 TRAITEMENT NUMERIQUE
DES IMAGES MEDICALES (II)

#TOMOGRAPHIE 2D

#TOMOGRAPHIE 3D

D. Mariano-Goulart



Tomographie 2D et 3D

p(s. Q) : lignes p(s.®,z,0) : plans



Tomographie 2D

# Imagerie médicale
# Modélisations

= analytique

= algébrique
# Théoreme de Radon
# Rétroprojection filtrée
# Algorithmes itératifs
# Régularisation
# Artefacts
# Quantification




® Imagerie médicale

TDM (scanner X)




O o ™ 30§ RO [0

m)/ria}l®

intrasense’

W




O a @ R Ao

myria?f"

intrasense’

W




® Imagerie médicale

TEMP vy

N

9,3 Tc

p=a +a+..+a




® Imagerie médicale

Exemples TEMP vy

Exit| Procoss| Undo| Manual Conter| Print| Slices Splash Surfaces |Splash3D (“Results‘_

| Dataset /home/vi PalRa (ECToolbox stress [64x64]x17x8 = <

¥ Lahel ¥ Contours | Blur v ED |Cine |Spin|( Inner Outer Both| Interval 1 | | Rate 20 - | Zoom 6 -/ |

Name PalRa (ECToolbox Abr -

Pat ID 376162

Study 1
Dataset stress ’

Date 02/20/1996 15:33:43

Matrix 64x%64
Slices 17 o
Intervals 8
Mm/Vox 8.37 -‘
Counts 386

Volume 105ml [1]
EDV 108ml [8]

ESV  43ml[4] -
sV e4m|
EF 60% -

.

Volume (ml) / Interval

120 4 i
100 4
50+ -
IE S \ ' ¥ ’
4n 4 L -
.
a -

Diphosphonate-Tc




@ Modélisation

Modélisation analytique (I)

I ps(s) = | f(§).6[s - <; é>]d§
A S pi(9) =R (%)= [f(x).dx
N ) o

K_\,XU - p(9)=p(d 9




@ Modélisation

Modélisation analytique (II)

N
¥

n- (REp2)=(i R

0=0

Rétroprojection ou épandage

(Rop) (%)= pl6,5.%)clo

S =1.cosO + |.sin@



@ Modélisation

Modélisation algébrigue (I)

N

f1 fa » P1=Tr1 fi+ "2 f,

fs fo > P2=rosfs+ry,f,

(r1,1r1,2r1,3r1,4\ (fﬂ /pﬂ
l l Laholhsha | | T, P>

Pa=Taz T2+ esfy il2laka || T3 Ps
\[2.103,204,304.4 Ja) \Ps)

ps=r3; 1+ r3sf;

r,; = % du pixel j intersecté par la projection i

Rf=p

Systeme linéaire de n2 égquations et n2 inconnues




@ Modélisation

Modélisation algebrique (II)

N

04 =111 P1 ¥ T34P3 | by=ry,p;+ (42 Py le— P1

D3=Ty3P,+T33P3 | Da=To4 Dot 1ss Py P2

T (r1,1r2,1r3,1r4,1\ /pl\ (;)l\
& Lol ol 00h0 (P2 =] D
P3 3h3l3slaz | | Ps 0,

402403404 ) \Pa) \DPa

RO o R

I
@}

Rétroprojection ou épandage : |'R.p




@ Modélisation

Projection / Rétroprojection




@ Modélisation

Probleme d'Hadamard bien posé

N

# R surjectif

= existence de la solution t 2 -

= A = tRR symétrique, définie positive R.Rf = Af="R.p=0
L] \ - - - ,’ M - — 2

= Revient & minimiser I'équation normale Hrf —pH

# R injectif

= unicité de la solution (initialisation)

# R! continue SiR(f +8f)=p+5palors|sf

= Mais aussi || R1|| limitée

<R o




® Théoreme de Radon

Theoreme de Radon 2D

A

t | ple)= [f(0.dx

<x O> S
\ﬁ@ (G) - j P; (5) e *ds

p;(0)=[ [fCx)e dsdt

<7<,§>:s
ﬁé (G):jjf(li j).e—i.c.(i.cosﬁ+j.sine)di.dj
i

e

P; (G) = f(G.COSG , GSinO) = 1?(6(3)




® Théoreme de Radon

Interpretation (I)

4]

t\ | p.(c)=f(c.6)

—




® Théoreme de Radon

Interprétation (II)




® Théoreme de Radon

Interprétation (II)

I




@ Retroprojection filtree

Rétroprojection filtrée (1)

)= [JUlF) (. ) a1 iz e, 3
P
J‘j 00'\( ) 2in |cosB jSIﬂO ‘G‘dﬁde AJ/{G R

II ‘U‘GZI (i.co® + Jsme)d do

&

j)= TTFS'l[f)é .abd(i.co® + j.sing).do
=0




@ Retroprojection filtree

Rétroprojection filtrée (II)

)= TTFS‘l[f)é -abd(i.cos + j.sinb).do
=0

" P (s)=p'(@ .s)=TF{p, .abg(s)
Rop)(x)=] plp.5.x)ao

0=0

f(x)=(Rop) (%)




@ Retroprojection filtree

A
J

Rétroprojection filtréee (III)

t(.)=Rop) ()

Projections sur 180°

S =1.cosO + |.sin@




@ Retroprojection filtree

Rétroprojection filtréee (IV)

)
RL(x)=m sirftz)zr fmx) _ 1—002555227):( fr x)
g
fm -1 e 1
2A1 2 [ m K=0

RL(k.Ar) = < 0 k # 0 pair

| 1 . .
5 (kn Ar)2 K impair




@ Retroprojection filtree

Rétroprojection filtrée (V)




® Algorithmes itératifs

Algebraic Reconstruction Technique (I)

N X
O . \_>\__\_: __________ Tl Al p1: rl,l fl + r‘112 fz
RN LSEERNEE) NERAT-IN RSt o I}

fi sz\fz\f? A, Po=rp  fi+ry, f;

< \
S~ \
Ss s
~

Kaczmarz




® Algorithmes itératifs

Algebraic Reconstruction Technique (II)

N4
i 3 &
fr+r = fn + (d m A]_ p1:r1,1f1+r‘112f2
1
< . B A p,=r,, f,+r,, f
b, <f”,oo1 5 2=l T+ T
d = =
§ [l
fZA
pf = rq, f0+1 4, B
fn 1
Fn+1— Fn pl_,_pzl (Bl a
g, A0
1,2
> f,




® Algorithmes itératifs

Algebraic Reconstruction Technique (III)

Y

L

R

—h|
S

0 0 O [« 45-0=15+15+15
0 0 0O |« 90-0=30+30+30
0 0 0O |« 45-0
45 90 45
10 25 10
25 | 40 25
— R (p.-pD) 10 | 25 10

15 15 15
30 30 30
15 | 15 15
v VvV v
45 90 45
60 60 60
-15 30 -15




® Algorithmes itératifs

MLEM et OSEM

" @Maximiser -log[Proba(p/f)]
#Bruit de Poisson sur p

N




® Algorithmes itératifs

Gradient Conjugué
" #Gradient conjugué :

N

Minimiser % 2(f ") = HRF” ~ I3H2

—

frntizfn+ta, . R* (p-Rfn)

—

J y2(fr)y = R-(p-Rfn)

2

B x2(f )
@ra(fr) RR - (dy2(fm))

dn=




® Algorithmes itératifs

Exemples

Gradient Conjugué



® Algorithmes itératifs

Comparaison des résultats

MLEM 6 MLEM 200




® Reégularisation

APPROCHE EXPERIMENTALE (I)

Pixel I : (m, 0))
Vraie valeur :t

K K
RMS% = 2203 O pigis :Jz (m -V)?
K =2 m, =1



® Reégularisation

RMS %o

APPROCHE EXPERIMENTALE (1I)

100
—_—
a7 ——
-
a0 -
[
mn -
&0
a1 -
q -
A
o0 -
10 7
0 o= |

Cw=1 %
=5 %
Cwf= 10 %
Cw=15%

T L L BN B B L N L BN B DL L B B BN B N
02 4 6 8 0121416 18202 242628 30 3234 25 38 40

teradion=

100 & o

RMS% = —— [ —
K

=1 M,

ElAS

2000 T

2800 7

2000 7

1500 7

1000 7

? — CW=1%
—— CW=5%
— T Cw=10%
—— oY= 15 %

L B LI L L B BN BN LA B B ENLEN B B B BLEN N BN BN N
02 4 6 8 021416 182022 2955 58 30 32 33 =240

teraions

biais :\/Z: (m —V)?

D. Mariano-Goulart et al., CMIG 03; 27




® Reégularisation

Approche intuitive (I)

/\

.....

St TR R SR EE S T T




® Reégularisation

Approche intuitive (II)

N

A ipp=ry; fi+ r12 f,

.....

642 =4 096
1282 =16 384
2562 = 65 536

5122 =262 144




® Régularisation

Approche theorique

Hadamard : R bijectif, R! continue

Mais: «R)=|R||R-1= %

min

. r) [
fl 1-«R)

SR|




® Reégularisation

Exemple {170 n: Em [3%]
P 8 6 10 9|/1|7|33
7 5 9 10/{1) |31

Sp(R)={0,010; 0,843; 3,858; 30,289 = «(R) = 3%:289= 5984

-~ 0.010
(9.2) (32,1
10 7 8 7 : ,
45 | 1
e S e e 1 0 _-11) (30,9
(-7,2) (31,9
10 7 8 7 : ,
IHEEE =
— 15 B ]
£y G 10\3,1) (31,1



® Reégularisation

Objectifs

N

L

e Garantir la convergence de l'algorithme
— Définir un critere d'arrét
— garantir la stabilité de I'algorithme au fil des
itérations

e Optimiser la réqularisation_en terme de:

— résolution
— niveau de bruit (quantification)

* Quantification_du bruit dans les coupes




® Reégularisation

Convergence: Critere d'arrét

" Erreur inverse (backward error) :
g(X) = I\/Iin {Max( HéAH : H55IH ]/ (A+0A) X =q + 00 }
A |, 3 o B
A X-4|
R P 1
- B L
p=0. [6a|=0 et a=|al= = gL

D. M-Goulart et al. CMIG 07



® Reégularisation

Convergence: Stabilite
" CONDITIONNEMENT :  «(a)=|A][ad = doa

min

—

of . KA '5Q\+6A'

£l OA| | | A

(IO
ESK(A)M




® Reégularisation

Gradient conjugué

- - 2
f :argmr?in H Af E]H

do=To= A~ 4

e I
<6|J"A*.A. ai>

F‘i+1 e

T

dit=pits

L f=firgld)

r=ri-plA~A.d’



® Reégularisation

Matrice de Galerkine

N4 [50
po :
AR s
wi™!
p o P
0 0 T Witer
2 112
ie P i
W+=-= it b TR
(dR-R.d) a

Analyse numérique matricielle appliquée a I'art de I'ingénieur. P. Lascaux & R. Théodor (II). MASSON



® Reégularisation

Exploitation du spectre

N

-3
C—.

Erreur sur les coupes : € ==

—.‘\l

Erreur sur les valeurs propres :

A< n(R) = L

7Li‘nax v)\'

Nbre de conditionnement: N = Amax

min




® Reégularisation

Stratégies de regularisation

#Regularisation algorithmique

# Utiliser un information statistique a priori

#Reégularisation sous contrainte




® Reégularisation

Régularisation algorithmique (I)




® Reégularisation
Régularisation algorithmique (II)
u\( = Qo€ @ = €30

0 = D{ (ve#i). (¢ka)}

K k

T = D{ (Vk¢k)' (¢ka)}

K k

OCA = {8°°9; ’C}




® Reégularisation

- - 2
f :argmrpin H Af 61”

do=TFo= A".§

Regularisation algorithmique (I1I)

’

\

112
s

(DJ:<6|J"A*.A.BJ>

F”l:Fj—(oj.Jé*.A. d’

F‘j+1 e
FI

fit=fitwid

—

d’

dit=pits




® Reégularisation

Régularisation algorithmique (IV)

F=0CA Fi-wiR-R.di|  mN 99)

s

Tomoscintigraphies cérébrales

2 A
—_—— o
——

RPF

am A

275 A

=51 A

Oi rmension fract=e

225 o

=20 A

175 A

14

T T T T T T T T T T T T 1
i1 3 § 7 58 11 13 15 17 18 21 O 2 IF X3

L = Haralten 10 GE Filtrs - 1{eralticn 10 l#ratonc

D. Mariano-Goulart et al., Médecine nucléaire 1999; 23



® Reégularisation

Régularisation statistique (I)

#Bayes :
P(f 1P) = P(pIf). P(F)/P(p) = P(E/T). P(f)

f =argmin_|-logP(p/f) - log P(f)




® Reégularisation

Régularisation statistique (1II)

Stratégie de Bayes :
P(f /p) = Pp/f). P(F)/P(p) = P(@IT). P(f)

f: = argmin. [— log P(p/f) —]
W

regularisation




® Reégularisation

Régularisation statistique (III)

i‘: = argmin. [— log P(p/f) —]

—BZW v(f f)

Distribution de Gibbs P(f) =leg

<€
f = argmin{— log P(ﬁ/f)+}

V() /
\\x‘H
/vm\
' ' T




® Reégularisation

Régularisation statistique (IV)

MAP-EM-OSL

fin +1:f-n. - 1 -iru pl

K. ' Vi)
fov(r) 0T /\<




® Reégularisation

Régularisation par contrainte

= 2
Remplacer : f :argmin Hp’—RfH par
foc

p—Rf

f =arg min { 2+c1.p(1z)}
e

Exemples : p(?) (< —-




® Reégularisation

FRECT (I)

\

a régularis

R R I
f =B.f +(1-B)f

Adéquation a p’ = R.f

p'=f'=B.f =B.p= p'=TF.'B.p

Réf: P.Maréchal, D. M-Goulart, L. Giraud, S. Gratton. Lect. Notes Comput. Sciences.2004; 3117:64-4



® Reégularisation

FRECT (I)

2

E(f)=| TF.*(B.p)-Rf | + H (1-B)f

R b* ) |’ 2
(1-B)U 0

[(RR +U2(1-B)2U |F :( bgﬁ)

Résolution par BFGS ou GC




® Reégularisation

FRECT (III)

Résolution par 6C

N

- d° = p0 = RETRO [TF-! B TF (p)]
- R R di = RETRO [ PRO (di) ] + TF-! (1-B)* TF
(d9)

- Calcul et diagonalisation des matrices de Galerkine

- Arret si erreur inverse < ¢
- Nombre de conditionnement en fonction de f,



® Reégularisation

FRECT (IV)

5000 = T T

4h00 |

4000 F

2000 F

2000 F

2500 F

2000 F

1500 |

1000 F

500 F




® Reégularisation

FRECT (V)

Résolution par BFGS (contrainte de positivité)

N

- BF = TF-1 B TF (p)

- Boucle {
HF = TF1 (1-B)? TF (f)
r = PRO(f) - BF

E=(lrll®+I[lHF [|*)/2
6rad(E) = RETROPRO(r) + HF
BFGS [E, 6rad(E)]

}

- Arrét par seuil sur résidu (car convergence)




® Reégularisation




® Reégularisation

Comparaison RPF-FRECT




® Reégularisation

Comparaison MLEM-GC-FRECT

FRECT 34 (CV)




@ Artefacts

Artefacts en SPECT

@ Réponses impulsionnelles du collimateur
= Prise en compte dans les opérateurs R et R
= Relation frequence-distance
Kohli et al. PMB. 1998

# Auto-attenuation
= Source externe ou TDM
= Prise en compte dans les opérateurs R et R

# Rayonnement diffusé
= Soustraction de fenétres hors du pic PE




@ Artefacts

Relation frequence-distance

t J

Une désintégration
contribue a

p. (co.n)
quand 8 permet que

t=-n




@ Artefacts

Déconvolution en TEMP

io—»ﬁ
h,

Edholm, Lewitt et al. Proc SPIE 1986, et IEEE-TMI, 1989



Quantification

Comparaison de ROIs en TEMP
' [5 = (R*R + H*H)'! R* (TF-! B TF)
df = Sdp= |df||<|S].|dp|

nnnnnnnnn




Quantification

N

Projections Sup et Inf

a

Aq

/

O

Pa = S;1.A + (S5,4S5) A,
P'q = (S;+S3)A; + S,.A,




Quantification

Quantification intervalliste

N

A, [min’; max’]

A. Rico, O. Strauss, D. Mariano-Goulart. Fuzzy sets & Systems. 2008



N

Tomographie 3D

o
o

‘omographie par émission de positons

"héoreme de Radon 3D

#Synthese des projections manquantes
#Reconstructions 3D vraies

#Corrections des artefacts

#\isualisation volumique




® TEP

Tomographie en coincidence 3D




O TEP

Exemples de TEP

- L __J

Métabolisme  18F DOPA, voie

‘F DG Pré-synaptique
OH Perte
— Putamen D

OH




O TEP

Reconstruction en TEP

L

N

+ Reconstruction 2D de données 2D (septa)
* Faible statistique de comptage

+ Réarrangement 2D de données 3D
» Algorithmes de «rebinning » (single, multi, FORE)
* S/B 7 mais approximation

+ Reconstruction 3D de données 3D
* S/B 7 mais temps de calcul 272
» Techniques analytiques ou algébriques




D
3
don

Ra

@

3D...
n
do
Ra

=

me d

re

20

=

th

Un

jf y+soo
Py

[

Q)

HyUa

S,

[]

Q)

T [ @

| V.E dS
—2|TT
f +S)) e
jj
() )
W

Palé SR EF:
()—{ 21

,\#()

0V

13
)=

0

&0

]

Tk,




@ Radon 3D

. un peu d|ff|c1Ie appliquer...

1 Condition d’Orlov :

/\\

Si Q contient au moins un cercle equatorial de S

(ou si Q intersecte tout cercle équatorial de S)

De0Q0S, Inda", B Mn)=fM)

SS. Orlov. Sov.Phys. Crystallogr., Vol 20, 3:312-4 et 4:429-433



... plutot difficile a appliquer...

N

i 1- Condition d’Orlov

2 - si les projections ne sont pas tronquées (projections complétes)

Projection — _
Planes

~——Truncated
Spherical
Detector

3 - moyennant une interpolation 3D dans le domaine des fréquences




@ Radon 3D

Conditions pour une reconstruction analytique

N

%
1- Condition d’'Orlov (TEP cylindrique)
2 - Projections tronquées estimées

3 -Interpolation 3D en fréquence

Détecteur
TEP
cylindrique

5 ‘:’:j;t

ﬁ(fl ,52): f(fl cosgsing-¢, sind, ¢, singdsing+ &, cosd,—¢&, cosy)



® Projections manquantes

Probleme des projections tronquees

N

#1- Se limiter aux donnees completes
= Reconstruction 2D avec septa
= Re-arrangement™ puis reconstruction 2D

#2- Synthétiser des projections completes

= En 3 temps :
* Reconstruction 2D,
+ projection,
* reconstruction 3D
= Re-arrangement

* rebinning




® Projections manquantes

Reé-arrangement 2D .,

N

Detecteur
TEP
cylindrique

p(s, @0, z = (z,+zp)/2, 0= tg 0O)



® Projections manquantes

Ré-arrangement exact
'si invariance T :
p (s,0,z,9): TF(s,0) puis TF(z)

,[:\)((JO, e 5) — @ik arctan(a) ’F‘) ((0\/@, K, ( ,O)
,p (oo’ K. ,O) — @tik arcsin(a) ﬁ (W, K, (, 6)

_ 0¢
W

N

Problemes : invariance en z, interpolation

Réf: M. Defrise et al. IEEE Trans Med Imaging 16:2; 145-158



® Projections manquantes

Single-Slice Rebinning

/‘l‘\

DL(a) l'ordre O :

v

P(w,k,z,d)

P(w,k,z,0)

Si la source est proche
de 'axe du TEP




Multi-Slice Rebinning

Plus précis que SSR
Moins stable

A-=-==F=->7

N\-+-

V

® Projections manquantes
(]



® Projections manquantes

Fourier Slice Rebinning (FORE)

“Alordre Lsur O :QZ:
W

N

p(w,k, Z,8)=ek p(w,k, Z,0)

P,k z8)= b(oo,k,z-k%,o)

f)(oo,k,z,O)z f)(oo,k,z+k%, 6)

Pas TF(z) : invariance inutile
Interpolation en z seulement

Réf: M. Defrise et al. IEEE Trans Med Imaging 1997. 16:2; 145-158



® Projections manquantes

Fourier Slice Rebinning (FORE)

K

A

K=0w.Rgy

P(w,k,z,0)=0

P(wk,z,0)

Moy P(wk,z+(k.d/w),0)

P(wk,z,0)
=~ Moy P(w,k, z,0)




® Projections manquantes

Synthese des projections

Algorithme itératif exact:
p(w,k, ¢,8)=¢ei® p(xw,k,C,8

AD =K arctg(% Z)— arctg()?—(;) Zj , 0>0

0= 1+ 65 &
Approximation :

’p ((L) ; k, Z, 6) ~ ’F\)(m, k’ Z_k(ag)él), 6-)

F. Ben Bouallegue, et al. 2007, IEEE TMI



@ Reconstructions 3D

N

Modélisations de la projection

X

ISW(ELEZ) = ‘det@\‘l)‘ ]?(t A1




@ Reconstructions 3D

Optimisation de l'interpolation

[N G0 A S S ) U T T

|sindsing | % tand sindtang

~ fi

EEER Ry o of"
m(a,é)—lcogsi LG A et RS

D. Mariano-Goulart & JF. Crouzet, CR Physique 2005; 6:133-137 et Comput Med Imaging Graphics 2008.



@ Reconstructions 3D

Rétroprojection filtree 3D

Dans les conditions d’'Orlov, avec des projections non tronquées,

N

:

f(X) = j P;(3) do

. L(€)

) [3(E7)d LE

Colsher. Phys Med Biol 25(1), 103-115, 1980



@ Reconstructions 3D

OSEM 3D

N

# Méme méthode qu’en 2D

# Facilité pour implémenter les
corrections d’artefacts

# Pas de nécessité de disposer de
projections completes




® Quantification en TEP

" Correction d’artefacts par
traitement multimodal

AN




® Quantification en TEP

Coincidences fortuites

o
-

Fenétre de détection des coincidenc

)




Soustraction des fortuits

N

Estimation :

- Dans une LOR hors du patient
- F = T(d1).7T(d2).2.t O (Activité)?

Mesure :

- Dans une fenétre temporelle décalée




‘Soustraction des fortuits

Détecteur 1 =" 3
A 511 keV

Détecteur 2 |
A 511 keV




® Quantification en TEP

Interactions Photons-Matiere

Fenétre de détection des coincidenc

)




® Quantification en TEP

N
\J

Atténuations

#Photo-électrique

+ Sous-estimation des activités «profondes» |LpE =~

#Compton
+ 20% (2D) a 50% (3D) des deétections
+ Médiocre résolution en énergie (15-20%)

o Activité du cerveau et de la vessie
-7 o)

: | e
1 Sk B
J
|
- . !




® Quantification en TEP

Tomographie de transmission




® Quantification en TEP

Correction des
artefacts
d’atténuation et de
diffusion

x%l/

Mg;;(Tissu mou) U511(05)




® Quantification en TEP

Correction de I'attenuation P.E.

L

N

f2 = exp(_p‘oxoz—p‘fmxfmz_p‘axaz)

fl = exp('uoxol'“’rmx’rml_p‘axal) = Il/IO

& Simple division par une constante f sur chaque projection
f=f; xf; = exp(-HoXo-HimXim=HaXo)




® Quantification en TEP

Correction du diffuseé Compton

Simulation (Monte-Carlo) a partir des p. a 511 keV




® Quantification en TEP




® Quantification en TEP

N




® Quantification en TEP

Qualite globale d’un TEP

NECR=(§ [ = Gapae=" (i
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® Quantification en TEP

Fusion TEP-CT




® Quantification en TEP

« L'imagerie moléculaire »

Hémi Parkinson cliniguement gauche
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® Visualisation 3D

VISUALISATION VOLUMIQUE




® Visualisation 3D

Rendu volumique

Zmax
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® Visualisation 3D

Rendu volumique
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® Visualisation 3D

MLEM puis MIP

TEP (FORE) TDM



® Visualisation 3D

Lymphome et Hodgkin
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® Visualisation 3D

MIP EN IRM
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