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Résumé

Les néphropaties (maladie des tissus rénaux) postradiques constituent I'un des
facteurs limitants pour 1’élaboration des plans de traitement lors des radiothérapies
abdominales. Le processus actuel, qui consiste a évaluer la fonctionnalité relative des
reins grace a une scintigraphie gamma deux dimensions, ne permet pas d’identifier
les portions fonctionnelles qui pourraient étre évitées lors de ’élaboration des plans
de traitement. Une méthode permettant de cartographier la fonctionnalité rénale en
trois dimensions et d’extraire un contour fonctionnel utilisable lors de la planification
a été développée a partir de CT double énergie injectés a 'iode. La concentration en
produit de contraste est considérée reliée a la fonctionnalité rénale. La technique uti-
lisée repose sur la décomposition a trois matériaux permettant de reconstruire des
images en concentration d’iode. Un algorithme de segmentation semi-automatisé
basé sur la déformation hiérarchique et anamorphique de surfaces permet ensuite
d’extraire le contour fonctionnel des reins. Les premiers résultats obtenus avec des
images patient démontrent qu’une utilisation en clinique est envisageable et pourra
étre bénéfique.

Mots clés : tomodensitométrie, DECT, segmentation, rein fonctionnel, radio-
therapie, organes a risques
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Abstract

Post-radic nephroaties (illness of kidney tissues) are one of the limitating factors
when realising treatment planning for abdominal radiotherapies. The present process
which consists in evaluating the Differential Kidney Function with a two-dimensional
gamma scintigraphy, does not allow identification of functional parts that could be
taken into account during planification. The method presented in this document
gives a three dimensional functional map of the kidney and a functional contour
usable in planification, using double energy CT images with iodine contrast agent.
The concentration in contrast agent is assumed to be related to kidney function. The
proposed method is based on a three-materials decomposition allowing to reconstruct
images of iodine concentration. The functionnal contour is extracted through a semi-
automatic algorithm based on hierarchic and anamorphic surface deformation. First
results obtained with patient images demonstrate the possibility of several future
clinical applications.

Key words : Computed Tomography, DECT, segmentation, functional kidney,
radiotherapy
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Avant-Propos

La radiothérapie consiste en la destruction des cellules cancéreuses par des fais-
ceaux de photons ou d’électrons. Elle est incluse dans la majorité des processus de
traitement des cancers actuels. Une prescription de radiothérapie demande 1’élabora-
tion d'un plan de traitement, assisté par des logiciels dédiés de calculs de dose, afin
d’épargner les organes a risque radiosensibles tout en administrant une forte dose
a la zone cancéreuse. La dose de rayonnement se mesure en Gray (Gy), équivalent
a des J/kg. Les doses seuil ou apparaissent des dommages a court ou long terme
ont été répertoriées dans la littérature pour chaque organe et permettent d’estimer
les risques d’effets secondaires de la radiothérapie. Les doses prescrites aux tumeurs
sont comprises entre 20 et 100 Gy, administrées par fraction de quelques Gy afin de

maximiser la réparation des cellules saines et la destruction des cellules cancéreuses.

Il existe différentes modalités d’imagerie permettant d’obtenir des images patient
dans le but de réaliser les plans de traitement. Les deux modalités dont il est question
dans ce mémoire sont la tomodensitométrie (ou CT pour Computed Tomography)
et la scintigraphie gamma.

Un scan de CT consiste a imager des tranches d’un objet ou d’un corps humain.
Une mesure d’atténuation de rayons X a différents angles autour d’une tranche
donnée permet d’obtenir un sinogramme de la tranche, puis apres reconstruction
des différentes tranches, une image en trois dimensions de 1’objet ou du corps imagé.
Ce type de modalité dite structurelle offre des informations précises sur I’anatomie et
est utilisée de fagon quasi systématique pour 1’élaboration des plans de traitement.

La scintigraphie gamma, souvent utilisée pour le diagnostic, appartient a un type
de modalité dite fonctionnelle, permettant de mettre en évidence l'activité de cer-
taines parties du corps. Elle nécessite I'injection d’un radiopharmaceutique, molécule

active se fixant sur les tumeurs ou bien sur une partie du corps a imager, couplée a
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un atome radioactif. Dans le cas de la scintigraphie gamma, les particules émises par
I’atome radioactif sont des photons d’une énergie bien définie, qui sont détectés par
une caméra gamma et permettent de localiser ou mettre en évidence une activité
fonctionnelle recherchée. De fagon générale, la reconstruction d’images est réalisée

de la méme maniere qu’en tomodensitométrie.

Les études présentées dans ce mémoire s’inscrivent dans le cadre d’un protocole de
recherche approuvé par le comité d’éthique de I'Hopital Notre-Dame de Montréal,
et ont pour but de développer un outil de segmentation du contour de la partie
fonctionnelle du rein, qui dépend des individus et de I’état de santé intrinseque de
leurs reins. Ainsi, le contour pourra étre inclus dans la planification de traitement

comme contour d’organe a risques lors des radiothérapies abdominales.
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Introduction

Les avancées des dernieres décénies dans le traitement du cancer ont augmenté
les taux de survie pour la plupart des cancers. Cependant, la prolongation de la sur-
vie est associée a une augmentation des risques de développer des effets secondaires
aux traitements. Notamment, les radiothérapies abdominales peuvent étre limitées
par les complications associées a certains organes a risque comme le rein [1], organe
jouant un role majeur dans ’équilibre de 'organisme. En effet, une étude concernant
des patients ayant subi une irradiation rénale impliquant au moins 50% du rein a
une dose d’au moins 26 Gy, démontre qu’apres un an la diminution de fonction-
nalité rénale (mesurée par biochimie) peut étre associée au pourcentage de volume
rénal irradié [2]. Le projet présenté dans ce manuscrit a pour but de réduire les toxi-
cités rénales associées aux radiothérapies abdominales en développant une technique

d’optimisation du calcul de dose regue par la partie fonctionnelle des reins.

Le processus actuel consiste a évaluer grossierement la répartition fonctionnelle
relative pour chaque rein, ou fonction rénale différentielle (FRD), a I’aide d’une
scintigraphie gamma en deux dimensions [3], permettant d’épargner le rein le plus
fonctionnel. Ce procédé ne permet pas d’identifier les portions fonctionnelles qui
pourraient étre évitées lors de la planification de traitement de radiothérapie. Le
projet consiste donc a développer une technique de segmentation semi automatisée
en trois dimensions de la partie fonctionnelle pouvant s’inclure dans la planification.
Pour se faire, des images dédiées sont obtenues avec un CT double énergie (DECT)
injecté avec un agent de contraste iodé. Le DECT est avantageux dans ce cas a la
fois pour sa précision anatomique ainsi que pour la possibilité d’imager en position
de traitement. De plus, cet examen s’inscrit naturellement dans le processus de trai-
tement des patients. La méthode étant développée dans le cadre d’un protocole de
recherche, aucun plan de traitement officiel n’est réalisé avec le nouveau protocole

dans le cadre du projet pour les patients volontaires qui se soumettent a 1’étude.
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Dans le temps imparti pour les études présentées dans ce mémoire, deux patients

recrutés ont permis de tester les méthodes mises en place.

L’extraction du contour fonctionnel dont il est question pour le projet requiert de
quantifier la présence d’agent de contraste iodé dans les reins. La stratégie développée
pour ce projet est exposée dans ce mémoire, en détaillant les différentes étapes a
partir du protocole de recherche jusqu’a l'application de la méthode en clinique. Le
premier chapitre présente le DECT dans son utilisation en clinique ainsi que les
avantages et intéréts a utiliser un agent de contraste iodé, qui va permettre dans
notre cas de représenter la fonctionnalité rénale.

Le deuxieme chapitre s’attarde sur 'acquisition et le traitement des images. En
effet, pour obtenir des images exploitables a ’analyse, des efforts sont mis en place
afin d’optimiser la reconstruction ainsi que la qualité des images CT.

Le troisieme chapitre présente une méthode de reconstruction de la concentra-
tion d’iode dans les tissus, testée et validée a 'aide de fantomes de calibration. La
méthode utilise la décomposition a trois matériaux développée a partir des informa-
tions aux deux énergies du DECT.

Le quatrieme chapitre est consacré a I'extraction du contour rénal fonctionnel en
appliquant la méthode précédente sur des images abdominales de patients, recrutés
eu sein d’un protocole bien défini. Un algorithme de segmentation développé au
Laboratoire d’Imagerie et d’Orthopédie du CRCHUM permet d’obtenir le contour
fonctionnel a partir de la carte d’iode générée.

Finalement, le dernier chapitre présente les applications cliniques de la méthode :
le calcul de la fonction rénale différentielle est comparé au calcul réalisé a partir
des scintigraphies gamma d’une part, puis une stratégie d’incorporation du contour
fonctionnel rénal a la planification de traitement est proposée d’autre part. De plus,
la méthode est étendue a la cartographie fonctionnelle des poumons, qui pourra

également étre inclue dans la planification de traitement des tumeurs pulmonaires.



Chapitre 1

Utilisation clinique du CT double
énergie (DECT) avec agent de

contraste

Le CT double énergie trouve plusieurs applications en clinique ainsi qu’en re-
cherche médicale. L'un des intéréts dont il est question principalement dans ce
mémoire consiste a identifier une carte d’un produit de contraste iodé reflettant
la fonctionnalité rénale que 'on cherche a quantifier. Ce premier chapitre détaille
I'utilisation du DECT dans son ensemble ainsi que les différentes applications cli-
niques, afin de cibler plus spécifiquement la place des protocoles DECT pour I’étude

menée dans le cadre de ce mémoire.

1.1 Principe du CT et DECT

La tomodensitométrie (computed tomography ou CT) offre un outil diagnostique
puissant depuis son introduction clinique dans les années 70. Grace aux évolutions
techniques, le CT offre aujourd’hui une précision anatomique millimétrique ainsi
qu'un temps d’examen efficace (quelques secondes pour un CT abdominal), ce qui
en fait une procédure fondamentale en oncologie . Le principe du CT est décrit dans
les références 4 et 5 : un CT conventionnel tel qu’utilisé actuellement en clinique

consiste en un tube a rayons X couplé a une matrice de détecteurs, le tout en

1. Les nombreux CT systématiques dans un processus de traitement ou suivi du cancer suscitent
une certaine polémique en ce qui concerne la radioprotection des patients
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rotation autour de la table mobile du patient, comme schématisé sur la figure 1.1.
Plusieurs parametres sont ajustables suivant les protocoles, selon des criteres comme
la qualité d’image souhaitée, la résolution temporelle nécessaire ou les contraintes
patient (épaisseur du corps, age, ... ), notamment :

- ’énergie maximum des rayons X (ou le potentiel du tube), influence le spectre
énergtique des photons et détermine les contrastes entre les tissus;

- Pexposition (le mAs, produit intensité-temps), proportionnel a la quantité de
photons qui interagissent pour former l'image, influence la qualité et le bruit de
I'image, mais également la dose au patient.

- L’épaisseur des tranches ainsi que le pitch hélicoidal (vitesse de déplacement de
la table par rapport a la période de rotation du tube), permet de controler I’épaisseur

de recouvrement entre chaque tranche.

FIGURE 1.1 — Schématisation de 'ensemble source - détecteur d’'un CT scan en
rotation autour de la table du patient [5].

Introduite plus récemment, la technique des CT a deux sources ou deux systemes
tubes-détecteurs a 90° sont en rotation simultanément, apporte plusieurs avantages
comparativement a un CT conventionnel [6]. Notamment, dans le cas ou les sources
délivrent la méme énergie de rayons X (les tubes sont au méme potentiel), la
résolution temporelle est améliorée d’'un facteur deux, ce qui peut constituer un

atout pour les CT cardiaques par exemple. Cependant, le CT a deux sources trouve
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un impact surtout pour les CT a double énergie [7], ou les deux tubes sont a des po-
tentiels distincts. Ainsi il est possible de réaliser simultanément deux images a deux
énergies distinctes. La différence dans I'absorption des photons a chaque énergie
permet de détecter des différences de composition des matériaux traversés.

En effet, le contraste entre différents matériaux n’est pas identique suivant 1’éner-
gie des rayons X [4] : les interactions des photons avec la matiere sont soumis a
différents processus dont les sections efficaces peuvent dépendre de la composition
du matériau et de son numéro atomique effectif (appelé Zqg, valeur de Z apparente
d’un matériau composé de différents éléments). Aux énergies en imagerie médicale
(50-150 kV), on distingue deux types d’interactions photon-matiere :

- La diffusion des photons sur les électrons des couches externes : a basse énergie,
on observe davantage de diffusions élastiques ou le photon ”"rebondit” sur un électron
sans modifier son énergie. A plus haute énergie, les diffusions inélastiques dominent,
appelées effet Compton : 'interaction du photon éjecte un électron de son orbitale
et résulte en la perte d’énergie du photon.

- L’absorption par effet photoélectrique : le photon est absorbé par un atome
et éjecte un électron d’une couche interne, ce qui résulte en I’émission de raies ca-
ractéristiques dues aux cascades de réarrangements électroniques a l'intérieur de
I’atome.

L’effet photoélectrique est dominant pour les éléments de fort numéro atomique
et a basse énergie (<100 KV). A haute énergie (>100 KV) les difussions dominent
(notamment l'effet Compton), avec une faible dépendance en Z. Ceci génere donc
des évolutions de contraste en fonction de I’énergie qui sont différentes suivant les
matériaux.

L’atténuation d’'un faisceau de photons par un matériau donné peut étre ca-
ractérisée par le coefficient d’atténuation pu, aussi appelé coefficient d’atténuation

1 Ainsi l'intensité I d’un faisceau, apres avoir

linéique car son unité est en cm™
traversé une épaisseur x d’un matériau de coefficient d’atténuation linéique u, est
donnée par :

I(x) = Iy.e ", (1.1)

ou Iy est l'intensité initiale du faisceau. Cependant, ’atténuation produite par une
épaisseur donnée dépend du nombre d’électrons présents dans cette épaisseur, et
donc de la densité du matériau. Le coefficient d’interaction massique %, avec p la

densité du matériau, a été introduit afin d’éliminer la dépendance en densité de la me-
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sure d’atténuation. Egalement, il est possible de définir un coefficient d’atténuation
"

électronique S0 Avee pe la densité électronique du matériau. Ce dernier est plus
particulierement utilisé en physique médicale pour déterminer la dosimétrie des ra-
diothérapies (énergies autour du MV), pour lesquelles I'interaction Compton domine.
Les valeurs de % et p—’: sont tabulées pour différents matériaux en fonction de I’énergie
du faisceau de photons et sont couramment exploitées en clinique.

La figure 1.2 montre les coefficients d’atténuation massiques en fonction de
I’énergie pour 1'oxygene et le plomb dans la gamme d’énergie en imagerie par rayons
X : Teffet photoélectrique domine a basse énergie (<100 kV) et est plus important
pour les éléments de haut Z, alors que les dissusions, moins dépendantes de Z, do-
minent a plus haute énergie. Il en résulte que pour des hautes énergies de rayons X,
le contraste sera moins important qu’a basse énergie entre les éléments de haut Zeg

(comme les os ou les agents de contraste) et ceux de bas Z.g (comme les tissus mous).

10° . 10° :
— Compton + Rayleigh scattering | | — Compton + Rayleigh scattering
— Photoelectric absorption Photoelectric absorption
10'F — Total mass attenuation E Total mass attenuation

100

u/p (cm? /g)
n/p (€cm? /g)

10°

107}

102 -
10* 10? 10°
E (KeV) E (KeV)

FIGURE 1.2 — Coefficient d’atténuation massique des différents processus physiques
dans la gamme d’énergie en imagerie médicale pour l'oxygene a gauche et le plomb
a droite. Figures réalisées a partir de valeurs tabulées dans la référence [8]

Pour un pixel donné dans une image, les nombres CT, exprimés en unités Houns-

field (HU), sont reliés a l'atténuation locale par la définition :

40T = 1000, Hz — Hwater, (1.2)

,uwater

ou pu, représente le coefficient d’atténuation linéique. Les nombres CT, ou nombres
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HU, que 'on retrouve en imagerie médicale se répartissent de -1000 (air) a +3000 (os,

implants métalliques et agents de contraste). Le HU de I’eau est nul par définition.

Les DECT utilisés actuellement en clinique, le “SOMATOM Definition” et le
“SOMATOM Definition Flash”, sont commercialisés par Siemens, offrant des énergies
entre 80 kV et 140 kV. Le deuxieme, utilisé pour les études présentées dans ce
mémoire, offre deux avantages [7] :

-Un filtre d’étain (Sn) sur le tube haute énergie permet de réduire la composante
basse énergie du faisceau, comme représenté sur la figure 1.3. Ainsi, la différence
d’atténuation entre les deux tubes est accentuée en réduisant de plus le phénomene

de durcissement de faisceau qui introduit des artefacts.

4
15)(10 . .
. — 80 kV
---100 kV
------- 140 kV
= Sn140 kV
<
e 10 .
c
[®]
- :
_C o
Q_ -
B :
8 51 rlt B
£ i
S I
Z I \
0 e, T
0 100 150

Photon energy (keV)

FIGURE 1.3 — Spectres des rayons X suivant le potentiel du tube [7]

-En CT a deux sources, le deuxieme tube possede un espace de détecteurs réduit
a cause de la géométrie du systeme. Comme schématisé sur la figure 1.4, un angle
entre les deux tubes de 95°pour le Definition Flash (au lieu de 90°) permet d’aug-
menter le champ de vue du tube B afin qu’il puisse contenir une coupe abdominale

entiére.



a Rotation

direction

Rotation
direction

FIGURE 1.4 — Schéma d’'un DECT Somatom Definition (a) et Somatom Definition
Flash (b) [7].

Les données présentées dans la suite de ce mémoire sont prises avec des potentiels
de 80 kV pour le tube A et Sn140 kV pour le tube B, résultant en des énergies
moyennes respectives de 54 keV et 92 keV [7].

1.2 Applications cliniques du DECT

Le DECT trouve plusieurs applications en oncologie comme la réduction d’arte-
facts, 'extraction de parametres physiques, la segmentation des tissus et la différencia-
tion des matériaux.

Les artefacts de durcissement de faisceau sont fréquents en imagerie CT [4] [9)].
Les plus communs sont le cupping et 'ombrage : la reconstruction d’images étant
réalisée a partir d'un équivalent monoénergétique, elle ne tient pas compte du dur-
cissement de faisceau et résulte en une reconstruction des nombres HU artificielle-
ment plus élevée en bordure d’un objet sphérique, produisant le cupping. L’artefact
d’ombrage apparait entre deux objets de forte densité. En DECT, la reconstruction
d’images mixtes virtuelles en mélangeant les deux images en postreconstruction est
un outil utilisé actuellement en clinique pour supprimer empiriquement des artefacts
d’ombrage, suivant le poids donné a chacune des images [10]. Cependant cette correc-

tion est locale pour un artefact donné de I'image, et peut méme contribuer a renforcer
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d’autres effets d’ombrages ailleurs dans I'image. De plus, il subsiste des artefacts de
cupping. Une technique plus robuste de suppression d’artefacts de durcissement a été
proposée a partir d'images DECT suivant la formulation d’Alvarez-Marcovski [11] :
en préreconstruction, il est possible de décomposer 'interaction des photons selon
les sections efficaces Compton et photoélectrique afin de réaliser une reconstruction
monoénergétique de chaque image en tenant compte du spectre polyénergétique de
la source de rayons X. Cette technique permet de plus d’extraire les parametres
physiques de la densité électronique (p.) et du Zeg. Cette méthode a fait ses preuves
pour la suppression d’artefacts de durcissement de faisceau [12] mais n’est pas en-
core implémentée dans les logiciels commercialisés car elle nécessite d’avoir acces
au sinogramme de l'image et requiert une connaissance exacte du spectre global,
convolution entre le spectre d’émission de la source de rayons X avec la réponse du
détecteur. La détermination expérimentale du spectre de scan DECT s’avere une

étape prometteuse pour le traitement en préreconstruction [13].

Par ailleurs, deux images a haute et basse énergie permettent de caractériser
systématiquement des matériaux suivant 1’évolution des nombres HU entre les deux
images (dans le domaine énergétique de I'imagerie médicale 50-150 kV), et donc de
s’affranchir des courbes HU-ED (conversion entre nombres HU et densité électronique),
limitées dans le cas de matériaux non homogenes. La calibration stoechiométrique
proposée par Schneider et al. [14] et adaptée par Bourque et al. [15] permet une
reconstruction rigoureuse des parametres physiques Z.g et p., plus stable suivant les
perturbations du spectre de rayons X que la méthode de décomposition d’Alvarez-
Macovski (ou que la méthode de décomposition a deux matériaux dérivée de la

décomposition d’Alvarez-Macovski) [16] .

L’extraction des parametres physiques permet entre autre une segmentation plus
précise des tissus pour les calculs de dose. En effet, la segmentation peut étre délicate
en CT conventionnel avec une courbe HU-ED dans le cas ol la densité électronique
d’un tissu varie. Le DECT permet de contraindre la segmentation avec les deux
parametres Zeg et p. [17], et permet de segmenter la majorité des tissus avec des

variations de p. allant jusqu’a 20% [18].

Des produits de contraste de fort numéro atomique sont fréquemment utilisés
en imagerie médicale pour mettre en évidence des anomalies fonctionnelles. Lors

d’utilisation d’agents de contrastes comme l'iode, le DECT offre la possibilité de
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différencier les matériaux de par 1’évolution des nombres HU entre haute et basse
énergie [?] :

D’une part, les os ont une atténuation similaire a 'iode dans la gamme d’énergie
d’imagerie médicale et les os sont donc étiquetés comme de l'iode si aucun ajuste-
ment n’est réalisé. Le DECT permet de séparer ’os de l'iode et donc d’afficher une
cartographie en iode non perturbée par les os.

D’autre part, l'utilisation d’agents de contraste modifie les contrastes anato-
miques d’origine et donc les densités électroniques, c¢’est pourquoi aucun calcul de
dose pour les plans de traitement ne peut étre réalisé sur un CT injecté. Un CT non
injecté est donc toujours requis dans un processus de prescription de traitement en
radio-oncologie. Le DECT permet de réaliser des images virtuelles sans contraste
(VNC), qui pourraient remplacer le CT supplémentaire et donc économiser de la
dose au patient. Cependant, cette technique n’est pas encore utilisée cliniquement
car l'intégrité des images VNC est encore sujette a validation.

De plus, mise a part les images VNC, il est possible a I'inverse de réaliser une
cartographie de la concentration en agent de contraste afin de visualiser ou mettre
en évidence des caractéristiques fonctionnelles. La figure 1.5 montre un exemple
d’images extraites a partir d'un DECT injecté a Iiode, dont une image mixte, une
image en concentration d’iode et une image VNC : I'image mixte fait apparaitre les
reins dans des tons de gris plus clairs que les autres tissus mous, du a la contribution
en iode. L'image VNC permet d’afficher les reins dans les tons de gris identiques a
une image sans iode. A 'opposé, I'image en concentration d’iode met en évidence les
reins. La segmentation de la partie fonctionnelle du rein par DECT injecté comme
étudié dans ce document est basée sur cette cartographie en concentration d’iode.
Les images VNC et iodée peuvent étre obtenues a partir de la décomposition a trois

matériaux, décrite dans le chapitre 3.

1.3 Agents de contraste utilisés cliniquement

Comme mentionné précédemment, les agents de contraste sont des éléments de
haut 7Z radio-opaques utilisés en imagerie médicale afin de renforcer le contraste de
certaines parties fonctionnelles du corps humain. Les agents couramment utilisés
cliniquement sont le gadolinium, le barium et I'iode. Les deux premiers sont ingérés

par voie bucale a cause de leur toxicité si dissouts dans le sang. Le gadolinium agit
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FIGURE 1.5 — Exemple de coupe axiale abdominale en DECT injecté : a) image
mixte moyennée, b) image contrastée en iode, ¢) image VNC [?].

sur les temps de relaxation en IRM pour renforcer les contrastes et le barium sert
principalement a 'imagerie du systeme digestif.

L’iode, injecté par intraveineuse, a été introduit tout d’abord afin d’imager le
flux sanguin artériel et veineux, par exemple lors d’angiographies. Ce produit de
contraste trouve aujourd’hui d’autres applications, notamment 1'imagerie d’organes
fonctionnels comme le rein, puisqu’il est éliminé par I'urine. D’ailleurs, des études
ont montré une bonne corrélation entre I’élimination rénale standard et 1’élimination
d’agents de contrastes iodés [20], ce qui justifie I'utilisation de 'iode comme agent
de contraste pour I’étude du rein fonctionnel.

Les produits de contrastes iodés utilisés en clinique sont sous forme de macro-
molécule contenant des atomes d’iode. Le composé utilisé dans le cadre de 1’étude
réalisée pour ce mémoire est l'iohexol, dont la formule chimique développée est
représentée sur la figure 1.6. Cet agent de contraste est commercialisé a différentes
concentrations sous le nom Omnipaque. Dans la molécule d’iohexol, I'iode est le seul
atome de haut Z, donc la différence d’atténuation observée a haute et basse énergie
provient de 'iode majoritairement, la contribution des autres atomes de bas 7 étant

négligeable et non significative.

La décomposition a trois matériaux qui sera appliquée plus tard pour 'extraction
de la concentration en iode requiert de connaitre la densité électronique de I'agent
de contraste utilisé. La densité électronique de I'iohexol dépend de sa concentration

et donc de la concentration en iode. Les propriétés de I’Omnipaque 300 (300 mg/mL
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FIGURE 1.6 — Formule chimique développée d’une molécule d’iohexol.

de concentration d’iode) résumées dans le tableau 1.1 permettent de déduire une
formule semi empirique pour calculer la densité électronique d’un échantillon d’io-

hexol dissout & une certaine concentration [19].

Matériau omnipaque 300 eau
Nombre d’électrons par molécule 392 10
Masse volumique M (g/mL) 0.647 1.000
Masse molaire .# (g/mol) 821.14 18.02
Concentration d’iode 300 mg/mL -

TABLE 1.1 — Propriétés physiques et chimiques de 'omnipaque 300 et de ’eau utiles
au calcul de la densité électronique de I'iohexol.

La densité électronique de I’Omnipaque 300 peut s’exprimer suivant 1’équation

suivante dont les différents parametres sont définis dans le tableau 1.1 :

(ne(lohexol) x M(Iohexol) x ///(Iohexol)) + (ne(eau) x M(eau) x //(eau))

Pe = ne(eau) x M(eau) x . (eau) 7
(1.3)

Soit p.= 1 + 0.56 = 1.56 pour 'omipaque a 300 mg/mL.
Il est donc possible de déduire la densité électronique de 1'iohexol en fonction de sa

concentration :
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[iode]
300

Le produit de contraste se propage dans I'organisme et s’élimine avec des temps

pe = 0.56 x

+1 (1.4)

moyens bien déterminés, dont il faut tenir compte suivant la partie fonctionnelle a
imager. Ce temps de propagation et d’élimination détermine une partie du protocole
a respecter pendant le protocole d’imagerie du patient, détaillé dans la section 4.1.

La méthode mise en place dans le cadre de ce mémoire va donc consister a
extraire une carte d’iode a partir d'images DECT, afin de reconstruire le contour
de la partie fonctionnelle des reins. La méthode est présentée dans le chapitre 3,
apres avoir parcouru différentes étapes nécessaires a ’analyse concernant la prise
de données, la reconstruction et le traitement d’images, présentées dans le chapitre

suivant.
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Chapitre 2

Acquisition et traitement d’images
CT et DECT

L’acquisition d’images CT ou DECT produit des sinogrammes bruts. Différents
processus permettant de reconstruire les images peuvent étre appliqués suivant la
qualité d’images désirée. Les deux principaux procédés utilisés en clinique sont
développés ici, ainsi que l'intérét d’algorithmes de débruitage pour ce projet. Egalement,
ce chapitre montre que la combinaison des deux images DECT en une image mixte

peut étre réalisée de facon judicieuse.

2.1 Reconstruction des images et algorithmes de
débruitage

Les données brutes obtenues par CT ou DECT sont des sinogrammes correspon-
dant a une mesure de projections a différents angles 6 autour de l'objet scanné en
fonction de la position d’une cellule de détection dans le détecteur. La figure 2.1
montre un exemple d’un sinogramme expérimental obtenu a partir d’'un fantéme ho-
mogene placé hors de I’axe de rotation. Le sinogramme correspond mathématiquement
a une transformation de Radon de I'image d’origine [21]. Les images des tubes A et
B peuvent donc étre reconstruites a partir d'une transformée de Radon inverse, qui
peut étre réalisée suivant différents processus.

Les deux processus courants utilisés en clinique sont la rétroprojection filtrée [22]

ou bien avec un algorithme itératif [23]. Ce dernier permet une réduction du bruit
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FIGURE 2.1 — Sinogramme a droite obtenu a partir d’un fantome excentré a gauche
[19].

dans I'image et a été intégré aux reconstructions cliniques afin de minimiser la dose
au patient. Cependant les algorithmes itératifs de reconstruction en CT ne sont pas
des processus optimisés pour le débruitage. Dans le cas d’images bruitées, il peut
étre judicieux d’appliquer un algorithme de débruitage dédié en post-reconstruction.
Le débruitage par ondelettes est bien adapté et efficace [24]. L’algorithme appliqué
sur les données présentées dans la suite du manuscrit est décrit dans [25].

Afin de quantifier les différences entre les deux processus ainsi que l'intérét d’ap-
pliquer 'algorithme de débruitage, 1'histogramme des HU pris dans une zone ho-
mogene du rein représenté sur la figure 2.2, permet de mesurer le rapport signal a

bruit selon cette formulation :
s/B="2, (2.1)

€
avec m et € respectivement la moyenne et I'écart-type de la région d’intérét sélectionnée
a 'intérieur du rein.

Les histogrammes sont représentés sur la figure 2.3, avec les ajustements gaus-
siens permettant de mesurer la moyenne et 1’écart-type. Les résultats des rapports
signal a bruit sont donnés dans le tableau 2.1.1ls confirment que la reconstruction
itérative permet d’améliorer le rapport signal a bruit, mais de fagon peu significative
avec un facteur d’amélioration de seulement 1.1 . Il apparait cependant que I’al-
gorithme de débruitage post-reconstruction appliqué apres reconstruction itérative

permet d’améliorer le rapport signal a bruit d’un facteur 2.5.
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FiGURE 2.2 — Coupe abdominale a gauche et zoom sur le rein a droite, ou est

encadrée la zone homogene utilisée pour le calcul du rapport signal a bruit.
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FiGure 2.3 — Histogrammes d’une zone homogene du rein, a gauche avec
rétroprojection filtrée, a droite en reconstruction itérative. Les ajustements gaus-
siens permettent de mesurer les moyennes et écart-types utiles au calcul du rapport
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TABLE 2.1 — Rapports signal a bruit a l'intérieur du rein (moyenne divisée par 1’écart-
type de 'histogramme) pour les différents processus de reconstruction et débruitage.

Ces conclusions justifient d’appliquer ’algorithme de débruitage sur les images
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dans le cadre de cette étude.
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Par ailleurs, un aspect important de la représentation des images de DECT
concerne la fraction de chacune des images a haute de basse énergie dans I'image
mixte représentée, comme indiqué dans la section 1.2. Bien que n’étant pas direc-
tement relié a ’obtention du contour fonctionnel du rein, cette étude complémentaire
menée dans la section suivante permet d’optimiser la combinaison pour la représentation

du rein, qui pourra étre appliquée sur les images VNC présentées par la suite.

2.2 Optimisation des images mixtes

Les images des tubes A (80 kV) et B (Sn140 kV) du DECT peuvent étre com-
binées en une image mixte avec différentes fractions de chaque image, résultant en
une image équivalente a une énergie moyenne comprise entre les énergies des tubes
A et B (tant que les fractions sont comprises entre 0 et 1). L’image moyenne M est

obtenue a partir des images A et B suivant cette formulation :
M =aA + (1 — a)B, (2.2)

ol a représente la fraction en image A (80 kV). A faible voltage (ou faible énergie),
les contrastes augmentent en raison de la différence d’atténuation plus importante,
comme mentionné dans la section 1.1. A plus haut voltage, le nombre d’interactions
diminue et la quantité de photons qui atteignent les détecteurs augmente, ce qui
correspond a une diminution du bruit dans I'image. La qualité d’image mixte obtenue
ainsi que son aspect qualitatif dépendent donc des fractions de 80 kV et Sn140 kV.

Afin d’estimer la combinaison optimale pour le rein, il est possible de considérer
le gradient d’une image DECT, qui permet d’évaluer quantitativement la netteté des
contours. La méthode de calcul de gradient utilisée ici consiste a moyenner les deux
pixels voisins dans les deux directions de 'image pour chaque pixel. Le gradient en

un pixel P a I'intérieur de I'image de coordonnées 1i,j, est donné 