites puisqu’ils sont moins contrôlables et que la nature discrète des
images TDM induit de petites différences par rapport au calcul exact de la transformée
de Radon [Goertzen et al., 2002].

Nous proposons deux fantômes numériques dynamiques pour la simulation de
séquences de projections coniques. Le premier est un fantôme réaliste discret basé sur une
image TDM 4D et le second un fantôme analytique adapté du fantôme de thorax Forbild.
Pour chacun d’eux, nous définissons un modèle de mouvement dans un cycle respiratoire
d’amplitude variable. Ces deux fantômes nous permettent de créer des séquences à partir
de deux signaux respiratoires simulés décrits ensuite, l’un régulier et l’autre irrégulier.

3.2.1 Fantôme réaliste discret

3.2.1.1 Données patients

Nous disposons d’une image TDM 4D acquise par le scanner conventionnel Philips
Brilliance CT Big Bore (figure 1.5a) sur le patient pour lequel nous disposons également
d’une séquence de projections coniques (paragraphe 3.1.2). Cette image est réalisée sur le
principe décrit dans le chapitre 4, à partir d’une acquisition sur-échantillonnée synchronisée
avec un signal respiratoire. Le signal respiratoire utilisé est la circonférence de l’abdomen,
mesurée par un capteur de pression monté sur une ceinture élastique.

La méthode de reconstruction par laquelle est obtenue l’image TDM 4D suppose que
le cycle respiratoire est périodique et que le mouvement peut être considéré négligeable
pendant un temps relativement faible, de l’ordre de quelques dixièmes de secondes, ce sans
quoi il n’y aurait pas assez de données pour reconstruire les différentes coupes TDM. Nous
supposerons donc que chaque image TDM 3D représente effectivement un instantané du
patient dans le cycle respiratoire, considéré périodique, et négligerons ainsi les artefacts
résiduels causés par la périodicité imparfaite du cycle et la lenteur relative de l’acquisition.

L’image TDM 4D obtenue est composée de 10 images TDM 3D de résolution 512 ×
512 × 141 voxels de taille 0.98 × 0.98 × 2 mm3. Le paragraphe 2.2 nous a permis de voir
comment obtenir la projection conique à partir d’une image TDM 3D. Nous verrons dans
le paragraphe 5.4.1 comment obtenir la projection conique d’une image TDM 3D dite
déformable, c’est à dire comment projeter une image TDM 3D associée à une déformation

2http://www.imp.uni-erlangen.de/forbild/english/results/index.htm
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complexe, représentée par un champ de vecteurs dense définissant le déplacement 3D de
chacun de ses voxels. Le fantôme est donc composé d’une image TDM 3D et d’un modèle
de mouvement.

3.2.1.2 Image TDM de référence

Une image TDM 3D de référence est sélectionnée dans l’image TDM 4D en se basant
sur deux heuristiques : (1) il vaut mieux prendre une image pour laquelle le patient est
en fin d’inspiration car le poumon occupe alors un espace plus important et a donc une
résolution spatiale meilleure et (2) l’image doit avoir un minimum d’artefacts de mouve-
ment résiduels visibles. L’image TDM sélectionnée manuellement, représentée figure 3.5,
correspond à la phase 10% du cycle respiratoire d’après l’indexation constructeur, les 10
images étant régulièrement réparties temporellement au long du cycle selon cette indexa-
tion (tableau 3.1).

Axiale Sagittale Coronale

Fig. 3.5 – Coupes orthogonales au niveau de la tumeur de l’image TDM 3D de référence.

3.2.1.3 Modèle de mouvement

3.2.1.3.1 Champs de vecteurs Les autres images TDM 3D servent à définir le
modèle de mouvement associé à cette image de référence. Dans un premier temps, le
mouvement de l’image référence vers chacune des autres images est estimé (figure 3.6).
La mise en correspondance non rigide est réalisée par une implémentation locale [Boldea
et al., 2003, 2005 ; Boldea, 2006] de l’algorithme des Démons [Thirion, 1998 ; Cachier
et al., 1999]. Ce processus itératif, dans la lignée des méthodes de flux optique [Horn et
Schunck, 1981 ; Orkisz et Clarysse, 1996], est proche d’une descente de gradient à l’ordre
deux, utilisant comme critère de similarité la somme des différences au carré des intensités
de pixels correspondants. Les champs de vecteurs obtenus ont été validés sur la base de
points cliqués par des experts sur chaque instant de l’image TDM 4D [Vandemeulebroucke
et al., 2007].

3.2.1.3.2 Indexation dans le cycle respiratoire L’indexation réalisée par le
constructeur ne nous apparait pas fiable car elle est basée sur la phase du signal
respiratoire et non sur son amplitude (paragraphe 4.2.1.2). Nous préférons donc utiliser
une mesure du volume des poumons extraite à partir d’un traitement des images. Cette
mesure est effectuée par une segmentation automatique des poumons associant un
seuillage et des outils de morphologie mathématique [Boldea, 2006]. Cette opération nous
semble plus robuste que d’autres solutions, par exemple le suivi manuel ou automatique
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Fig. 3.6 – Représentation schématique des différents champs de vecteurs estimés par
recalage non rigide entre l’image TDM 3D de référence et les autres images TDM 3D de
l’image TDM 4D.

d’un point significatif tel que l’apex des coupoles diaphragmatiques ou un point de la
surface abdomino-thoracique.

Les volumes extraits sont donnés dans le tableau 3.1. Nous remarquons que les couples
d’images 10%/20% et 60%/70%, correspondant aux extrêmes du cycle, n’ont pas de
différence de volume significative (< 30 mL), probablement parce que le mouvement est
plus lent à ces positions qu’aux positions intermédiaires. En comparant visuellement les
deux images, nous éliminons les images 20% et 70% qui ont un nombre d’artefacts de
mouvement résiduels plus important que les images 10% et 60%. Enfin, en attribuant
l’index 0% (fin d’expiration) au volume minimal et l’index 50% au volume maximal (fin
d’inspiration), nous réalisons notre propre indexation. Cette indexation peut aussi être
reliée à une amplitude du signal respiratoire entre 0 pour la fin d’expiration et 1 pour la
fin d’inspiration (tableau 3.1). Il faut alors utiliser le signe de la dérivée du signal pour
différencier l’inspiration de l’expiration (figure 3.7).

Indexation
constructeur

0% 10% 20% 30% 40% 50% 60% 70% 80% 90%

Volume (mL) 5455 5527 5554 5459 5301 5192 5091 5111 5196 5335
Indexation
calculée

42% 50% 58% 76% 88% 0% 12% 28%

Amplitude du
signal resp.

0.84 1 0.84 0.48 0.23 0 0.24 0.56

Tab. 3.1 – Volumes mesurés et indexations dans le cycle et le signal respiratoire déduites
pour chacune des 10 images TDM 3D correspondant aux différentes phases du cycle res-
piratoire. Les valeurs de l’image référence sont en gras.

3.2.1.3.3 Trajectoire des voxels L’association des champs de vecteurs calculés et
de l’indexation dans le cycle respiratoire nous permet de définir pour chaque voxel sa
trajectoire discrète au long du cycle respiratoire représenté par l’image 4D. En supposant
qu’elle est linéaire par morceaux, nous définissons une trajectoire continue et cyclique.
Cette trajectoire peut être directement utilisée avec un signal régulier (figure 3.7). Par
exemple, à un instant donné, si le signal respiratoire vaut 0.33 et que le signe de la dérivée
est négatif, alors le champ de vecteurs ~v(1,0.33) entre la référence et cette position est
égal par interpolation linéaire à ~v(1,0.33)(x) = 0.4 ~v(1,0.48)(x) + 0.6 ~v(1,0.23)(x), où ~v(1,0.23),
respectivement ~v(1,0.48), est le champ de vecteurs entre la référence et la position 0.23,
respectivement 0.48.
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Fig. 3.7 – Trajectoire d’un voxel de notre image référence du fantôme réaliste discret à
partir des 8 champs de vecteurs en fonction de la régularité du signal respiratoire.

La tâche est plus délicate avec un signal irrégulier. En effet, si l’on ne modifie pas les
champs de vecteurs, on peut avoir des discontinuités quand la dérivée du signal respiratoire
change de signe car le signal ne vaut alors pas forcément 0 ou 1. Pour corriger ce problème,
nous proposons un modèle simple de prise en compte des irrégularités du signal. L’idée
est de raisonner sur les demi-cycles allant de la fin d’inspiration à la fin d’expiration
et inversement (figure 3.7). Nous mesurons sur le signal respiratoire, pour chaque demi-
cycle, une pondération ζ à appliquer aux champs de vecteurs, égale à la différence entre
le minimum et le maximum du demi-cycle, et un décalage ξ par rapport à la valeur de
référence (1 dans notre cas). Cela permet de garantir la continuité de la trajectoire car nous
restons, à chaque changement de demi-cycle, sur la droite de vecteur directeur ~v(1,0) par
le décalage de ξ ~v(1,0) et la pondération du champ de vecteur par ζ. Le signal respiratoire
s utilisé pour l’indexation au long de la trajectoire du cycle est alors modifié linéairement
de manière à ce que chaque cycle soit entre 0 et 1 (signal en pointillé figure 3.7) par :

s′resp(t) =
sresp(t)− 1 + ζ(t) + ξ(t)

ζ(t)

Pour reprendre l’exemple précédent, si le signal respiratoire modifié est égal à 0.33 et
que le signe de la dérivée est négatif, alors le champ de vecteurs ~v(1,0.33) entre la référence
et cette position est égal à ~v(1,0.33)(x) = ζ (0.4 ~v(1,0.48)(x) + 0.6 ~v(1,0.23))(x) + ξ ~v(1,0)(x).
Notons qu’un signal régulier correspond à ζ = 1 et ξ = 0 pour tous les demi-cycles, soit le
résultat donné précédemment.

3.2.1.3.4 Limites L’image TDM de référence associée à la trajectoire de chacun de
ses voxels, indexée sur un signal respiratoire, nous permet de définir un fantôme réaliste
discret. Ce fantôme peut servir à évaluer une méthode d’extraction du mouvement et/ou
une méthode de reconstruction à partir d’un mouvement connu ou inconnu. Cependant,
ce modèle présente deux limites importantes dans notre contexte. La première est que
la référence est discrète et que l’on ne peut envisager de tester une reconstruction de
résolution meilleure que cette discrétisation. En particulier, la résolution cranio-caudale
n’est que de 2 mm alors que la reconstruction pourrait théoriquement être plus fine étant
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donné la résolution du détecteur (paragraphe 3.1.1). La seconde est que ce fantôme ne
nous permet pas de tester la projection d’un volume déformable, décrite dans le para-
graphe 5.4.1, car nous n’avons pas d’autre méthode de projection pour évaluer les pro-
jection coniques générées. Ces limites nous ont amené à proposer un fantôme analytique
dynamique.

3.2.2 Fantôme analytique

Un fantôme composé de formes géométriques, par exemple des ellipsöıdes, des cylindres
ou des parallélépipèdes, peut être défini analytiquement par l’équation et la liste des pa-
ramètres des différentes formes. La projection conique associée peut être calculée à partir
de cette définition et de l’équation de la droite correspondant à chaque rayon X. Un tel
fantôme n’a donc pas les deux limites du fantôme réaliste discret. Cependant, il est évident
que le réalisme de tels fantômes ne peut être que restreint et ils servent généralement à
expérimenter des algorithmes de reconstruction. Ils ne peuvent en revanche pas être uti-
lisés pour valider une méthode d’estimation de mouvement car le fort contraste introduit
par les formes facilite l’estimation. Pour que l’évaluation de la reconstruction soit tout
de même satisfaisante, nous proposons un fantôme analytique dont les proportions sont
comparables à la réalité, à la fois en termes de dimensions, de densités et de mouvement.

Le fantôme en fin d’expiration est basé sur une version simplifiée du fantôme de thorax
Forbild3. Une tumeur sphérique de diamètre 3 cm est ajoutée dans le lobe inférieur du
poumon droit (figure 3.8). Le fantôme en fin d’inspiration est défini à partir de la fin d’expi-
ration par une transformation analytique simple consistant en une translation des centres
et un changement des volumes des différentes formes géométriques. La densité est laissée
constante pour simplifier le problème, malgré le changement de volume. Le mouvement
est choisi de sorte que les éléments représentants la colonne vertébrale soient statiques et
que le mouvement dans la direction cranio-caudale soit supérieur au mouvement dans la
direction antéropostérieure.

Les fantômes analytiques intermédiaires sont calculés par une interpolation linéaire
des différents paramètres des formes, la position 1 correspondant à la fin d’inspiration
et la position 0 à la fin d’expiration. Ainsi, la définition du mouvement est également
continue. Contrairement au fantôme réaliste discret, nous ne différencions pas le trajet à
l’inspiration du trajet à l’expiration car ce fantôme n’est de toute façon pas utilisé pour
l’estimation de mouvement. Avec cette simplification, l’irrégularité du signal respiratoire
n’est plus problématique car on reste toujours sur la même droite et que, si le signal est
continu, la trajectoire l’est aussi.

Le mouvement de chaque point dans le temps ne peut pas être calculé analytiquement
de manière simple. En effet, cela pourrait se faire forme par forme, mais des discontinuités
de mouvement seraient alors introduites sur les bords des formes. Pour palier à ce problème,
l’algorithme de mise en correspondance non rigide décrit dans le paragraphe 3.2.1.3.1 est
utilisé pour extraire le mouvement entre les images TDM calculés correspondant à la fin
d’inspiration et à la fin d’expiration. Le mouvement entre la fin d’inspiration et une position
intermédiaire est alors simplement obtenu par la même pondération linéaire du champ de
vecteurs obtenu que celle utilisée pour calculer les fantômes analytiques intermédiaires.

Enfin, les projections coniques de ce fantôme analytique sont calculées en utilisant le
logiciel libre Take4. Le calcul est basé sur l’intersection exacte entre chaque rayon X et
chaque forme géométrique pour appliquer exactement l’équation 2.2 de Beer-Lambert.

3http://www.imp.uni-erlangen.de/forbild/english/results/thorax/thorax.htm
4http://www.cvl.isy.liu.se/Research/Tomo/take/index.html
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Axiale Coronale Sagittale

Fig. 3.8 – Coupes orthogonales au niveau de la tumeur du fantôme analytique en fin d’ins-
piration avec le champ de vecteurs calculé entre la fin d’inspiration et la fin d’expiration.
Un zoom de la coupe coronale est donné en haut à gauche.

3.2.3 Signaux respiratoires

La position dans le cycle respiratoire des deux fantômes numériques décrits ci-dessus
est contrôlée par un seul paramètre. Ainsi, l’utilisation d’un signal respiratoire unidimen-
sionnel et discret compris entre 0 et 1, appliqué à l’un des fantômes, permet de récupérer
en sortie la séquence correspondante de projections coniques. Nous définissons maintenant
deux signaux respiratoires, l’un régulier et l’autre irrégulier.

3.2.3.1 Signal régulier

[Lujan et al., 1999] ont proposé un modèle de déplacement d’un point physique du
thorax pendant la respiration en se basant sur des mesures fluoroscopiques. Il est défini
par :

sresp(t) = s0 + S cos2p

(
πt

T

)
(3.1)

où s0 est sa valeur minimum, S son amplitude pic à pic, p un paramètre de forme et
T sa période. Ce modèle est le plus utilisé dans la littérature, car il est simple tout en
prenant en compte certaines réalités, notamment le fait que l’on passe plus de temps en
fin d’expiration qu’en fin d’inspiration. Nous fixons les paramètres de ce modèle à s0 = 0,
S = 1, p = 2 et T = 4 s pour obtenir la courbe du signal respiratoire régulier (figure 3.9).

3.2.3.2 Signal irrégulier

Le cycle respiratoire est en fait irrégulier. Sa période et son amplitude ne sont en effet
pas constantes d’un cycle à l’autre. [George et al., 2005] ont fait une étude détaillée des
différents paramètres du modèle précédent quand il est ajusté cycle à cycle à des courbes de
signaux réels, correspondant à la variation de hauteur de la surface abdomino-thoracique,
mesurée par le Real-Time Position Management (RPM) de Varian. Ils mesurent entre
autres la variation statistique des paramètres dans le temps et en déduisent que, parmi
les lois étudiées, la distribution de s0 suit plutôt une loi normale et que les distributions
de S et T suivent plutôt une loi log-normale. En utilisant ces lois et un générateur de
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Fig. 3.9 – Les 20 premières secondes des deux signaux respiratoires simulés. Chaque point
de la courbe correspond à l’acquisition d’une projection conique.

signal irrégulier développé localement [Zagni, 2006], nous simulons un signal respiratoire
irrégulier avec les paramètres s0 = 0±0.07, S = 1±0.07, p = 2 et T = 4±0.5 s. (figure 3.9).

3.3 Métriques d’évaluation

Nous avons défini les jeux de données réelles ou simulées dont nous disposons pour
tester les différentes méthodes de reconstruction des chapitres suivants. L’évaluation quan-
titative des images reconstruites nécessite la définition de métriques adaptées. Nous avons
vu dans le paragraphe 1.4.2 que le mouvement respiratoire cause deux types d’artefacts :
du bruit et du flou. Les deux premières métriques proposées évaluent le bruit et la troisième
le flou.

3.3.1 Rapport Signal sur Bruit (RSB)

En traitement du signal, il est classique d’évaluer l’importance relative du bruit par
rapport au signal (mesure idéale). Une telle métrique est généralement utilisée pour me-
surer l’impact du bruit d’acquisition, mais elle également applicable dans notre cas. Nous
utilisons le rapport signal sur bruit (RSB) défini comme suit :

RSB(dB) = 20 log10

RCMsignal

RCMbruit
(3.2)

où le signal est l’image de référence, le bruit est la différence entre le signal et l’image
évaluée, et RCM est la racine des carrés moyens, égale pour une image I ayant P pixels
à :

RCMI =

√√√√ 1
P

P∑
i=1

I(i)2 (3.3)

Le RSB est donc une différence échantillon à échantillon entre les deux images norma-
lisée en fonction des densités de la référence. Comme il est nécessaire de disposer d’une
référence pour pouvoir le calculer, il n’est directement applicable que sur données si-
mulées. Si l’on prend l’image TDM obtenue en position statique comme référence, on peut
également l’appliquer sur le fantôme mécanique. Il n’est en revanche pas utilisable sur
données réelles patient car nous ne pouvons disposer directement d’une référence.
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3.3.2 Rapport Contraste sur Bruit (RCB)

Le rapport contraste sur bruit (RCB) est différent du rapport signal sur bruit car il
ne nécessite pas de référence. Il s’applique sur une zone dont on suppose qu’elle peut être
segmentée en deux zones homogènes, le premier plan (PP) et le fond (F). On va cher-
cher à mesurer le contraste entre les deux régions, c’est à dire leur différence d’intensités
moyennes, relativement au bruit. Le RCB est défini par :

RCB =
| mPP −mF |

σF
(3.4)

où mR est la moyenne des intensités des échantillons de la région R et σR l’écart type
des intensités des échantillons de la région R. Le rapport obtenu est donc sans unité.

3.3.3 Critère de flou

Le flou est une notion délicate à traduire par une métrique car il est en général défini
qualitativement : une image floue est une image dont le contour est trouble, indécis. [Kri-
minski et al., 2005] proposent de relier cette notion de flou à la difficulté d’un algorithme
de segmentation à distinguer deux régions. Il utilise un algorithme de segmentation basée
sur la minimisation d’une énergie de Ising [Boykov et al., 2001]. Cette énergie est composée
d’un terme d’homogéné̈ıté des régions segmentées et d’un terme de régularité de la seg-
mentation. Pour trouver le minimum global de cette énergie, nous utilisons l’algorithme de
coupe dans un graphe proposé par [Boykov et Kolmogorov, 2004] et adapté par [Kriminski
et al., 2005] à cette application. Ce minimum, sans unité, nous sert de critère de flou.

3.4 Taille et résolution des images reconstruites

Les paramètres de taille et de résolution des différentes images TDM reconstruites dans
les chapitres suivants sont regroupés dans le tableau 3.2. Certaines résolutions de voxels
sont anisotropes car l’image TDM 4D préalablement acquise (paragraphe 3.2.1) est utilisée
pour la simulation des projections ou pour déterminer son modèle de mouvement ; cette
résolution pourra être améliorée dans le futur sur données réelles mais il faudra affiner
l’estimation du mouvement. La taille des images TDM reconstruites est déterminée de
manière à englober le champ de vue, l’intensité des voxels en dehors du champ de vue
étant fixée à 0 pour ne pas perturber l’observation de l’image. Enfin, la taille utilisée pour
les reconstructions basées sur la méthode SART est plus large pour prendre en compte
la troncature des données (paragraphe 2.2.2.5). Elle est connue pour les fantômes ou
déterminée de manière heuristique pour les données réelles.

3.5 Conclusion

Les outils utilisés pour évaluer nos contributions ont été décrits en détails dans ce
chapitre. D’une part, nous disposons au total de 6 séquences de projections coniques, qui
se différencient suivant leur réalisme et le contrôle que l’on peut en avoir : 2 jeux de
données réelles, acquises sur patient et fantôme mécanique, et 4 jeux de données simulées,
résultant de l’application du signal régulier ou irrégulier sur le fantôme réaliste discret ou
analytique. D’autre part, trois métriques ont été définies pour évaluer quantitativement,
quand cela est possible, les résultats obtenus. La plateforme devrait ainsi permettre une
comparaison quantitative des résultats obtenus avec les différentes méthodes envisagées.
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Séquence
Taille de l’image

reconstruite
(en voxels)

Résolution d’un
voxel (en mm3)

Taille utilisée par
SART (en voxels)

Données réelles
patient

(chapitre 4)
256× 256× 256 1× 1× 1 512× 512× 410

Données réelles
patient

(chapitre 5)
262× 261× 132 0.98× 0.98× 2 512× 512× 206

Données réelles
mécanique

128× 128× 128 1× 1× 1 512× 512× 410

Fantôme
analytique

256× 256× 256 1× 1× 1 430× 230× 400

Fantôme réaliste
discret

270× 270× 133 0.98× 0.98× 2 512× 512× 141

Tab. 3.2 – Paramètres de taille et de résolution des différentes images TDM de cette thèse
suivant la séquence de projections utilisée.
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4.1.2 Méthode d’extraction automatique du signal respiratoire . . . . . 64
4.1.3 Expériences . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
4.1.4 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69
4.1.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70
4.1.6 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72

4.2 Analyse quantitative . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
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La respiration est un mouvement quasi-périodique, à la fois spatialement et temporel-
lement. En effet, d’un cycle respiratoire à l’autre, le thorax et l’abdomen d’un patient au
repos et en respiration libre retrouvent approximativement les mêmes positions spatiales
à intervalles quasi-réguliers. Une partie des méthodes de prise en compte du mouvement
respiratoire en tomographie, nommées dans la littérature gated ou respiration-correlated,
utilise cette propriété pour simplifier la problématique. Elles nécessitent un signal respi-
ratoire représentatif des variations spatiales du thorax pendant l’acquisition. Ce signal
permet de sélectionner les projections coniques acquises qui correspondent à un segment
donné du cycle respiratoire (figure 4.1). La reconstruction de l’image TDM 3D corres-
pondant à ce segment du cycle respiratoire se fait alors en utilisant ce sous-ensemble de
projections. Comme elles correspondent toutes à une même position spatiale du thorax
et de l’abdomen, un algorithme de reconstruction statique classique est cette fois valide.
Cette méthode est également utilisée pour l’acquisition d’images du cœur avec un signal
cardiaque, par exemple un électrocardiogramme [Lackner et Thurn, 1981 ; Kachelriess
et al., 2000].

La sélection peut se faire de deux façons différentes. La première possibilité est une
sélection dite prospective, qui consiste à déclencher l’acquisition des projections coniques
en fonction de la position dans le cycle respiratoire [Ritchie et al., 1994]. On ne peut alors
reconstruire qu’une image TDM 3D correspondant à un segment du cycle respiratoire.
Cette méthode nécessite la synchronisation en temps réel du scanner à un signal respira-
toire. La seconde possibilité est une sélection dite rétrospective pour laquelle les projections
coniques sont acquises sans se préoccuper de la position dans le cycle respiratoire et pour
laquelle la sélection est faite a posteriori. On peut alors obtenir une image TDM 4D, c’est
à dire une séquence d’images TDM 3D définie sur des segments consécutifs d’un cycle
respiratoire du patient [Keall, 2004] (figure 4.1). Notre système d’acquisition ne permet
pas sa synchronisation en temps réel au faisceau de rayons X kV, c’est pourquoi nous
limiterons notre étude à la sélection rétrospective.

Fig. 4.1 – Représentation schématique du principe d’obtention d’une image TDM 4D par
sélection rétrospective de projections coniques.

Les premières images TDM 4D ont été obtenues avec des scanners conventionnels
ayant une géométrie 2D divergente (paragraphe 1.3.1). La sélection se fait alors après
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la reconstruction en triant les coupes 2D reconstruites en différentes piles, chaque pile
donnant l’image TDM 3D d’un segment différent du cycle respiratoire [Keall et al., 2004 ;
Low et al., 2003 ; Pan et al., 2004 ; Underberg et al., 2004 ; Vedam et al., 2003]. En
géométrie 3D conique, le tri se fait avant la reconstruction. Les projections coniques sont
triées en fonction du segment du cycle respiratoire auquel elles appartiennent [Dietrich
et al., 2006 ; Kriminski et al., 2005 ; Li et al., 2006b ; Li et Xing, 2007 ; Purdie et al.,
2006 ; Sonke et al., 2005]. Seules les projections correspondant à un segment donné du
cycle respiratoire sont utilisées pour la reconstruction de l’image TDM 3D de ce segment
(figure 4.1).

L’application de cette méthode peut donc se décomposer en deux problématiques dis-
tinctes. La première est l’obtention d’un signal respiratoire synchronisé à l’acquisition des
projections coniques. La seconde est l’utilisation de ce signal pour sélectionner les pro-
jections coniques et reconstruire l’image TDM 3D d’un segment du cycle respiratoire ou
l’image TDM 4D du cycle respiratoire.

4.1 Le signal respiratoire

4.1.1 Etat de l’art

Le signal respiratoire, noté sresp : R→ R, est une fonction continue 1D qui indique la
position du thorax dans le cycle respiratoire. En pratique, des signaux de nature variée
ont été utilisés. [Wolthaus et al., 2005] mesurent la variation de la température avec un
thermomètre placé sous le nez du patient. [Ford et al., 2003 ; Pan et al., 2004 ; Under-
berg et al., 2004 ; Vedam et al., 2003] mesurent la position de la surface du thorax ou
de l’abdomen dans la direction antéropostérieure avec des capteurs posés sur l’abdomen
dont on repère la hauteur avec une caméra infrarouge (Real-time Position Management,
Varian�). [Low et al., 2003] mesurent la variation du flux d’air à la sortie de la bouche avec
un spiromètre. [Allen Li et al., 2006 ; Dietrich et al., 2006 ; Kriminski et al., 2005 ; Wink
et al., 2005a] mesurent la variation de la circonférence de l’abdomen avec une ceinture
élastique munie d’un capteur de pression.

Notre utilisation du signal respiratoire suppose vraie la propriété majeure suivante :
si sresp(t1) = sresp(t2), alors le thorax a la même configuration spatiale aux instants t1 et
t2. Etant donné la nature complexe du mouvement respiratoire, le respect strict de cette
hypothèse est impossible et n’est donc vraie pour aucun des signaux proposés. Cependant,
les études montrent que l’approximation faite est plus ou moins importante d’un signal
à l’autre. La variation de la température à la sortie du nez permet le repérage temporel
des extrema (fin d’inspiration et d’expiration) mais ne permet pas un découpage fin entre
ces extrema [Kubo et Hill, 1996]. Le mouvement de la surface de l’abdomen ou du thorax
[Ford et al., 2003] n’est pas forcément corrélé aux mouvements internes [Gierga et al.,
2005 ; Koch et al., 2004]. La variation de la circonférence donne un signal très proche
de ce dernier [Allen Li et al., 2006] et souffre donc probablement des mêmes défauts. La
variation du flux d’air à la bouche semble plus représentative des mouvements internes
[Lu et al., 2005], même s’il faut corriger la dérive de la mesure effectuée par le spiromètre
[Zhang et al., 2003].

Face à ces difficultés, il a été proposé dans le cas de tomographes à géométrie conique
d’extraire le signal respiratoire directement et automatiquement des projections coniques
acquises, sans faire appel à un appareil externe. [Zijp et al., 2004] proposent ainsi d’ex-
traire le mouvement de la coupole diaphragmatique. Chaque projection 2D est projetée
perpendiculairement à la direction cranio-caudale. Du signal 1D ainsi obtenu est extrait
la hauteur de la coupole dans la direction cranio-caudale. Cette méthode repose sur des
hypothèses quant à la forme et la position de la coupole diaphragmatique qui ne sont
pas toujours respectées [Sonke et al., 2005]. [Purdie et al., 2006] proposent d’évaluer la
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variation de l’intensité des pixels des projections coniques dans une région d’intérêt. Cette
variation permet d’obtenir la position temporelle des extrema du cycle respiratoire mais
ne permet pas une comparaison en amplitude de ces extrema. La méthode de [Li et al.,
2006b] est similaire mais s’appuie sur un marqueur posé sur la surface du patient, ce qui
rend l’extraction du signal délicate en fonction de la position du faisceau par rapport à la
direction du mouvement du marqueur.

Nous proposons également une méthode permettant d’extraire automatiquement le
signal respiratoire d’une séquence de projections coniques acquises autour d’un patient
en respiration libre. Le but est d’extraire le signal automatiquement et sans hypothèse
anatomique. Nous l’évaluons quantitativement sur données simulées et sur données réelles.

4.1.2 Méthode d’extraction automatique du signal respiratoire

Notre méthode se base sur une étude du mouvement entre les projections coniques
d’une séquence. Elle se décompose en trois étapes. La première étape consiste à positionner
des points d’intérêt sur les projections coniques. La seconde étape extrait le déplacement
d’un bloc de pixels centré autour de chaque point d’intérêt d’une projection conique à
l’autre. La dernière étape permet de déduire de la trajectoire ainsi extraite la valeur du
signal respiratoire au temps d’acquisition de chaque projection conique.

4.1.2.1 Etape 1 : positionnement de points d’intérêt

L’extraction du signal respiratoire à partir d’images se base généralement sur des hy-
pothèses anatomiques relatives à la forme et à la localisation de la coupole diaphragma-
tique ou des parois pulmonaires [Koch et al., 2004 ; Kondo et al., 2000 ; Zijp et al.,
2004]. Nous avons choisi de considérer un ensemble de points d’intérêt constituant un
sous-échantillonnage régulier de l’ensemble des pixels des projections coniques. Ainsi, nous
n’introduisons pas d’hypothèse anatomique, tant au niveau de la forme que de la localisa-
tion des organes.

4.1.2.2 Etape 2 : extraction du mouvement

Après une acquisition, c’est à dire une rotation complète du système, nous disposons
d’une séquence de projections coniques, pour un même patient et sous différentes inci-
dences. Le mouvement visible entre deux projections coniques successives est le résultat
de la composition de deux mouvements : le changement d’incidence du faisceau de rayons
X et le mouvement du patient. Le patient étant positionné dans un moule de contention,
le seul mouvement du patient pendant l’acquisition est la respiration.

L’algorithme de mise en correspondance de bloc1 (AMB) permet d’étudier le mouve-
ment entre différentes images d’une même scène à différents instants. Il est utilisé dans de
nombreuses applications : la compensation de mouvement dans les vidéos [Sikora, 1997],
la reconstruction dynamique [Grangeat et al., 2002], l’extraction du signal respiratoire à
partir d’images 2D [Koch et al., 2004], etc...

Nous appliquons l’AMB sur la séquence des N projections coniques (N ∈ N), notées
Pi (i ∈ {1, ..., N}). Soit Bi un bloc de pixels de la projection conique Pi centré sur le point
d’intérêt Mi(xi, yi), où xi et yi sont les coordonnées de Mi dans la projection conique Pi

(figure 4.2). Son correspondant le plus similaire Bi+1, autour du point Mi+1(xi+1, yi+1), est
extrait de la projection conique Pi+1 suivante dans le sens chronologique (i, i+1, i+2, ...).
La mesure de similarité utilisée entre les blocs Bi et Bi+1 est le coefficient de corrélation
linéaire :

1En anglais : Block Matching Algorithm
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r2(Bi, Bi+1) =
Cov(Bi, Bi+1)2

V ar(Bi)V ar(Bi+1)
=

( ∑
x∈Bi

∑
y∈Bi+1

(x− x)(y − y)

)2

∑
x∈Bi

(x− x)2
∑

y∈Bi+1

(y − y)2
(4.1)

Le voisinage de recherche V est une fenêtre carrée de pixels centrée autour du
point d’intérêt Mi, car les mouvements introduits entre deux projections coniques
ne peuvent être que locaux. Le bloc Bi+2 est extrait dans Pi+2 à partir de Bi+1 en
calculant r2(Bi+1, Bi+2), et ainsi de suite. La recherche s’interrompt quand le bloc Bb

de Pb, b ∈ {1, ..., N}, b ≥ i, a un correspondant dans la projection conique Bb+1 tel
que r2(Bi, Bb+1) < r2

min, où r2
min est un seuil fixé par l’utilisateur. Cette interruption

correspond donc à une perte du suivi du bloc d’origine Bi. La même opération est
réalisée dans le sens opposé (i, i − 1, i − 2, ...) jusqu’à la projection conique Pa,
a ∈ {1, ..., N}, a ≤ i. On obtient ainsi pour chaque point d’intérêt Mi(xi, yi) un
ensemble de positions 2D Mk(xk, yk) sur une partie Pk de la séquence de projections
coniques, ∀k ∈ {a, ..., b}, {a, ..., b} ⊂ {1, ..., N}, a ≤ i et b ≥ i. k étant une numérotation
chronologique, la succession de positions 2D (xk, yk) extraites est un signal 2D, appelée
trajectoire T , telle que :

T : N → N2

k → (xk, yk) ∀k ∈ {a, ..., b}, {a, ..., b} ⊂ {1, ..., N}, a ≤ i, b ≥ i

......

P
a
 P

i-1
 P

i
P

b
P

i+1
 P

i

Fig. 4.2 – En haut : une projection conique Pi avec un point d’intérêt Mi(xi, yi), son bloc
Bi de pixels et le voisinage de recherche V utilisé par le AMB. En bas : 5 projections
coniques (k ∈ {a, i− 1, i, i+1, b}) avec le bloc Bk correspondant à Bi extrait par le AMB.
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4.1.2.3 Etape 3 : traitement des trajectoires

4.1.2.3.1 Projection des trajectoires Nous obtenons autant de trajectoires T que
de points d’intérêt. Le signal 2D+t représentant chaque trajectoire T est projeté en un
signal 1D noté sT , tel que :

sT : N → R
k → sT (k) =

−−−→
CMk � ~v ∀k ∈ {a, ..., b}

où � est le produit scalaire, ~v est le vecteur unitaire dans la direction cranio-caudale et
C(xk, yk) est la position moyenne des différentes positions Mk(xk, yk) d’un point d’intérêt.
Le signal sT (k) est donc égal à la projection de

−−−→
CMk sur l’axe cranio-caudal (figure 4.3).

k
a bi

s
T

(a) (b)

Fig. 4.3 – (a) L’ensemble des points Mk(xk, yk) de la trajectoire du point d’intérêt
Mi(xi, yi) sur la projection conique Pi (voir la figure 4.2 pour la projection complète,
avec le bloc Bi autour de Mi(xi, yi)), le point moyen C(xk, yk) et le vecteur unitaire ~v
dans la direction cranio-caudale. (b) sT (k), signal 1D+t obtenu après projection.

4.1.2.3.2 Filtrage Le mouvement d’une projection conique à l’autre est dû
à deux mouvements périodiques : la rotation de la gantry et la respiration (voir
paragraphe 4.1.2.2). La période du mouvement de rotation du scanner est beaucoup plus
importante (1 tour pendant une acquisition complète) que celle du mouvement dû à la
respiration (plusieurs dizaines de cycles au cours d’une acquisition complète). Un filtrage
fréquentiel coupe bas de fréquence de coupure fC permet donc de filtrer du signal sT

l’effet du mouvement induit par la rotation du scanner.

4.1.2.3.3 Sélection Pour chaque point d’intérêt, nous avons un signal filtré 1D+t,
noté s′T . Dans un premier temps, les signaux de trop courte durée pour que leur variation
temporelle soit significative sont éliminés. Le premier critère de sélection est :

L(s′T ) ≥ Linf avec L(s′T ) = b− a (4.2)

où L(sT ) est le nombre d’échantillons d’un morceau de signal et Linf le seuil de
sélection, fixé par l’utilisateur.

Nous éliminons également les signaux de faible amplitude moyenne, sensibles à la
discrétisation et au bruit, ou de forte amplitude moyenne, car ils sont significatifs d’une
dérive. Le deuxième critère de sélection est :

Ainf ≤ A(s′T ) ≤ Asup avec A(s′T ) =

∑
k

|s′T (k)|

(b− a)
(4.3)
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où A(s′T ) est l’amplitude moyenne du signal s′T et Ainf et Asup les seuils de sélection
de cette amplitude, fixés par l’utilisateur.

Ces deux critères ne suffisent pas. En effet, les points d’intérêt ont été sélectionnés
par un sous-échantillonnage régulier des pixels alors que le mouvement respiratoire n’a
une incidence que localement, essentiellement autour des coupoles diaphragmatiques et
des parois pulmonaires. Nous proposons donc d’éliminer les signaux non corrélés à la
respiration, constituant du bruit par rapport à l’information recherchée, en se basant sur
la quasi-périodicité du cycle respiratoire. Supposons que l’on connaisse sa quasi-fréquence
uref . Il doit exister un pic dans le spectre en amplitude du domaine de Fourier autour
de uref . Pour chaque morceau, nous calculons umax tel que |ST (umax)| = max(|ST (u)|),
où u→ |ST (u)| est le spectre en amplitude de la transformée de Fourier du signal s′T . Le
troisième critère de sélection est donc :

uinf ≤ umax ≤ usup (4.4)

où uinf et usup sont deux fréquences fixées par l’utilisateur, proches de la fréquence de
respiration uref du patient, et telles que uinf < uref et usup > uref .

4.1.2.3.4 Agrégation des signaux Nous sélectionnons ainsi un ensemble de mor-
ceaux de signal respiratoire s′T définis sur des intervalles différents inclus dans {1, ..., N}.
Tous les signaux 1D+t s′T sont normalisés entre 0 et 1. La valeur du signal respiratoire
sresp(i) au temps i, i ∈ {1, ..., N}, est alors obtenue en faisant la moyenne des valeurs des
signaux 1D+t s′T (i), respectant les critères de sélection et définis au temps i.

Le résultat final est le signal respiratoire sresp, défini à chaque instant i de la séquence
de projections coniques. La robustesse de la méthode dépend du nombre de morceaux de
signaux respiratoires utilisés pour le calcul de chaque valeur sresp(i). Ce nombre est lié
au nombre initial de points d’intérêt (paragraphe 4.1.2.1) et aux paramètres de sélection
Linf , Ainf , Asup, uinf et usup (paragraphe 4.1.2.3.3).

4.1.3 Expériences

4.1.3.1 Paramétrage

Les points d’intérêt sont positionnés tous les 30 pixels dans les deux directions spa-
tiales de chaque projection, soit un total de 164600 points. Pour chaque point d’intérêt, le
mouvement d’un bloc B de 30× 30 pixels est estimé dans un voisinage de recherche V de
taille 38×46 pixels, soit un mouvement maximum de 4×8 pixels entre deux projections, le
mouvement respiratoire étant supérieur dans la direction cranio-caudale. Le critère d’arrêt
d’estimation de la trajectoire est fixé à r2

min = 60%.
Les signaux sont filtrés avec une fréquence de coupure fC = 0.07 Hz, ce qui correspond

à une période de 14 s. Les paramètres des critères de sélection sont :
– une durée minimale Linf = 40 échantillons, soit 7.3 s (équation 4.2) ;
– une amplitude comprise entre Ainf = 4 pixels et Asup = 20 pixels, soit Ainf =

2.1 mm et Asup = 10.4 mm à l’isocentre (équation 4.3) ;
– un pic dans le spectre en amplitude de la transformée de Fourier à la fréquence

umax située entre uinf = 0.2 Hz et usup = 0.5 Hz, soit une période entre 2 s et 5 s
(équation 4.4).

4.1.3.2 Données

Le fantôme numérique réaliste (paragraphe 3.2.1) permet une étude quantitative
précise de la méthode proposée. En effet, les séquences de projections coniques sont
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simulées étant donné un signal respiratoire de référence sref connu. Le signal respiratoire
utilisé pour la simulation est le signal simulé irrégulier (paragraphe 3.2.3).

La méthode est également testée sur données réelles. Dans ce cas, non seulement nous
ne disposons pas de référence, mais cette référence n’existe probablement pas car la nature
du mouvement respiratoire ne permet pas de le corréler à un signal respiratoire 1D. Pour
disposer d’une référence relative et évaluer quantitativement le signal extrait, les positions
temporelles des extrema du cycle sont extraites manuellement en parcourant la séquence
de projections. A partir de ces positions, nous pouvons évaluer la phase comme décrit dans
le paragraphe 4.1.3.3.2.

4.1.3.3 Métriques

4.1.3.3.1 Amplitude Nous appelons utilisation du signal en amplitude son utilisation
directe, sans pré-traitement, pour une sélection rétrospective des projections. La qualité
du signal sans pré-traitement est évaluée en calculant le coefficient de corrélation linéaire
entre le signal extrait sres et le signal de référence sref [Koch et al., 2004 ; Lu et al., 2005].

4.1.3.3.2 Phase La phase d’un signal respiratoire est un signal linéaire par morceaux
entre des positions calculées automatiquement sur le signal respiratoire, généralement les
fins de cycle [Kleshneva et al., 2006 ; Wink et al., 2005b] (paragraphe 4.2.1.2). La précision
de la phase ne repose donc que sur la précision de ces positions. Pour évaluer la phase du
signal extrait, nous calculons la somme des différences absolues entre les positions extraites
avec le signal extrait sres et le signal de référence sref .

4.1.3.3.3 Tri des projections coniques Les métriques précédentes permettent de
comparer les signaux mais ne nous donnent pas une idée de la qualité du signal extrait au
regard de son application, le tri des projections coniques. Nous proposons d’évaluer le tri
avec le signal extrait sres sur les séquences de projections simulées et de le comparer au
tri des projections coniques avec le signal référence sref . Il existe de multiples manières de
faire ce tri. En particulier, en supposant que chaque projection est sélectionnée exactement
une fois, deux choix doivent être faits concernant l’algorithme de tri (figure 4.4).

Le premier choix concerne l’amplitude des groupes. Supposons que l’on trie les projec-
tions coniques en G groupes, chaque groupe correspondant à un segment différent du cycle
respiratoire. On appelle sg

resp l’ensemble des valeurs du signal respiratoire associées aux
projections coniques regroupées au sein d’un groupe g, g ∈ {1, ..., G}. On peut trier les pro-
jections coniques de sorte que le maximum max(sg

resp(i)) et le minimum min(sg
resp(i)) aient

le même écart wg =| max(sg
resp(t))−min(sg

resp(t)) |. Dans ce cas, le nombre de projections
coniques est important dans les groupes extrêmes correspondant aux segments d’inspira-
tion et d’expiration maximales du cycle respiratoire. Il est plus faible dans les groupes
intermédiaires correspondant aux segments d’inspiration et d’expiration moyennes. Notre
choix se porte sur un tri tel que leur nombre soit égal dans chaque groupe g. L’écart wg

est alors plus faible dans les groupes extrêmes que dans les groupes intermédiaires.
Le second choix est la prise en compte ou non de l’hystérésis [Escolar et Escolar, 2004],

c’est à dire le passage des points du thorax par la même trajectoire à l’inspiration et à
l’expiration, alors que sresp prend les mêmes valeurs. Cela revient à différencier des valeurs
identiques de sresp suivant le signe de la dérivée du signal respiratoire. Comme dans la
majorité des travaux dans ce domaine [Keall et al., 2004 ; Low et al., 2003 ; Pan et al.,
2004 ; Sonke et al., 2005 ; Underberg et al., 2004 ; Vedam et al., 2003], nous tenons
compte de l’hystérésis dans le tri des projections coniques.

Les projections coniques sont triées en G groupes comme décrits ci-dessus, à la fois à
partir du signal de référence (groupes références) et du signal extrait (groupes résultats).
Dans le cas où l’extraction est idéale, les deux tris sont identiques. Nous déterminons
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Fig. 4.4 – Illustration des différents tris possibles des projections coniques avec un signal
sinusöıdal et G = 4 groupes. (a) Découpage de sorte que ∀g ∈ {1, ..., 4}, wg = constante.
(b) Découpage de sorte que le nombre d’échantillons soit le même dans chaque groupe
(8 échantillons). (c) Découpage de sorte qu’il y ait le même nombre d’échantillons dans
chaque groupe et que l’hystérésis soit prise en compte via le signe de la dérivée du signal,
représenté par la direction des hachures.

le nombre Nmp de projections coniques assignées à des groupes différents par les deux
procédures de tri, ainsi que la moyenne σg de l’écart type σg du signal respiratoire de
référence dans chaque groupe de projections coniques. Ce calcul est effectué avec les groupes
références (σgref ) et les groupes résultats (σgres). Le rapport σgref/σgres permet de les
comparer. Plus σg est petit, plus les projections coniques au sein de chaque groupe cor-
respondent à des positions spatiales du thorax proches. σgref diminue automatiquement
avec le nombre de groupes, mais σgres diminue moins vite si le signal respiratoire extrait
n’est pas de bonne qualité. σgref/σgres est donc égal à 1 si le tri est parfait et diminue
quand le signal extrait n’est pas de bonne qualité.

4.1.4 Résultats

4.1.4.1 Critères de sélection

Nous avons extrait la trajectoire pour chacun des 164600 points d’intérêt. Sur données
simulées, 36% des signaux ont été éliminés par le premier critère de sélection, 32% par
le second et 29% par le troisième (voir partie 4.1.2.3.3). Sur données réelles, 60% des
signaux ont été éliminés par le premier critère de sélection, 17% par le second et 21% par
le troisième. La figure 4.5 permet d’observer l’effet des différents critères de sélection sur
un exemple de projection conique extraite des données réelles.

4.1.4.2 Amplitude

Sur données simulées, le signal respiratoire extrait sres a une corrélation de 92.1% avec
le signal respiratoire de référence sref . La figure 4.6 permet de comparer visuellement les
deux signaux. Nous ne pouvons calculer la corrélation sur données réelles car nous ne
disposons pas de signal référence.

4.1.4.3 Phase

Sur données simulées, l’écart absolu moyen entre les positions temporelles des fins de
cycle mesurées sur les deux signaux sref et sres est égal à 0.81 échantillon, soit 0.15 s
(figure 4.6). Sur données réelles, l’écart absolu moyen entre les positions temporelles me-
surées visuellement par un opérateur et à partir de sres est 0.13 échantillon, soit 0.02 s
(figure 4.7).
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(a) (b)

(c) (d)

Fig. 4.5 – Illustration des trois critères de sélection sur données réelles. Sur la même
projection conique Pi sont représentés (a) les points d’intérêt positionnés, (b) les points
des trajectoires définies à l’instant i, (c) les points sélectionnés par les deux premiers
critères (équations 4.2 et 4.3), et (d) les points sélectionnés par tous les critères de sélection
(équations 4.2, 4.3 et 4.4).

4.1.4.4 Tri des projections coniques

Sur données simulées, nous avons trié les projections coniques avec le signal de référence
et le signal extrait en G = 1, 2, 4, 8 et 10 groupes. Pour chaque valeur de G, nous avons
calculé Nmp, σgref , σgres, et leur quotient σgref/σgres, en utilisant l’amplitude ou la phase
des signaux. Les résultats sont regroupés dans le tableau 4.1.

4.1.5 Discussion

La méthode proposée extrait automatiquement un signal respiratoire à partir des pro-
jections coniques. Ce signal est basé sur le suivi de blocs autour de points d’intérêt posi-
tionnés dans la séquence des projections coniques. Un avantage de la méthode proposée
réside dans l’absence d’hypothèse anatomique pour le positionnement des points d’intérêt.
Ils sont actuellement répartis par un sous-échantillonnage des pixels de l’ensemble des
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Fig. 4.6 – Amplitude et phase du signal extrait sres sur la séquence de projections simulées
(trait plein) et du signal référence sref correspondant, utilisé pour simulation (trait poin-
tillé).
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Fig. 4.7 – Amplitude du signal extrait à partir des projections réelles. Les traits verti-
caux représentent les extrema du cycle sélectionnés manuellement par un opérateur en
parcourant les projections coniques.

Amplitude Phase
G Nmp σgref σgres σgref/σgres Nmp σgref σgres σgref/σgres

1 0 0.268 0.268 1 0 0.292 0.292 1
2 48 (7%) 0.128 0.140 0.91 50 (8%) 0.147 0.163 0.90
4 126 (20%) 0.103 0.120 0.86 114 (18%) 0.110 0.129 0.85
8 218 (34%) 0.059 0.083 0.71 208 (32%) 0.068 0.088 0.77
10 250 (39%) 0.048 0.076 0.63 246 (38%) 0.054 0.079 0.68

Tab. 4.1 – Comparaison du signal extrait sres sur projections coniques simulées avec le
signal de référence sref utilisé pour la simulation pour le tri en G groupes. Nmp est le
nombre de projections coniques placées différemment entre le tri avec sref et celui avec
sres. σgref , respectivement σgres, est la moyenne de l’écart type du signal respiratoire sref

dans les différents groupes g, g ∈ {1, ..., G}, en triant avec sref , respectivement sres.

projections coniques (figure 4.5).
L’absence d’hypothèse anatomique introduit le positionnement de points d’intérêt à

des localisations où le mouvement respiratoire n’intervient pas (extérieur du corps, bras...)
ou peu (dos, colonne vertébrale...). Ces points introduisent donc du bruit par rapport à
l’information recherchée. Trois critères de sélection nous permettent d’éliminer la majeure
partie de ce bruit. On peut observer a posteriori les positions des points d’intérêt qui ont
permis d’extraire les signaux sélectionnés. Elles se situent autour des organes corrélés à
la respiration et visibles sur les projections coniques. Ce sont essentiellement les coupoles
diaphragmatiques et les bronches (figure 4.5).

La méthode a été implémentée en C++ sous Linux. Le temps de calcul des trajectoires
est dépendant de plusieurs paramètres : nombre de points d’intérêt, taille des blocs et du
voisinage de recherche, et seuil r2

min de la mesure de similarité. Par exemple, avec un
ordinateur muni d’un processeur cadencé à 3,2 GHz et de 2 Go de mémoire RAM et
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Chapitre 4. Reconstruction à partir d’une sélection rétrospective de projections coniques

en utilisant le paramétrage précédent sur données réelles, l’extraction du signal prend
68 min dont 99% du temps pour l’estimation de mouvement (paragraphe 4.1.2.2). Ce
temps pourrait être réduit en optimisant l’implémentation, en ajustant les paramètres et
en sélectionnant les points d’intérêt a priori. Cette sélection pourrait se faire dans les zones
de fort contraste, seules zones où l’extraction du mouvement est possible.

Notre méthode est évaluée sur données simulées et données réelles. Sur données si-
mulées, le coefficient de corrélation linéaire est de 92.1% avec le signal de référence et la
somme des différences absolues entre les positions permettant de calculer la phase avec
les signaux extrait et référence est de 0.15 s, soit moins d’un échantillon. Des différences
nettes apparaissent cependant localement (figure 4.6), probablement car le mouvement dû
à la rotation du scanner n’est pas parfaitement filtré. Sur données réelles, seule la phase
est évaluée en utilisant une référence définie par un opérateur. Le résultat est meilleur
puisque la somme des différences absolues entre les positions extraites automatiquement
et manuellement est de 0.02 s. Plusieurs explications peuvent être avancées : les mouve-
ments sont plus faibles quand on simule une séquence avec le signal irrégulier qu’en réalité
et donc plus difficiles à être détectés ; le modèle de signal respiratoire utilisé accentue
plus le temps d’arrêt en fin d’expiration qu’en réalité ce qui rend l’extraction de la phase
plus sensible sur données simulées que sur données réelles. Ces suppositions semblent en
adéquation avec une précédente étude [Rit et al., 2006] sur une séquence simulée à partir
d’un mouvement légèrement plus ample qu’un cycle respiratoire normal et avec un signal
respiratoire obtenu sur un spiromètre. La corrélation du signal extrait et du signal de
référence était alors de 97.5%.

Sur données simulées, les tris en G groupes avec le signal extrait et avec le signal de
référence nous permettent d’évaluer le signal extrait par rapport à sa finalité, c’est à dire
le tri des projections coniques en fonction du segment du cycle respiratoire au moment de
l’acquisition (figure 4.1). Quand le nombre G de groupes augmente, le tri est plus difficile
car l’écart wg entre les bornes de chaque groupe diminue (figure 4.4). La qualité du tri avec
le signal extrait par rapport au tri avec le signal de référence diminue donc régulièrement
quand G augmente : le nombre de projections coniques mal placées Nmp augmente et le
rapport σgref/σgres diminue. Cependant, l’écart σgres, significatif de la distance dans le
cycle respiratoire des projections d’un groupe, diminue régulièrement avec le nombre de
groupes utilisé pour le tri. L’augmentation du nombre de groupes garde donc un intérêt
malgré l’imperfection du signal respiratoire extrait.

4.1.6 Conclusion

Nous avons proposé une méthode d’extraction du signal respiratoire à partir d’une
séquence de projections coniques, sans appareil externe d’acquisition du signal respiratoire
(spiromètre, thermomètre, etc...). Elle présente l’avantage de ne pas faire d’hypothèse
anatomique, tant au niveau de la forme que de la localisation des organes. Ce signal nous
permet de sélectionner les projections coniques pour la reconstruction de l’image TDM
d’un segment du cycle respiratoire.

4.2 Analyse quantitative

Supposons que l’on dispose d’un ensemble de projections coniques, dont l’hypothèse
de corrélation à un signal respiratoire 1D est vraie, et dont les positions dans le cycle
respiratoire sont connues exactement par le signal respiratoire. Il existe alors de multiples
manières de sélectionner les projections coniques pour la reconstruction de l’image TDM
d’un instant respiratoire.

Le paramètre le plus évident est la position de la fenêtre de sélection dans le cycle
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respiratoire, repérée par son centre c. En faisant varier c, on obtient les différentes images
TDM 3D de l’image TDM 4D (figure 4.1). Mais d’autres paramètres vont influer sur la
qualité de l’image reconstruite. L’amplitude ou la phase du signal respiratoire peuvent
être utilisées. La largeur de la fenêtre de sélection w permet de moduler la tolérance de
différence de position dans le cycle respiratoire par rapport au centre de la fenêtre, et donc
le nombre de projections sélectionnées [Kriminski et al., 2005]. La forme de la fenêtre de
sélection permet de pondérer l’importance relative dans la reconstruction des différentes
projections coniques en fonction de leur distance au centre de la fenêtre [Manzke et al.,
2004 ; Nielsen et al., 2005]. Enfin, le faible nombre de projections sélectionnées va avoir
un impact différent suivant la méthode de reconstruction choisie [Chlewicki et al., 2001].

Dans cette partie, nous proposons d’évaluer quantitativement l’influence de ces
différents paramètres en mesurant la qualité des images reconstruites. Les projections
simulées sur fantôme analytique et réaliste (paragraphe 3.2.1 et 3.2.2), pour lesquelles
l’image TDM de référence est parfaitement connue, sont utilisées. Deux instants
respiratoires caractéristiques sont choisis dans le cycle respiratoire. Pour chaque
séquence, les images TDM de ces deux instants sont reconstruites avec différents jeux de
paramètres et évaluées quantitativement avec les métriques proposées précédemment
(paragraphe 3.3).

4.2.1 Méthode

4.2.1.1 Reconstruction

La reconstruction à partir d’une sélection de projections coniques peut s’écrire comme
la pondération des projections par une fonction κ appelée fonction de sélection [Manzke
et al., 2004 ; Nielsen et al., 2005]. Cette fonction prend en paramètres la valeur du signal
respiratoire sresp(t) au temps tβ d’acquisition de la projection Pβ, un centre c sur une
position respiratoire et une largeur w (figure 4.4a). Comme le tomographe ne fait qu’un
tour et n’est jamais à l’arrêt, on a bijection entre t et β pendant le temps de l’acquisition.

La sélection des projections est généralement binaire [Dietrich et al., 2006 ; Kriminski
et al., 2005 ; Li et al., 2006b ; Li et Xing, 2007 ; Purdie et al., 2006 ; Sonke et al., 2005],
ce qui signifie que la fonction prend la valeur 0 pour éliminer la projection ou 1 pour la
conserver. La fonction utilisée, appelée fenêtre de sélection, est la fonction rect, définie
comme suit :

rect(sresp(t), c, w) =

{
1 si |sresp(t)− c| ≤ w

2
0 sinon

(4.5)

Cette fonction a par exemple été utilisée pour les différents tris des projections coniques
en fonction du signal respiratoire proposés dans le paragraphe 4.1.3.3.3. Nous verrons que
d’autres fonctions peuvent être utilisées (paragraphe 4.2.5).

Avec une fonction κ donnée, reconstruire une image TDM à partir d’une sélection de
projections revient à pondérer l’étape de l’algorithme de reconstruction correspondant à la
projection Pβ acquise à l’instant t. Pour la méthode de Feldkamp, cela revient à modifier
l’équation 2.15 comme suit :

f(x) =
∫ 2π

0
κ(sresp(tβ), c, w)

(
R

U(β, x)

)2

P̃ ′
β

(
a′(β, x), b′(β, x)

)
dβ (4.6)

Pour la méthode SART, l’équation 2.24 devient :

f
(m+1)
j = f

(m)
j + κ(sresp(tβ), c, w)

λ(m)

A+,j

∑
Bi∈Pβ

(
Bi −Bi(f (m))

Ai,+

)
Ai,j (4.7)
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Chapitre 4. Reconstruction à partir d’une sélection rétrospective de projections coniques

Notons qu’il s’agit bien d’une sélection puisque κ(sresp(tβ), c, w) = 0 revient à ne pas
utiliser la projection dans les deux algorithmes de reconstruction, ce qui est évidemment
fait en pratique pour minimiser le temps de calcul.

4.2.1.2 Signal d’entrée : amplitude ou phase

Dans le paragraphe 4.1.3.3.2, nous avons défini la phase d’un signal respiratoire comme
un signal linéaire par morceaux entre des positions calculées automatiquement sur le signal
respiratoire, généralement les fins de cycle [Kleshneva et al., 2006 ; Wink et al., 2005b].
Cette notion a été introduite par nécessité en imagerie cardiaque, le signal de préférence
étant alors l’électrocardiogramme (ECG) [Lackner et Thurn, 1981], dont l’amplitude n’est
pas proportionnelle au mouvement. Elle suppose que le cycle cardiaque est parfaitement
reproductible, ce qui permet de ne repérer qu’une position par cycle cardiaque pour attri-
buer une phase à l’ensemble des points du cycle. Sur un ECG, la position généralement
repérée est le pic R [Kohler et al., 2002].

En imagerie thoracique, l’utilisation du signal en phase fait débat [Lu et al., 2006b ;
Wink et al., 2005b]. En effet, le cycle respiratoire est généralement irrégulier, ce qui invalide
l’hypothèse sous-jacente au calcul de la phase. L’utilisation directe du signal respiratoire
en amplitude semble donc plus logique. [Vedam et al., 2001] ont ainsi montré que l’ampli-
tude du signal respiratoire donnait de meilleurs résultats que la phase pour un traitement
utilisant un signal respiratoire et [Rietzel et al., 2005] pour l’imagerie TDM 4D convention-
nelle. Malgré ces observations, la phase du signal respiratoire reste majoritairement utilisée
en TDM conique thoracique [Li et al., 2006b ; Li et Xing, 2007 ; Purdie et al., 2006 ;
Sonke et al., 2005], seuls [Dietrich et al., 2006] utilisant l’amplitude. Nous souhaitons donc
comparer les résultats obtenus avec l’amplitude et la phase du signal respiratoire.

Pour déterminer la phase du signal respiratoire, il faut positionner sur chaque cycle
des positions d’intérêt. Sur un signal respiratoire, les positions repérables sont les extrema
du cycle. La solution la plus simple pour les déterminer est de sélectionner les points pour
lesquels la dérivée change de signe. Cette solution est cependant sensible aux faibles va-
riations locales, ce qui peut être corrigé par des méthodes plus robustes [Kleshneva et al.,
2006 ; Lu et al., 2006a]. Nous nous contentons de passer une gaussienne de demi-largeur
σ = 1 échantillon pour éliminer les points incohérents, puis positionnons les extrema du
cycle aux instants où la dérivée change de signe. A partir de ces positions, nous attri-
buons la valeur 0% aux fins d’expiration et 100% aux fins d’inspiration puis interpolons
linéairement entre ces valeurs. La phase du signal sresp est notée sp

resp.
En amplitude comme en phase, les phases intermédiaires de l’expiration et de l’inspira-

tion sont différenciées en tenant compte du signe de la dérivée (figure 4.4). Pour l’indiquer,
nous notons le signe de la dérivée en exposant de la valeur du centre c, + correspondant à
l’inspiration et − à l’expiration. Le milieu d’inspiration correspond par exemple au centre
c = 0.5+.

La figure 4.8 illustre les valeurs que prend la fonction de sélection κ = rect avec
l’amplitude et la phase du signal irrégulier simulé pour deux valeurs de centre c, l’une en
fin d’expiration (c = 0) et l’autre en milieu d’inspiration (c = 0.5+).

4.2.2 Expériences

Le nombre de paramètres pouvant influer sur la reconstruction est très grand. En effet,
on peut faire varier le centre c, la largeur w, le signal d’entrée (amplitude ou phase), la
fonction de sélection et la méthode de reconstruction. De plus, ces différentes combinai-
sons peuvent être appliquées à chacun des jeux de données de la plateforme d’évaluation.
L’étude de l’influence des paramètres est donc menée par étapes, en étudiant dans un pre-
mier temps l’influence de la largeur de sélection et du signal d’entrée suivant la régularité
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Fig. 4.8 – Illustration de la fonction de sélection rect (courbes pleines) sur les 20 premières
secondes de l’amplitude et de la phase du signal respiratoire irrégulier (courbes creuses),
pour une même largeur w = 0.3 et en deux centres différents, c = 0 et c = 0.5+.

du cycle respiratoire, puis l’apport de la méthode de reconstruction SART sur l’algorithme
de reconstruction de Feldkamp et enfin diverses fonctions de sélection.

4.2.2.1 Données

Les quatre séquences de projections coniques simulées en appliquant en entrée du
fantôme analytique (paragraphe 3.2.2) et du fantôme réaliste discret (paragraphe 3.2.1)
les signaux respiratoires simulés régulier et irrégulier (paragraphe 3.2.3) sont utilisées.

4.2.2.2 Métriques

Les trois métriques de la plateforme d’évaluation (paragraphe 3.3) sont utilisées pour
évaluer les images reconstruites. Les mesures sont calculées dans une région d’intérêt com-
prenant la tumeur à tous les instants du cycle respiratoire (figure 4.9).

Les rapports signal sur bruit (RSB) sont calculés en utilisant comme référence les
images à partir desquelles ont été simulées les différentes séquences de projections. Dans
la région d’intérêt, ces images références sont segmentées en utilisant l’algorithme utilisé
pour la mesure de flou (paragraphe 3.3.3). Ces segmentations sont utilisées pour calculer
les rapports contraste sur bruit (RCB).

4.2.2.3 Positions sélectionnées

Deux positions caractéristiques du cycle respiratoire, un extremum et une phase in-
termédiaire, sont sélectionnées : la fin d’expiration (c = 0) et le milieu d’inspiration
(c = 0.5+).
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Fantôme analytique Fantôme réaliste discret

Fig. 4.9 – Représentation des régions d’intérêts dans lesquelles sont calculés nos critères
quantitatifs, sur les coupes coronales en fin d’inspiration (c = 1) du fantôme analytique et
du fantôme réaliste discret.

Les images reconstruites en phase et en amplitude ne sont cependant pas comparables
si la même valeur de centre est utilisée. En effet, à un même instant t, l’amplitude et la
phase du signal respiratoire prennent en général des valeurs différentes alors que le thorax
est dans la même position. Autrement dit, un même centre utilisé sur l’amplitude ou la
phase du signal ne reconstruit pas la même position du thorax.

Nous effectuons donc une correspondance entre leurs valeurs respectives en se basant
sur la première demi-période du signal simulé régulier (t ∈ [0, 2]) (paragraphe 3.2.3).
Rappelons l’équation de son amplitude (figure 4.10) :

s(t) = cos4
(

πt

4

)
L’équation de sa phase pour la première période (t ∈ [0, 4]) est donnée par (figure 4.10) :

sp(t) = |1− t

2
|

On veut connâıtre la valeur de phase sp correspondant à une amplitude s donnée. En
passant par le calcul de t à partir de s, possible car la fonction s(t) est bijective sur une
demi-période, on obtient après simplifications :

sp(t) = 1−
2 arccos 4

√
s(t)

π
, ∀t ∈ [0, 2] (4.8)

Par la suite, les valeurs de centre sont données en amplitude. La correspondance en
phase est effectuée implicitement à partir de l’équation 4.8. Cette correspondance est
illustrée graphiquement pour le centre c = 0.5 sur la figure 4.10. Remarquons que le signe
de la dérivée n’importe pas car on a symétrie par rapport à l’axe t = 2 sur une période
complète (t ∈ [0, 4]).

4.2.3 Influence de la largeur de sélection et du signal d’entrée

Dans un premier temps, les influences de la largeur de sélection et du signal d’entrée
sont étudiées en utilisant l’algorithme de reconstruction de Feldkamp et la fonction de
sélection rect. Les images TDM sont reconstruites avec différentes largeurs de la fenêtre
de sélection sur les différents jeux de données.
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Fig. 4.10 – Illustration de la correspondance entre phase et amplitude. La ligne hori-
zontale correspond à une valeur d’amplitude c = 0.5. D’après l’équation 4.8, le centre
correspondant pour la phase vaut c ' 0.64.

4.2.3.1 Résultats

Les résultats sont séparés en quatre groupes : la phase fin d’expiration (c = 0) (ta-
bleau 4.2 et figure 4.11) et la phase milieu d’inspiration (c = 0.5+) (tableau 4.3 et fi-
gure 4.12) du fantôme analytique d’une part, et la phase fin d’expiration (c = 0) (ta-
bleau 4.4 et figure 4.13) et la phase milieu d’inspiration (c = 0.5+) (tableau 4.5 et fi-
gure 4.14) du fantôme réaliste discret d’autre part.

Pour chaque groupe, nous représentons sous forme de tableau la coupe coronale de la
région d’intérêt à laquelle est associée le nombre N de projections coniques utilisées pour
la reconstruction (tableaux 4.2, 4.3, 4.4 et 4.5). Chaque colonne correspond à une largeur
w donnée de la fenêtre de sélection. Une ligne correspond à un mouvement donné (régulier
ou irrégulier) et à un signal donné en entrée de la fonction de sélection (amplitude ou
phase du signal respiratoire).

Sous chaque tableau sont représentées graphiquement les métriques d’évaluation en
fonction du nombre de projections coniques sélectionnées par la fonction de sélection (fi-
gures 4.11, 4.12, 4.13 et 4.14).

4.2.3.2 Discussion

Un grand nombre d’images ont été reconstruites pour étudier l’influence de la largeur
de sélection et du signal d’entrée (amplitude et phase). L’observation des résultats nous
permet d’en extraire quelques conclusions.

Commençons par remarquer que les résultats obtenus à partir de la séquence de pro-
jections d’un mouvement régulier ne peuvent être comparés que de manière relative à
ceux obtenus à partir de la séquence de projections d’un mouvement irrégulier. En effet,
le nombre de projections proche de l’instant c = 0 est beaucoup plus important avec le
mouvement régulier qu’avec le mouvement irrégulier (figure 4.15). Par exemple, avec une
largeur de fenêtre w = 0.1, l’amplitude du signal régulier permet de sélectionner N = 203
projections contre N = 32 projections avec l’amplitude du signal irrégulier (tableaux 4.2
et 4.4). De ce fait, la qualité des reconstructions est largement supérieure avec le mouve-
ment régulier qu’avec le mouvement irrégulier en termes de RSB, RCB et flou (figures 4.11
et 4.13). Inversement, la reconstruction d’un instant intermédiaire est meilleure avec le si-
gnal irrégulier qu’avec le signal régulier (figures 4.12 et 4.14).

Par ailleurs, il faut différencier les résultats obtenus avec le fantôme analytique de
ceux obtenus avec le fantôme discret. Tout d’abord, l’amplitude du mouvement est plus
importante avec le fantôme analytique qu’avec le fantôme discret. En effet, la norme
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Ref.

w 0.1 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8 2.0

Si
gn

al
ré

gu
lie

r N 203 248 300 345 377 408 440 472 503 548 640

Ampl.

N 29 87 145 203 261 325 383 440 497 554 640

Phase

Si
gn

al
ir

ré
gu

lie
r N 32 104 247 324 378 429 579 527 586 625 640

Ampl.

N 34 62 130 198 266 335 392 460 528 596 640

Phase

Tab. 4.2 – Coupes coronales de la région d’intérêt des différentes images TDM recons-
truites en fin d’expiration (c = 0) à partir des deux séquences de projections coniques si-
mulées du fantôme analytique (mouvement régulier et irrégulier). La fonction de sélection
rect, de largeur w, a sélectionné N projections coniques pour la reconstruction de chaque
image TDM.
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Fig. 4.11 – Métriques appliquées dans la région d’intérêt sur les différentes images recons-
truites du tableau 4.2.
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Ref.

w 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1

Si
gn

al
ré

gu
lie

r N 17 32 48 65 87 103 125 152 186 322

Ampl.

N 29 84 90 145 148 203 206 264 264 293

Phase
Si

gn
al

ir
ré

gu
lie

r N 27 49 75 99 134 169 217 258 293 315

Ampl.

N 34 64 103 133 146 182 208 251 276 279

Phase

Tab. 4.3 – Coupes coronales de la région d’intérêt des différentes images TDM recons-
truites en milieu d’inspiration (c = 0.5+) à partir des deux séquences de projections
coniques simulées du fantôme analytique (mouvement régulier et irrégulier). La fonction
de sélection rect, de largeur w, a sélectionné N projections coniques pour la reconstruction
de chaque image TDM.

 0

 2

 4

 6

 8

 10

 12

 14

 16

 18

 0  50  100  150  200  250  300  350

R
S

B
 (

dB
)

Nombre de projections

Amplitude / Régulier
Phase / Régulier

Amplitude / Irrégulier
Phase / Irrégulier

 0

 1

 2

 3

 4

 5

 6

 7

 0  50  100  150  200  250  300  350

R
C

B

Nombre de projections

Amplitude / Régulier
Phase / Régulier

Amplitude / Irrégulier
Phase / Irrégulier

 100

 200

 300

 400

 500

 600

 700

 800

 900

 0  50  100  150  200  250  300  350

F
lo

u 
(u

ni
té

s 
ar

bi
tr

ai
re

s)

Nombre de projections

Amplitude / Régulier
Phase / Régulier

Amplitude / Irrégulier
Phase / Irrégulier

Fig. 4.12 – Métriques appliquées dans la région d’intérêt sur les différentes images recons-
truites du tableau 4.3.
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Ref.

w 0.1 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8 2.0

Si
gn

al
ré

gu
lie

r
N 203 248 300 345 377 408 440 472 503 548 640

Ampl.

N 29 87 145 203 261 325 383 440 497 554 640

Phase

Si
gn

al
ir

ré
gu

lie
r

N 32 104 247 324 378 429 579 527 586 625 640

Ampl.

N 34 62 130 198 266 335 392 460 528 596 640

Phase

Tab. 4.4 – Coupes coronales de la région d’intérêt des différentes images TDM recons-
truites en fin d’expiration (c = 0) à partir des deux séquences de projections coniques
simulées du fantôme réaliste discret (mouvement régulier et irrégulier). La fonction de
sélection rect, de largeur w, a sélectionné N projections coniques pour la reconstruction
de chaque image TDM.
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Fig. 4.13 – Métriques appliquées dans la région d’intérêt sur les différentes images recons-
truites du tableau 4.4.
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Ref.

w 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1

Si
gn

al
ré

gu
lie

r

N 17 32 48 65 87 103 125 152 186 322

Ampl.

N 29 84 90 145 148 203 206 264 264 293

Phase

Si
gn

al
ir

ré
gu

lie
r

N 27 49 75 99 134 169 217 258 293 315

Ampl.

N 34 64 103 133 146 182 208 251 276 279

Phase

Tab. 4.5 – Coupes coronales de la région d’intérêt des différentes images TDM recons-
truites en milieu d’inspiration (c = 0.5+) à partir des deux séquences de projections co-
niques simulées du fantôme réaliste discret (mouvement régulier et irrégulier). La fonction
de sélection rect, de largeur w, a sélectionné N projections coniques pour la reconstruction
de chaque image TDM.
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Fig. 4.14 – Métriques appliquées dans la région d’intérêt sur les différentes images recons-
truites du tableau 4.5.
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Fig. 4.15 – Histogrammes représentant la répartition des 640 projections en fonction de
l’amplitude des signaux régulier et irrégulier.

moyenne du mouvement des voxels dans la région d’intérêt entre c = 0 et c = 1 est
égale à 15 mm pour le fantôme analytique et 9.5 mm pour le fantôme réaliste discret.
De plus, le contraste de la tumeur est plus marqué sur le fantôme analytique que sur le
fantôme réaliste discret, ce qui rend sa reconstruction plus aisée. Ces différences expliquent
que les résultats observés sont plus lisibles et marqués sur le fantôme analytique que sur
le fantôme réaliste discret, en particulier pour le milieu d’inspiration c = 0.5+. Enfin, pour
le fantôme analytique, sresp(t1) = sresp(t2) implique que le fantôme était exactement dans
la même position aux instants t1 et t2. Ce n’est pas le cas pour le fantôme réaliste discret
de part notre prise en compte de l’irrégularité du signal respiratoire si l’hystérésis n’est
pas nulle (figure 3.7).

L’influence de la largeur de sélection peut être séparée en deux points. D’une part, une
faible largeur peut impliquer la non sélection de projections pour certains cycles du signal
respiratoire, par exemple pour les phases extrêmes d’un mouvement irrégulier (tableaux 4.2
et 4.4) ou pour des phases intermédiaires quand la fenêtre de sélection est plus fine que
les valeurs du signal respiratoire de deux projections coniques consécutives (tableaux 4.3
et 4.5). Cela est particulièrement problématique car de larges portions angulaires ne sont
pas couvertes dans la méthode de reconstruction de Feldkamp (equation 2.15). L’utilisation
de la phase du signal respiratoire permet d’éviter ce problème. La figure 4.16 illustre
l’échantillonnage réalisé et la reconstruction obtenue suivant que l’on utilise l’amplitude
ou la phase du signal irrégulier pour la reconstruction de la fin d’expiration (c = 0). Notons
que les images reconstruites sont alors si bruitées qu’elles perturbent la mesure de flou qui
ne devrait qu’augmenter avec le nombre de projections sélectionnées.

D’autre part, une fois qu’au moins une projection par cycle est utilisée pour la re-
construction, l’augmentation de la largeur de sélection n’augmente pas ou peu la qualité
du signal (RSB et RCB), sauf pour la reconstruction de la fin d’expiration à partir de
la phase du signal régulier du fait du nombre important de projections proche de cette
phase (figure 4.15). En revanche, le flou, qui est éliminé avec une faible largeur, augmente
régulièrement avec w. Visuellement, les artefacts de traits et bandes qui apparaissent pour
une faible largeur de fenêtre s’atténuent effectivement légèrement avec l’augmentation de
la largeur de sélection w grâce au flou du mouvement mais ils ne sont pas éliminés.

Quand le mouvement est régulier, l’amplitude et la phase du signal donnent des
résultats globalement équivalents. Les courbes de RSB, de RCB et de flou sont en effet
confondues. Seul le nombre de projections sélectionnées varie en fonction de l’amplitude
w : il est linéaire en phase et non en amplitude. Quand le mouvement est irrégulier, les
résultats sont différents entre l’amplitude et la phase. L’intérêt de la phase pour une posi-
tion extrême a déjà été relevé (figure 4.16). Pour une position intermédiaire, on remarque
également sur le fantôme analytique que le RCB est meilleur en amplitude qu’en phase
(figure 4.12). Cette différence s’explique par le fait que la phase met en correspondance des
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Fig. 4.16 – Illustration de la sélection avec l’amplitude (N = 32 projections sélectionnées)
ou la phase (N = 34 projections sélectionnées) du signal respiratoire irrégulier (c = 0,
w = 0.1). (a) Valeurs de l’amplitude du signal respiratoire (trait plein) au long de la
trajectoire de la source de rayons X (trait pointillé). Les points représentent la position
de la source pour les projections sélectionnées. (b) Coupe axiale de l’image reconstruite
correspondante du fantôme analytique. (c) Idem avec le fantôme réaliste discret.

projections qui ne correspondent en fait pas aux mêmes positions spatiales. Cette observa-
tion ne se retrouve cependant pas sur le fantôme réaliste (figure 4.14), la correspondance
étant également fausse en amplitude (figure 3.7).

En pratique, on peut avoir une répartition angulaire irrégulière des projections (fi-
gure 4.16). Nous avons choisi de ne pas prendre en compte cet échantillonnage irrégulier
suivant β des projections Pβ au long de la trajectoire de la source au moment de la
discrétisation de l’équation 4.6. On aurait pu le faire en pondérant les projections par
la demi-distance angulaire entre ses deux plus proches voisins. Mais on prend alors plus
en compte les projections sur le bord de la fenêtre de sélection que celles au centre. De
plus, on peut remarquer que l’utilisation de la phase permet de régulariser la répartition
des projections par « paquets » de taille égale, ce qui limite l’impact de l’échantillonnage
irrégulier des projections.

4.2.3.3 Conclusion

D’après ces résultats, la reconstruction à partir d’une sélection de projections permet la
reconstruction d’images dont le flou dû au mouvement est sensiblement corrigé. Cependant,
l’utilisation d’un nombre réduit de projections implique un bruit sous forme de traits
et bandes plus important. En particulier, il faut qu’au moins une projection par cycle
respiratoire soit sélectionnée pour que l’échantillonnage au long de la trajectoire de la
source de rayons X soit suffisamment régulier (figure 4.16). Au delà, l’augmentation du
nombre de projections sélectionnées via l’augmentation de la largeur de sélection ne permet
pas de diminuer ce bruit.

L’utilisation de l’amplitude ou de la phase du signal respiratoire donne des résultats
sensiblement équivalents. La phase semble plus robuste car elle permet de respecter la
condition d’une projection sélectionnée par cycle. Mais l’amplitude peut permettre d’ob-
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tenir des résultats légèrement supérieurs avec un ajustement optimal de la fenêtre de
sélection w.

4.2.4 Influence de l’algorithme de reconstruction

Nous avons vu dans le paragraphe précédent que la reconstruction à partir d’une
sélection de projections coniques permet d’éliminer le flou dû au mouvement respiratoire.
Cependant, l’utilisation d’un nombre réduit de projections implique un bruit, sous formes
de traits et bandes dans les image reconstruites par l’algorithme de Feldkamp (figure 4.16).
La problématique de la reconstruction d’images tomographiques à partir d’un nombre
limité de projections est une problématique bien connue en tomographie. Son intérêt va
au delà de l’imagerie dynamique puisque, dans le cas statique, elle permet d’accélérer
l’acquisition et/ou de délivrer une dose de rayons X inférieure au patient.

Les méthodes de reconstruction à partir d’un nombre limité de projections peuvent
être séparées en deux catégories. D’une part, certains travaux utilisent des méthodes de
reconstruction itérative, sans modification particulière par rapport au manque de données,
par exemple la méthode SART [Andersen, 1989 ; Chlewicki et al., 2001]. Les méthodes
itératives sont en effet réputées plus robustes au manque de données. D’autre part, en se
basant sur un algorithme itératif, d’autres travaux compensent le manque de données par
un terme additionnel de régularisation basée sur une information a priori sur l’image à
reconstruire. Par exemple, en angiographie, l’image reconstruite peut être supposée clair-
semée [Li et al., 2002], composée de vaisseaux interconnectés [Li et al., 2003] de forme
tubulaire [Hansis et al., 2007].

Dans notre cas, l’image que l’on souhaite reconstruire ne possède pas de caractéristiques
évidentes permettant d’en déduire une régularisation. En effet, elle comporte à la fois des
zones fortement homogènes (graisse, muscle,...) et hétérogènes (arbre bronchique). Dans ce
paragraphe, nous limitons donc l’étude de l’impact de l’algorithme de reconstruction à la
comparaison de la méthode de Feldkamp et de la méthode SART, sans essayer d’ajouter
à cette dernière un terme additionnel de régularisation. La position choisie pour être
reconstruite parmi tous les instants respiratoires possibles est le milieu d’inspiration (c =
0.5+). En se basant sur les résultats du précédent paragraphe, nous utilisons la phase
du signal respiratoire sp

resp avec une largeur de sélection w = 0.1 pour qu’une projection
conique par cycle respiratoire soit sélectionnée. La fonction de sélection utilisée est la
fonction rect.

4.2.4.1 Résultats

Dans l’algorithme de reconstruction itératif SART, une itération correspond à une
utilisation de toutes les données, i.e. de toutes les projections coniques. Ce nombre a été
fixé à 3 dans le paragraphe 2.2.2.6 à partir de la littérature. Etant donné que l’on utilise
moins de projections, exactement 34 des 640 projections coniques avec les paramètres
de sélection fixés (signal irrégulier, c = 0.5+ et w = 0.1), on peut s’interroger sur la
validité de ce paramètre avec un nombre réduit de projections. Dans un premier temps,
nous observons donc l’évolution des métriques dans la région d’intérêt des deux fantômes
jusqu’à 60 itérations (car 60 > 3× 640/34) (figure 4.17). Les premières valeurs de flou ne
sont pas significatives car la segmentation sur laquelle est basée la métrique est fausse :
tous les pixels de la région d’intérêt sont définis comme appartenant à une même zone.
On observe que le RSB et le RCB augmentent plus rapidement que le flou ne diminue. A
partir de cette expérience, nous décidons de fixer le nombre d’itérations à 30.

Les figures 4.18 et 4.19 illustrent les résultats obtenus avec les deux algorithmes de
reconstruction sur les images des deux fantômes. Pour ces images TDM, les valeurs des
trois métriques dans la région d’intérêt sont données dans le tableau 4.6.
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Fig. 4.17 – Evolution des valeurs des 3 métriques dans la région d’intérêt des images TDM
reconstruites du fantôme analytique en fonction du nombre d’itération.
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Fig. 4.18 – Coupes à la tumeur des images TDM reconstruites avec la méthode de Feld-
kamp et SART à partir d’une sélection de la séquence de projections du fantôme analytique
avec un mouvement irrégulier. La fonction de sélection utilisée est rect(sp

resp(x), 0.5+, 0.1).

RSB RCB Flou
(dB) (sans unité) (unités arbitraires)

Fantôme analytique
Feldkamp 10.6 3.95 197

SART 13.7 4.08 309

Fantôme réaliste discret
Feldkamp 7.49 2.20 152

SART 8.99 2.53 196

Tab. 4.6 – Valeurs quantitatives obtenues sur une sélection de projections co-
niques des fantômes analytique et réaliste discret avec comme fonction de sélection
rect(sp

resp(x), 0.5+, 0.1).
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4.2.4.2 Discussion

L’analyse des images peut être faite qualitativement et quantitativement. Visuellement,
les figures 4.18 et 4.19 font clairement apparâıtre une différence entre les images recons-
truites par les deux algorithmes. La méthode de Feldkamp produit une image nette mais
perturbée par un fort bruit prenant la forme de traits et bandes. Au contraire, la méthode
SART produit une image qui semble plus floue mais où le bruit est moins important. On
peut cependant noter que les mêmes traits se retrouvent aux mêmes endroits. Le manque
de données n’est donc pas compensé par la méthode SART mais les artefacts de traits
induits sont moins apparents au prix d’un flou plus important. Le filtrage de la méthode
de Feldkamp augmente donc la netteté des contours mais également le bruit, ce qui n’est
pas le cas de la méthode SART qui n’a pas d’étape de filtrage.

Cette analyse qualitative est corroborée par nos mesures quantitatives (tableau 4.6).
Pour les deux fantômes, la méthode SART permet d’avoir une image plus proche de la
référence que la méthode de Feldkamp en termes de signal, à la fois pour le RSB et le
RCB. Mais le flou est plus important.

La différence de temps de calcul entre les deux méthodes est significativement
différente. La méthode de Feldkamp correspond à une demi-itération de la méthode
SART puisqu’elle réalise une rétroprojection par projection, l’étape de filtrage étant
d’une complexité négligeable par rapport à l’étape de rétroprojection. Avec 30 itérations,
le temps de calcul est donc environ 60 fois supérieur avec la méthode SART par rapport
à la méthode de Feldkamp. Par ailleurs, pour corriger la troncature des projections, il
faut reconstruire avec la méthode SART un volume plus grand (paragraphe 2.2.2.5). Par
exemple, sur le fantôme réaliste discret, le volume reconstruit était de 2563 voxels avec la
méthode de Feldkamp contre 512 × 256 × 410 voxels avec la méthode SART, les voxels
ayant une taille commune de 13 mm3. En pratique, le temps de calcul a été environ 400
fois supérieur avec la méthode SART qu’avec la méthode de Feldkamp.

4.2.4.3 Conclusion

La méthode SART reconstruit une image avec moins de bruit que la méthode de Feld-
kamp mais qui est également moins nette. Il n’est donc pas possible de dire si l’une est
supérieure à l’autre et il est probable que le choix dépendra de l’utilisation des images.
Si elles sont destinées à être utilisées par un homme, par exemple pour délimiter ma-
nuellement la tumeur ou vérifier visuellement sa position dans un contour préalablement
défini, alors la méthode de Feldkamp semble plus judicieuse puisque l’opérateur pourra
passer outre le bruit. Si elles sont destinées à être utilisées dans le cadre d’une méthode
automatique de traitement d’images, par exemple un recalage iconique, alors l’image re-
construite avec la méthode SART semble plus judicieuse. Dans les deux cas, le temps de
reconstruction sera un critère de choix important.

D’autres méthodes de reconstruction pourraient également être testées, notamment
celles incluant une régularisation ou optimisant la recherche du minimum global de la
fonctionnelle à minimiser, par exemple une méthode de type gradient conjugué. Notre
prédiction est que le manque de données restera un problème pour tout algorithme même
si ses conséquences seront variables.

4.2.5 Influence de la fonction de sélection

La fonction de sélection binaire rect (équation 4.5), utilisée jusqu’ici, ne prend comme
valeurs que 0 ou 1. De ce fait, deux projections très proches d’une même position spatiale
mais situées de part et d’autre de la frontière de la fenêtre de sélection peuvent être l’une
complètement éliminée et l’autre utilisée comme une projection au centre de la fenêtre.
Intuitivement, cette discontinuité de sélection n’est pas satisfaisante et on peut supposer
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qu’elle peut être, au moins partiellement, responsable des artefacts de traits et bandes
des projections. En imagerie cardiaque, il a donc été proposé d’utiliser une fonction de
sélection continue plutôt qu’une fonction rectangle [Manzke et al., 2004 ; Nielsen et al.,
2005]. κ prend la valeur 1 au centre c puis diminue continûment quand sresp(t) s’éloigne de
c. Les trois fonctions utilisées dans la littérature sont bumpν , cossq et xpowν (figure 4.20) :

bumpν(x, c, w) =


1 si |x− c| ≤ (1− ν)

w

2
1
2

[
1− sin

( π

νw
(|x− c| − w

2
)
)]

si
∣∣∣|x− c| − w

2

∣∣∣ < ν
w

2
0 sinon

(4.9)

où ν ∈ [0, 1] est un paramètre de la fonction qui permet de faire varier la vitesse de
transition de 1 à 0.

cossq(x, c, w) =

 cos2

(
π(x− c)

w

)
si |x− c| ≤ w

2
0 sinon

(4.10)

xpowν(x, c, w) =
1

1 +
∣∣∣∣x− c

w/2

∣∣∣∣ν avec ν > 0
(4.11)

La fonction cossq présente l’avantage d’utiliser autant de projections coniques que
la fonction rect, contrairement aux fonctions bumpν et xpowν qui en utilisent plus. De
plus, les fonctions peuvent être rapprochées de la fonction rect puisque l’on a les relations
bump0 = rect et :

lim
ν→+∞

xpowν(x, c, w) = rect(x, c, w) ∀x ∈ R \ |x− c| = w

2
Pour évaluer l’influence de cette fonction de sélection, nous choisissons la méthode

de reconstruction SART et un jeu de paramètres de sélection commun : phase du signal
respiratoire sp

resp, milieu d’inspiration c = 0.5+, largeur w = 0.2. Le fantôme analytique
est choisi car les artefacts y sont plus clairement visibles. Quatre fonctions de sélection κ
sont expérimentées (figure 4.20) : rect, bump0.4, cossq et xpow6.

4.2.5.1 Résultats

Une coupe axiale des quatre images TDM reconstruites est donnée figure 4.21. L’ana-
lyse quantitative de ces images est donnée figure 4.22 sous forme d’un histogramme pour
chaque métrique.

4.2.5.2 Discussion et conclusion

Nous avons expérimenté différentes fonctions de sélection et évalué leur influence sur
la reconstruction avec la méthode SART. Contrairement aux résultats suggérés par [Niel-
sen et al., 2005], nous ne remarquons pas de différence significative entre ces différentes
fonctions de sélection. Le contexte est cependant différent puisqu’ils utilisent des projec-
tions acquises sur un scanner conventionnel. Visuellement, les artefacts apparents sont
les mêmes avec les quatre fonctions même s’ils sont légèrement atténués avec la fonction
xpow6 (figure 4.21). Quantitativement, les RSB et RCB sont sensiblement égaux. La fonc-
tion cossq donne des résultats légèrement plus élevés, mais cela peut également venir du
fait qu’elle revient à utiliser une plus petite largeur de sélection. Le flou est équivalent
sauf pour la fonction xpow6 pour laquelle il est supérieur, ce qui s’explique par le fait
que cette fonction utilise toutes les projections pour la reconstruction, contrairement aux
autres fonctions.
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Fig. 4.19 – Coupes à la tumeur des images TDM reconstruites avec la méthode de
Feldkamp et SART à partir d’une sélection de la séquence de projections du fantôme
réaliste discret avec un mouvement irrégulier. La fonction de sélection utilisée est
rect(sp
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rect bump0.4 cossq xpow6

Fig. 4.21 – Coupes axiales à la tumeur des reconstructions avec différentes fonctions de
sélection en utilisant un même paramétrage κ(sp

resp(x), 0.5+, 0.2).
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Fig. 4.22 – Métriques des images reconstruites avec différentes fonctions de sélection et
un même paramétrage κ(sp

resp(x), 0.5+, 0.2) (figure 4.21).

4.2.6 Conclusion

Dans cette partie, nous avons étudié quantitativement plusieurs paramètres pouvant
influer sur la reconstruction d’images à partir d’une sélection de projections coniques. Le
centre c est le paramètre qui nous permet de choisir la position reconstruite dans le cycle
respiratoire. Les autres paramètres vont influer sur la qualité de l’image produite.

Nous avons vu qu’il était essentiel de sélectionner au moins une projection conique par
cycle respiratoire pour avoir un échantillonnage angulaire suffisant, ce qui peut être fait
en utilisant la phase du signal respiratoire. Quand exactement une projection par cycle
est sélectionnée, le flou dû au mouvement respiratoire est éliminé mais les images sont
fortement bruitées par manque de données. L’augmentation de la largeur de sélection w
ou l’utilisation d’autres fonctions de sélection κ ne permet pas de diminuer ce bruit.

La méthode de reconstruction utilisée produit par contre des résultats sensiblement
différents. Cependant, si le bruit est moins important avec la méthode SART qu’avec la
méthode de Feldkamp, le flou est lui plus important, ce qui ne permet pas de conclure
à la supériorité d’un algorithme sur l’autre. Il est probable que d’autres méthodes de
reconstruction permettent d’améliorer encore la qualité des images reconstruites. Notre
sentiment est cependant que le manque de données empêche d’obtenir une qualité d’images
équivalente à la reconstruction d’un objet statique avec toutes les projections.

4.3 Application aux données réelles

4.3.1 Expériences

La plateforme d’évaluation comprend deux séquences de projections coniques acquises
sur le tomographe Synergy, l’une sur fantôme mécanique (paragraphe 3.1.3) et l’autre sur
patient (paragraphe 3.1.2). Pour le fantôme mécanique, nous disposons également d’une
séquence de projections acquises avec le fantôme statique que nous utiliserons comme
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référence.
Le signal respiratoire est connu pour le fantôme mécanique et a été automatiquement

extrait des projections coniques pour le patient (paragraphe 4.1). Différentes positions au
long du cycle respiratoire (c = 0, c = 0.5+, c = 1 et c = 0.5−) sont reconstruites en
sélectionnant une projection par cycle respiratoire avec la phase du signal respiratoire.
Est également reconstruite l’image à partir de toutes les projections coniques, sans prise
en compte du mouvement, appelée reconstruction sans prise en compte du mouvement
respiratoire.

4.3.2 Résultats

La figure 4.23, respectivement 4.24, donne les coupes à l’isocentre des différentes images
reconstruites avec la méthode de Feldkamp, respectivement SART, sur la séquence de
projections coniques du fantôme mécanique. La figure 4.25, respectivement 4.26, donne
les coupes à l’isocentre des différentes images reconstruites avec la méthode de Feldkamp,
respectivement SART, sur la séquence de projections coniques du patient en respiration
libre.

4.3.3 Discussion et conclusion

L’observation des images reconstruites sur données réelles confirme les résultats que
nous avions obtenus sur données simulées. La sélection d’un sous ensemble de projections
coniques à l’aide d’un signal respiratoire permet de reconstruire une image d’une position
donnée dans le cycle respiratoire dont le flou dû au mouvement respiratoire a été en grande
partie éliminé. Quelle que soit la méthode de reconstruction, on peut en effet observer
le mouvement du fantôme mécanique et du patient d’une position respiratoire à l’autre
(figures 4.23, 4.25, 4.24 et 4.26)

Le faible nombre de projections implique cependant une qualité d’image bien inférieure
à celle avec toutes les projections. Avec la méthode de Feldkamp (figures 4.23 et 4.25),
cela se manifeste par des traits et bandes. Avec la méthode SART (figures 4.24 et 4.26),
ce bruit est plus faible mais un flou important perturbe l’image. Cela est particulièrement
vrai avec des formes géométriques telles que celles du fantôme mécanique, le manque
d’une projection perpendiculaire à un bord du parallélépipède rendant problématique sa
reconstruction.

4.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons étudié la correction du mouvement respiratoire en to-
modensitométrie conique par une sélection de projections coniques correspondant à une
même position dans le cycle respiratoire. Cette sélection est basée sur un signal respira-
toire pour lequel nous avons proposé une méthode d’extraction automatique à partir des
projections coniques (paragraphe 4.1). Cette méthode permet d’éviter de recourir à un
appareil d’acquisition externe synchronisé à l’acquisition.

L’étude quantitative des résultats obtenus sur données simulées nous a permis de
mettre en évidence l’importance de l’échantillonnage angulaire des projections coniques.
Ainsi, nous avons montré qu’il faut avoir au moins une projection conique sélectionnée
par cycle respiratoire pour avoir une qualité d’image suffisante. Quand cette condition
est respectée, le flou dû au mouvement respiratoire est éliminé, mais le faible nombre de
projections implique un bruit important sous forme de traits et bandes. Ce bruit n’est
pas ou peu diminué par l’augmentation de la largeur de la sélection ou l’utilisation d’une
autre fonction de sélection. Enfin, deux méthodes de reconstruction ont été comparées, la
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Fig. 4.23 – Images du fantôme mécanique reconstruites avec la méthode de Feldkamp.
La référence correspond à une acquisition avec le fantôme statique. Les autres images
ont été reconstruites à partir d’une même séquence de projections coniques du fantôme
en mouvement, avec toutes les projections (reconstruction statique) ou une sélection de
projection centrée sur une position c. Les traits horizontaux noirs ont été ajoutés pour
observer le mouvement de l’insert.
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Fig. 4.24 – Idem que figure 4.24 avec la méthode SART.
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Fig. 4.25 – Images du patient reconstruites avec la méthode de Feldkamp. Les images
ont été reconstruites à partir d’une même séquence de projections coniques du patient en
respiration libre, avec toutes les projections (reconstruction statique) ou une sélection de
projection centrée sur une position c. Les traits horizontaux blancs ont été ajoutés pour
observer le mouvement de la tumeur et de la coupole diaphragmatique.
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Fig. 4.26 – Idem que figure 4.26 avec la méthode sart.

- 92 -



4.4. Conclusion

méthode de Feldkamp et la méthode SART. Elles influent sur l’aspect des images recons-
truites mais nous n’avons pas pu conclure sur la supériorité d’une méthode par rapport à
l’autre.

Parmi les solutions que nous n’avons pas étudiées, il y a la modification du protocole
d’acquisition pour augmenter le nombre de projections coniques acquises. Cela peut se faire
en ralentissant la vitesse de rotation du tomographe [Sonke et al., 2005] et/ou en effectuant
plusieurs rotations [Li et al., 2006b]. Dans les deux cas, cela implique une augmentation du
temps d’acquisition et de la dose de rayons X délivrée au patient. Par exemple, si on prend
une projection par cycle respiratoire et que l’on veut avoir 640 projections disponibles pour
la reconstruction de chaque position du cycle respiratoire, le temps d’acquisition pour
une période de respiration de 4 s est de l’ordre de 40 min. Si la période d’acquisition des
projections est inchangée (5.5 images par seconde), le nombre de projections acquises serait
alors de l’ordre de 14000 projections, soit 22 fois plus qu’avec une acquisition classique.
Ce temps et cette dose ne sont pas envisageables pour une utilisation clinique sur patient.

En conclusion, cette méthode permet d’avoir une première image TDM 4D du thorax
mais avec une qualité réduite. Nous avons donc exploré d’autres possibilités pour corriger
les artefacts induits par le mouvement respiratoire. Cela nous a conduit à diriger nos
recherches vers les méthodes de reconstruction utilisant toutes les projections mais en
compensant le mouvement (chapitre 5).
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5.5 Application aux données réelles . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 115
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La reconstruction avec compensation du mouvement part du constat que toutes les
projections coniques d’une séquence ont été acquises sur un même patient ou objet. Au-
trement dit, les atténuations mesurées sur les projections sont dues aux mêmes tissus
mais ceux-ci se sont déplacés d’une projection à l’autre. L’idée est donc d’utiliser pendant
la reconstruction une modélisation du mouvement pour essayer de le compenser plutôt
que d’éliminer une partie des projections. Une image TDM est alors reconstruite pour un
instant de référence à partir de toutes les projections.

Tout comme dans le chapitre précédent on pouvait séparer l’obtention du signal respira-
toire de la reconstruction, on peut ici séparer l’estimation du mouvement respiratoire de la
méthode de reconstruction. Les deux problématiques sont toutes deux complexes, comme
en attestent les nombreux travaux de la littérature traitant l’une et/ou l’autre. Nous nous
intéressons plus particulièrement à la problématique de la reconstruction quand le mouve-
ment est connu. Les méthodes proposées sont testées sur les données simulées de la plate-
forme d’évaluation pour lesquelles le mouvement est connu. Des résultats préliminaires sur
données réelles sont également donnés à partir d’une première estimation du mouvement
respiratoire obtenue sur une image TDM 4D préalablement acquise.

Dans ce chapitre, après un état de l’art, nous proposons deux méthodes de reconstruc-
tion avec compensation du mouvement. La première est basée sur la méthode analytique
de [Feldkamp et al., 1984]. Nous utilisons en particulier l’inclusion heuristique d’un mou-
vement quelconque dans la reconstruction [Ritchie et al., 1996]. La seconde est basée sur
la méthode SART de [Andersen et Kak, 1984]. Nous proposons une nouvelle méthode de
production du système d’équations, ce qui revient à calculer les projections coniques d’un
volume déformable, c’est à dire un volume associé à un modèle de mouvement. Le système
d’équations est résolu avec la même méthode que celle utilisée en statique. Les résultats de
ces deux méthodes sont comparés à ceux obtenus à partir d’une sélection de projections
coniques ainsi qu’à l’image TDM reconstruite quand il n’y a pas de mouvement.

5.1 Etat de l’art

5.1.1 Estimation du mouvement à partir des données tomographiques

L’estimation de mouvement, et plus particulièrement du mouvement respiratoire, est
un problème bien connu en imagerie médicale qui doit être résolu à partir des données
disponibles. En tomographie, les données dont on dispose systématiquement sont les pro-
jections, parallèles ou divergentes suivant la géométrie. Une solution consiste donc à n’es-
timer le mouvement qu’à partir de ces projections. [Lu et Mackie, 2002 ; Zerfowski, 1998]
estiment ainsi les paramètres de déformations simples (paragraphe 5.1.2.1) à partir des
bords de formes visibles dans le sinogramme.

Dans le cas de déformations complexes, le nombre de paramètres à estimer est élevé
relativement au peu de données dont on dispose et nécessite de passer par des méthodes
plus élaborées. [Blondel, 2004 ; Blondel et al., 2004, 2006] reconstruisent le mouvement
des artères coronaires à partir de la position de leurs lignes centrales sur les projections co-
niques. Leur méthode passe dans un premier temps par la reconstruction 3D, géométrique
et non tomographique, des lignes de l’arbre coronaire à un instant de référence. A partir
de cet instant, une procédure estime le mouvement 4D des artères en utilisant un terme
d’attache aux données lié à la projection de l’arbre après déformation, et en contraignant
la régularité du mouvement, à la fois spatialement et temporellement.

Cette approche permet d’obtenir le mouvement des artères sans avoir besoin de données
extérieures, ce qui la rend particulièrement attractive. Elle est cependant difficilement ap-
plicable à notre situation puisque les projections coniques de thorax ne présentent pas
d’éléments équivalents aux artères, c’est à dire que l’on pourrait segmenter sous différentes
incidences pour reconstruire géométriquement leur forme 3D. Il faut donc passer par une
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reconstruction tomographique pour avoir une information 3D. Une solution consiste à uti-
liser une ou plusieurs reconstructions à partir d’une sélection de projections (chapitre 4)
mais l’estimation sera limitée par la qualité des images. Sinon, il semble nécessaire d’in-
troduire d’autres données pour estimer le mouvement.

[Zeng et Fessler, 2005 ; Zeng et al., 2007] s’appuient sur une image TDM 3D
préalablement acquise en respiration bloquée sur un scanner conventionnel. Le
mouvement est alors estimé en déformant cette image de référence sur les projections
coniques. Le terme d’attache aux données est la différence entre les projections coniques
mesurées et les projections coniques calculées à partir de l’image de référence et de la
déformation estimée. Le mouvement est de plus contraint pour être régulier spatialement
et pseudopériodique temporellement.

Quitte à utiliser une image externe, d’autres auteurs prennent plusieurs images des-
quelles une initialisation du mouvement peut être extraite. [Schweikard et al., 2005] uti-
lisent deux images TDM du patient correspondant aux extrema de la respiration pour
construire un modèle de mouvement avant le traitement. Ce modèle est alors recalé sur
des projections coniques acquises pour estimer en temps réel le mouvement de la tumeur
et adapter le traitement. De la même manière, [Reyes et al., 2007] construisent un modèle
de mouvement à partir d’images IRM d’un autre patient aux extrema de la respiration
pour compenser le mouvement dans leur reconstruction TEP. Dans les deux cas, il est
nécessaire d’estimer préalablement le mouvement respiratoire par un recalage entre les
deux images 3D, ce qui correspond à une estimation telle que celle utilisée dans le pa-
ragraphe 3.2.1.3.1. Un état de l’art des nombreuses méthodes répondant à ce problème
est disponible dans [Sarrut et al., 2006 ; Sarrut, 2006] et [Sluimer et al., 2006]. Plusieurs
thèses de doctorat récemment soutenues ont abordé ce problème [Boldea, 2006 ; Delhay,
2006], ce qui démontre que cette thématique de recherche est encore ouverte.

5.1.2 Reconstruction avec compensation du mouvement

Les méthodes de reconstruction avec compensation du mouvement peuvent être
séparées suivant la nature du mouvement qu’elles compensent. Nous distinguons deux
catégories : les méthodes qui compensent un mouvement limité à une déformation
simple (rigide, affine, etc...) et les méthodes qui compensent une déformation réaliste
quelconque.

5.1.2.1 Déformations simples

La limitation des mouvements à des déformations simples permet aux méthodes entrant
dans cette catégorie de compenser le mouvement directement dans l’espace des projections.
Elles s’appuient sur les propriétés de la transformée de Radon pour ces déformations
[Milanfar, 1999]. La compensation peut alors être effectuée en calculant effectivement un
nouveau sinogramme correspondant au cas statique [Lu et Mackie, 2002 ; Zerfowski,
1998], ou de nouvelles données list mode en TEP [Livieratos et al., 2005 ; Lamare et al.,
2007], ce qui permet d’utiliser directement une méthode de reconstruction statique. En
tomodensitométrie hélicöıdale, le calcul des nouvelles valeurs de la transformée de Radon
peut être intégré dans leur étape d’interpolation [Wang et Vannier, 1995].

Sinon, on peut aussi modifier directement la méthode de reconstruction. Dans le cas
itératif, cela consiste simplement à modifier les matrices de projections en utilisant une
position virtuelle de la source et/ou du détecteur [Fulton et al., 1994 ; Hutton et al., 2002 ;
Feng et al., 2006]. Dans le cas analytique, il faut modifier la formule théorique d’inversion
pour que la reconstruction reste exacte [Roux et al., 2004 ; Roux, 2004 ; Desbat et al.,
2007] même si des approximations sont généralement faites en pratique sur la condition de
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suffisance des données [Li et al., 1995] ou le passage à une géométrie divergente [Crawford
et al., 1996].

La caractérisation la plus large des déformations répondant aux critères de ces com-
pensations sont les déformations qui conservent la géométrie d’acquisition, c’est à dire qui
transforment un ensemble de lignes d’acquisition parallèles en un autre ensemble de lignes
parallèles ou un faisceau divergent en un autre faisceau divergent [Desbat et al., 2007].
Cette catégorie inclut entre autres les déformations rigides [Fulton et al., 1994 ; Li et al.,
1995 ; Wang et Vannier, 1995 ; Hutton et al., 2002 ; Feng et al., 2006] et affines [Crawford
et al., 1996 ; Zerfowski, 1998 ; Lu et Mackie, 2002 ; Roux et al., 2004 ; Roux, 2004 ;
Lamare et al., 2007].

La variété des géométries et modalités concernées attestent du fait que l’intérêt de
la compensation de mouvement va au-delà de notre seule modalité et qu’elle peut être
appliquée à d’autres : TDM 2D [Crawford et al., 1996 ; Zerfowski, 1998 ; Lu et Mackie,
2002 ; Roux et al., 2004] et 3D [Roux, 2004], tomographie d’émission monophotonique
2D [Li et al., 1995] et 3D [Fulton et al., 1994 ; Hutton et al., 2002 ; Feng et al., 2006] et
TEP [Livieratos et al., 2005 ; Lamare et al., 2007].

5.1.2.2 Déformations réalistes quelconques

Le mouvement respiratoire ne rentre pas dans la classe des déformations précédentes.
Dès lors, deux solutions sont possibles : approximer le mouvement respiratoire par un
mouvement pouvant être compensé dans l’espace des projections ou modifier la méthode
de reconstruction pour pouvoir tenir compte de n’importe quel mouvement réaliste. En
tomodensitométrie, la première solution a été abordée par [Crawford et al., 1996] avec une
géométrie 2D et un mouvement affine 2D, mais ils ne tiennent pas compte du mouvement
cranio-caudal qui est pourtant une des directions principales du mouvement. Une approxi-
mation du mouvement par les déformations compensées exactement par [Desbat et al.,
2007] serait également possible, mais elle semble limitée tant, intuitivement, on voit mal
quelle déformation de ce type s’approche d’un mouvement à la fois cranio-caudal pour les
poumons et axial pour la cage thoracique.

La seconde solution semble donc plus prometteuse jusqu’à preuve du contraire.
Les méthodes de reconstruction analytique qui ont été proposées pour compenser une
déformation réaliste quelconque sont heuristiques. Elles se basent sur des méthodes
globales et supposent qu’elles sont applicables localement. [Ritchie et al., 1996] ont
ainsi étendu leur méthode de compensation globale [Crawford et al., 1996] au cas
local, de même que [Roux, 2004]. Ces approximations reviennent en général à modifier
l’algorithme statique en déformant chaque rétroprojection de manière à compenser le
mouvement. Plusieurs travaux ont repris cette idée à partir d’algorithmes statiques
[Grangeat et al., 2002 ; Koenig et al., 2002 ; Li et al., 2006a ; Schäfer et al., 2006] et
notre méthode analytique s’inscrit dans cette démarche. Nous verrons cependant que
l’heuristique introduite n’est pas sans conséquence.

D’autres auteurs incluent une déformation quelconque dans une méthode de recons-
truction itérative. Nous avons vu qu’une méthode itérative résout un système d’équations
construit à partir de l’intersection du faisceau de rayons X avec une image 3D discrète,
composée d’échantillons associés à des fonctions de base, généralement l’indicatrice des
voxels (paragraphe 2.2). Dans le cas dynamique, il faudrait logiquement à la fois déplacer
les échantillons et déformer les fonctions de base par rapport au mouvement pour que la re-
construction soit exacte. Cependant, cette déformation est coûteuse à réaliser exactement
et, en pratique, une approximation est généralement effectuée, en ne gardant par exemple
que la translation de l’indicatrice sans la déformer [Blondel, 2004] ou en supposant qu’une
fonction sphérique se transforme en une ellipsöıde [Reyes et al., 2007].

Ce chapitre s’inscrit dans le cadre de la compensation de déformations réalistes quel-
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5.2. Préliminaires

conques. Deux approches sont envisagées : l’une analytique, basée sur la méthode de
Feldkamp, et l’autre discrète, basée sur la méthode SART.

5.2 Préliminaires

Le mouvement 4D pendant l’acquisition des projections est modélisé par la fonction
Φ : R3 × R → R3, qui donne la correspondance entre la position d’un point physique (ou
d’une particule [Grangeat et al., 2002]) à un instant de référence t = 0, et sa position à un
instant quelconque t. Le mouvement 3D entre l’instant de référence et un instant donné
t est noté Φ(x, t) = Φt(x). Φt est supposé être un difféomorphisme pour tout t, ce qui
implique que son inverse Φ−1

t existe. Cette condition est réaliste physiquement puisque
la bijectivité signifie qu’un point a un et un seul correspondant entre deux instants et la
dérivabilité de Φt implique que la déformation est régulière (pas de déchirure par exemple).

Du fait de la déformation, l’image TDM que l’on veut reconstruire (paragraphe 2) est
une fonction f : R3 ×R→ R qui dépend également du temps. Notre but dans ce chapitre
est de reconstruire l’image TDM à l’instant de référence f(x, 0) en incluant Φ dans les
méthodes de reconstruction. On se base toujours sur l’équation 2.2 de Beer-Lambert qui
relie une mesure I effectuée par le détecteur à la fonction des coefficients d’atténuation f .
Elle devient en intégrant la dimension temporelle :

− ln
I(y, t)

I0
=
∫

Ly

f(x, t)dx (5.1)

Généralement [Blondel, 2004 ; Desbat et al., 2007], la fonction d’atténuation linéaire
à l’instant de référence f(x, 0) est reliée à la fonction d’atténuation linéaire f(x, t) à un
instant quelconque t par la relation f(x, 0) = f(Φt(x), t). Mais cette relation ne tient pas
compte du fait que l’atténuation linéaire varie quand les tissus se dilatent ou se contractent,
ou, dans le cas du poumon, s’emplissent ou se vident d’air [Simon, 2005 ; Sarrut et al.,
2006].

L’atténuation linéaire d’un faisceau est due à différents phénomènes, dont l’absorp-
tion photoélectrique, la diffusion élastique et de Compton, et la production de paires.
En première approximation, on peut supposer que ce coefficient d’atténuation linéaire est
proportionnel à la densité massique [Mull, 1984].

Pour illustrer la variation d’atténuation linéaire d’un point avec la déformation, prenons
par exemple un tissu occupant un volume Vt, dépendant du temps, et d’atténuation linéaire
homogène µ(t) à chaque instant t, telle que f(x, t) = µ(t) ∀x ∈ Vt. Si l’atténuation linéaire
est proportionnelle à la densité massique, en utilisant l’hypothèse de conservation de la
masse, on obtient entre deux instants t = 1 et t = 2 la relation :

V1 · µ(t1) = V2 · µ(t2)⇔ f(x, t1) =
V2

V1
f(x, t2) (5.2)

Il faut donc tenir compte de la variation de volume pour pouvoir relier les atténuations
linéaires à deux instants différents. Dans le cas d’une déformation complexe quelconque
Φt de l’instant de référence t = 0 vers un instant t, la variation locale d’un élément de
volume dVt nous est donnée en première approximation par la relation [Rey et al., 2002] :

dVt ' Jac(Φt) · dV0 (5.3)

où Jac(Φt) = |∇Φt| est le déterminant de la matrice jacobienne de la déformation,
appelé jacobien, dont une valeur inférieure à 1 implique une contraction locale, une valeur
supérieure à 1 une dilatation locale et une valeur égale à 1 un volume local constant.
Finalement, on obtient en combinant les équations 5.2 et 5.3 la relation suivante entre les
atténuations linéaires à l’instant de référence t = 0 et à un instant quelconque t :
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f(x, 0) ' Jac(Φt(x)) · f(Φt(x), t) (5.4)

Cette équation suppose que la masse n’a pas changé dans le temps. On néglige donc
l’évolution anatomique du patient autre que la déformation, la masse de l’air inspiré et la
variation du volume sanguin.

5.3 Reconstruction analytique avec compensation du mou-
vement

5.3.1 Méthode

Nous avons vu dans l’état de l’art (paragraphe 5.1.2) qu’il n’existe pas de méthode
analytique de compensation d’un mouvement 4D basée sur une formule d’inversion exacte.
Les méthodes existantes s’appuient donc sur des heuristiques. Plutôt que de généraliser
une méthode de compensation exacte globale à une déformation locale [Ritchie et al.,
1996 ; Roux, 2004], nous utilisons l’approche de [Li et al., 2006a] consistant à partir de
la formule d’inversion pour un objet statique et à y inclure le mouvement.

Rappelons tout d’abord la formule d’inversion de Feldkamp (équation 2.15) dans le cas
statique où f ne dépend pas du temps :

f(x) =
∫ 2π

0

(
R

U(β, x)

)2

P̃ ′
β

(
a′(β, x), b′(β, x)

)
dβ (5.5)

Notre raisonnement se base sur l’heuristique suivante : la « reconstruction » à partir
d’une seule projection conique, i.e. la rétroprojection d’une et une seule projection conique
filtrée de la méthode de Feldkamp, est (ou peut être vue comme) une image TDM du
patient. En s’appuyant sur cette heuristique, l’image TDM de f à l’instant d’acquisition
tβ de la projection Pβ est donnée à partir de l’équation 2.15 par :

f(x, tβ) = 2π

(
R

U(β, x)

)2

P̃ ′
β

(
a′(β, x), b′(β, x)

)
(5.6)

Le but est d’utiliser toutes les projections coniques, acquises à différents instants. Dans
le cas général, le patient occupe une position différente à l’instant d’acquisition de chaque
projection. En supposant que l’on dispose de l’image TDM f(x, tβ) à chaque instant tβ
d’acquisition, on peut alors les déformer en utilisant l’équation 5.4 puis les moyenner, ce
qui s’écrit :

f(x, 0) =
1
2π

∫ 2π

0
Jac(Φtβ (x)) · f(Φtβ (x), tβ)dβ (5.7)

En combinant les équations 5.6 et 5.7, on obtient alors :

f(x, tβ) =
∫ 2π

0
Jac(Φtβ (x))

(
R

U(β, Φtβ (x))

)2

P̃ ′
β

(
a′(β, Φtβ (x)), b′(β, Φtβ (x))

)
dβ (5.8)

L’algorithme de rétroprojection filtrée avec compensation du mouvement consiste alors,
pour chaque projection Pβ acquise à l’instant t, à :

1. pondérer la projection Pβ comme en statique (équation 2.16) ;

2. filtrer la projection pondérée P ′
β comme en statique (équation 2.10) ;

3. rétroprojeter la projection filtrée comme en statique (équation 2.15) dans une image
temporaire ;
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4. déformer cette image temporaire d’après l’équation 5.4 en utilisant la déformation
Φtβ et la sommer dans l’image résultat.

Les trois premières étapes correspondent à l’application de la formule d’inversion sta-
tique pour la reconstruction de l’image TDM du patient dans sa position à l’instant t et
la dernière à la compensation de la déformation.

L’implémentation décrite dans le paragraphe 2.1.3 est donc conservée. Cependant,
les étapes 3 et 4 sont combinées pour éviter le stockage d’une image temporaire et une
interpolation supplémentaire. Cela revient à rétroprojeter en utilisant le rayon X qui passe
par Φt(x) et non par x dans le cas statique, c’est à dire à rétroprojeter le long des
lignes courbes obtenues à partir des lignes droites d’acquisition déformées vers l’instant
de référence pour compenser le mouvement respiratoire. L’approche arrière décrite dans le
paragraphe 2.1.3.3 est conservée en incluant le déplacement Φt des voxels avant projection.

L’heuristique peut parâıtre particulièrement fausse. Remarquons cependant que, dans
le cas d’un mouvement périodique, si le mouvement est discrétisé en un nombre fini de
positions, l’algorithme revient à reconstruire plusieurs images TDM à partir d’un tri des
projections coniques en ensembles correspondant à chaque position (chapitre 4), puis à
moyenner les différentes images TDM obtenues en tenant compte de la déformation. On
peut aussi vérifier qu’en cas de déformation nulle (Φt(x) = x), on retrouve la formule
d’inversion de Feldkamp.

5.3.2 Expériences

Les séquences de projections issues des fantômes numériques et des deux signaux res-
piratoires, régulier et irrégulier, de la plateforme d’évaluation (chapitre 3) sont utilisés
pour tester la méthode de reconstruction analytique avec compensation du mouvement.
Le modèle de mouvement Φ est connu pour le fantôme réaliste discret (paragraphe 3.2.1)
et a été extrait pour le fantôme analytique à partir des images TDM simulées correspon-
dant aux extremas du cycle respiratoire (paragraphe 3.2.2). En pratique, nous n’avons
pas tenu compte au moment de la simulation des projections coniques de la variation de
densité due aux changements locaux de volumes. Le jacobien de la déformation est donc
fixé à Jac(Φt) = 1 pour l’ensemble des reconstructions.

L’instant de référence choisi est la fin d’inspiration. Dans un premier temps, une image
TDM de référence est reconstruite à partir des 640 projections coniques simulées quand le
fantôme est statique à la position de référence. Notre but est en effet de reconstruire une
image TDM équivalente à l’image TDM reconstruite à partir de projections d’un objet
statique. Dans un second temps, trois images TDM sont reconstruites à partir des 640
projections coniques simulées quand le fantôme est mobile. La première image est recons-
truite sans prise en compte du mouvement respiratoire à partir de toutes les projections
coniques ; la seconde est reconstruite à partir d’une sélection de projections coniques (cha-
pitre 4), en utilisant une projection conique par cycle respiratoire à partir de la phase
du signal respiratoire, soit la fonction de sélection rect(sp

resp(t), 1, 0.1) ; la troisième est
reconstruite en utilisant l’algorithme de reconstruction avec compensation du mouvement
respiratoire à partir de toutes les projections coniques.

5.3.3 Résultats

Les coupes à l’isocentre des différentes images TDM reconstruites du fantôme analy-
tique, respectivement du fantôme réaliste discret, sont données figure 5.1, respectivement
figure 5.3. L’évaluation quantitative de ces images est représentée sous forme d’histo-
grammes figure 5.2, respectivement figure 5.4.
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Fig. 5.1 – Coupes à l’isocentre des images TDM reconstruites par méthodes analytiques à
partir des projections simulées sur le fantôme analytique animé d’un mouvement irrégulier.
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Fig. 5.2 – Métriques correspondantes des images TDM de la figure 5.1.
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Fig. 5.3 – Coupes à l’isocentre des images TDM reconstruites par méthodes analytiques
à partir des projections simulées sur le fantôme réaliste discret animé d’un mouvement
régulier.
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Fig. 5.4 – Métriques correspondantes des images TDM de la figure 5.3.
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5.3.4 Discussion

La reconstruction analytique avec compensation du mouvement permet d’obtenir des
images TDM de qualité proche de l’image TDM obtenue dans le cas statique (référence),
sans modification du protocole d’acquisition. Quantitativement, l’amélioration par rap-
port à la reconstruction à partir d’une sélection de projections est sensible (figures 5.2
et 5.4). Les trois métriques sont équivalentes aux résultats quantitatifs obtenus dans le cas
où le fantôme était statique. Ces observations se retrouvent visuellement sur les images
(figures 5.1 et 5.3). D’une part, le flou est aussi bien éliminé qu’avec la reconstruction à
partir d’une sélection de projections. D’autre part, le bruit qui avait été introduit par le
manque de données dans le cas d’une sélection est fortement réduit.

Cependant, certains artefacts subsistent. En effet, si l’on ne compare visuellement
que les images reconstruites sans et avec compensation du mouvement, le flou est certes
éliminé, mais les traits et bandes sont toujours présents et avec une importance apparente
équivalente. Ils correspondent en fait aux traits et bandes observés de manière plus marqués
dans les images reconstruites à partir d’une sélection de projections. Ces artefacts sont plus
marqués sur le fantôme analytique que sur le fantôme réaliste discret car les projections
sont plus contrastées sur le premier, pour lequel la simulation des projections est basée
sur une formule analytique, que sur le second, pour lequel la projection est basée sur la
projection d’une image discrète et comporte donc plusieurs interpolations.

Leur présence peut s’expliquer en revenant à l’heuristique, à savoir que la reconstruction
à partir d’une seule projection conique est une image du patient. Elle n’est évidemment
pas vraie pour une seule projection. Par contre, pour un sous-ensemble de projections
correspondant à un même instant, i.e. la reconstruction à partir d’une sélection, l’hypothèse
est approximativement vraie, sauf que les artéfacts introduits par le manque de données
sont différents pour les différentes images reconstruites au long du cycle respiratoire. Avec
un objet statique, ces artefacts se compensent car la correspondance dans l’espace de
Fourier est exacte (figure 2.1). Avec un objet en mouvement, l’application du théorème
coupe projection (figure 2.5) nous donne des valeurs de la transformée de Fourier du patient
dans différentes position. L’utilisation de ces valeurs sans prise en compte du mouvement
est donc fausse car elles ne correspondent pas aux mêmes objets. Le déplacement de ces
valeurs impliqué par la déformation ne comble pas correctement les valeurs manquantes.

Ces remarques peuvent nous conduire à supposer que la méthode se comporterait
probablement encore plus mal si l’on ne disposait pas de plusieurs cycles d’un mouvement
périodique puisque l’heuristique serait encore plus fausse. D’autre part, des déformations
moins locales pourraient également accentuer les artefacts, les projections mesurées étant
encore plus éloignées que celles du patient à la position de référence.

5.3.5 Conclusion

Nous avons appliqué une méthode de reconstruction analytique avec compensation du
mouvement basée sur une heuristique. Cette méthode permet d’éliminer complètement le
flou causé par le mouvement respiratoire. Cependant, les artefacts de traits et bandes sont
toujours présents car l’heuristique est en général fausse. Comme il n’existe pas de solution
analytique exacte qui permette de compenser un mouvement quelconque, nous avons été
amenés à nous tourner vers une solution algébrique.

5.4 Reconstruction algébrique avec compensation du mou-
vement

Les méthodes algébriques consistent à poser le problème sous forme d’un système
d’équations linéaires que l’on peut ensuite résoudre avec une méthode de résolution adaptée
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à la taille et la nature éparse du système. Dans cette partie, nous présentons d’abord la
construction du système d’équations linéaires intégrant le mouvement respiratoire puis
proposons sa résolution en se basant sur la méthode SART (paragraphe 2.2.1).

5.4.1 Méthode de projection d’un volume déformable discret

On appelle projection d’un volume déformable le calcul de la projection conique d’un
volume après sa déformation. Ce problème peut donc être résumé à la composition de deux
transformations (figure 5.5). La première est la déformation Φt qui décrit le mouvement
respiratoire (équation 5.4). La seconde est l’atténuation des rayons X au long de leur
parcours de la ligne Ly (équation 5.1). La problématique est étudiée dans un premier temps
dans le cas continu puis en intégrant la nature discrète de l’image TDM à reconstruire.
Nous proposons ensuite deux algorithmes pratiques de calcul des projections coniques.

Image TDM 3D à

reconstruire f(x, 0)

�
�

�
�Mouvement

respiratoire Φt

Image TDM

3D déformée

�
�

�
�Atténuation des

rayons X
R

Ly

Projection conique

2D − ln(I(y, t)/I0)

Fig. 5.5 – Représentation schématique des deux transformées en jeux permettant de relier
la fonction à reconstruire aux mesures effectuées.

5.4.1.1 Cas continu

L’équation 5.1 relie une mesure effectuée par le détecteur à un instant t à la fonction des
coefficients d’atténuation correspondante f(x, t), alors qu’il nous faut la relier à la fonction
des coefficients d’atténuation à l’instant de référence f(x, 0). Dans ce but, [Blondel, 2004 ;
Roux, 2004] proposent d’inclure la déformation Φt par le théorème du changement de
variable, en posant z = Φt(x) :

− ln
I(y, t)

I0
=
∫

Ly

f(z, t)dz =
∫

Φ−1
t (Ly)

f(Φt(x), t).Jac(Φt((x))dx (5.9)

où Φ−1
t (Ly) est la courbe de classe C1 obtenue après déformation de Ly par Φ−1

t . En
combinant les équations 5.4 et 5.9, on obtient alors :

− ln
I(y, t)

I0
=
∫

Φ−1
t (Ly)

f(x, 0)dx (5.10)

Une autre solution consiste à changer de variable dans l’équation 5.4 en posant x =
Φ−1

t (z), ce qui donne :

f(x, t) ' Jac(Φ−1
t (x))f(Φ−1

t (x), 0) (5.11)

En combinant les équations 5.1 et 5.11, on obtient alors :

− ln
I(y, t)

I0
=
∫

Ly

Jac(Φ−1
t (z))f(Φ−1

t (z), 0)dz (5.12)

Dans le cas continu, les mesures du tomographe peuvent donc être reliées à l’image
TDM à l’instant d’acquisition de deux manières : soit en calculant l’intégrale le long de
la ligne courbe Φ−1

t (Ly) qui parcourt la fonction d’atténuation à l’instant de référence
f(x, 0) (équation 5.10), soit en calculant l’intégrale le long de la ligne droite Ly qui par-
court la fonction d’atténuation à l’instant de référence déformée vers l’instant d’acquisition
f(Φ−1

t (z), 0) (équation 5.12).
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5.4.1.2 Cas discret

L’application de méthodes d’inversion algébriques nécessite d’intégrer la nature discrète
des données. Supposons, comme dans le paragraphe 2.2.1, que la fonction d’atténuation
à l’instant de référence f(x, 0) est représentée comme la somme d’indicatrices de voxels
hj(x) (équation 2.20) :

f(x, 0) =
N∑

j=1

fjhj(x) (5.13)

L’inclusion de cette représentation dans l’équation 5.10 donne :

Bi =
∫

Φ−1
t (Li)

N∑
j=1

fjhj(x)dx

=
N∑

j=1

fj

∫
Φ−1

t (Li)
hj(x)dx

où B est le vecteur des mesures, obtenu après avoir pris le logarithme du quotient des
intensités mesurées sur l’intensité initiale, et

∫
Φ−1

t (Li)
hj(x)dx est la longueur de l’intersec-

tion de la ligne courbe correspondant à la ligne droite d’acquisition déformée vers l’instant
de référence par Φ−1

t (figure 5.6a).

Temps de référence 0 Temps d’acquisition t

Φt−−→
←−−
Φ−1

t

(a) (b)

Fig. 5.6 – Illustration 2D du calcul des poids pour la construction du système d’équations
linéaires, qui implique le calcul de (a) l’intersection entre une grille de fonctions indica-
trices régulières hj(x) et le rayon déformé Φ−1

t (Li) ou (b) l’intersection entre une grille de
fonctions indicatrices déformées hj(Φ−1

t (z)) et un rayon droit Li (au jacobien près).

On peut aussi inclure la représentation discrète de f(x, 0) dans l’équation 5.12, ce qui
donne :

Bi =
∫

Li

Jac(Φ−1
t (z))

N∑
j=1

fjhj(Φ−1
t (z))dz

=
N∑

j=1

fj

∫
Li

Jac(Φ−1
t (z))hj(Φ−1

t (z))dz

où, si Jac(Φ−1
t ) = 1,

∫
Li

hj(Φ−1
t (z))dz est l’intersection entre la ligne droite d’acquisi-

tion et l’indicatrice de voxel déformée hj(Φ−1
t (z)) (figure 5.6b).

Comme en statique (équation 2.22), il est donc possible d’écrire la projection d’un
volume déformable sous forme d’un système d’équations linéaires
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Af = B (5.14)

où f sont les valeurs discrètes de l’image TDM à l’instant de référence f(x, 0) et en
posant :

Ai,j =
∫

Φ−1
t (Li)

hj(x)dx =
∫

Li

Jac(Φ−1
t (z))hj(Φ−1

t (z))

Dans le cas général d’un difféomorphisme Φt quelconque, le calcul des poids Ai,j ne se
résume donc pas à une intersection géométrique simple telle que dans le cas statique. Pour
simplifier le problème, nous revenons aux principes de calcul de la déformation numérique
d’une image source vers une image cible, qui peut se faire de deux manières [Wolberg,
1990], comme nous l’avons déjà introduit pour le calcul d’une projection conique d’un
volume statique (paragraphe 2.2.2.1) : l’approche avant consiste à parcourir les pixels de
l’image source et à en déduire la contribution de chacun aux différents pixels de l’image
cible ; l’approche arrière consiste à parcourir les pixels de l’image cible et à en déduire la
valeur de chacun en fonction des pixels de l’image cible.

Quand la composition de deux transformations est en jeu, l’une des deux approches
peut être choisie pour chacune des deux transformations. Cependant, si l’on veut éviter de
calculer explicitement le volume intermédiaire déformé, il faut choisir la même approche
pour les deux transformations. Nous explorons d’abord l’approche arrière puis proposons
une nouvelle approche avant basée sur les propriétés de la décomposition shearwarp (pa-
ragraphe 2.2.2.1).

5.4.1.2.1 Approche arrière Le processus de calcul d’une projection conique
d’un volume déformable par une approche arrière se base sur un lancer de rayon
(paragraphe 2.2.2.1) au long de chaque ligne Li d’acquisition (équation 5.12). Les valeurs
d’atténuation au long des rayons ne sont pas connues puisque les rayons traversent
f(x, t) et non f(x, 0). Pour chaque position x d’échantillon au long du rayon, on utilise
le vecteur de déplacement Φ−1

t (x) pour déduire la valeur spatiale correspondante à
l’instant 0 de référence. La valeur d’atténuation est alors déduite par interpolation à
partir des valeurs de f . Le processus est résumé sur la figure 5.7.
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Fig. 5.7 – Illustration 2D du lancer de rayon par la méthode shearwarp (a) sans
déformation et (b) avec déformation.

Dans notre implémentation, Φ−1
t (x) est représenté numériquement par un champ de

vecteurs. Le vecteur de déplacement de chaque échantillon utilisé au long des rayons est
choisi au plus proche voisin. A partir de ce déplacement, l’atténuation est calculée à partir
de f par interpolation trilinéaire.
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Cette méthode nécessite de connâıtre Φ−1
t (x) et, s’il est pris en compte, son jacobien.

Dans certains cas, le mouvement respiratoire est connu par Φt(x). Il est possible d’inverser
Φt(x) mais cela peut être coûteux en temps de calcul. Nous proposons donc également
une méthode de projection avant.

5.4.1.2.2 Approche avant Le processus de calcul d’une projection conique d’un vo-
lume déformable par une approche avant revient à déplacer et déformer chaque indicatrice
de voxel hj(x) en fonction de Φt puis à calculer son intersection avec chaque droite d’acqui-
sition Li (équation 5.12). En pratique, cette déformation est coûteuse en temps de calcul
et une approximation doit être faite. [Blondel, 2004] propose d’ignorer la déformation et
de partager bilinéairement le voxel entre les pixels de la projection conique entre lesquels
il se projette après déplacement. [Reyes et al., 2007] proposent d’approximer des voxels
par des sphères et leur déformation par des ellipsöıdes. Les deux solutions se basent donc
sur des méthodes de projection d’un volume statique dont il a été montré qu’elles ne sont
pas aussi précises que les approches arrières pour le calcul de projections coniques [Zhuang
et al., 1994 ; De Man et Basu, 2004].

Nous proposons d’adapter la méthode arrière shearwarp (paragraphe 2.2.2.1) pour la
transformer en méthode avant, puis d’inclure dans cette nouvelle approche avant le mouve-
ment Φt. Le problème essentiel des déformations d’images numériques par approche avant
par rapport à l’approche arrière est qu’il y a un risque de trous et de recouvrements dans
l’image calculée si la déformation n’est pas exacte [Wolberg, 1990 ; De Man et Basu, 2004].
Ainsi, par simple interpolation linéaire, la partie shear de la décomposition par approche
arrière permet de calculer exactement une valeur par pixels de l’image intermédiaire, ce
qui n’est pas garanti avec une approche avant (figure 5.8). Dans notre approche avant, les
trous sont évités en choisissant une résolution adaptée de l’image intermédiaire. Les re-
couvrements sont corrigés en stockant une carte de poids de même dimension que l’image
déformée par la transformation shear et en divisant les voxels de l’image intermédiaire par
la somme des poids accumulés. Nous obtenons alors une méthode qui donne dans le cas
statique un résultat équivalent à la méthode shearwarp par approche arrière (figure 5.8).

Le même procédé est utilisé dans le cas dynamique en déplaçant chaque voxel par
Φt avant de calculer sa contribution aux différents voxels de l’image intermédiaire. Le
mouvement respiratoire Φt peut déplacer le voxel entre deux coupes, donc l’interpolation
utilisée est trilinéaire. De plus, Φt peut faire apparâıtre des trous en cas d’importantes
dilatations, ce qui se traduit par une valeur nulle de la carte de poids. Après avoir corrigé les
recouvrements comme précédemment, nous proposons de corriger ces trous en pondérant
la somme discrète au long du rayon, ce qui est facilité par l’alignement réalisé par la
transformation shear dans la troisième direction de la base orthogonale (figure 5.8). Le
poids attribué à chaque valeur qui n’est pas un trou est égal à 1 plus la demi longueur (en
nombre de voxels) des trous adjacents (figure 5.9). En pratique, ce nombre de trous est
très faible et la très grande majorité des valeurs est pondérée par 1.

5.4.2 Méthode de reconstruction

La méthode de reconstruction utilisée pour reconstruire est la même que dans le cas
statique (paragraphe 2.2.1). L’algorithme se décrit donc en trois étapes pour chaque pro-
jection Pβ :

1. Projeter le volume f (m) avec l’incidence β en tenant compte du mouvement Φt pour
obtenir Bi(f (m)) ;

2. Calculer la correction normalisée à apporter
Bi −Bi(f (m))

Ai,+
;

3. Rétroprojeter dans le volume la correction normalisée le long des lignes courbes.
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Fig. 5.8 – Coupes sagittales à l’isocentre du fantôme analytique. En haut : original dans
sa position à l’instant de référence et à l’instant d’acquisition. En bas : déformation du
fantôme original dans sa position à l’instant de référence avec la transformation shear par
approche avant, avec ou sans prise en compte du mouvement respiratoire de l’instant de
référence vers l’instant d’acquisition et avec ou sans correction des recouvrements. Les
traits rouges délimitent le faisceau de rayons X correspondant à la transformation shear
utilisée (β = 0°).
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1 1.5 2.5 2 1 2.5 2.5 1 1

Rayon X

Fig. 5.9 – Exemple de poids au long d’un rayon X pour la somme pondérée de l’intensité
des voxels (carrés gris) du volume déformé par la transformation shear afin de remplir les
trous (carrés blancs).

L’implémentation de la première étape a été décrite au paragraphe précédent. La
deuxième étape est identique au cas statique. Tout comme dans le cas statique (para-
graphe 2.2.2.2), l’implémentation choisie de la dernière étape est celle utilisée pour la
méthode analytique afin de réduire le temps de calcul (paragraphe 5.3.1).

5.4.3 Expériences

5.4.3.1 Projection

Nous testons dans un premier temps la méthode de projection d’un volume déformable
indépendamment de la reconstruction. Le fantôme analytique permet de le faire puisque
ses projections sont calculées à partir de l’intersection exacte de ses formes géométriques
et des rayons, contrairement au fantôme réaliste discret pour lequel les projections sont
calculées avec la méthode que l’on souhaite tester. Le signal respiratoire régulier est ap-
pliqué en entrée de ce fantôme. L’image TDM du fantôme en fin d’inspiration est calculée
analytiquement pour être projetée.

Quatre projections coniques différentes sont calculées pour chaque angle β au long de
la trajectoire de la source : la projection sans prise en compte du mouvement respiratoire
avec la méthode décrite au paragraphe 2.2.2.1, les projections avec prise en compte du
mouvement respiratoire avec les deux approches avant et arrière, et, pour comparaison,
la projection avec la méthode décrite par [Blondel, 2004] dans sa version bilinéaire. Cette
méthode est la transposée de la méthode de rétroprojection que nous utilisons, à savoir
un partage bilinéaire de la valeur de chaque voxel entre les quatre pixels de la projection
entre lesquels il se projette après son déplacement dû au mouvement respiratoire. Nous
l’appelons partage bilinéaire des voxels après déplacement et projection (PBVDP).

La métrique utilisée pour comparer différentes projections coniques calculées à partir
de l’image de référence à la référence calculée analytiquement est le rapport signal sur
bruit (RSB) (paragraphe 3.3.1).

5.4.3.2 Inversion de la déformation

L’application de l’approche arrière nécessite le champ de vecteurs représentant Φ−1
t qui

n’est pas disponible dans notre plateforme d’évaluation. Nous proposons de le calculer à
partir du champ de vecteurs représentant Φt par une méthode numérique en trois étapes.
La première étape parcourt le champ de vecteurs de Φt et attribue au champ de vecteur
Φ−1

t le vecteur −Φt(x) à la position Φt(x). Dans le cas général, cette approche laisse des
trous dans le champ de vecteurs inverse Φ−1

t car Φt ne donne pas une correspondance
voxel à voxel. La seconde étape remplit les trous de Φ−1

t par la valeur de leur plus proche
voisin qui a été calculé. La troisième étape consiste à optimiser la solution obtenue en
minimisant dans un voisinage donné la norme L2 des vecteurs de Φt◦Φ−1

t (x). En pratique,
20 champs de vecteurs inverses, régulièrement répartis au long du cycle respiratoire du
fantôme analytique, sont calculés.

Pour valider cette méthode, l’erreur égale à la norme de Φt◦Φ−1
t a été calculée pour les

20 champs de vecteurs inverse. La moyenne et l’écart-type des erreurs obtenues sont égaux
à 0.092 ± 0.042 mm et le maximum est égal à 0.58 mm soit moins que la résolution de
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la grille. On considère donc que les champs de vecteur inverse calculés sont suffisamment
précis pour considérer l’erreur résiduelle négligeable.

5.4.3.3 Reconstruction

Nous réalisons les mêmes expériences que dans le paragraphe 5.3.2 en utilisant uni-
quement la méthode algébrique pour reconstruire les images TDM. La compensation du
mouvement dans la phase de projection n’est réalisée qu’avec l’approche avant, ce qui nous
permet de n’utiliser qu’un champ de vecteurs par phase de projection/rétroprojection et
de limiter les temps liés aux transferts mémoires de champs de vecteurs.

5.4.4 Résultats

5.4.4.1 Projection

Le RSB des projections coniques calculées avec les quatre méthodes de projections
est représenté en fonction de l’angle de projection β sur la figure 5.10. Le minimum/la
moyenne du RSB était de 14.9/25.7 dB sans prise en compte du mouvement respira-
toire, 40.9/43.8 dB avec prise en compte du mouvement respiratoire par approche arrière,
41.6/44.1 dB avec prise en compte du mouvement respiratoire par approche avant et
10.28/16.06 dB avec la méthode PBVDP. Un exemple des différentes projections calculées
pour l’angle β = 94° ainsi que la différence par rapport à la référence sont donnés fi-
gure 5.11.
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Fig. 5.10 – RSB des différentes projections coniques calculées en fonction de l’angle de
projection β. La référence utilisée est la projection calculée analytiquement.

5.4.4.2 Reconstruction

Les coupes à l’isocentre des différentes images TDM reconstruites du fantôme analy-
tique, respectivement du fantôme réaliste discret, sont données figure 5.12, respectivement
figure 5.14. L’évaluation quantitative de ces images est représentée sous forme d’histo-
grammes figure 5.13, respectivement figure 5.15.

5.4.5 Discussion

Les deux méthodes de projection que nous avons proposées, l’une basée sur une ap-
proche arrière et l’autre sur une approche avant, permettent de calculer précisément la
projection conique d’un volume de référence dont on connait le mouvement vers l’instant
d’acquisition des projections. La qualité des projections est équivalente à la projection
quand le mouvement est nul, ce qui se traduit quantitativement par un RSB supérieur à
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Fig. 5.11 – Projections coniques et différences absolues avec la référence pour un même
angle β = 94°. (a) Référence calculée analytiquement. (b) Projection sans prise en compte
du mouvement. (c) Projection avec prise en compte du mouvement par la méthode
PBVDP. (d) et (e) Projection avec prise en compte du mouvement par nos approches
arrière et avant. Les fenêtres de niveaux de gris ont été ajustées en fonction des intensités
des pixels des images.

40 dB pour toutes les projections coniques, et ce quelle que soit la position dans le cycle
respiratoire (figure 5.10). Les erreurs résiduelles sont dues aux erreurs d’interpolation au
long des rayons tangents aux forts contrastes (figure 5.11). Ces méthodes se montrent
en particulier plus efficace que la méthode PBVDP qui ne modélise pas correctement la
projection d’une image TDM, en statique où elle ne tient pas compte de l’inclinaison et
de la divergence du faisceau de rayons X comme en dynamique où la déformation des
indicatrices de voxels est ignorée.

Le choix entre l’approche arrière et l’approche avant dépend du contexte.
Généralement, le mouvement évalué à partir de projections coniques est un mouvement
4D Φ [Blondel, 2004 ; Zeng et al., 2007], ce qui permet d’inclure à la mise en
correspondance une régularisation temporelle et d’interpoler le mouvement 3D entre
deux positions successives (figure 3.7). Ce n’est pas possible quand le mouvement Φ−1

t

est disponible car deux vecteurs à la même position de la grille du champ de vecteurs
ne correspondent pas à un même point physique, le point d’appui des deux vecteurs
correspondant alors à deux instants t différents et non à un même instant de référence 0.
L’approche avant est donc préférable dans notre cas car elle évite l’étape d’inversion
du champ de vecteurs pour interpoler un champ de vecteurs entre deux positions. En
revanche, dans d’autres situations et pour d’autres raisons, par exemple s’il y a un intérêt
à estimer Φ−1

t plutôt que Φt, l’approche arrière a un intérêt supérieur.
Comme en analytique (paragraphe 5.3.3), les images reconstruites sont proches de

l’image TDM obtenue quand le fantôme est statique, à la fois visuellement (figures 5.12
et 5.14) et quantitativement (figures 5.13 et 5.15). Le flou dû au mouvement respiratoire
est accentué quand la reconstruction se fait à partir d’une sélection de projections coniques
à cause du manque de données, mais est éliminé quand notre méthode de reconstruction
avec compensation du mouvement est utilisée. Enfin, contrairement à la méthode de com-
pensation analytique heuristique, les artefacts de traits et bandes sont éliminés, comme
en atteste la comparaison visuelle des coupes axiales des deux méthodes de reconstruction
appliquées aux deux fantômes (figure 5.16).
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Fig. 5.12 – Coupes à l’isocentre des images TDM reconstruites par méthodes algébriques à
partir des projections simulées sur le fantôme analytique animé d’un mouvement irrégulier.
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Fig. 5.13 – Métriques correspondantes des images TDM de la figure 5.12.

- 113 -



Chapitre 5. Reconstruction avec compensation du mouvement

A
xi

al
e

Sa
gi

tt
al

e
C

or
on

al
e
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Fig. 5.14 – Coupes à l’isocentre des images TDM reconstruites par méthodes algébriques
à partir des projections simulées sur le fantôme réaliste discret animé d’un mouvement
régulier.
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Fig. 5.15 – Métriques des images reconstruites avec différentes méthodes (figure 5.14).
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Fig. 5.16 – Comparaison des coupes axiales au niveau de la tumeur de l’image originale du
fantôme et des images reconstruites avec compensation du mouvement par une méthode
analytique heuristique et une méthode algébrique. La fenêtre des images TDM est [0 ;1.4]
et celle des images des différences absolues avec l’image originale [0 ;0.2].

Le temps de reconstruction, qui n’était pas une préoccupation majeure de ce travail, est
particulièrement important avec une méthode de compensation algébrique. A la complexité
supérieure d’un facteur multiplicatif 6 de la méthode (projection et rétroprojection, 3
itérations) et la prise en compte de la troncature, identique à la méthode statique, il
faut ajouter un coût supérieur de l’algorithme pratique de prise en compte du mouvement
respiratoire dans la projection conique. L’approche avant prend un temps supérieur (+1%)
et une mémoire plus importante que l’approche arrière (+10%) pour la prise en compte des
trous et recouvrements. Toutes deux sont en tout cas bien plus coûteuses que la méthode
PBVDP, qui prend -59% de temps de calcul et -63% de mémoire que l’approche arrière.

5.4.6 Conclusion

La reconstruction avec compensation du mouvement respiratoire dans une approche
algébrique permet d’obtenir des résultats équivalents à la reconstruction d’un objet sta-
tique. Contrairement à la méthode analytique heuristique, les artefacts causés par le mou-
vement sont visuellement complètement éliminés, ce qui est confirmé par nos résultats
quantitatifs. Cependant, la méthode est particulièrement coûteuse en temps de calcul, ce
qui l’élimine à l’heure actuelle des approches que l’on peut utiliser en ligne, pendant que
le patient est allongé sur la table de traitement. Elle a par contre un intérêt réel dans le
cadre de la radiothérapie adaptative, consistant à utiliser hors ligne des images TDM pour
réévaluer le traitement en fonction de l’évolution du patient [Yan et al., 1997].

5.5 Application aux données réelles

L’efficacité des méthodes de reconstruction avec compensation du mouvement a été
démontrée sur des fantômes réalistes pour lesquels le mouvement est connu. Le passage
aux données réelles est plus complexe car le mouvement n’est pas connu et doit être
préalablement estimé. L’estimation du mouvement 4D à partir de données tomographiques
est un sujet complexe car la quantité de données est faible (une projection 2D par instant)
par rapport à l’information souhaitée (un mouvement 3D de l’instant de référence vers
chaque instant d’acquisition). Plusieurs travaux ont néanmoins proposé des solutions à ce
problème (paragraphe 5.1.1).
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Dans cette partie, nous appliquons dans un premier temps les méthodes de recons-
truction avec compensation du mouvement sur le fantôme mécanique, pour lequel le mou-
vement est suffisamment simple pour être estimé précisément. Nous disposons pour ce
fantôme d’une référence qui nous permet d’évaluer qualitativement et quantitativement
les images TDM obtenues. Nous proposons ensuite une première solution à l’estimation
du mouvement respiratoire du patient pour démontrer la faisabilité et l’intérêt de telles
méthodes sur données réelles.

5.5.1 Fantôme mécanique

5.5.1.1 Expériences

L’ensemble des méthodes décrites dans ce document sont appliquées sur la séquence
de projections coniques acquise sur le fantôme mécanique en mouvement, à savoir les
méthodes de reconstruction sans prise en compte du mouvement (chapitre 2), les méthodes
de reconstruction à partir d’une sélection de projections (chapitre 4) et les méthodes de
reconstruction avec compensation du mouvement (chapitre 5).

Le mouvement de translation sinusöıdale peut être extrait simplement des projections
acquises (paragraphe 3.1.3). De plus, la translation implique un jacobien constant et égal
à 1. Les images obtenues peuvent être comparées à l’image reconstruite à partir de la
séquence de projections coniques acquises quand le fantôme est statique.

Les trois métriques sont calculées dans une région d’intérêt incluant l’insert de
polyéthylène. Le RSB, qui nécessite une référence, utilise l’image TDM obtenue quand le
fantôme est statique, et n’est donc calculé que pour les images TDM obtenues à partir de
la séquence de projections du fantôme en mouvement.

5.5.1.2 Résultats

Les coupes à l’isocentre des images reconstruites sont données figure 5.17 et leur
évaluation quantitative figure 5.18.

5.5.2 Discussion

Sur fantôme mécanique, les images obtenues avec compensation du mouvement sont
très proches de la référence obtenue quand il n’y a pas de mouvement (figure 5.17). Les
artefacts dus au manque de données avec une méthode basée sur une sélection des projec-
tions coniques sont corrigés, que ce soit le bruit avec la méthode analytique ou le flou avec
la méthode algébrique. L’imperfection de l’estimation du mouvement entrâıne cependant
de légers défauts résiduels autour de l’insert tel que du flou avec la méthode analytique et
des traits avec la méthode algébrique.

La différence entre les deux méthodes n’est ici visuellement pas évidente. En effet,
contrairement à ce qui avait été observé sur les données simulées, il n’y a pas d’artefact de
trait visible sur la compensation analytique. Ceci s’explique par le fait que le mouvement
en jeu entre dans la catégorie des mouvements compensables analytiquement. De plus,
comme la translation est dans la direction de l’axe de rotation, il n’y a pas besoin de
modifier le filtrage pour appliquer cette compensation exacte, qui ne revient alors qu’à
translater la projection filtrée avant rétroprojection.

Les résultats quantitatifs confirment ces observations visuelles (figure 5.18). Les valeurs
des trois métriques sont meilleures avec les méthodes basées sur une compensation du
mouvement que celles basées sur une sélection. D’autre part, la méthode algébrique semble
plus robuste au mouvement résiduel puisque le flou est inférieur.
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Référence
Sans prise en
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5.5.3 Patient

Le traitement d’une tumeur pulmonaire par radiothérapie tend aujourd’hui à inclure
l’acquisition d’une image TDM 4D par un scanner conventionnel sur lequel est élaboré le
plan de traitement. Ainsi, l’image TDM 4D sur laquelle repose la construction de notre
fantôme réaliste discret (paragraphe 3.2.1) a été acquise quelques jours avant la séquence
de projections coniques (paragraphe 3.1.2), sur le même patient. L’idée est donc d’utiliser
cette image TDM 4D pour apporter des données supplémentaires afin d’estimer le mouve-
ment respiratoire pendant l’acquisition. Le mouvement estimé peut alors être inclus dans
les deux méthodes de reconstruction avec compensation du mouvement respiratoire.

5.5.3.1 Estimation du mouvement

Le fantôme réaliste discret (paragraphe 3.2.1.3) a été conçu sur la base d’un modèle de
mouvement construit à partir de l’image TDM 4D d’un cycle respiratoire du même patient
sur lequel a été acquise la séquence de projections coniques dont nous disposons. Nous
proposons pour estimer le mouvement de supposer que les cycles respiratoires pendant
l’acquisition des projections coniques sont réguliers et correspondent à ce cycle. A partir
de cet a priori, notre méthode comprend deux étapes indépendantes : recaler spatialement
la position du patient pendant l’acquisition sur le modèle et positionner temporellement
le patient dans le cycle respiratoire supposé régulier pendant le temps de l’acquisition.

Le recalage spatial est réalisé rigidement entre l’image floue reconstruite à partir de
toutes les projections coniques d’une part, et l’image floue obtenue en moyennant les images
TDM 3D de l’image TDM 4D préalablement acquise d’autre part (paragraphe 3.2.1). Les
images ayant une dynamique et une texture sensiblement différentes, le recalage est effectué
par une méthode développée pour le recalage d’images de modalités différentes, utilisant
comme mesure de similarité l’information mutuelle [Vandemeulebroucke et al., 2006]. La
figure 5.19 illustre le résultat de ce recalage.

Axiale Sagittale Coronale

Fig. 5.19 – Coupes à la tumeur de la superposition après le recalage rigide de l’image floue
reconstruite avec toutes les projections coniques sur l’image floue résultant de la moyenne
des images TDM 3D de l’image TDM 4D.

La mise en correspondance temporelle entre la séquence de projections coniques et le
cycle régulier est réalisée en utilisant la phase du signal respiratoire extrait automatique-
ment de la séquence de projections coniques (figure 4.7) d’une part, et l’indexation du
modèle de mouvement basée sur le volume des poumons d’autre part (tableau 3.1).

5.5.3.2 Expériences

Les mêmes images que sur le fantôme mécanique sont reconstruites (paragraphe 5.5.1.1)
mais nous ne disposons pas dans ce cas d’une séquence de projections correspondant au
patient statique. Nous utilisons donc comme référence visuelle l’image TDM 4D acquise sur
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5.5. Application aux données réelles

le scanner conventionnelle. Cette référence ne permet cependant pas d’analyser quantitati-
vement les résultats parce qu’elle est de nature différente et que le patient a probablement
évolué entre l’acquisition de l’image TDM 4D et l’acquisition des projections coniques.

L’image en fin d’expiration est également reconstruite pour observer le mouvement
de la tumeur. Plutôt que de reconstruire à nouveau les images TDM avec compensation
du mouvement, l’image TDM reconstruite en fin d’inspiration est déformée vers la fin
d’expiration avec le modèle de mouvement (équation 5.4). Cela revient en effet au même
à une interpolation près.

Le jacobien est également fixé à 1 pour ces expériences. L’estimation du mouvement
n’est en effet pas suffisamment précise pour que la prise en compte du jacobien ait un
intérêt.

5.5.3.3 Résultats

Les coupes à l’isocentre des images reconstruites sont données figures 5.20 et 5.21 ainsi
qu’un zoom de la coupe coronale autour de la tumeur.

5.5.4 Discussion

Les résultats sur données réelles patient confirment l’intérêt et la faisabilité des
méthodes de reconstruction avec compensation du mouvement. Les artefacts dus au
manque de données sur les reconstructions à partir d’une sélection de projections sont
réduits de manière importante tout en conservant en grande partie l’élimination du flou,
comme le montre le zoom sur la tumeur.

Les images TDM obtenues sont perturbées par une surestimation des coefficients
d’atténuation sur les bords du champ de vue par rapport au centre. On peut supposer
qu’elle est causée par la non correction des sources d’artefacts autres que le mouvement
respiratoire, par exemple la diffusion qui est particulièrement importante à cette énergie
avec cette géométrie.

Le manque de précision de l’estimation du mouvement respiratoire est visible autour
des bronches du lobe inférieur qui sont légèrement plus floues avec la méthode basée sur la
compensation du mouvement qu’avec la méthode basée sur une sélection. Cette imprécision
peut également être à l’origine des artefacts de traits encore visibles sur la coupe axiale
de l’image reconstruite par la méthode algébrique avec compensation du mouvement. La
différence entre les deux méthodes présentées dans ce chapitre n’est de ce fait pas tangible.
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Fig. 5.20 – Coupes à l’isocentre des images TDM reconstruites en fin d’inspiration par différentes méthodes à partir des projections réelles acquises
sur patient. La référence est extraite de l’image TDM 4D acquise sur un scanner conventionnel. Les zooms sont réalisés sur la tumeur sur les coupes
sagittales (gauche) et coronales (droite).
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Chapitre 5. Reconstruction avec compensation du mouvement

5.6 Conclusion

Nous avons proposé et évalué deux méthodes de reconstruction avec compensation
du mouvement, l’une analytique et l’autre algébrique. Sur données simulées, la méthode
analytique diminue les défauts engendrés par le manque de données avec une méthode
basée sur une sélection de projections, mais ne les élimine pas complètement car elle est
basée sur une heuristique. La méthode algébrique élimine en revanche complètement ces
artefacts résiduels. Sur données réelles, notre méthode d’estimation du mouvement n’est
pas assez précise pour que cette différence soit visible. Dans les deux cas, les images
reconstruites sont cependant d’une qualité nettement supérieure à la reconstruction à
partir d’une sélection de projections coniques.

Les perspectives d’amélioration concernent surtout les données réelles. Il faudrait avant
tout corriger les phénomènes indépendants du mouvement que nous n’avons pas pris en
compte ici mais responsables d’artefacts gênants, par exemple la diffusion. D’autre part,
nos propositions de méthodes de reconstruction semblent efficaces sur données simulées,
pour lesquelles le mouvement est connu, et il faudra dans le futur améliorer l’estimation
du mouvement. Elle peut se faire par une technique de recalage déformable avec un terme
d’attache aux données basé sur la différence entre la projection conique mesurée et la
projection conique d’une image TDM classique préalablement acquise déformée par le
mouvement estimé. En vue d’une application clinique, il faudra par ailleurs trouver des
solutions pour accélérer la reconstruction algébrique qui est pour l’instant particulièrement
coûteuse en temps de calcul par rapport à la reconstruction analytique.
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Conclusion et Perspectives

Les travaux présentés dans cette thèse visaient à prendre en compte la respiration
dans la reconstruction d’images TDM. L’objectif était de corriger les artefacts induits par
le mouvement respiratoire pendant l’acquisition des projections, ceux-ci pouvant, dans le
cadre d’un traitement par radiothérapie, perturber le diagnostic, la définition du plan de
traitement et/ou le contrôle du positionnement du patient pendant la séance de traitement.
Nous nous sommes plus particulièrement intéressés aux tomographes utilisant un faisceau
conique de rayons X monté sur l’appareil de traitement, dont la rotation est lente et le
champ de vue limité.

Contributions

Deux étapes préliminaires ont été nécessaires à la conduite de ces recherches. La
première étape était l’étude et l’implémentation de deux méthodes de reconstruction d’ob-
jets statiques, le premier de nature analytique [Feldkamp et al., 1984] et le second de nature
discrète [Andersen et Kak, 1984]. Nous les avons présentés, ainsi que notre implémentation,
qui inclut entre autres une correction de l’artefact de troncature des projections induit par
le champ de vue limité. La seconde étape préalable était la mise en place d’une plateforme
d’évaluation afin de pouvoir tester les méthodes proposées. La plateforme réalisée est com-
posée de quatre séquences de projections coniques : deux séquences de projections coniques
réelles, l’une acquise sur patient et l’autre sur un fantôme mécanique, et deux séquences de
projections coniques simulées, l’une à partir d’un fantôme réaliste discret et l’autre à partir
d’un fantôme analytique. Chaque séquence offre un compromis différent entre réalisme et
contrôlabilité de l’image TDM attendue et du patient pendant l’acquisition.

La correction des artefacts causés par le mouvement a été explorée en suivant deux voies
fondamentalement différentes, chacune utilisant une information différente sur le mouve-
ment respiratoire. La première voie était la reconstruction à partir d’une sélection de
projections coniques, qui exploite la périodicité du cycle respiratoire décrite par un signal
synchronisé à l’acquisition. Pour la mettre en œuvre, nous avons proposé une méthode d’ex-
traction du signal respiratoire à partir des projections plutôt que d’utiliser un signal acquis
par un appareil externe synchronisé au tomographe. Une analyse quantitative a ensuite
été menée sur les données simulées pour déterminer quels paramètres de reconstruction
permettaient d’obtenir une reconstruction optimale sachant que le nombre de projections
est faible. Les conclusions de cette étude ont enfin été appliquées sur les données réelles,
ce qui a permis d’observer que cette méthode permet d’obtenir une image TDM 4D du
mouvement pendant l’acquisition qui donne une première information spatio-temporelle
mais avec une qualité relativement faible.

La seconde voie explorée était la compensation du mouvement pendant la reconstruc-
tion à partir de toutes les projections coniques, qui nécessite une connaissance précise de la
respiration sous forme d’un modèle 4D du mouvement respiratoire. L’adaptation des deux
méthodes de reconstruction développées pour le cas statique a été proposée. Il n’y a pas
aujourd’hui de solution analytique exacte à la compensation d’une déformation réaliste
quelconque et la solution utilisée est heuristique. Les résultats sur données simulées sont
encourageants mais, en général, les artefacts de traits et bandes subsistent. La compen-
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sation du mouvement avec la méthode discrète SART est par contre possible à condition
que le système d’équations linéaires soit correctement construit. Nous avons proposé deux
méthodes pour le faire, l’une basée sur une approche arrière et l’autre sur une approche
avant. Les résultats sur données simulées sont cette fois concluants puisqu’aucun artefact
résiduel majeur n’est visible, sur le fantôme analytique comme sur le fantôme réaliste
discret. Pour l’application sur données réelles, un premier modèle de mouvement a été
proposé en supposant que le cycle respiratoire est régulier et correspond à celui décrit par
une image TDM 4D préalablement acquise. Les résultats sont prometteurs mais le modèle
n’est pas suffisamment précis pour qu’une différence significative soit observable entre les
deux algorithmes de reconstruction avec compensation du mouvement.

Perspectives méthodologiques

Reconstruction à partir d’une sélection de projections coniques

Signal respiratoire La méthode proposée permet d’extraire le signal respiratoire des
projections coniques. Elle est cependant coûteuse en temps de calcul, ce qui est gênant en
vue de son utilisation clinique. Une piste d’amélioration concerne la sélection des points
d’intérêt dont on extrait la trajectoire de projection en projection. Une sélection a priori de
ceux-ci permettrait de diminuer leur nombre et donc le temps de calcul. La sélection pour-
rait se faire sur la base d’informations de bas niveau, par exemple le gradient de l’image,
ou de plus haut niveau pour ne s’intéresser qu’à certaines localisations, par exemple la
tumeur ou les parois pulmonaires.

D’autre part, plusieurs méthodes existent pour extraire le signal respiratoire. Une
comparaison de ces différentes méthodes permettrait de déterminer les avantages et in-
convénients de chacune. On peut ainsi espérer que notre solution sera plus robuste aux
spécificités anatomiques dues à certaines pathologies que les méthodes qui n’extraient que
le mouvement des coupoles diaphragmatiques. Un test préliminaire mené sur la séquence
de projections acquise sur un patient souffrant d’une atélectasie déformant la forme appa-
rente de la coupole, cité par [Sonke et al., 2005], a ainsi suggéré que notre méthode semble
mieux se comporter dans ce cas que celle de [Zijp et al., 2004].

Reconstruction à partir d’un faible nombre de projections La sélection d’un sous
ensemble de projections pose le problème de la reconstruction à partir d’un faible nombre
de projections. Ce problème est bien connu et il n’a pas de solution universelle puisqu’elle
serait sinon systématiquement appliquée pour diminuer la dose au patient. Une possibilité
qui n’a pas été testée dans le cadre de cette thèse est l’ajout d’une régularisation spa-
tiale dans la fonction à minimiser de la méthode discrète car il nous a semblé qu’aucune
des régularisations généralement envisagées ne convenait à la situation. Cette hypothèse
reste cependant à démontrer et de nouvelles régularisations peuvent par ailleurs être ima-
ginées. On pourrait par exemple ajouter une régularisation temporelle de l’image TDM
4D obtenue quand on reconstruit différentes positions au long du cycle respiratoire.

Reconstruction analytique avec compensation du mouvement

Méthode analytique Les méthodes analytiques sont généralement préférées car elles
sont plus efficaces en temps de calcul que les méthodes discrètes. On ne connait cependant
pas de solution exacte pour compenser un mouvement quelconque pendant la reconstruc-
tion et nous avons donc appliqué une méthode heuristique. Le fait qu’elle soit inconnue ne
veut pas dire qu’une solution exacte n’existe pas. On peut ainsi faire le parallèle avec le
problème de troncature axiale des projections pour lequel on a longtemps cru qu’aucune
solution exacte n’existait alors que plusieurs solutions ont été récemment proposées. Il
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est donc permis d’espérer qu’une solution exacte soit trouvée pour la compensation d’une
classe de déformations plus large que celle conservant le faisceau des droites d’acquisition
en un autre faisceau de droites.

En attendant, d’autres voies peuvent être explorées. De nouvelles heuristiques abou-
tiront probablement à d’autres résultats. Par exemple, on pourrait appliquer l’idée de
rétroprojeter le long de courbes à la méthode en deux étapes de [Noo et al., 2004] consis-
tant à calculer la dérivée des projections, la rétroprojeter puis appliquer la transformée de
Hilbert dans une direction donnée. Une autre voie est l’approximation du mouvement par
un mouvement que l’on sait compenser exactement.

Méthode discrète Les méthodes discrètes offrent une solution là où les méthodes ana-
lytiques échouent aujourd’hui. Nous avons proposé de les mettre en œuvre au regard de la
nature discrète des données avec une approche avant ou une approche arrière. Ces solu-
tions sont cependant coûteuses en temps de calcul et il faudra probablement trouver des
solutions plus efficaces pour qu’une utilisation clinique soit envisageable. On pourra par
exemple envisager de limiter la prise en compte du mouvement dans une région d’intérêt
donnée telle que le champ de vue [Qiao et al., 2007]. Par ailleurs, le coût de la prise en
compte de la troncature peut être réduit en utilisant une grille plus grossière en dehors du
champ de vue. On pourra enfin utiliser le processeur graphique qui permet de paralléliser
les opérations et d’obtenir des temps de calcul bien inférieurs [Mueller et al., 2007].

Estimation du mouvement

Clairement, l’estimation du mouvement reste le principal verrou pour une utilisation
clinique de ces méthodes. Le fond du problème réside dans l’intime imbrication de l’esti-
mation du mouvement et de l’acquisition d’images d’objets en mouvement que l’on peut
appeler reconstruction dynamique (figure 5.22). En effet, les deux méthodes de reconstruc-
tion dynamique que nous avons utilisées, basées sur une sélection de projections ou une
compensation du mouvement, nécessitent une information sur le mouvement. Inversement,
l’estimation du mouvement se base généralement sur des images de l’objet en mouvement.

Projections 
coniques

Mouvement 4D

Reconstruction
dynamique

Image 4D

Estimation de
mouvement

Projections 
coniques

Point d'entrée n°1
Signal respiratoire

Point d'entrée n°2
Sig. resp. + Image
TDM 4D antérieure

Fig. 5.22 – Représentation schématique de l’imbrication de la reconstruction dynamique
et de l’estimation de mouvement (en noir) et des points d’entrée proposés (en rouge).

Il existe néanmoins des points d’entrée à ce cycle et nous en avons proposés deux.
Le premier est d’extraire le signal respiratoire, qui est une forme de modélisation du
mouvement avec un seul paramètre, depuis les projections coniques. Cette modélisation
permet de reconstruire une image TDM 4D en sélectionnant les projections coniques qui
correspondent à une même position du thorax. Le deuxième point d’entrée est l’utilisation
d’une image TDM 4D d’un cycle respiratoire préalablement acquise pour définir un modèle
de mouvement d’un cycle respiratoire supposé périodique que l’on recale sur les projections
coniques à partir du signal respiratoire extrait. Les solutions que nous avons proposées
donnent donc un premier résultat mais approximatif et il faudra dans nos futurs travaux
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investir davantage pour espérer obtenir une qualité de reconstruction plus proche de la
reconstruction d’un objet statique.

Diverses améliorations à moyen terme peuvent être envisagées en se concentrant sur
l’estimation du mouvement. Tout d’abord, l’image TDM 4D reconstruite en se basant
sur une sélection des projections peut être utilisée pour estimer le mouvement, l’image
TDM 4D correspondant alors vraiment au cycle du patient pendant l’acquisition. Par
ailleurs, une amélioration envisagée est d’utiliser les projections coniques pour estimer
le mouvement de manière plus fine qu’un simple signal respiratoire, telle que proposé
par [Zeng et al., 2007]. Etant donné que l’on cherche une information 4D à partir d’une
information 2D+t, la difficulté essentielle sera de proposer une modélisation du mouvement
respiratoire avec suffisamment peu de paramètres ou avec une importante régularisation
pour que le problème soit bien posé. Il sera nécessaire de se rapporter aux nombreux
travaux de recherche en matière de modélisation de la respiration, e.g. [Low et al., 2005 ;
McClelland et al., 2006], qui constituent une problématique distinct des thèmes abordés
dans ce travail.

Enfin, à plus long terme, l’imbrication de l’estimation du mouvement et de la recons-
truction dynamique peut être une propriété sur laquelle s’appuyer dans le cadre d’un
processus itératif. Intuitivement, cela serait possible de deux manières distinctes. Soit l’es-
timation du mouvement et la reconstruction de l’image sont séparées et l’on peut imaginer
appliquer successivement l’un puis l’autre en utilisant en entrée de l’un la sortie de l’autre
pour affiner leurs résultats. Soit on estime en même temps l’image et le mouvement,
par exemple en intégrant l’estimation du mouvement à une méthode de reconstruction
itérative, qui permettrait l’ajout des paramètres relatifs au mouvement à estimer en plus
des coefficients d’atténuation linéaire.

Perspectives applicatives

Utilisation clinique

Le mouvement respiratoire pose aujourd’hui un problème clinique quotidien qui pourra
être résolu avec les contributions proposées. Il reste à les intégrer à des protocoles cliniques.
La reconstruction à partir d’une sélection de projections coniques avec le tomographe
utilisé dans ce travail a ainsi été intégrée au protocole de stéréotaxie extra-crânienne
du Nederlands Kanker Instituut d’Amsterdam [Van Herk et al., 2007]. L’image TDM
4D acquise permet un repositionnement du patient en utilisant l’image TDM 4D utilisée
pour le plan de traitement. L’acquisition a cependant été modifiée pour acquérir plus de
projections et améliorer la qualité des reconstructions en ralentissant le tomographe et
en lui faisant faire une demi-rotation en 4 minutes, ce qui implique une dose délivrée au
patient plus importante.

Les méthodes de reconstruction avec compensation du mouvement devraient donc
éviter cette dose et ce temps d’acquisition supplémentaires tout en améliorant la qualité
de l’image. La méthode analytique couplée à l’estimation de mouvement que nous avons
proposée pourrait probablement être implémentée de sorte que l’image reconstruite soit
disponible peu de temps après la fin de l’acquisition. L’image obtenue serait alors utilisable
pendant que le patient est sur la table de traitement pour son repositionnement. Par
contre, comme nous l’avons signalé dans les perspectives méthodologiques, la méthode
algébrique nécessitera un investissement supplémentaire pour arriver à un temps de calcul
raisonnable. Il est tout de même envisageable d’utiliser l’image reconstruite en dehors de
la séance de traitement, pour un nouveau calcul de dose par exemple.

Préalablement, l’utilisation des images dans un protocole clinique nécessitera cepen-
dant d’évaluer les méthodes proposées à des niveaux supérieurs à ceux envisagés pour la
plateforme d’évaluation développée, et mesurer en particulier les risques si le mouvement
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est mal estimé. Dans un premier temps, il faudra probablement proposer à l’utilisateur
l’image TDM 3D floue reconstruite à partir de toutes les projections, l’image TDM 4D
reconstruite à partir de sélections de projections coniques et l’image TDM 4D reconstruite
à partir de toutes les projections en compensant le mouvement.

Extension à d’autres modalités

Les états de l’art que nous avons proposés montrent à quel point la problématique du
mouvement s’étend à toutes les modalités de tomographie. Si l’on met de côté l’estimation
du mouvement, qui peut se révéler encore plus compliquée avec d’autres modalités, il
semble que les méthodes proposées peuvent être adaptées assez directement à l’imagerie
nucléaire, par exemple la Tomographie par Emission de Positrons (TEP) qui est de plus en
plus utilisée en radiothérapie. Il ne s’agit alors plus de mesurer un coefficient d’atténuation
mais un rayonnement émis. La répartition de l’activité, qui se déforme avec le mouvement
respiratoire, doit alors être compensée d’un instant à l’autre. Comme les méthodes de
reconstruction sont presque identiques, l’inclusion du mouvement respiratoire devrait l’être
aussi.

Extension à d’autres organes

Les méthodes de reconstruction avec compensation du mouvement sont applicables à
tout mouvement 4D suffisamment régulier. Plusieurs méthodes présentées dans les états
de l’art compensaient notamment le mouvement cardiaque. Nos propositions s’appliquent
donc à l’imagerie cardiaque, que ce soit la tomodensitométrie, l’angiographie ou l’imagerie
nucléaire.
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R. Clackdoyle, F. Noo, J. Guo et J.A. Roberts : Quantitative reconstruction from
truncated projections in classical tomography. IEEE Trans Nucl Sci, 51(5):2570–2578,
Oct. 2004. Cité page 38.
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Cité page 41.

A.L. Goertzen, F.J. Beekman et S.R. Cherry : Effect of phantom voxelization in CT
simulations. Med Phys, 29(4):492–498, Apr 2002. Cité page 52.
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G.N. Hounsfield : Computerized transverse axial scanning (tomography). 1. Description
of system. The British Journal of Radiology, 46(552):1016–1022, Dec 1973. Cité pages 20
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P.J. Keall : 4-dimensional computed tomography imaging and treatment planning. Ra-
diation Oncology, 14(1):80–90, 2004. Cité pages 18 et 62.
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F. Lamare, T. Cresson, J. Savean, C. Cheze Le Rest, A.J. Reader et D. Visvikis :
Respiratory motion correction for PET oncology applications using affine transformation
of list mode data. Phys Med Biol, 52(1):121–140, Jan 2007. Cité pages 97 et 98.
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J. Rinkel : Correction du diffusé pour la reconstruction tomographique quantitative avec
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partir de projections cone-beam. Traitement du signal, 23(3–4):307–319, 2006. Cité
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2004. Cité pages 97 et 98.

D. Sarrut : Deformable registration for image-guided radiation therapy. Z Med Phys, 16
(4):285–297, 2006. Cité page 97.
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J. Sillanpaa, J. Chang, G.S. Mageras, E. Yorke, F. De Arruda, K.E. Rosenzweig,
P. Munro, E. Seppi, J. Pavkovich et H. Amols : Low-dose megavoltage cone-beam
computed tomography for lung tumors using a high-efficiency image receptor. Med Phys,
33(9):3489–3497, 2006. Cité page 24.
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J. Vandemeulebroucke, D. Sarrut et P. Clarysse : Point-validated pixel-based brea-
thing thorax model. In International Conference on the Use of Computers in Radiation
Therapy (ICCR), Toronto, Canada, 2007. URL http://www.creatis.insa-lyon.fr/
rio/popi-model. Cité page 53.
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pages 97 et 98.

S. Webb : Motion effects in (intensity modulated) radiation therapy : a review. Phys Med
Biol, 51(13):R403–R425, 2006. Cité page 18.
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- 148 -



Bibliographie personnelle

Articles de revues nationales françaises

S. Rit, D. Sarrut, V. Boldea et C. Ginestet : Extraction du signal respiratoire à
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