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INTRODUCTION

L'absorptiométrie biphotonique est une technique permettant de définir la nature d'un

échantillon en le traversant d'un faisceau bichromatique et en calculant 1'absorption différen-
tielle des énergies du faisceau.
Cette technique est utilisée en routine depuis quelques années en médecine pour la détermina-
tion du contenu minéral osseux [MARS88], et a été proposée [GOT86, MAL87-2] pour la me-
sure du pourcentage de graisse des tissus mous. Cette méthode est également potentiellement
utilisable dans 1'industrie agro-alimentaire pour le calcul de la teneur lipidique d'aliments.

Nous tentons dans ce mémoire d'exposer une méthodologie destinée & augmenter la rapidité
d'acquisition de 1'information et d'en améliorer la fiabilité.

Pour cela nous avons développé un prototype d'absorptiometre biphotonique & vitesse varia-
ble permettant, outre la détermination de la minéralisation osseuse et de 1a teneur en graisse, la
mesure et la visualisation simultanées sur une méme zone de la densité minérale osseuse et du
contenu lipidique. |

Ce travail est divisé en trois parties:

Principes de 1'absorptiométrie biphotonique
Acquisition de 1'examen et traitement de 1'image
Procédures cliniques et résultats

La premiére partie développe dans le chapitre 1 1'étude théorique de 1'absorptiométrie bi-
photonique et les trois applications qui en découlent: densitométrie osseuse, mesure de la pro-
portion de graisse, et mesure mixte. Le chapitre 2 est consacré a la présentation du matériel
original qui a servi de support a 1'étude : caractéristiques techniques et particularités.

La seconde partie est plus particulierement orientée vers la présentation des algorithmes

d'acquisition, de reconnaissance automatique temps réel de la nature de la zone parcourue. Ces
algorithmes permettent de diminuer le temps d'examen (Chapitre III).
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Cette partie traite également des processus de traitement de 1'information acquise permet-
tant d'extraire des données les plus fiables possible et d'améliorer Ia définition spatiale de 1'i-
mage (chapitre IV).

Enfin la troisiéme partie est consacrée aux protocoles cliniques, aux résultats obtenus et a
I'inclusion de cet instrumentation dans une chaine globale micro-informatisée (chapitre V).
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PREMIERE PARTIE

L'ABSORPTIOMETRIE BIPHOTONIQUE
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CHAPITRE 1

Principes et théorie de
I'absorptiométrie biphotonique & source fixe

L'absorptiométrie biphotonique est la mesure de 1'absorption d'un faisceau de photons bi-
chromatique par un corps ; cette mesure permet une analyse quantitative de la nature de ce
COTpS.

1.1 Principes de base pour une source fixe

1.1.1 Absorption monophotonique d'un corps

source HH T 0

corps

figure 1-1 absorption monophotonique d'un corps

Soit I I'intensité incidente d'une source de rayonnement monoénergétique (figure 1-1), 1'ab-
sorption de ce rayonnement par un corps obéit a la loi :

I=I e HX
ou
I est 1'intensité transmise a travers le corps
x, 1'épaisseur du corps
i, le coefficient d'atténuation linéaire, caractéristique du corps et de l'énergie du

rayonnement.
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1.1.2 Absorption monophotonique de deux corps

Io
source
X1
corps 1 Th
X2
]
corps 2

- X
\5/ I=(Ige-H; *)e7H %,

figure 1-2 : absorption monophotonique de deux corps
Si 2 corps sont superposés, 1'équation devient (figure 1-2):

- - X - X
I=(Ige-F;%))e™#%,

1.1.3 Absorption biphotonique de deux corps

Si I'on dispose d'une source biénergétique, on a 2 équations (figure 1-3):

et

I=(Ige-H,%;)e7#,%, pour la premitre énergie
o]
I/=(I'ge-H,%*;)e7# %X, pour la seconde
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source Io

corps 1 Kq B'q

M X
Ige-F1%;
X2
corps 2 By B g
I=(Ioe-#1X1)e‘#2X2 $ Il=(Iloe_M,1x1)e—p.,2x2

figure 1-3: absorption biphotonique de deux corps

La proportion de deux corps en mélange peut étre déterminée par la résolution du systeme
(1) de deux équations ol 1'on cherche 2 déterminer x1 et x2 qui sont les épaisseurs de ces
corps fictivement superposés: c'est 1'absorptiométrie biphotonique.

Cette méthode suppose que les coefficients d'absorption des deux corps soient connus pour
les énergies des deux faisceaux.

L'absorption d'un rayonnement dans un corps est proportionnelle au numéro atomique de
ce corps [TUB63). L'ordre de superposition des deux corps 1 et 2 ou leur mélange n'influe pas
sur 1'absorption du flux photonique.

Remarque:
L'hypothese selon laquelle les deux corps sont en mélange n'influe donc pas sur
les résultats.
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1.1.4 Résolution des équations:
A partir du systeéme (1), en utilisant les logarithmes il vient:

o
Log =l X7 t Ky X,
I
I’O
II
d'ol:
B2 Io I. K2 %
x1l = Log - Log
By Bio=p'q Ky I [ﬂl Bo='q ko I’
By Ip 31 I’o
X2 = Log - Log
K1 K2 “H1 B3 I By B THy BT T’

1.2 Applications aux tissus biologiques

Ce principe d'absorptiométrie biphotonique est couramment utilisé en médecine pour déter-
miner la masse osseuse dont la plus grande partie est constituée par de 1'hydroxyapatite (sel de
calcium) et ainsi évaluer la qualité de différentes pieces osseuses pouvant étre 1ésées dans des
pathologies trés diverses [REE66, MARS8]. Le tissu 1 est constitué par 1'hydroxyapatite, le
tissu 2 par le tissu mou qui entoure cet os.
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La troisiéme dimension, qui permet d'envisager non plus une quantification en épaisseur ou
un rapport en épaisseur mais un volume ou une proportion volumique, est apportée par la ré-
alisation d'une image. Cette image est obtenue par balayage rectilinéaire bidimensionnel.
L'optimisation de 1'obtention de cette image ainsi que son traitement seront envisagés dans la
deuxieme partie.

L'objet de notre travail porte sur une application de la théorie de 1'absorptiométrie biphoto-
nique pour la mesure du contenu en graisse. La mise en oeuvre porte sur 1'optimisation et 1'au-
tomatisation du processus d'acquisition ainsi que sur le développement de nouveaux algorith-
mes de traitement de 1'information. L'absorptiométrie des tissus mous est basée sur la différen-
ce d'absorption de deux types de tissu : le tissu gras et le tissu non gras, ce dernier pouvant
étre assimilé a 1'eau. ‘

1.2.1 Les sources possibles.

Pour pouvoir réaliser une mesure, il est nécessaire de disposer d'une source de rayonne-
ment biénergétique dont les longueurs d'onde (ou les énergies) sont appropriées aux tissus a
analyser.

Un rayonnement trop peu pénétrant est vite absorbé par le tissu et 1'intensité détectée trop
faible, et inversement pour un rayonnement d'énergie trop élevée. Pour les tissus biologiques
qui nous intéressent ici, le rayonnement utile doit se situer entre 35 et 110 KeV [TUB63]. Pour
cela, trois types d'émetteurs de photons peuvent étre envisagés:

- Une source radioactive a deux pics d'émission.
- Deux sources jumelées émettant chacune une énergie photonique.
- Un tube de production de rayons X filtrés.

1.2.1.1 Les sources radioactives

Pour 1'évaluation de la graisse dans les tissus mous, d'autres auteurs ont utilisé des sources

de radio-éléments de nature différente avec des résultats variables:
Les mesures ponctuelles réalisées en utilisant deux radio-isotopes Am241 (59,6KeV) et
1125 (27,4 KeV) donnent des résultats peu reproductibles [MAZ70, MAZ72]. Méme les ba-
layages unidimensionnels n'améliorent que peu la reproductibilité. Toutefois, les résultats sont
bien corrélés (r=0,98) a la mesure des circonférences (tour de taille, tour de bras etc...) et 2 la
mesure du pli cutané (r=0,91). Le méme systtme de balayage linéaire avec source double
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(1125 + Am241) a été utilisé pour évaluer la distribution aqueuse du tissu mou chez des pa-
tients gravement blessés [WIT78] et soumis 2 des perfusions importantes. Il s'agissait d'un sys-
téme portable ol le membre A mesurer était attaché pendant le balayage ; ce membre est mar-
qué avec une encre indélébile afin d'améliorer le repositionnement qui reste, malgré tout, le
probléme majeur de ce type de balayage.

Le Cd109 (22 KeV et 87,7 KeV) permet d'améliorer la sensibilité d'un facteur 2,6 par
rapport aux sources jumelées 1125 et Am241 [PRE72]. Pourtant, seuls des échantillons isolés
peuvent étre analysés car il existe une épaisseur au-dela de laquelle la sensibilit¢ du Cd109 est
insuffisante A cause de la faible valeur de 1'énergie la plus basse : & partir de 9cm de tissu mou
(de composition moyenne égale 2 50% de gras) 1a non fiabilité de la mesure limite 1'utilisation
de Cd109 in vivo.

Le Xel33 (31 KeV et 81 KeV) a été également utilisé [PRE75-1, PRE75-2]. Pourtant
la demi-vie courte du Xel33 (5,3 jours) en limite considérablement 1'utilisation pour 1'absorp-
tiométrie méme si 1'on peut, en pratique, 1'utiliser environ quatre demi-vies sans modifier la
précision des mesures .

Gotfredsen, Hassager et col. ont utilisé le Gd153 [GOT86, MAZ90] pour la mesure de
fantdmes fabriqués a partir de tissus d'animaux, et pour le balayage du corps entier de sujets
sains. Sur les fantdmes, les coefficients de variation allaient de 1,28 % a 1,84 % selon la teneur
en graisse de 1'échantillon. Sur les mesures in vivo, les résultats apparaissaient bien corrélés
(r=0.997) avec le poids du sujet. Par contre la corrélation entre la masse grasse mesurée par
absorptiométrie et celle estimée & partir de coefficients et d'équations reliant le poids, la taille
et 1'épaisseur des plis cutanés a 1'adiposité du sujet est nettement moins bonne : r=0,53. Cet
écart est attribué par les auteurs a 1'incertitude de la seconde méthode.

1.2.1.2 Sources de rayons X filtrés.

Beaucoup plus récemment sont apparus des appareils dont la source est constituée d'un tube
générateur de rayons X . Le caractere bichromatique du rayonnement est donné soit par per-
mutation rapide de la tension d'alimentation (Hologic), soit par filtration par la traversée d'une
couche d'absorbeur en terre rare (Lunar, Sopha). Le faisceau ainsi modifié présente alors des
caractéristiques permettant une analyse biphotonique. Néanmoins de nombreux probleémes se
posent encore pour 1'analyse de la graisse et cette adaptation est actuellement en développe-
ment. [WEB87, HAS89, MAZ90, BUN90, SOR90, HAN90, VAL90, HEY91]. Le caractére
bichromatique notamment n'est pas parfait et les fenétres spectrales de détection doivent étre
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plus étroites que pour les sources radioactives (figure 1-4). Le durcissement du faisceau au
cours de la traversée du corps 2 analyser engendre des perturbations dans les coefficients d'at-
ténuation et peut se répercuter sur la précision des calculs [COU91].

1.0y

80 kV
400 mg/cm? Ce

- &
1

o
~
1

(=]
by
o

RELATIVE INTENSITY
582 38
| I D

£
]

4
o

1 1 1 1‘/:)1\4 ! ]
100

10 20 30 40 S8 [ 2] 70 80 90
PHOTON ENERGY (keV)

figure 1-4 : spectre d'un faisceau X filtré

1.2.1.3 Détection

La détection des photons transmis est réalis€ a 1'aide d'un cristal de iodure de sodium dopé
au thallium couplé a un photomultiplicateur (Cf annexe). Seuls sont comptabilisé les photons
d'énergie comprise entre les bornes supérieures et inférieures de deux fenétres spectrométri-
ques.

1.2.2 La source choisie

1.2.2.1 Désintégration

Nous avons utilis€ en ce qui concerne notre étude, une source radioactive de Gadolinium
153.
Le Gadolinium 153 est émetteur Gamma en 44 et 100 KeV selon le schéma simplifi€ suivant:

153 (o) *153 : 153
64Gd + _1e > 63Eu > 63Eu
Ep~100KeV Ep~44KeV
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Le Gadolinium 153 se désintdgre par capture électronique pour donner 1'Europium 153 métas-
table avec émission d'un photon de 100 KeV. L'Europium 153 métastable se désexcite rapide-
ment et émet un autre photon a 44 KeV.

1.2.2.2 Spectre

La figure 1-5 montre les spectres du Gadolinium 153 théorique et détecté par notre dispositif
(cristal de iodure de Sodium (Nal)). On doit noter 1'élargissement des pics et 1'apparition d'un
front Compton visualisé sous la forme d'un pic supplémentaire de basse énergie et 1'élargisse-

ment du pic de 44KeV.
103.18

Eu

44.0 97.43
raie K

| I l | I Energie (KeV)

0 50 100

cps §

Tl V

figure 1-5 : Spectre de la source de Gadolinum spectre théorique et réalisé avec les éléments de
notre chaine d'appareillage.

2.1.2.3 Durée de vie
Le 133Gd a une demi-vie T de 242 jours, 1'activité va donc décroitre selon la loi :
A= Aoe-Ot

ol A est 1'activité a I'instant t, Ay au temps O et o= Log2/T
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Le vieillissement de la source va se traduire par une diminution du nombre des photons inci-
dents, et doit étre compensé par des temps d'exposition plus longs.
La demi-vie du gadolinium est trés longue par rapport 2 la durée d'un examen (quelques minu-
tes). On négligera donc dans les calculs, la diminution du taux de comptage induite par le
vieillissement de la source au cours d'un examen (inférieure a un rapport de 10) .

Les comptages s'effectuent dans des fenétres spectrométriques définies avant le début de
1'examen, centrées sur les pics d'émission. Ces fenétres resteront fixes pendant toute 1'acquisi-
tion.

1.2.3 Les différents types d'utilisation de l'absorptiométrie biphotonique en mesure fixe.

1.2.3.1 Détermination des paramétres des équations.

Quel que soit le type d'analyse 2 effectuer, mesure de densité osseuse, de pourcentage de
graisse ou mesure mixte, 1'absorptiométrie biphotonique est toujours basée sur le méme princi-
pe. La résolution du systtme (1) permet d'obtenir x, et x, & partir des intensités incidentes I
I'y, des intensités efférentes 1, I' et des coefficients d'absorption .

Les intensités sont exprimées en coups par unité de temps, un coup étant un photon détecté
par le cristal détecteur et comptabilisé par la structure de comptage.

Pour la densitométrie osseuse: Iy I'g sont obtenues par comptage en un point ou il n'y a
pas de tissu osseux et pour la mesure des graisses par un comptage a vide.

De plus, il existe quelques différences entre la théorie de la densitométrie osseuse et celle
de la mesure des graisses; ces différences sont explicitées ci-apres:

1.2.3.2 Densitométrie osseuse
En densitométrie osseuse, les coefficients u sont des coefficients d'atténuation massique

cm?g’l) et seuls les résultats relatifs & 1'os sont utilisés (figure 1-6) car le résultat souhaité est
une masse osseuse ou une densité massique.
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tissu mou

tissu osseux

tissu mou

figure 1-6 : densitométrie osseuse

1.2.3.3 Densitométrie graisseuse

kx 2

X, : grammes
d’hydroxyapatite

avec 0<k<1l

En graissométrie, c'est le pourcentage de volume de graisse (proportionnel 8 x,/(x;+x;) )
qui est utile. Pour cela les coefficients u utilisés sont des coefficients d'atténuation linéaire, x;
et x, étant les épaisseurs respectives des tissus gras et non gras (aqueux) (figure 1-7).

tissu maigre

tissu gras

figure 1-7 : densitométrie graisseuse
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1.2.3.4 Mesure mixte

La mesure mixte, c'est-a-dire I'obtention sur une méme acquisition d'une valeur pour 1'os et
pour la graisse, est impossible dans le cas des mesures fixes. En effet, dans ce cas, on est con-
duit & la détermination de 3 inconnues a 1'aide de seulement 2 équations.

X,: €paisseur d'eau (tissu maigre)

X,: épaisseur de graisse

X4: masse d'os (sel d'hydroxyapatite calcique).

Toutefois il est possible de réaliser une telle mesure 2 1'aide d'un balayage, en prenant les
corps deux a deux et en sélectionnant les zones. Cet aspect sera développé au chapitre 2.

1.3 Intérét médical

Jusqu'a ces dernitres années, 1'utilisation de 1'absorptiométrie biphotonique se cantonnait
uniquement a 1'évaluation de la minéralisation osseuse. Toutes les pathologies pouvant avoir
un tropisme osseux sont susceptibles d'une exploration par ce type d'appareil. Parmi celles-ci,
les hyperparathyroidies, les insuffisances rénales, les hypothyroidies etc...

L'ostéoporose est de loin la plus étudiée car plusieurs facteurs se conjuguent pour la faire
surgir actuellement dans la grande actualité médicale [MARS88]: le vieillissement de la popula-
tion, 1'idée d'une efficacité thérapeutique sinon curative du moins préventive dans ce domaine
[ETT87], la perception nouvelle de la charge économique de la santé, le refus de la fatalité
ménopausique, la proximité de 1'aventure spatiale [RAM79], le souci de la condition des spor-
tifs de haut niveau [DRI86].

Plus récemment, apparaissent des études expérimentales sur 1'utilisation de cette technique

pour 1'exploration des tissus mous, les utilisations dans le domaine de 1'endocrinologie sont po-
tentiellement intéressantes [GOT86,MAL87-2, HAS89, BUN90,MAZ90] .
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1.4 Conclusion

L'absorptiométrie biphotonique fixe permet une détermination quantitative des épaisseurs
de deux corps en mélange. Néanmoins pour pouvoir obtenir une analyse en volume il est né-
cessaire d'écquéﬁr une image bidimensionnelle. De méme, 1'analyse simultanée de trois corps
n'est possible qu'en utilisant des zones différentes d'une méme image. L'image peut étre obte-
nue par un balayage bidimensionnel d'un détecteur unique ou par un mouvement linéaire d'un
barreau de détecteurs. Le chapitre suivant développe les apports de 1'absorptiométrie biphoto-
nique a balayage.
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CHAPITRE 11

Absorptiométrie biphotonique & balayage

2.1 Mise en oeuvre du balayage
2.1.1 Principes de base

Par rapport 4 la mesure fixe, le balayage du couple source - détecteur permet la réalisation
d'une image et donc d'une quantification surfacique, plus récemment sont apparu sur le mar-
ché des absorptiométres multidétecteurs permettant un balayage "ligne par ligne”.

2.1.1.1 Systtme multidétecteur

L'utilisation d'un barreau de détecteurs alignés permet théoriquement d'améliorer la vitesse
d'acquisition de 1'image (figure 2-1). Le mouvement ne se fait alors que sur une dimension.
Toutefois, dans ce cas, il est nécessaire de réaliser des corrections de gain pour uniformiser les
comptages entre les détecteurs pour une mé€me intensité incidente. Les différences de gains
d'un détecteur a 1'autre doivent €tre compensées par des étalonnages précis.

I/ \| source

[ —1 détecteurs

figure 2-1 systéme multidétecteur
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Cette technique nécessite un angle d'émission important de maniére 2 viser tous les détec-
teurs. Le faisceau doit avoir la forme d'un éventail . Enfin, un effet d'agrandi selon la position
de 1'objet par rapport aux détecteurs perturbe les mesures. De méme si la largeur de balayage
est fixe, il est impossible d'analyser des zones étendues 3 moins d'envisager un déplacement
supplémentaire dans 1'axe X ce qui, A notre connaissance, n'a été réalisé que sur un appareil
(Hologic 2000).

2.1.1.2 Systdéme monodétecteur ~

Compte tenu des difficultés actuelles de mise en oeuvre de la multidétection, nous avons adop-

té une technique monodétecteur qui, en outre, présente 1'avantage d'étre moins onéreuse.
L'image est créée par balayage bidimensionel de I'ensemble source-détecteur, ainsi que 1'il-

lustre la figure 2-2 a et discrétisation temporelle des comptages d'intensités. A la discrétisation

temporelle des comptages correspond une discrétisation spatiale de la zone parcourue . L'inter-

valle de comptage détermine une unité d'image: le pixel (figure 2-2b).

détecteury-

» balayage
/

rcel AN
| source Utemps t2 / ///////////////////////////
emps
A 777777777

[ [T ] 7
w/w/uiufa/ PR 77 //
v u/n/n/n/n/u /e

.¥ balayage

figure 2-2 formation de 1'image a) balayage matériel b) correspondance image
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Ces comptages sur une zone (pixel) se font pendant un temps t. Ce laps de temps peut étre
soit fixe quelle que soit la nature de la zone, on parle alors de balayage a vitesse constante,
soit variable.

La taille du pixel est ainsi déterminée:
* Par le temps de comptage (discrétisation temporelie)
* Par la vitesse de balayage

En effet, la nature méme de la source (désintégration radioactive) implique une fluctuation
des comptages.

La désintégration radioactive est un phénomene aléatoire, les fluctuations statistiques obéis-
sent a la loi de Poisson que 1'on peut assimiler a une loi de Laplace-Gauss centrée sur le taux
moyen N et d'écart-type 0 = vN (cf. chapitre 3). Les temps d'exposition pour chaque pixel
doivent donc étre suffisants pour minimiser ces fluctuations de comptage.

Ce taux de comptage ne doit pas étre trop élevé, de maniére 2 éviter la saturation du détec-
teur (figure 2-3)

Nombre de coups/s
détectés

‘saturation
30 000 |-
156 000 |-
L 1
0 15 000 30 000 Nombre de coups/s
incidents

figure 2-3: zone optimale de mesure déterminée expérimentalement en interposant des
épaisseurs croissantes de matériau absorbant.
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L'image obtenue par balayage permet de visualiser les variations de quantification. Les cal-
culs réalisés s'apparentent a ceux du traitement d'images.

L'image présente en général deux zones distinctes:
* Une zone de tissu mou sans tissu 0sseux
* Une zone contenant de 1'os, la seule 2 nous intéresser en densitométrie osseuse.

Nous appellerons I 1'image; D la zone contenant 1'os et Cp 1a zone de tissu mou.
I=D U Cp

Le mode de discrimination entre ces deux zones est abordé au chapitre 3. 11 fait appel 2
1'absorption différentielle des deux énergies.

Chaque pixel est repéré par ses coordonnées cartésiennes i et j, il contient deux informa-
tions: x,(i,j) et x,(i,j) qui sont les solutions du systtme d'équations (1) (figure 2-4).

surface S [l pixel (i)

G o

figure 2-4 repérage et contenu du pixel (i,])
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2.1.2 Application & la densitométrie osseuse

Comme nous 1'avons vu au chapitre précédent, en densitométrie osseuse, les coefficients u
sont des coefficients d'atténuation massique et seuls des résultats directement issus de x; (pro-
portionnels 2 la masse osseuse) sont utiles. Le résultat est exprimé en DMO (densité minérale
osseuse) qui est en réalité une masse surfacique, ou €n CMO (contenu minéral osseux).

La DMO correspond a la minéralisation moyenne d'une unité de surface:

CMO

DMO=
s (D)

Le CMO représente la quantité totale d'hydroxyapatite contenue dans 1'os:

i,jeD

LN

ol
i et j respectivement les coordonnées en largeur et hauteur d'un pixel situé dans la zone D
(0s).
x;(i,j) la valeur calculée sur le pixel repéré par i et j.
k un facteur de proportionnalité pour la conversion en unité de mesure.
S (D) surface de l1a zone D

En réalité ces mesures seront effectuées non sur la totalité de la zone D mais sur un sous-
ensemble de celle-ci choisi par 1'utilisateur.
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2.1.2 Mesure de la graisse

En lipodensitométrie, c'est le pourcentage de volume de graisse (proportionnel a
x,/(x;+X,) ) qui est intéressant . L'image est obtenue a partir de ces pourcentages. Les calculs
s'effectuent sur la zone de tissu mou Cpy. Dans ce cas les coefficients u sont des coefficients
d'atténuation linéaire.

Les résultats sont donnés en pourcentages de graisse dans la zone de tissu mou:

z xq(i,3)

T (xp(1,3) + xX,(i,3))

ol i et j respectivement les coordonnées en largeur et hauteur d'un pixel situé dans la zone Cp,
(tissu mou). |

x,(i,j) 1'épaisseur de graisse calculée sur le pixel repéré par i et j.

X,(i,j) I'épaisseur de tissu maigre calculée sur le pixel repéré par i et j.

Comme en densitométrie osseuse, les mesures seront effectuées non sur la totalité de la zone
Cp mais sur un sous-ensemble de celle-ci choisi par 1'utilisateur.

2.2.3 Mesure mixte

La mesure mixte, c'est-a-dire 1'obtention sur une méme acquisition d'une valeur pour 1'os
et pour la graisse, est possible dans ce cas, bien qu'il s'agisse de la détermination de 3 incon-
nues a l'aide de seulement 2 équations.
X,: épaisseur d'eau
X,: €épaisseur de graisse

X5: épaisseur d'os (sel d'hydroxyapatite calcique).

On ne dispose que de 2 énergies. (figure 2-5)
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source

Io
X1
eau By B
X X
Ige-F1%; 1
Xa
graisse Ko [TAP

]
X3
os K3 B3
I=(Ioe—“1x1)e-“ X 'I‘ X \/ \/ I’=(I’ e_l.lll l)e , -}1,3 3

figure 2-5 Absorption par 3 corps

11 est possible de réaliser une telle mesure en choisissant les pixels . Certains serviront a
calculer le contenu minéral osseux, d'autres la proportion de graisse. La discrimination entre

les deux se fait sur des criteres de différence d'absorption entre les deux énergies qui seront
explicités au chapitre IV.
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Le calcul de la densité osseuse se fait sur I'os (zone D), le calcul de la proportion de graisse

sur le tissu mou (zone Cp).
Le calcul de la densité osseuse est réalisé par résolution de deux équations a deux inconnues;

ces deux inconnues sont:
x5 (hydroxyapatite) et x, quantité de “tissu mou” a proportion constante de graisse (figure
2-6).

source

os K3 k'3

X
Ige-F3%;
X4
tissu ™ LA
mou
§ H34 )

figure 2-6 : zone osseuse

Le calcul de la proportion de graisse est résolu de maniére classique avec pour inconnues
X, (tissu mou non gras) et x, (graisse) (figure 2-7).

L'intervention humaine reste indispensable pour discriminer avec certitude les deux zones
de calcul. Elle sera envisagée dans la quatrieme partie consacrée a 1'interprétation.
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source

Io
graisse Xq
Bq #'1
X
Ige-F1%;
X2
tissu By 7L
maigre

figure 2-7 : zone de tissu mou (absence d'os)

2.2 Réalisation d'un balayage auto-adaptatif

L'intensité transmise 2 travers le corps 2 analyser, c'est-a-dire le nombre de coups détectés,
dépend:

a) de 1'4ge de la source : plus une source radioactive est d4gée, moins son activité est grande.
b) de 1'épaisseur de 1'objet a analyser: plus 1'objet est épais, plus il arréte les photons.

c) de la nature du tissu traversé: plus le matériau est dense, plus il absorbe les photons.

d) de 1'énergie du faisceau: plus un faisceau est énergétique, moins il est absorbé.
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Le principe du balayage asservi est d'adapter le temps d'exposition et donc la vitesse de ba-
layage a ces contraintes.

La précision de la mesure dépend du nombre de coups détectés. La vitesse sera donc modu-
lée de maniere A conserver un nombre de coups suffisant, quelle que soit la nature, 1'épaisseur
du tissu et 1'dge de la source. L'os est globalement plus absorbant que le tissu mou, il est donc
nécessaire, pour conserver un comptage optimal, de ralentir au-dessus de 1'os. Les algorith-
mes de reconnaissance en temps réel sont détaillés dans le troisieme chapitre.

2.3 Réalisation pratique

L'analyse critique de 1'appareillage disponible en 1987 (date du début de ce travail) a per-
mis d'envisager la conception puis la réalisation d'un syst¢me entiérement nouveau, basé sur
le méme concept d'absorptiometre monodétecteur mais en améliorant rapidité, souplesse, et
performances.

2.3.1 Historique

C'est fin 1984 que le Centre Hospitalier et Universitaire de Lille a acquis un absorptiome-
tre biphotonique. A 1'époque il fut 1'un des trois premiers centres frangais a étre doté d'un tel
appareillage. Le systeme acheté était le seul disponible sur le marché: Novo Lab 22a de fabri-
cation danoise. | :

2.3.1.1 Présentation du matériel existant (1984):
L'ostéodensitometre Novo Lab 22a originel était constitué initialement (figure 2-8):

* d'une table de mesure en plexiglas sur laquelle repose le malade
* d'un systeme de balayage X,Y a entrainement par chaine mobilisant un bras
porteur équipé:

- 2 sa partie inférieure d'une source de 133Gd dans un conteneur plombé

- 2 sa partie supérieure d'un photomultiplicateur (Nal) avec son préamplifica-
teur.
* d'un tableau de commandes du déplacement
* d'un micro-ordinateur d'acquisition et de traitement .
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1 - brancard

2 - tableau de commandes

3 - 4 - détecteur

S - calculateur (micro-ordinateur)

6 - dispositif pour placer les membres inférieurs en position
7 - bras de balayage

figure 2-8 :ostéodensitometre Novo Lab 22a
Il permettait de réaliser des examens de densitométrie osseuse biphotonique dont 1'intérét
clinique est vite apparu treés grand pour des pathologies trés diverses. Néanmoins les difficultés

d'interprétations et la lenteur des traitements ont amené a effectuer une transformation du sys-
teme informatique associé.
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2.3.1.2 Gestion intégrée des examens

En 1985, la nécessité d'introduire une gestion informatique des examens de densitométrie
osseuse a conduit 2 la réalisation d'une base de données permettant un calcul de normales selon
1'age, le sexe etc, un archivage complet de 1'examen des antécédents du patient ainsi que 1'édi-
tion de la lettre réponse au médecin demandeur.

2.3.1.3 Changement de 1'informatique

En 1986 Le calculateur unique est remplacé par deux micro-ordinateurs reliés par voie RS
232: A
On réalise alors un dédoublement des fonctions d'acquisition et de traitement autorisant un pa-
rallélisme et donc une augmentation considérable du nombre de patients examinés.
Les deux ordinateurs fonctionnent simultanément: une acquisition est réalisée pendant que 1'ac-
quisition précédente est analysée.

2.3.1.4 Lipodensitométrie

En 1987 sur la base matérielle de 1'ostéodensitometre Novo Lab 22a ainsi modifié, nous
avons réalisé un nouveau logiciel permettant la mesure et la cartographie du pourcentage de
graisse dans les tissus mous [MAL87-1, MAL87-2]. Simultanément une base de données desti-
née 2 aider 1'interprétation a été constituée.

2.3.2 Analyse critique de l'appareillage existant et problémes résiduels

Toutefois ces améliorations successives n'ont pas permis de pallier les problémes matériels
non solubles sans une refonte complete du systeme:
- Deux claviers sont utilisés pour le pilotage de 1'examen: le clavier du chariot de balayage et
celui du calculateur, ceci du fait de 1'existence de 2 processeurs différents et autonomes: 1'un
gere 1'acquisition, 1'autre le balayage. L'opérateur est donc obligé de se déplacer sans cesse de
1'un 2 1'autre durant la phase d'initialisation de 1'examen.
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- Le micro-calculateur du chariot gérant le déplacement est programmé pour effectuer quatre
types de balayage totalement figés, interdisant toute interactivité. On ne peut pas changer les
parametres de la zone de balayage (largeur, hauteur, angle, taille du pixel). De méme, la vites-
se de balayage est fixe, ce qui ne permet pas de tenir compte de la décroissance de 1'activité de
la source au cours du temps.

- Au cours d'un examen, 1'opérateur ne peut pas modifier la position de la zone de balayage
pour la recentrer en cas d'erreur.

- La mesure du tissu mou de référence ne peut se faire que dans une direction au bord de la
zone de balayage. Pour certains patients, une mesure correcte est impossible.

- La mécanique semble fragile, tant pour la protection du détecteur que pour la transmission
par chaine qui est sujette a encrassement et donne des irrégularités de déplacement

- La course du bras est trop faible pour certaines zones du corps comme 1'abdomen en mesure
de la graisse.

- Le dispositif de balayage est solidaire du brancard. Ceci rend 1'acces difficile pour les per-
sonnes peu mobiles.

Pour tenir compte de ces imperfections, de nombreuses modifications ont été apportées lors
de la réalisation de notre prototype et ont été spécifies dans le cahier des charges énoncé ci-
apres. ’

2.3.3 Cahier des charges
2.3.3.1 Matériel (figure 2-9)

La machinerie d'entrainement de 1'ensemble source/ détecteur doit étre capable d'effectuer
des examens avec souplesse:

- Le dispositif de balayage doit étre indépendant du brancard, ceci permet de
passer aisément le malade sous 1'appareil.

- Le bras doit étre plus rigide et sa course plus importante dans les deux direc-
tions du plan.

- La transmission du mouvement doit étre directe: les moteurs pas a pas entrai-
nent le chariot au moyen de crémailleres garantissant ainsi une bonne précision
et un déplacement régulier.
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- L'ordinateur de pilotage doit étre un micro-ordinateur de grande diffusion,
rendant possible une maintenance rapide.

maintenance -/ Malades peu
aisée mobiles

brancard
indépendant

transmission course du bras

directe importante
bonne grands
précision champs

figure 2-9 synoptique du cahier des charges matériel
2.3.3.2 Logiciel (figure 2-10)
Le logiciel de pilotage et d'acquisition doit étre plus interactif et plus souple d'utilisation:

- Le pilotage de 1'examen doit étre entierement géré par 1'ordinateur, 1'opérateur
contréle tout a partir d'un clavier unique.

- La réalisation d'examens de densitométrie osseuse et de lipodensitométrie doit
étre possible.

- L'opérateur peut choisir librement les caractéristiques de la zone de balayage:
largeur, hauteur, angle de balayage et taille du pixel.
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- La vitesse de balayage doit étre modulable, elle varie:
* en fonction de 1'dge de la source ce qui réduit notablement la durée des
examens lorsque la source est neuve, en outre, il est possible de faire du-
rer une source plus longtemps (économie appréciable)
* en fonction de la zone traversée: le balayage peut étre plus rapide en
regard des tissus mous (plus transparents) et plus lent en regard de 1'os
(plus absorbant)
* en fonction du déplacement demandé: lorsque 1'opérateur déplace le
bras d'un point a un autre sans effectuer de mesure, les grands déplace-
ments se font plus rapidement.

nature des chaine R ::f:::er
tissus spectrométrie
poids du vitesse interactiviteée rapidltéd
des grands
patient varjable ol ocements
logiciel

age de la
source
polyvalent

liberté
de choix

grajisse @
tajlle orientation taflle
pixel zone explorée

figure 2-10 : synoptique du cahier des charges logiciel

- Le bras se retire de 1a zone de mesure lorsque 1'examen est terminé pour éviter
que le patient ne s'y accroche pour se relever. Il est également prévu un retrait
d'urgence activable & tout moment en cas de probleme.

- La recherche du tissu mou en densitométrie osseuse doit étre automatique, elle
peut s'effectuer dans les quatre directions autour de la zone de mesure. L'opéra-
teur peut, bien siir, la compléter par une recherche manueile.

- On peut effectuer une pause au cours de 1'examen et le reprendre par la suite.
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- La chaine de spectrométrie doit étre également pilotée par 1'ordinateur ce qui
peut permettre de modifier les parametres des fenétres spectrométriques.

2.4 Présentation du systeme
2.4.1 Aspect global
Sur la base de ce cahier des charges a été réalisé un absorptiométre biphotonique mono dé-

tecteur dont la source de rayonnement est constituée par une source radioactive (37 GBq (1 Ci)
de Gd153 a I'origine) qui est située au-dessous de la structure a analyser. Ces structures sont

placées sur un chariot XY a deux degrés de liberté dont les déplacements sont commandés par
un micro ordinateur [DAT88]. (figure 2-11)

figure 2-11 : Le prototype
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2.4.2 Les différents organes
2.4.2.1 La source

Cette source se trouve dans un cylindre de plomb entiérement clos a 1'exception d'une ou-
verture cylindrique de faible diametre dans sa partie supérieure, un obturateur commandé par
électro-aimant permet la radio-protection. La coupure du courant alimentant 1'électro-aimant (y
compris la coupure de secteur accidentelle) implique obligatoirement la fermeture automatique
de la trappe plombée et interrompt le faisceau gamma (figure 2-12).

<o

obturateur

163

Gd

figure 2-12: enceinte protectrice et source de 1>3Gd

Le faisceau de photons gamma est ainsi dirigé vers le haut, il traverse le support, 1'échan-
tillon, et parvient au détecteur qui se situe au-dessus de la piéce a analyser.

2.4.2.2 Détection et amplification

La détection est réalisée par un cristal couplé a un photomultiplicateur. Le discriminateur
est piloté par 1'ordinateur (Cf annexe).

2.4.2.3 Motorisation

Le chariot X,Y est motorisé par deux moteurs pas a pas. Les fins de courses sont détectées
par 4 capteurs.
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2.4.3 Principe de commande

L'ensemble des structures est supervisé par un micro-ordinateur par 1'intermédiaire de car-
tes d'interface (Cf annexe 2). La centralisation de 1'ensemble des fonctions sur un seul proces-
seur permet une grande souplesse des automatismes.

Le micro ordinateur pilote: (figure 2-13)

L'ouverture de la trappe de source (commande binaire).
L'envoi d'impulsion aux deux moteurs pas a pas (impulsions binaires).
Les fenétres spectrométriques (voies analogiques).

11 regoit des informations en temps réel sur 1'état du systeme:

- Quatre capteurs de fin de course (axe X et axe Y) .
- Deux compteurs délivrant a 1'issue du temps d'exposition le nombre de pho-
tons détectés dans chacune des deux fenétres spectrométriques.

Pendant 1'acquisition 1'image s'affiche sur 1'écran au fur et 2 mesure de sa formation; 1'uti-
lisateur peut ainsi contrdler la bonne marche du processus.

Une fois 1'image totalement acquise (la zone totalement balayée), les données sont stockées
sur disque sous forme de fichiers ASCII. Ces fichiers vont ensuite pouvoir étre traités par un
logiciel de traitement d'image pour la sortie des résultats. IIs peuvent étre traités sur le méme
ordinateur ou transférés sur un autre par ligne ou disquette. Les programmes de traitement et
d'acquisition sont disjoints et ne peuvent pas étre exécutés simultanément sur le méme ordina-
teur (figure 2-14).
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figure 2-13 synoptique général des acquisitions

&DL
N

initialisaion
de I'examen

cartes d’interface

[ |
i capteurs
électronique ; dp commandes
in de course
spectro moteurs
C@} $ oa
moteurs pas A pas source

moteur X et moteur Y
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Les fichiers seront alors soit traités avec le méme ordinateur en temps différé, soit transfé-
rés sur une autre machine . Dans ce cas il y a simultanéité de 1'acquisition d'un examen et trai-
tement du précédent.

PC GESTION PC TRAITEMENT PC ACQUISITION INTERFACE

e e, )=

données controlées fichiers ASCII

H

SGBD
fogiciel de
Base de données traitement d'image - logiciel d"acquisition

figure 2-14 synoptique général du cheminement des données
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DEUXIEME PARTIE

ACQUISITION DES DONNEES ET TRAITEMENT DE L'IMAGE
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CHAPITRE 1l

Construction des images

3.1 Stabilité de la détection

La chaine de détection, si elle est composée de multiples éléments, est vue du systéme in-
formatique comme un tout. Idéalement la stabilité du comptage d'une épaisseur constante d'un
matériau homogene devrait étre parfaite, ce n'est évidemment pas le cas.

Ces imperfections intrinséques de 1'ensemble de la chaine de détection imposent de décom-
poser chaque étape, d'en déterminer les fluctuations et d'essayer de les corriger ou de les com-
penser par des routines programmées en fin de chaine. Laisser persister de telles anomalies
greverait trés fortement la fiabilité des résultats.

Taux de comptage

(unités arbitraires)
5 - -'..:-—-c.p-:r‘_;’_-'—‘ '-5"i*'?’;i72€‘5 ,';: L
ST XTI A ST TR SN SRS e P S
100 KeV
% e B P i 1T :‘L.'-'.‘ Sy Wige s
GRS E TR ETENTRY SIS
T 2T . A s . !
44 KeV
0 15 30 minutes

figure 3-1 fluctuations statistiques de comptage
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Pour analyser finement la stabilité au cours du temps des processus d'acquisition, nous
avons réalisé un programme permettant d'acquérir les comptages, soit en mesure fixe, soit en
simulation d'acquisition bidimensionnelle, et de transférer cette suite de nombres a un logiciel
dédié d'analyse et de visualisation [ROU91].

Si les fluctuations étaient dues uniquement  la radioactivité, la représentation graphique des
comptages au cours du temps se limiterait a2 2 nuages de points horizontaux et paralleles (figure
3-1).

Statistiquement, 1'épaisseur de ces nuages est d'autant plus fine que le temps de comptage est
long (indépendamment du temps total de mesure). En effet cette épaisseur étant liée aux fluc-
tuations aléatoires de la radio-activité, elle peut se modéliser par une fonction de Laplace-
Gauss centrée sur le taux moyen N et d'écart-type 0 = vN.

En réalité, les résultats obtenus sont différents de ce modele idéal, et la représentation gra-
phique fait apparaitre plusieurs types d'accidents:
i) Accidents initiaux
i) Fluctuations rapides au cours du temps
iif) Fluctuations lentes au cours du temps

3.1.1 Les _accidents initiaux

Taux de comptage
(unités arbitraires)

0 1 2 minutes
figure 3-2 accidents initiaux
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Ce sont des variations rapides du taux de comptage au cours du temps pendant les premie-
res secondes d'acquisition (figure 3-2), juste aprés 1'ouverture du clapet protecteur de la sour-
ce.

11 s'agit, le plus souvent, de diminutions des valeurs de comptage pendant les trente pre-
mitres secondes. La cause de ces anomalies est difficile a établir. Elles apparaissent liées au
photomultiplicateur et 2 la variation du courant du générateur de haute tension. La stabilisation
intervient tres vite.

De telles anomalies sont susceptibles de se produire quel que soit le photomultiplicateur;
pour empécher qu'elles aient des conséquences néfastes sur la justesse des mesures, il est né-
cessaire d'ouvrir le clapet protecteur de la source quelques secondes avant 1'acquisition propre-
ment dite. On compense ainsi, sans les faire disparaitre, ces anomalies qui n'existent que pen-
dant une phase transitoire.

3.1.2 Fluctuations rapides au cours du temps
Ce sont des variations intervenant de manigre aléatoire au cours de 1'acquisition, différen-

tes des aléas de la radioactivité (qui s'y ajoutent) et dont la représentation graphique s'apparen-
te 2 des ondulations irrégulieres (figure 3-3).

Taux de comptage
(unités arbitraires)

v .,';'._..: <o, / e _s."_ "‘i.:'izg .
R O NN S MR e St oL A LS 4 PO SRR < TY
BT ARl T TS Rt 3,
A e 2 L . . o ‘-‘ . . : d : ."
0 5 10 minutes

figure 3-3 fluctuations rapides au cours du temps
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Laisser persister de telles variations introduirait une augmentation importante de 1'incertitu-
de des résultats finaux, 1'écart type du comptage N n'étant plus en vN mais en vN + a, avec
a indéterminé et indépendant de N.

Les mesures de densitométrie osseuse sur témoins faites sans compenser ces variations sont peu
reproductibles: reproductibilité inférieure 2 10% ce qui n'est pas admissible en clinique humai-
ne .

Il s'est avéré que les variations étaient dues A une mauvaise régulation du courant d'alimenta-
tion. Une alimentation stabilisée en courant a donc suffit pour résoudre le probleme.

3.1.3 Dérive au cours du temps

Ce sont des modifications des taux de comptages qui augmentent ou diminuent de fagon
constante dans !'intervalle de mesure (figure 3-4).
Si N est le taux de comptage moyen au temps t=0

le taux de comptage 2 t1 est N(1+6t1) avec §<0ou §>0

taux de comptage

(unités arbitraires)
LRSI
R Y a2 o b e A
- ‘. .’I.'qft:.:-.{ fadhdad .
- » rrm LS TRARREEITTT,
- € IemleT .

s o oe=iirvany N .

2T -

-~z .7

5 10 minutes
figure 3-4 fluctuations lentes dans le temps

Le changement d'alimentation Haute tension (750V) du photomultiplicateur a considérable-
ment atténué cette anomalie sans toutefois la faire entierement disparaitre. Il a donc été néces-
saire de compenser numériquement par modulation de la ligne de base:

L'acquisition des valeurs de référence 10 2 100 et 44 KeV se fait en début d'examen (2
t=0). Si, lors du balayage, s'introduit une dérive de comptage 8, les valeurs équivalentes aux
valeurs de référence seront grevées des mémes dérives.
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La détermination des valeurs de comptage les plus élevées (tissu le plus mou) de chaque ligne
de balayage et le calcul de 1'épaisseur de tissu mou correspondant a ces valeurs permettent d'é-
valuer la dérive de comptage et de moduler les calculs en conséquence . Ce méme algorithme,
explicité dans la quatridme partie, permet aussi de tenir compte des variations d'épaisseur des
tissus mous en densitométrie osseuse.

3.2 Acquisition bidimensionnelle & vitesse variable
3.2.1 Principes
Une simple mesure fixe ne peut suffire a établir une quantification précise, qu'il s'agisse de

densitométrie osseuse ou de détermination de la proportion de graisse. L'acquisition d'une
image est indispensable [REE66,MAZ79,KR080].

N T/

Relevé des com\teurs

o N
L r B

L

figure 3-5 principe de discrétisation des pixels

I1 faut dans ce cas une simultanéité de 1'acquisition des données, du mouvement du chariot
et de 'affichage écran. (figure 3-5)

La création de cette image se fait par balayage du détecteur au-dessus de la zone & mesurer.
Les parametres de balayage sont alors les suivants (cf figure 3-6):
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- a angle de balayage: cet angle définit la rotation du repere XY au repere
X'Y'.

- L largeur de la zone d'examen

- H hauteur de la zone d'examen

- h et 1 respectivement la hauteur et la largeur d'un pixel.

- F et G le nombre de pixels en hauteur et largeur de la zone d'examen

En fonction de ces parametres et de la densité de comptage, le calculateur de commande de
la machine détermine la vitesse instantanée de balayage.

Y}

Y’

\f

figure 3-6 parametres géométriques de balayage
3.2.2 Ergonomie de l'introduction des cotes de balayage

- Les parametres concernant les cotes de balayage (hauteur et largeur de la zone, angle) et la
définition de 1'image (hauteur et largeur du pixel) sont proposés au systéme a priori par 1'utili-

sateur.
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- Toutefois, des contraintes existent, interdisant d'accepter ces parametres tels quels car un
pixel doit étre délimité par un nombre fini d'impulsions de chaque moteur. Un contrdle de co-
hérence est donc effectué et 1'algorithme correspondant modifie alors légérement les valeurs in-
troduites de maniére 2 les rendre utilisables. Le principe de 1'algorithme est le suivant:

- soit n, et n, € Z respectivement les nombres d'impulsions en X et en Y pour
un pixel (fig. 3-7). Les signes de n; et n, déterminent les sens de rotation des
moteurs

- soit & I'incrément de distance parcouru lors d'une impulsion moteur ( fonction
du pas moteur, des réducteurs de transmission et de la taille du galet d'entraine-
ment). Cet incrément est identique en X et en Y.

- soit enfin 1 et h les valeurs proposées par 1'opérateur.

nod

N T

1]
'
i
[
|
i
[}
]
H
T

d s > eeom e o =

n,5

figure 3-7: nombre d'impulsions en X et en Y pour un pixel
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Dans ces conditions les parametres précédents doivent vérifier les équations:

1l cos a 1l sin a
n, = et ny, =
) é
(2)
n, ) n,
tg a = =

En réalité, pour assurer la cohérence des données, il est nécessaire de raisonner sur les par-
ties entidres car n, et n, sont entiers. De la méme fagon 1 et h sont également ajustés pour
conserver n; et n, entiers.

En choisissant h=1 ce qui correspond au choix courant de 1'utilisateur (pixels carrés), le
déplacement en Y' s'obtient en envoyant -n, impulsions sur le moteur X et n, impulsions sur
le moteur Y, d'apres les conventions de déplacement indiqués figure 3-7.

L'algorithme de cohérence s'énonce alors comme suit:
fixer &

lire a,],h,L et H
évaluer n, etn,

1l cos a
n, := ENT ;
§
1l sin a
ny, := ENT ;
§

recalculer a, 1, h, HetL

54



a := Arc tg ;
ny
1 :=6 (ng2 + n22)1/2 ;
h :=1 ;
H
F := (ENT —)+1 ;
1
L
G := (ENT )+1 ;
1
H := Fh ;
L := Gl ;

D'apres cet algorithme, H et L peuvent étre légérement majorés puisque F et G sont en-
tiers, I,h et 1'angle a légeérement différents des valeurs introduites par 1'utilisateur. Ces modi-
fications ne sont pas génantes en pratique, le positionnement du malade n'étant jamais réalisé
avec une précision supérieure au centimetre.

Ce systtme d'aide a la définition des parametres de mesure est entierement transparent
pour 1'utilisateur. Ce dernier introduit ses parametres de balayage et 1'algorithme de controle
de cohérence les modifie et les affiche, assurant ainsi un confort d'utilisation appréciable (figu-
re 3-8).
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M

ODIFICATION DES PARAMETRES DE La DENSITOMETRIE DU COL FEMORAL DROIT

PARAMETRE ANCIENNE | NOUVELLE
DE LA ZONE DE BALAYAGE UALEUR UALEUR
Largeur de balayage (mn) 188.008
Hauteur de balayage (mn) 48 .0080
Largeur d’'un pixel (mm) Z2.608
Hauteur d'un pixel (mm) Z2.008
Angle de balayage (degres) .00 127

+ Sélection du paramétre 3 modifier

+ Modification du parametre

+ Retour au menu précédent

PARAMETRE
DE LA ZONE DE BALAYAGE

Largeur de balayage
Hauteur de balayage
Largeur d'un pixel
Hauteur d'un pixel

Angle de balayage (degrés)

. Fléches haute et basse
puis ’Enter’.

: Entrez la nouvelle valeur
puis ’Enter’.

: R

ANC [ENNE
UALEUR

NOUVELLE
UALEUR

(mm) 188.633
(mn) 48.253
(rin) 2.813
(rmmn) 2.6813
126.158

— ——— —

pm—

figure 3-8 ergonomie de I’introduction des parametres de 1’examen.
données brutes et apres controle de cohérence
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3.2.3 Principe de la commande
3.2.3.1 Calcul des cadencements

Le mouvement du chariot XY porteur de la source et du détecteur se fait par envoi des im-
pulsions n; et n, pour un pixel aux deux moteurs pas a pas.

Le cadencement d'envoi des impulsions détermine la vitesse de déplacement qui est elle
méme liée au temps d'exposition du capteur Texpo. La gestion simultanée de n; et n, et du
temps d'exposition est réalisée a partir d'une horloge de cadencement de période Tc (cf figure
3-9)

Texpo détermine alors le nombre Nexpo de périodes Tc nécessaires 2 la réalisation de Texpo

(exposition du pixel).
On a:
Texpo
Nexpo=
Tc

En choisissant Nexpo = PPCM (|n; | |n,|) on détermine la période de 1'horloge de caden-
cement:

Texpo

Tc =
PPCM (|ng||n,])

3.2.3.2 Chronogramme

Les caractéristiques physiques des différents éléments conduisent a des valeurs de 1'ordre
de la seconde pour Texpo et de la dizaine de millisecondes pour Tc. Tc est réglé a partir de
I'horloge de base du calculateur. Nexpo constitue alors la valeur de modulo du compteur d'ex-
position pixel (figure 3-9). La valeur du compteur d'exposition est chargée avec Nexpo, et
quand il passe 2 zéro, le temps d'exposition est fini pour ce pixel.
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Les valeurs de modulo pour les compteurs de pilotage des moteurs Xet Y sont respective-
ment:

Nexpo
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Xf,Yr & position a la fin du pixel
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figure 3- 9 principe de balayage d'un pixel
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3.2.4 Algorithme de commande.

L'envoi des impulsions n; et n, aux deux moteurs pas & pas est réalisé par interruption de
la tiche de fond du processeur de 1'ordinateur.
La tiche de fond réalise successivement les opérations suivantes:
- acquisition des valeurs de comptages des deux énergies pour le pixel n.

- résolution du systeéme d'équations (1) décrit au chapitre I a partir des intensités
transmises au pixel précédent

- affichage sur I'écran d'un niveau de gris représentant la densité osseuse pour
la densitométrie osseuse et la mesure mixte, ou le pourcentage de graisse en
densitométrie graisseuse.

Tache d'interruption
pixel nti

Tache de fond e

pixel n

N
¥

ngst Y;] l_gest p!;;:]
2

{compt Y=0) {compt expo=9)
lB'Gl

impulsion
moteur Y|

Résolution Affichage
équations pixel

B= variable de blocage de tache de fond

figure 3-10 envoi d'impulsions aux moteurs
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Cette tiche de fond est interrompue par la mise A zéro d'un des trois compteurs: exposition
pixel, moteur X, moteur Y.
L'incrémentation des compteurs est cadencée par 1'horloge interne de la carte de période Tc
(figure 3-10).
Le compteur du temps d'exposition pixel est chargé par le nombre de cycles d'horloge (Nex-
po) nécessaires pour le parcours du pixel.
Les compteurs moteur X et moteur Y sont chargés par Nx et Ny

Les limites du pixel sont déterminées par le temps d'exposition du pixel et le nombre d'im-
pulsions aux deux moteurs pendant ce temps. Le principe de périodicité de 1'envoi des impul-
sions est explicité figure 3-11.

Pour optimiser la vitesse en fonction du taux de comptage, une segmentation de 1'image en
cours d'acquisition est indispensable. Par rapport A un systtme multiprocesseur type maitre-
esclave, avec une carte de commande d'axe par exemple, notre solution monoprocesseur auto-
rise une vitesse variable au cours de 1'examen et permet ainsi la réalisation d'un véritable "cap-
teur intelligent" capable d'effectuer simultanément une reconnaissance automatique et un ba-
layage. Cet aspect est développé dans la suite du chapitre.
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figure 3-11 Chronogramme du générateur d'impulsions
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3.3 Capteur intelligent
3.3.1 Intérést d'un capteur "intelligent”

Le but 2 atteindre est de minimiser le temps d'acquisition de 1'image en gardant une sécuri-
té d'acquisition: une zone douteuse doit étre balayée lentement, une zone contenant du tissu
osseux est plus absorbante que celle contenant uniquement du tissu mou. Le taux de comptage
sera donc a ce niveau plus faible et 1'incertitude statistique plus grande et inversement pour la
zone de tissu mou.

L'optimisation de la vitesse passe donc par la reconnaissance automatique en temps réel de
la nature de la zone balayée afin d'adapter le temps d'exposition du pixel a cette nature. La
segmentation de 1'image en deux zones doit étre réalisée pendant son acquisition.

C'est en ce sens que 1'on peut parler de "capteur intelligent”. (figure 3-12)

figure 3-12: image bimodale

L'acquisition des données par un absorptiometre biphotonique se fait par balayage rectili-
néaire bidimensionnel avec acquisition simultanée des 2 gammes d'énergie (100 et 44 KeV).
Pour réaliser la segmentation temps réel nous disposons pour chaque pixel de différentes infor-
mations:
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* Information contenue dans un pixel:

Informations brutes :
comptages 100 et 44 KeV

Information utile:
calcul du contenu minéral osseux
ou du pourcentage de graisse

* Information calculable déduite de 1'observation de 1'ensemble des pixels acquis:
Toute combinaison numérique a partir des 2 taux de comptage du pixel n et des
(n-1)*2 informations brutes déja acquises.

3.3.2 Problémes spécifiques du capteur "intelligent”

Avant d'envisager la segmentation temps réel de 1'image en cours d'acquisition, il importe
de bien cerner les différents problémes attachés a la nature spécifique du rayonnement et du
matériau a analyser.

3.3.2.1 Comparaison avec des images optiques

Classiquement 1'analyse d'image se décompose toujours en 4 parties disjointes et successi-
ves:

- L'acquisition d'une image consiste en une conversion analogique numérique
du signal vidéo.
- Le prétraitement de 1'image : il est pratiquement toujours indispensable d'ef-
fectuer cette opération afin d'éliminer le bruit, augmenter le contraste ...
- La segmentation : c'est la division de 1'image en régions distinctes.
- L'extraction des informations désirées : c'est la description de 1'image qui per-
mettra de reconnaitre les formes, de les comparer a des modeles de référence,
afin d'analyser le contenu de 1'image. [DEL87]
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Ici, en absorptiométrie biphotonique, lors de 1'acquisition, si les 2 premitres parties (con-
version analogique-digital et prétraitement) sont superposables aux systemes classiques, les
deux dernieres sont fondues en une seule entité de segmentation/ reconnaissance qui fait appel
a des notions morphologiques et 4 la comparaison avec un modele trés simple.

3.3.2.2 Problemes liés 2 la radio-activité

La segmentation d'une image en absorptiométrie biphotonique nécessite un seuillage bi-
chromatique, mais 2 la différence d'une image couleur classique (trichromique), les données de
chaque pixel sont soumises aux aléas intrinseques de la désintégration radioactive. Chaque
pixel correspond a 2 valeurs (2 "chromances") mais chaque valeur est affectée d'une dispersion
statistique conformément aux lois de désintégration nucléaire.

Si N atomes doivent se transmuter pendant une période T la transmutation réelle obéira a
une loi de Poisson et donc la probabilité d'obtenir C désintégrations est de:

P(C)=(NC eNy/ C!

Dans le cas, toujours vérifié ici, ot N >30 on peut assimiler la loi de Poisson a une loi de
Laplace-Gauss d'écart type vN centrée sur N.

Les algorithmes de segmentation seront donc calculés sur chacune des 2 énergies et sur des
fonctions faisant intervenir ces 2 énergies en tenant compte de ces aléas .
3.3.3 Principe de raisonnement

Optimiser le temps revient 3 minimiser le nombre de coups par rapport a 1'incertitude
(vN/N) . Ceci est réalisé en effectuant successivement les opérations suivantes:



Détermination d'une incertitude "acceptable”

V¥

Calcul du nombre de coups minimum

W

Calcul du temps d'exposition minimal pour une zone utile ("intéressante au sens
de 1'examen médical")

\ 4

Calcul des vitesses de balayage pour la zone de fond (vitesse rapide) et la zone
intéressante (vitesse lente).

A tout instant le dispositif effectue un prétraitement de la portion d'image déja acquise afin
de déterminer la nature de la zone qu'il est en train de balayer et de moduler la vitesse d' ac-
quisition en conséquence (figure 3-13). Cette procédure s'épparentc A un autoapprentissage,
pour lequel la connaissance de la zone 2 analyser s'affine au fur et 2 mesure de 1'acquisition.

SYSTEME CLASSIQUE SYSTEME UTILISE

acquisition
de 1'image

acquisition

traitement
» de 1'image d'un élément
de 1'image

figure 3-13 principe du capteur "intelligent”
La réalisation d'un absorptiometre biphotonique "intelligent" se justifie tant d'un point de
vue médical: adaptation de 1'examen a la morphologie propre du malade, que d'un point de

vue économique : rapidité de mesure donc augmentation du nombre d'examens.
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3.3.3.1 Contraintes

Par son adaptation en temps réel a la nature du tissu traversé, le capteur "intelligent” per-
met une minimisation du temps d'examen et une optimisation des comptages. Toutefois les ins-
truments a vitesse variable n'apportent un progrés par rapport aux appareils a vitesse constante
travaillant correctement que dans la mesure ot ils vérifient les propriétés suivantes:

- Les résultats obtenus avec une machine a vitesse variable doivent étre au
moins aussi bons qu'avec une machine a vitesse constante de qualité.

- La reproductibilité des résultats doit étre "acceptable” par 1'utilisateur.

- La rapidité ne doit pas engendrer une dégradation de la qualité (définition, ni-
veaux de gris, couleurs etc..).

- Le temps total d'examen doit étre inférieur a celui des machines a vitesse cons-
tante.

Si on adopte les notations suivantes:
T temps d'acquisition d'un pixel 2 vitesse constante
Ny nombre total de pixels de 1'image
Tg temps d'acquisition d'un pixel 2 vitesse rapide
Np nombre de pixels balayés rapidement
T temps d'acquisition d'un pixel 2 vitesse lente
N; nombre de pixels balayés lentement

On doit vérifier 1'inégalité:

Avec, bien sir, Np = N; + Np

a condition bien sir que 1'ensemble des pixels intéressants soit balayé a vitesse minimum.
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Dans cette hypothese, la "rentabilité" d'une telle machine est supérieure a celle d'une machine
a vitesse constante sous les aspects supplémentaires (économiques) suivants:

- - A source de méme activité, 1'examen se déroule plus rapidement.
- La machine permet également 1'utilisation de sources d'activité plus faible
(plus vieilles) en gardant une bonne reproductibilité des mesures . Dans ce der-
nier cas la durée d’examen se rallonge automatiquement pour garder un compta-
ge suffisant.

3.3.3.2 Autoadaptation

Tout 1'intérét du capteur intelligent réside dans le principe d'autoadaptation qui autorise un
"apprentissage” permettant une adéquation optimale de 1'algorithme de balayage a 1'examen:
L'autoadaptation se fait:

1) en fonction de 1'activité de la source
ii) en fonction de la corpulence du patient
iii) en fonction de la largeur (variable) de Ia zone osseuse centrale.

Les deux premiers éléments: activité de la source et corpulence du patient, sont considérés
comme fixes pour une acquisition donnée. L'acquisition des comptages réalisés sur une zone
de tissu mou permet la prise en compte simultanée de ces deux éléments. Pour cela le flux
transmis est fonction inverse de 1'épaisseur des tissus traversés (corpulence du patient) et de
1'4ge de la source, selon 1'expression (Cf chapitre I)

I=k e HX-Ot

ol x est 1'épaisseur des tissus mous traversés, o la constante de désintégration nucléaire et t le
temps.

Les vitesses de balayage peuvent donc étre déterminées de maniére & obtenir des taux de
comptage suffisant, juste avant le début de 1'acquisition proprement dite . Le comptage réalisé
sur la zone de tissu mou permet en effet d'évaluer 1'épaisseur des tissus et 1'age de la source.
Par contre le choix des vitesses de balayage en fonction des pixels est impérativement détermi-
né au cours du balayage. L'autoapprentissage permet dans ce cas un choix optimum (figure
3-14).

67



ACQUISITION
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figure 3-14 principe d'autoapprentissage de la reconnaissance automatique des zones a parcou-
rir

3.3.3.3 Comment choisir les pixels
Pour choisir les pixels deux approches sont a priori envisageables:

i) Le choix "pixel par pixel"
i) Le choix "ligne par ligne”

Le choix pixel par pixel

Soit un pixel balayé rapidement et soit t; le temps d'exposition appliqué a ce pixel par 1'al-
gorithme. Si, a posteriori, 1'algorithme reconnait que ce pixel appartient & une zone utile pour
laquelle le temps d'exposition doit étre t, (avec t, > t,), il manque un temps d'exposition t)-t,
pour réaliser une bonne acquisition. Dans ce cas il faut donc envisager une marche arriere de
(t,-t;)/2 suivie d'un balayage avant de (t,-t,)/2 non compris le temps d'inversion du balayage.
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Ce systéme est inapplicable en pratique car, il engendre des oscillations mécaniques dues
au va et vient du chariot a l'échelle du pixel.

Le choix ligne par ligne

Nous avons adopté 1'acquisition ligne par ligne selon les modalités suivantes:

Pendant le temps de calcul sur une ligne donnée, la machine a déja commencé a balayer le
pixel suivant, 1'envoi d'impulsions aux moteurs est géré par interruptions. Ce sont alors toutes
les informations d'une ligne de balayage qui sont exploitées par 1'algorithme de reconnaissance
automatique pour définir le balayage de la ligne suivante.

Algorithme:
L'algorithme de balayage fonctionne de maniére récursive selon le principe suivant:
- Considérons les lignes i-1, i, i+1. En faisant 1'hypothese que la ligne i-1 a
déja été scrutée, on considere quelle est segmentée en portions rapide/lent cor-
rectement définies. Ces portions sont notées respectivement R, ; et L, | (figure
3-15). Cette condition est toujours vérifiée car elle découle de 1'initialisation 2 la

ligne O qui est systématiquement balayée a vitesse lente.

rapide lent rapide

} I ligne i-1

figure 3-15: découpage d'une ligne de balayage

- La ligne i est alors, a priori, balayée en considérant qu'elle est segmentée
comme la ligne i-1. A I'issue du balayage on détermine R, et L.

- Dans ces conditions, on considere 1'expression suivante:

D;=L;-; N L;y)
Deux cas peuvent donc se présenter:
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lier cas: Di=¢. Ceci signifie que L, est inclus dans L, , et que donc L; a néces-
sairement été balayée lentement. Dans ce cas aucune correction d'acquisition
n'est a envisager.

2ieme cas: D, 9{ . Ceci signifie que D, est inclus dans L, a été balayée a vites-
se rapide au lieu d'étre balayée a vitesse lente. Dans ce cas il convient de re-
prendre le balayage de D, pour obtenir un temps d'exposition correct. Le nou-
veau balayage de D, est défini dans 1'étape suivante (figure 3-16).

L'acquisition de la ligne i définit les bornes des positions de parcours lent/rapide de la ligne

i+1.

rapide lent rapide
e T P —— ——— ligne i+1
i~ - Z
— =+ -
Di Di
rapide lent
} i
Ligne i-1
Ri-1 Liy 1

------- vitesse rapide

vitesse sur D i
=====vyjtesse lente

figure 3-16: principe de correction d'erreur : balayage 2 compléter.
Dans ces conditions, la figure 3-16 indique la trajectoire de balayage adoptée a 1'étape

i+1, pour compléter 1'acquisition de 1'étape i. Le balayage de D; doit donc se faire 2 la vitesse

V telle que:
1 1 1
+
v vitesse lente vitesse rapide
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L'initialisation de 1'algorithme s'effectue en balayant la premiére ligne 2 vitesse lente.

3.3.4 Segmentation et seuillage :

Ces opérations sont destinées a déterminer les frontieres de L;
3.3.4.1 Introduction

De nombreuses techniques de segmentation peuvent étre envisagées. Elles se rameénent tou-
tes 2 une opération de classification des pixels:

La classification des pixels en traitement d'image classique peut faire appel 4 deux techniques:
[PUN8O, RUT81, SCH74, SHY84]
- 1) le seuillage simple
ii) la classification automatique avec utilisation de fonctions de cofit.

Pourquoi utiliser un seuillage ?

Le petit nombre de pixels par ligne de balayage permet de se contenter d'une méthode de seuil-
lage simple et surtout le seuillage ligne par ligne se justifie par le traitement temps réel.

Les méthodes de segmentation ligne par ligne pouvant é&tre envisagées appartiennent a deux
grandes classes :

a) classification d'un pixel en fonction de son abscisse
b) classification en fonction de son contenu: valeur calculée (de contenu minéral

osseux ou de pourcentage de graisse)

11 existe donc deux types d'approche selon que 1'on considere 1'une ou 1'autre classe de métho-
des : |
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3.3.4.2 Approche positionnelle :

Le point de départ du raisonnement est de considérer que la zone intéressante est située plu-
tot en milieu de ligne, le fond se trouvant de chaque cdté. Une zone utile est encadrée par du
fond.

Pour 1'image globale, les bords verticaux appartiennent au fond, le centre appartient a la for-
me. La discrimination se modélise sous la forme : :

X > Xg
]] => x € Lj, quel que soit f(x)
X < Xp

avec:
Xg €t xg (bornes inférieure et supérieure) peuvent étre constantes pour un type d'exa-
men, ou sont fonction du niveau de balayage.
L, : 1a zone 2 discriminer
f: fonction utilisée (CMO ou % de graisse du pixel).

Ce type de discrimination trop simpliste ne peut pas étre utilisé dans ce cas, la largeur de la
zone 2 balayer lentement étant variable selon les sujets et pour un méme sujet, selon la hauteur
de balayage (figure 3-17).
3.3.4.3 Approche probabiliste:

Un pixel appartient au fond ou a la zone intéressante en fonction uniquement de la valeur

du contenu minéral osseux (ou du pourcentage de graisse) calculée ("couleur” fabriquée a par-
tir des 2 énergies mesurées).
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figure 3-17 bornes de 1a zone a reconnaitre (ces bornes sont variables selon la hauteur de ba-
layage).

3.3.4.3.1 Meéthode du seuil arbitraire
si f(x) >b =>x € L; quel que soit x

Dans le cas d'un traitement d'image classique cette méthode fort simple dans sa mise en oeu-
vre, présente les défauts suivants [BON87, POS87] :
- non uniformité de 1'éclairage, valeur de 1'éclairement non constante, non-uniformité des ob-
jets ou du fond.

73



- défauts fréquents de transmission optique de 1'objectif (vignetage) pouvant introduire une per-
te de luminosité de 50% sur les bords.

Ici, elle se heurte a deux obstacles:

a) Le choix du seuil:

Tres clair dans la densitométrie osseuse des cas normaux ( f(x) de 1'os trés su-
périeur au f(x) du tissu mou - f(x) étant le résultat du calcul du contenu minéral
osseux a partir de deux énergies) il est particulierement mal aisé a déterminer
dans les cas pathologiques de déminéralisation (f(x) de 1'os faible).

b) Les variations aléatoires de la radio-activité font que deux pixels rigoureuse-
ment identiques dans leur nature peuvent étre de "niveaux de gris" calculés dif-
férents.

On retrouve ici un phénomene qui peut s'apparenter 2 une non-uniformité d'é-
clairage, mais non corrigible car totalement aléatoire ( pas de soustraction possi-
ble de la composante éclairement).

3.3.4.3.2 Utilisation d'histogrammes de niveaux de gris

L'histogramme des niveaux de gris représente la probabilité d'apparition de chacun des ni-
veaux de gris, ou plus exactement la densité de probabilité des niveaux dans le cas continu.

L'histogramme s'obtient trés facilement dans le cas pratique en comptant le nombre de
pixels ayant 1'intensité I, le résultat étant normalisé par rapport au nombre total de pixel.
Si 1'image contient des formes et un fond, distinguables par leur niveau de gris, ce qui est le
cas ici en densitométrie osseuse, 1'histogramme traduira cette différence sous forme d'une
courbe bimodale, c'est-a-dire présentant deux maxima locaux : 1'un pour le fond, 1'autre pour
la forme.

Le meilleur seuil est celui qui minimise 1'erreur de classification, c'est-a-dire qui permet de
séparer les formes du fond le mieux possible.
On utilise la modélisation gaussienne de cette répartition et 1'on effectue ensuite un seuillage
par une méthode de type Buchanan-Wollaston [CAZ76, SCH74, DEL87] .
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D'un point de vue purement théorique 1'image en cours d'acquisition est bimodale (tissu
mou et os) pour la densitométrie osseuse, trimodale pour 1'étude des graisses (extérieur, tissu
mou et 0S) .

Or si la valeur moyenne du fond (tissu mou pour 1'ostéodensitométrie ou extérieur pour la
graissométrie) est proche de 0, le centre de gravité de la forme est trés variable et c'est d'ail-
leurs en partie le résultat final que 1'on désire obtenir aprés traitement complexe de 1'image.

De telles méthodes nécessitent toujours de pouvoir déterminer avec précision les centres de
gravité des niveaux de gris pour pouvoir y appliquer un ajustement gaussien, ce qui n'est pas
le cas général ici.

De surcroit, les pixels frontiéres particulierement intéressants seront tantdt inclus dans la
forme, tantt dans le fond sans que 1'opérateur ne puisse intervenir. Une telle méthode est

d'ailleurs appliquée lors de la partie interprétation de 1'examen et sera examinée dans la qua-
tri¢éme partie

3.3.4.4 Approche mixte :

Fonction 2 la fois de la valeur du f(x) calculé et de 1'adéquation a un modele morphologi-
que simple préalablement défini. B

.3.4.4.1 Approch ienn
a) Détermination de la gaussienne morphologique de la ligne de balayage.
(x,f(x)) -> G(x)

b) Seuillage
G(x)>b =>xel;

avec
- b valeur réelle définie par la suite

_2 2
-Gx)= 1 e -1/2 ((xx) /o )
V270
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On essaye d'exclure ainsi des pixels aberrants, par exemple en raison d'une fluctuation sta-
tistique particuliere de la radioactivité .

Pourtant la modélisation gaussienne n'est pas entitrement satisfaisante, car elle suppose
I'existence d'une zone a analyser verticale uniquement située au centre de I'image (figure
3-18).

Or il existe de maniére quasi constante, en densitométrie osseuse rachidienne, a la partie
basse de 1'image, les crétes iliaques, qui sont des structures osseuses, reconnues comme telles
par la machine. Les f(x) élevés sont alors groupés en trois amas distincts . La modélisation
Gaussienne est alors exagérément aplatie et le seuillage n'est pas correct (figure 3-18).

En outre se pose le probleme de la détermination du niveau de seuillage b :

a) b = constante
b) b = fonc(MAX G(x))
¢) b = foncMAX G(x),a )

avec « déterminé par 1'expérience et pouvant dépendre de 1'examen réalisé, de 1'age du pa-
tient, du niveau de balayage etc...
et fonc, une fonction.

L'expérience montre que dans le cas de lignes asymétriques ou possédant une symétrie de
niveaux de gris différente de la symétrie morphologique (tassement vertébral unilatéral en den-
sitométrie osseuse par exemple), la détermination des bornes de discrétisation ne correspond
pas au résultat souhaité. Un décalage peut apparaitre entre 1'image réelle et le seuillage effec-
tué ; des pixels de forme ("0s") ne sont parfois pas reconnus.

La modulation du niveau de seuillage (b) dans le sens plus laxiste (diminution de la valeur
de la constante b, ou modification de la fonction de détermination de cette valeur) élargit de
maniere symétrique la zone reconnue. On obtient alors la reconnaissance abusive de pixels du
fond comme appartenant a la forme.
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figure 3-18 modéles gaussiens
3.3.4.4.2 Seuillage par inflexion

L'existence possible de zones de nature intéressante mais morphologiquement externes a la
zone A balayer lentement, améne a proposer un seuillage a partir des variations d'intensité en
excluant les zones isolées de "niveau de gris" élevé situées en bordure d'image.

Pour déterminer le caractere "isolé" de ces zones nous utilisons le coefficient directeur d'une
tangente:
en appelant f(x) le résultat du calcul de densité osseuse du xiéme pixel de la ligne n,
soit g(x) =f(x-1,n)-f(x +1,n)
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les valeurs seuils étant placées a

yl = MIN (x | g(x)> K m)j

y2 = MAX (x | gx)< - K m)+j

avec m variable selon les lignes de balayage et fonction du niveau de gris moyen des zones
remarquables préalablement balayées sous la forme récursive :

m= ( MAX (f(x,n-1)) + m )/2
pour n> 1 (n ordonnée cartésienne)
et m = MAX(f(x,1))

avec:

i entier : écart entre les pivots d'inflexion
j entier: marge de sécurit€ de part et d'autre de la zone détectée, choisie arbitrairement.

K une constante représentant un facteur de spécificité et telle que 0< K <1

Il est a noter I'intérét particulier de prendre i=2, ce qui permet de retrouver, pour une li-
gne de balayage donnée, la tangente de la courbe lissée par lissage 3 points:
La premiere étape consiste en un lissage trois points, soit y le résultat:
y = (f(x-1)+f(x+1))/2. La tangente de la courbe brute est appelée z : z = f(x-1)-f(x+1). La
tangente de la courbe lissée peut alors étre exprimée sous la forme :
g(x)=(f(x-2)+1£(x))/2 - (f(x)+1f(x+2))/2
soit
g(x)= (f(x-2)-f(x+2)) /2

Une telle technique est proche, par sa méthodologie, du calcul du laplacien d'une image
bidimensionnelle (ici 1'image n'est qu'unidimensionnelle) et peut étre donnée par le masque:
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L'évolution du facteur m au cours de 1'acquisition de 1'image améne une remise a jour per-
manente du prototype de discrimination. Par une auto-adaptation a 1'état de minéralisation du
sujet, elle permet une adéquation optimale de 1'algorithme de seuillage quel que soit le niveau
de balayage (figure 3-18) (les verteébres inférieures ont un contenu minéral osseux générale-
ment plus important que les supérieures) et la pathologie (déminéralisation plus ou moins im-
portante) du sujet. L'algorithme est ainsi ajusté spécifiquement a 1'individu mesuré réalisant un
"auto-apprentissage” en cours de balayage.

figure 3-18 modele tangente lissée
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3.3.5 Cas particulier du seuillage en graissométrie :
Dans ce cas les zones balayées sont de 3 types:

- vide
- tissus a mesurer (équivalent eau et graisse)
- 08
La reconnaissance des 3 types de zones fait donc appel a la détection de deux types d'inter-
faces:
vide/tissu mou et tissu mou/os.

1)L'extérieur sera reconnu si
1,00 mesuré >K * 1, a vide

1,00 €tant le nombre de coups en haute énergie détectés pendant un temps T
0.8 < K <1 ici K=0.9 optimal chez 1'adulte, étant entendu que les mesures sont effectuées
en ]'absence de toute saturation des détecteurs, en diaphragmant si besoin le faisceau.

Le choix de la haute énergie est dicté par le fait que 1'absorption des photons les plus éner-
gétiques est moins sensible aux variations de nature de 1'échantillon & mesurer.

Il s'agit 1a d'une méthode de seuillage arbitraire utilisable a cause de la grande différence
d'énergie détectée . A noter que 1'on utilise ici une seule des deux énergies .
La statistique de comptage (désintégration radioactive de type gaussien) donne une robustesse
d'algorithme 2a 2 écarts types pour un nombre de coups N supérieur ou égal 2 200. Pour un
nombre de coups classique proche de 20 000, 1'algorithme donnera une bonne discrimination a
14 sigma pour K=0.9.

En outre ce seuillage a 1'avantage d'étre trés sélectif (trés dur) et d'éliminer des calculs les

pixels frontieres (effets de volume partiel) qui ne peuvent qu'introduire une incertitude de me-
sure . On peut augmenter la sensibilité en jouant sur le coefficient K.
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2) L'algorithme de reconnaissance des piéces osseuses fait appel 2 un seuillage utilisant le dif-
férenciel d'absorption des deux énergies. Cet algorithme a 1'avantage d'étre sélectif (tres dur).
Les zones mal discriminées seront classées "os" [MALS7].

Les piéces osseuses seront reconnues si :

1,4 Log 144 - Log 1100 < 3,5

3.3.6 Vitesses butoirs
Deux vitesses "butoirs" ont été définies :
3.3.6.1 Limite en vitesse lente

Les différents essais réalisés sur des personnes corpulentes avec une source peu active (0,3
Ci - 11.1 GBq) ont mis en évidence une inadéquation de 1'algorithme originel aux conditions
réelles:
La vitesse était déterminée de maniére 2 obtenir 15000 coups par pixel en haute énergie sur le
tissu mou ; cette valeur a été déterminée pour minimiser 1'erreur statistique de compta-
ge.(VN/N tolérable 0,8%). Pour les obeses (poids supérieur 2 100 Kg), I'application de cette
formule ameéne, avec cette source peu active (vieille), 2 une durée de comptage supérieure 2 4
secondes par pixel soit une durée d'examen largement supérieure a une heure pour une densito-
métrie de rachis lombaire !
Ce fait nous a amené a imposer une limite supérieure de durée d'exposition de 3 secondes pour
un pixel "lent". L'automate indique alors a 1'utilisateur que 1'examen s'effectue dans des con-
ditions défavorables.
Dans ce cas, pour un rapport entre les surfaces balayées lentement et rapidement de 1/3 2/3,
on obtient un examen de rachis en environ une demi-heure.

3.3.6.2 Limite en vitesse rapide
Inversement, pour une source tres active (neuve=1Ci - 37 GBq) et/ou un individu peu ab-

sorbant (adulte maigre, enfant) le méme algorithme de calcul (un pixel lent = 15000 coups)
implique une extréme rapidité de balayage notamment pour 1'accélération sur le tissu mou.
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Cette rapidité entraine des difficultés mécaniques (vibrations), et informatiques (temps de cal-
cul et d'affichage supérieur au temps d'exposition). Il a donc été nécessaire de définir une bu-
tée en rapidité: vitesse limite= 175 ms/ pixel. Dans ce cas il n'est pas nécessaire de modifier
1a vitesse en cours d'examen.

Une absorptiométrie osseuse de rachis standard est alors réalisée en un peu plus de 3 minutes.

3.4 Cycle d'acquisition

L'acquisition d'un examen passe par différentes étapes. Un contrdle de positionnement et
de déroulement du processus est nécessaire a tout instant.

Les niveaux de progression du cycle d'acquisition sont les suivants:

- définitions des cotes des balayages: hauteurs et largeurs de la zone et du pixel,
angle de balayage.

- introduction des parametres d'identification du patient: nom, prénom, date de
naissance, numéro de dossier -

- positionnement initial grossier du capteur a 1'aide de joysticks
- choix du type de balayage

- positionnement précis avec les joysticks, 1'utilisateur est assisté par une aide
visuelle (courbe de minéralisation) et sonore (échelle de hauteur de son).

- mesure automatique contrlée et débrayable des comptages initiaux I et I'
(Cf chapitre I)

- indication d'une durée approximative d'examen
- examen proprement dit
- fin automatique avec retrait du bras (une fin anticipée est possible).
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Au cours de I'examen, et au fur et & mesure de son déroulement 1'image s'affiche. L'opé-
rateur peut ainsi suivre en temps réel 1'acquisition de 1'examen.

3.5 Conclusion

L'utilisation d'un absorptiomeétre biphotonique monodétecteur & vitesse variable autorise
une grande souplesse dans la détermination des zones d'intérét. Nos algorithmes de segmenta-
tion permettent une optimisation de la vitesse tout en conservant une précision satisfaisante.

Au fur et 2 mesure de 1'acquisition s'affiche sur le moniteur 1'image correspondant a la ré-
solution pixel par pixel du systtme d'équation (1) du chapitre I. L'image obtenue 2 la fin de la
séquence est donc soit une image brute de minéralisation osseuse ( dans le cas de 1'ostéodensi-
tométrie), soit une image de pourcentage de graisse (dans le cas de la graissométrie). Toute-
fois, lorsque la procédure d'acquisition est terminée, on stocke systématiquement en mémoire
de masse les deux images correspondant aux comptages en 100 KeV et en 44 KeV. Ne stocker
que la matrice affichée entrainerait en effet une perte d'information pour la suite des opérations
car celle-ci est une combinaison linéaire des deux précédentes.

Nous verrons au chapitre suivant tout 1'intérét qu'il y a a transférer la totalité des informa-
tions acquises.
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CHAPITRE IV
Exploitation des données et ergonomie de présentation
4.1 Introduction

L'objectif de ce chapitre est d'énoncer 1'ensemble des opérations nécessaires a 1'obtention
d'un résultat final fiable et facilement lisible.

Le premier aspect consiste, a partir des deux plans-énergiés 44 et 100 KeV, a exploiter les
données afin de mettre en évidence selon les besoins de 1'opérateur trois types de résultats:
- 1a densité de 1'os sans se préoccuper de la composition du tissu mou
- 1a mesure du pourcentage de graisse
- les deux mesures précédentes simultanément.

La premiere possibilité traduit la densitométrie osseuse classique, la seconde la lipodensito-
métrie, la troisidme est appelée mesure mixte. Cette derniere permet de tenir compte de la va-
riation du pourcentage de graisse des tissus mous dans le calcul de la minéralisation osseuse.

11 est de surcroit nécessaire de conserver une constante préoccupation d'ergonomie tout au
long du logiciel d'exploitation afin d'en permettre I'utilisation avec un minimum d'apprentissa-
ge par les personnels d'un service hospitalier. Dans ce sens nous avons mis au point un syste-
me de représentation d'image exploitant quelques artifices permettant d'améliorer la définition
spatiale de 1'image a posteriori.

Les procédures décrites ci-aprés sont utilisables sur tout PC compatible doté d'un écran
EGA. Elles peuvent donc étre exécutées soit sur le PC de commande de 1'automate analyseur,
soit sur un autre, les données de 1'examen (fichiers ASCII) devant alors étre transférées sur
celui-ci (cdble ou disquettes).

4.2 Principe des calculs

Traiter une image implique, pour chaque pixel composant cette image, de disposer d'infor-
mations élémentaires.



Notations:

V: matrice de visualisation, cette matrice se compléte au fur et 2 mesure du ba-
layage (Cf chapitre III).

A: matrice d'acquisition formées des deux plans énergie 100 KeV et 44 KeV

a;; et b, j» comptages pour les deux énergies du pixel (i,j)

a et B, informations brutes acquises préalablement au balayage pour les deux
énergies (valeur de la "ligne de base"). Ces informations correspondent aux tis-
sus mous pour la densitométrie osseuse et A 1'air pour la lipodensitométrie.

calcul

valeurs calculées

VISUALISATION
TEMPORAIRE

VISUALISATION

figure 4-1 : données pré-calculées transférées
Ces informations élémentaires transférées peuvent étre de deux types:
i) une information pré-traitée (figure 4-1), avec pour chaque pixel un "niveau de

gris" correspondant a la fraction utile (contenu minéral osseux ou pourcentage
de graisse) du pixel. Dans ce cas c'est la matrice V qui est transférée.
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ii) une information brute (figure 4-2), avec pour chaque pixel deux “chroman-
ces" correspondant aux nombres de photons regus dans les deux gammes d'éner-
gie. Dans ce cas c'est la matrice A qui est transférée.

données brutes

calcul

VISUALISATION VISUALISATION

TEMPORAIRE

figure 4-2 transfert de données brutes

4.2.1 Information pré-traitée [NOV83,MAL87]

L'algorithme de traitement regoit des valeurs numériques de densité calculée. Ces valeurs
correspondent 2 celles qui ont été calculées en temps réel et affichées lors de 1'acquisition
[NOV83] ou avant 1'exportation vers le logiciel de traitement [MAL87](figure 4-3).

Elles sont le résultat d'un calcul de la forme :

y= f(ai'jlbi’jlalﬁ)

ol f est la fonction de résolution du systéme d'équation (1) du chapitre I
avec y : valeur exportée vers le logiciel de traitement.
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résultat de la
résolution du systéme
d'équations (1):y

Données
transférées

données
pPrétraitées

inconvénients

quantlt utlllsatxon aucune liberté pas de mesure
de données du calcul reéalis de calcul mixte
ivisée par 2 iors de | acqulsztnon

' |
!rapxdlte du
! traitement

| un seul calcul}

figure 4-3: cheminement des données prétraitées

Il est évident que, par rapport a 1'acquisition, il y a eu une perte de 1'information et une
compression de données. Il est impossible alors de remonter aux informations brutes (ai’j et
b, J). Une éventuelle modification des facteurs @ et 8 n'est plus possible et ne peut plus inter-
venir dans les calculs.

C'est ainsi que les valeurs acquises sur le tissu mou, calculées une fois pour toute avant le
début du balayage bidimensionnel en densitométrie osseuse ne peuvent plus étre modifiées
pour les calculs du contenu minéral osseux des pixels.

Les algorithmes de traitement sont forcément basés sur le résultat du calcul pixel par pixel
sans pourvoir faire intervenir des valeurs a 100 et 44 KeV d'autres pixels.

Ce probleme est encore plus crucial en mesure des graisses ou le pourcentage de graisse est
mesuré pixel par pixel et traité comme tel. De plus dans ce cas il est impossible de pondérer le
pourcentage d'une région d'intérét par son épaisseur ; Quelque soit la valeur de cette derniere,
le "poids" mathématique est le méme d'un pixel a 1'autre.

Quel est 1'avantage de cette méthode ?
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L'avantage est la relative simplicité des calculs : a chaque pixel est associée une valeur de
niveau de gris et, tout au moins en densitométrie osseuse, il n'est pas besoin de faire appel a
des calculs différents de la simple détermination du CMO pixel par pixel.

La plupart des ostéodensitometres courants fonctionnent avec ce procédé.

4.2.2 Les traitements effectués

Notre option est de transférer au logiciel de traitement 1'intégralité des informations €l¢-
mentaires de tous les pixels sans tenir compte du prétraitement obligatoirement effectué a 1'ac-
quisition pour 1'affichage correct des données en cours d'examen (figure 4-4).

comptages
100 et 44 KeV

Données
ransféreées

données
brutes

avantages

liberté totale
de calcul

grandes quantités double affichage
de données acguisition et
traitement
calculs redondance des
longs calculs

figure 4-4: informations brutes

densitométrie
mixte

densitométrie
graisseuse

densitométrie
osseuse
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Les données sont transmises du logiciel d’acquisition sous forme de fichiers ASCII sé-
quentiels. Un fichier est réservé aux indications d’identification du patient: nom, prénom
etc... Un fichier examen est réservé A chaque région mesurée. Un fichier examen est com-
posé d’un entéte donnant les parametres de 1’examen: taille de la matrice, d’un pixel, temps
d’exposition, valeurs de comptage initiales (I, I’ 5) et la séquence des valeurs acquises avec
pour chaque pixel les deux nombres représentant les comptages en haute et basse énergies.
(figure 4-5)

NOM

PRENOM

DATE
IDENTIFIANT

é de dossier
Numéro HAUTEUR MATRICE

S E REGIONS ANALYSEES
TYPE(S) D LARGEUR MATRICE

HAUTEUR PIXEL

LARGEUR PIXEL

TEMPS D'EXPOSITION

COMPTAGES INITIAUX

COMPTAGE HAUTE ENERGIE

COMPTAGE BASSE ENERGIE

COMPTAGE HAUTE ENERGIE

COMPTAGE BASSE ENERGIE

% W %k Kk K

figure 4-5: format des données transférées

La plupart des traitements effectués par le logiciel sont des manipulations de matrices.
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4.2.2.1 Notations complémentaires

On note B la matrice résultats pixel par pixel de la résolution du systtme d'équation (1) du
chapitre 1.

B = { f(ai,j, biJ,a,B) }
ol f est la fonction de résolution du systeme (1)
On note C la matrice directement issue de B par des opérations simples comme la soustraction
du plan de base (Cf infra).
On note D le sous-ensemble de C correspondant aux régions d'intérét définies par 1'utilisateur.
Enfin le vecteur r correspond 2 1'ensemble des résultats numériques associés a une région d'in-
térét.

Le séquencement des opérations peut étre illustré comme suit:

f
A ——> B —> C > D ————>Tr
matrice matrice matrice sous- resultats
d'acquisition brute traitee ensemble

4.2.2.2 Spécificités
4.2.2.2.1 Densitométrie osseuse
Dans ce cas le schéma de traitement est celui illustré figure 4-6

f consiste en un calcul du CMO pixel par pixel a partir des comptages de chaque pixel et des
deux valeurs initiales @ et B représentant les comptages sur le tissu mou I et I',.

I1 y a donc perte d'information. Néanmoins le stockage de la matrice initiale B permet de
reprendre le calcul si besoin est. -
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figure 4-6 traitement spécifique a 1'ostéodensitométrie

Ici les matrices B et C sont donc des matrices de minéralisation osseuse. Pour passer de Ba C
1'opération effectuée est la soustraction du plan de base (Cf infra). Le vecteur résultat r est
I'ensemble des valeurs de minéralisation osseuse du ROI (Region Of Interest) choisi par 1'utili-
sateur. Les parametres retenus sont ceux habituellement utilisés en densitométrie osseuse: Con-
tenu Minéral Osseux total (CMO total), Contenu Minéral Osseux moyen (CMO moyen), Den-
sit¢ Minérale Osseuse (DMO).
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11 sont définis comme suit:

CMO total = E X))
x;(i,j) € D

CMO total

CMO moyen =
hauteur maxi du ROI

Le CMO moyen est exprimé en gramme d'hydroxyapatite par cm

CMO total
DMO =

aire du ROI

La DMO est exprimée en gramme d'hydroxyapatite par cm?.

Rappelons que x,(1,j) est le résultat du systtme (1) (Cf chapitre I) dans le cas de 1'ostéodensi-

tométrie, c'est-a-dire x,(i,j)= f (3 i’ b, g @ B)

4.2.2.2.2 Lipodensitométrie

Dans ce cas, le schéma de traitement est illustré figure 4-7.

Ici conformément a la théorie du chapitre I, g consiste en un calcul des deux épaisseurs de
graisse et d'eau (x;(i,j) et x,(i,j)) pixel par pixel a partir des comptages de chaque pixel et des
deux valeurs initiales 0 et & représentant les comptages réalisés sur 1'air I et I',,.

La matrice B est donc une matrice "bichromique" qui fournit en mémoire vive deux plans ima-
ges superposables correspondant, 1'un a 1'épaisseur de tissu maigre, 1'autre a 1'épaisseur de
graisse.

Ici les deux matrices B et C sont confondues car il n'y a pas de soustraction du plan de ba-
se: I'extérieur de la zone analysée est composé uniquement d'une épaisseur constante d'air . D
est une matrice sous-ensemble de la matrice B, elle représente le ROI et est définie par 1'utili-
sateur.

Le vecteur résultat r est 1'ensemble des valeurs de mesure de tissu mou calculées dans le
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ROI choisi par 1'utilisateur: pourcentages de graisse et d’eau et épaisseurs moyennes de graisse
etd'eau .

Ip épaisseurs de graisse

% graisse = 100 *
I épaisseurs totales

Zp €épaisseurs de tissu maigre

% tissu maigre = 100 *
Zp épaisseurs totales

A O

/ Z;—J

figure 4-7 : traitement spécifique a la lipodensitométrie
4.2.2.2.3 Mesure mixte
Deux fonctions sont appliquées de maniére indépendante sur la matrice A: les fonctions f et

g. Elles consistent chacune en une résolution du systéme d'équations (1) du chapitre I a partir
de parametres différents:
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- Comme pour la mesure de la graisse, g consiste en un calcul des deux épaisseurs de grais-
se et d'eau pixel par pixel 4 partir des comptages de chaque pixel et des deux valeurs initiales
o et & représentant les comptages réalisés sur 1'air I et I',.

B={g(ai,j,bid, o, 8}

- La fonction f calcule la minéralisation osseuse

f consiste en un calcul du CMO pixel par pixel a partir des comptages de chaque pixel et des
deux valeurs initiales @ et B représentant les comptages sur le tissu mou I et I'y,.

C= {f(al,_]’bld’ a , B)}

Comme pour la densitométrie osseuse, on modifie la matrice résultat par la soustraction du
plan de base, on obtient alors la matrice D .
Les matrices C et D sont des matrices de minéralisation osseuse (figure 4-8).

Tout ce passe comme si il existait en mémoire vive trois images superposables correspon-
dant, 1'une a 1'épaisseur de tissu maigre, 1'autre a 1'épaisseur de graisse et la troisi¢me 2 la mi-
néralisation. On obtient alors, pour chaque pixel (i,j), trois chromances fictives u(i,j), v(i,j) et

w(i.j)
(u(i’J)’v(lx]))=g(al,Jabl’J ’ o, 6)
W(iaj)=f(ai,j,bi,j @ , B)

avec

u(i,j) , v(i,j): épaisseurs de tissu maigre (eau) et de graisse du pixel (i,j)
3, b, g valeurs brutes de comptage a 100 et 44 KeV du pixel (i,j)

w(i,j): minéralisation du pixel (i,j) '

o, é6: comptages sur 1'air 100 et 44 KeV

a, B: comptages initiaux 100 et 44 KeV réalisés sur une zone de tissu mou.
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Ces trois valeurs ne sont pas toutes simultanément exactes. En effet, si on se trouve dans
une zone de tissu mou seules sont exploitables les valeurs d'eau et de graisse, par contre au ni-
veau de 1'os seule la valeur de minéralisation est exacte, les deux autres sont erronées. L'utili-
sateur obtiendra donc une valeur de minéralisation osseuse dans un ROI d'os et des valeurs de
graisse et de tissu maigre dans un ROI de tissu mou.

=
s ™
N\

F E

figure 4-8 traitement de la mesure mixte

On a donc deux matrices de travail disjointes E et F correspondant 2 deux ROIs différents:
E: matrice d'épaisseur 2 sous ensemble de B
F: matrice d'épaisseur 1 sous ensemble de D.

Le vecteur résultat r est 1'ensemble des valeurs de minéralisation osseuse du ROI corres-
pondant a E et des valeurs de pourcentage de graisse et d'eau dans le ROI de tissu mou corres-
pondant a la matrice F (figure 4-8).
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4.3 Ergonomie et mise en oeuvre
4.3.1 Organisation commune

L'ergonomie de fonctionnement et de présentation impose une structure commune aux trois
logiciels de densitométrie osseuse, graisseuse et mixte.

Le choix du patient dans une liste, la possibilité d'étudier plusieurs régions pour un méme
patient ainsi que le mode de tragage des régions d'intérét sont des procédures communes aux
trois logiciels (figure 4-9). '

choix de plusieurs
régions pour un
méme patient

choix des patients
dans une liste

choix de
1 ‘examen

choix par
mobilisation
de curseur

ergonomie

visualisation

histogramme de
niveaux de gris

modification de la
dynamique des
couleurs

amél ioration de
la définition

figure 4-9 ergonomie générale des logiciels d'exploitation des données.

Chagque logiciel spécifique est organisé de maniére a joindre une bonne précision avec une
ergonomie satisfaisante.
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4.3.1.1 Organisation des fichiers

Une option du menu général permet 1'affichage de la liste des patients présents en mémoire
de masse, chaque patient est identifié par son nom et la date d'examen. L'utilisateur peut alors
choisir dans cette liste le patient 2 traiter.

Pour chaque patient on peut effectuer une exploration de plusieurs régions; un méme
fichier-patient pourra donc contenir plusieurs fichiers-région.

4.3.1.2 traitement des données (structure commune)

Les trois algorithmes de traitement: densitométrie osseuse, graisseuse et mixtes sont struc-
turés de la méme maniere, comme indiqué figure 4-10.

menu général

trajtement

fin = vrai

trajtement
patient

Tin patient séquence d'examen
% vrai - ostéodensitométrie

- graissométrie
- mesure mixte

introduction

choix
du patient

liste des
patients

figure 4-10: structure commune aux trois programmes
4.3.1.3 Définition des régions d'intérét (ROI)

La définition des régions d'intérét se fait par déplacement d'un curseur par 1'utilisateur et
validation des angles de ces ROIs [BOU86].
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Il existe une matrice des ROISs, cette matrice a les mémes dimensions que la matrice de mi-
néralisation . Chaque élément de cette matrice est composé de 2 octets dont 4 bits sont utilisés
pour des fonctionnalités annexes (ce qui permet d'utiliser simultanément 12 ROIs). Si le point
correspondant de la matrice image appartient au ROI, le bit correspondant au ROI dans la ma-
trice de ROI est mis A 1. Pour des raisons d'homogénéité de structure, la matrice des ROIs est
une matrice bidimensionnelle d'entiers une fonction de transcodage est utilisée.

4.3.1.4 Autres facilités
Les logiciels offrent des possibilités de tragage d'isocontours, de modifications d'affichage
et de sortie graphique sur imprimante, les procédures de modification d'affichage seront expli-
citées par la suite.
4.3.2 Ergonomie et précision du logiciel d'exploitation de la densitométrie osseuse
4.3.2.1 Organisation
Le calcul de la densité minérale osseuse se fait pixel par pixel lors du transfert des données
en RAM (lecture du fichier).
Aux valeurs de DMO correspondent une échelle de couleurs ou de niveau de gris au choix de
1'utilisateur . On obtient ainsi une image brute de 1a minéralisation de la zone balayée.
Cette image doit étre traitée afin d'en extraire des informations fiables.
I1 faut successivement:
i) déterminer la ligne de base de chaque ligne de maniere a tenir compte des
modifications de composition et d'épaisseur des tissus mous ainsi que des fluc-

tuations lentes de comptage (Cf chapitre 3).

ii) définir des régions d'intérét (Regions Of Interest) dans lesquelles il faut dé-
terminer 1'état de minéralisation.
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iii) Segmenter précisément 1'image pour distinguer de maniére semi-automatique
les zones osseuses (forme) des zones de tissu mou (fond).

iv) Sortir des résultats sous forme :
- de contenu minéral osseux total d'un ROI
- de contenu minéral osseux moyen (par cm linéaire)
- de "densité" minérale osseuse (masse surfacique par cm?).

densitométrie
osseuse

précision

choix de ROIs segmentation
quelconques précise
os/tissu mou

ligne de base
variable
{plan de base)

||HHHHHHHHE'
contrdle de

la segmentation
ligne de base
automatique

contrdle de
la ligne de base

figure 4-11 ergonomie de la densitométrie osseuse
4.3.2.2 Ligne de base

En ostéodensitométrie, il est nécessaire de déterminer une "ligne de base". C'est-a-dire,
pour chaque ligne acquise, de déterminer le "zéro" de la minéralisation sur cette ligne
[MAZ91-2] . Notre option est de déterminer, pour chaque ligne de balayage, les deux points
les plus bas (minéralisation la plus faible) situés de part et d'autre de la verticale médiane. Le
plan de régression linéaire passant "au mieux" par ces points est alors calculé, la matrice ainsi
déterminée est ensuite soustraite de 1a matrice de minéralisation primitive.
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La zone dans laquelle est calculé ce plan de régression peut étre soit la matrice complémen-
taire de la zone osseuse, soit un sous ensemble de celle-ci. En effet, si 1'utilisateur juge qu'il
existe des pixels "os" dans la matrice complémentaire, le calcul du plan de base sera faussé par
ces pixels. L'utilisateur détermine alors a 1'aide du curseur, une zone uniquement composée de
tissu mou dans laquelle le calcul du plan de base sera effectué (figure 4-12). Dans les deux
cas, une fois cette zone définie, 1'algorithme fonctionne seul.

Les points qui servent au calcul du plan de base sont affichés et permettent ainsi un contrd-
le interactif.

figure 4-12: détermination automatique de la ligne de base

Algorithme:
lere étape: Calcul pixel par pixel de la minéralisation (résolution du systéme
d'équation (1) du chapitre I)

2ieme étape: Détermination du profil de minéralisation de chaque ligne.
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3ieme étape: Calcul des 2 points les plus bas de chaque coté pour chaque li-
gne (figure 4-13).

4ieme étape: Détermination du plan de régression linéaire passant au mieux
par tous ces points (4 points par ligne, N lignes par examen).

5iéme étape: Soustraction pixel par pixel des valeurs de ce plan de minérali-
sation fictive du tissu mou a la matrice originelle . Obtention d’une matrice

épurée.

figure 4-13: Visualisation des points servant au calcul de la matrice de soustraction de la li-

gne de base
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4.3.2.3 Contrdle de la segmentation

I1 est important de déterminer avec une grande précision la surface dans laquelle la minéra-
lisation osseuse sera calculée: en effet la DMO (densité minérale osseuse) est en réalité une
masse surfacique. Toute erreur sur la surface impliquera donc une erreur sur le résultat de
DMO.

De plus les contours d'une piece osseuse sont généralement irréguliers. II serait fastidieux
de les tracer manuellement et de surcroit une telle procédure ne serait pas exempte d'erreur. Il
a donc ét€ nécessaire de réaliser un algorithme d'extraction de contours .

L'algorithme fonctionne de la fagon suivante (figure 4-14):

- opérations a réaliser par 1'opérateur:
- détermination d'un ROI grossier incluant la zone osseuse a me-
surer (ROI a).
- détermination d'un ROI incluant le précédent et ne lui rajoutant
que des pixels de tissu mou (ROI b)
(utilisation d'un curseur) '

- opérations automatiques:
- soustraction des deux ROIs (ROIb-ROIa=ROIc) le ROI ¢ est
uniquement composé de tissu mou.
- calcul des histogrammes des niveaux de gris des deux ROIs ROI
aetROIc
- application sur chaque ROI d'un modele gaussien
- tragage des deux courbes de modélisation

- validation finale par 1'utilisateur:
- Le point de croisement des deux courbes est suggéré comme
fonction de discrimination. ;

- contréle

- la frontiére de segmentation est tracée sur 1'image
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Seuls les pixels inclus dans le ROI (bit correspondant mis 2 1) et dont le niveau de mi-
néralisation est supérieur au seuil ainsi défini seront comptabilisés pour le calcul de la sur-
face utile et celui de la DMO ("densité" minérale osseuse).

ROIb <} \ —<4—_]

P | TT——_ rola

—
ROIc — J -\

, ‘thl N
I

figure 4-14 algorithme de segmentation semi automatique

Remarque:

A rout instant lutilisateur garde un "droit de regard” sur le déroulement des
opérations et peut, s’il le désire intervenir pour modifier le traitemen:. L 'utilisa-
tion d’un algorithme "semi-automatique” permet seule une souplesse d’utilisa-
tion suffisante pour s’adapter a toutes les situations (Cf 3iéme partie).
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4.3.3 Ergonomie de la densitométrie de la graisse

Le calcul pour chaque pixel des épaisseurs d'eau et de graisse se fait lors de la lecture du
fichier de données . Ces valeurs sont stockées dans deux matrices différentes. La discrimina-
tion de 1'os et de 1'extérieur se fait A ce niveau, il y a alors un stockage de valeurs fictives re-
connaissables.

4.3.3.1 Affichage

Pour chaque pixel, Il faut aller chercher dans chacune des matrices les épaisseurs d'eau et
de graisse afin de calculer le pourcentage de graisse du pixel. Un niveau de gris ou une couleur
est alors affiché.
Deux couleurs spéciales sont réservées a 1'os et a 1'extérieur (figure 4-15).

image du
pourcentage
de graisse

graissométrie

isocontours

histogrammes
pourcentage hauteur de

niveaux de profils de
de graisse tissus gris répartition

figure 4-16 : fonctionnalités de la lipodensitométrie
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Outre 1'image de pourcentage de graisse, 1'utilisateur a a sa disposition des procédures an-
nexes qui lui permettent de compléter son information (figure 4-16).

4.3.3.2 Isocontours

Nous avons réalisé une procédure pour tracer les isocontours de pourcentage de graisse ou
d'épaisseur totale (graisse + tissu maigre) permettant éventuellement un repérage plus facile.

4.3.3.3 Profils

Une procédure réalise les profils de projections verticale et horizontale et permet de visua-
liser ainsi les éventuelles variations du pourcentage de graisse dans la région indiquée par 1'uti-
lisateur .

4.3.3.4 Ergonomie d'utilisation

Les procédures de délimitation de ROIs sont calquées sur celles de 1'ostéodensitométrie.
L'utilisation en est encore plus simple car il n'y a pas lieu ici de soustraire une ligne de base ni
d'avoir une segmentation fine automatique.

La création des ROIs est réalisée comme dans le cas de la densitométrie osseuse par la mé-
thode de déplacement d'un curseur . Il n'est pas nécessaire ici d'élaborer un algorithme per-
mettant d'affiner les ROIs, la surface n'ayant pas besoin d'étre déterminée avec autant de pré-
cision.
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figure 4-15: image de densitométrie graisseuse d’un mollet

106



D'autres informations sont toutefois utiles, comme le profil de répartition du pourcentage de
graisse selon les deux directions verticale et horizontale.

Procédé:

1) détermination de 1'histogramme des niveaux de gris du ROI

représentatifs des pourcentages de graisse pixel par pixel

2) détermination des profils horizontal et vertical de la proportion de graisse

4.3.4 mesure mixte

Comme nous le verrons, il est potentiellement intéressant d'évaluer la teneur en graisse
d'une zone de tissu mou située a proximité immédiate d'une piece osseuse dont on quantifie le
contenu minéral osseux .

Un logiciel permet d'obtenir, outre le calcul et 1a visualisation de la densité osseuse, le cal-
cul et la visualisation sur la méme image de la graisse juxta-osseuse.

4.3.4.1 Etude théorique de I'influence de la teneur en graisse des tissus mous sur la justesse
des calculs de contenu minéral osseux '

Pour pouvoir déterminer la quantité d'os (en gramme d'hydroxyapatite ) par absorptiome-
trie biphotonique il est nécessaire de ne définir que deux tissus: 1'os et un tissu "mou", en ré-
alité mélange lui-méme de deux tissus: un tissu maigre essentiellement hydrique et de la grais-
se.

Ne disposant que de deux énergies, nous ne pouvons résoudre que deux équations a deux
inconnues.

Que se passe-t-il dans le calcul du contenu minéral osseux lorsque, pour un flux photonique
constant et une épaisseur constante de tissu mou, la proportion de graisse varie ?

soit F le flux de photons détecté apres traversée d'un matériau
F le flux de photons 2 vide
1 le coefficient d'atténuation de 1'os
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x, la quantité d'os calculée avant, x'; la quantité d'os calculée apres modification de la pro-
portion de graisse dans le tissu mou.
K, le coefficient d'atténuation de la graisse
X, la quantité de graisse avant, x', 1a quantité de graisse apres variation.
k4 le coefficient d'atténuation du tissu maigre
X4 la quantité du tissu maigre avant, x' la quantité du tissu maigre apres variation.
h 1'épaisseur constante de tissu mou:
h = x,+x5 = x'y+x';
p la variation de la proportion de graisse.
(exemple : p=+0.05 p>0 ==> augmentation du pourcentage de graisse de 5%)
L'équation peut s'écrire:
F=Fpe X ehy¥y, eTy¥; = pg eTh Xy eTHa¥r, eTH Ty

On cherche a déterminer la variation de Xy enx'y

on peut écrirex, =y, h et x3 = y;h
avec y3 = 1-y, Y, :fraction grasse, y; fraction hydrique

etdonc x'y = (y,+p)h et x'5 =(y;-p)h

1'équation devient

Fo e M X, e Ph Y o~hu vy _ g/ e°M1X'1 e~hk, (Y, +P) o~hp (Y, -P)
d'od

KX+ Yo h py + y3 h pg = pyx’1+ (yo+p) h 4y + (y3-p) h uj

soit en résolvant:

X9 = x'3 = (P h (By-H3)) /Kg
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En utilisant les coefficients d'atténuation déterminés expérimentalement pour l'eau (tissu
maigre) la graisse et 1'hydroxyapatite, on fait la constatation suivante:
Pour une épaisseur moyenne de tissu mou de 16 cm et une densité minérale osseuse moyenne
de 0.6 g d'"HA/cm?, une augmentation du pourcentage absolu de graisse de 25% 2 30% (soit
p= +5%) engendre une diminution relative du résultat de la DMO d'environ 8% !

Il est donc important d'évaluer la teneur en graisse du tissu mou situé au-dessus et au-
dessous de 1'os pour obtenir des résultats reproductibles et fiables.

Remarque:

La prise en compte par l'algorithme de densitométrie osseuse de la variation
du pourcentage de graisse des tissus mous n'a, @ notre connaissance, jamais été
encore publié.

4.3.4.2 Ergonomie de la densitométrie mixte

Notre option est ici d'offrir a I'utilisateur un maximum d'informations sur une page-écran (fi-
gure 4-17).

4.3.4.3 Principe
La lecture des valeurs brutes d'acquisition (valeurs en 100 et 44 KeV) se fait de maniére
séquentielle.
De ces valeurs de chaque pixel sont calculées:
a) la densité osseuse
b) 1'épaisseur de tissus non gras
c) I'épaisseur de tissus gras

De la méme maniere qu'en densitométrie osseuse, le calcul de la densité minérale osseuse
se fait pixel par pixel lors du transfert des données en RAM (lecture du fichier). Le résultat de
ce calcul est stocké dans une matrice.

A partir des données brutes (valeurs de comptage) on calcule de la méme maniére qu'en li-
podensitométrie les épaisscurs de graisse et d'eau . Le résultat de ce calcul correspond 2 une
matrice d'épaisseur 2.

La premitre partie du traitement: affichage de la matrice de densité osseuse, ajustement de la
ligne de base par soustraction du plan de régression linéaire, création de ROIs, est faite de la
méme maniere qu'en densitométrie osseuse.
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figure 4-17 image mixte

Il se crée alors sur I’écran une image (noir et blanc ou couleur) de densitométrie osseu-
se. Elle représente simultanément la densité osseuse dans le ROI d’os et le pourcentage de
graisse dans le ROI de tissu mou. Deux échelles différentes de couleurs ou de niveaux de
gris ont été choisies pour cette représentation.

L’utilisateur définit des régions d’intérét de la méme maniere qu’il le fait en densitométrie

osseuse classique.

110



Des qu'il a validé son choix, s'affiche dans la zone de tissu mou voisine de celle choisie
pour le calcul de la densité osseuse, 1'image de la répartition adipeuse grice a une échelle de
densité de points de couleur verte. (figure 4-18)

4.3.4.4 Evaluation de la proportion de graisse

Lors de la soustraction du ROI d'exclusion, le logiciel appelle les valeurs correspondantes
de la matrice de graisse, calcule le pourcentage de graisse des pixels (de tissu mou) et affiche
une représentation couleur de ce pourcentage.

Le calcul du pourcentage de graisse de la totalité du ROI est réalisé en pondérant la valeur
de chaque pixel par son épaisseur.

4.3.4.5 Contrdle de la segmentation

Comme en ostéodensitométrie 1'algorithme de segmentation semi-automatique est appliqué.
L'utilisateur délimite donc deux ROIs : un ROI englobant la zone osseuse A mesurer (ROI a),
un ROI incluant le précédent sans ajout de zone osseuse (ROI b) et 1'algorithme trouve auto-
matiquement le ROI de tissu mou (ROI c) dans lequel il calcule le pourcentage de graisse.

4.3.4.6 Les histogrammes:

L'ensemble des procédures développées pour la densitométrie osseuse et graisseuse est appli-
qué. Les différents histogrammes s'affichent avec des couleurs différentes. On visualise donc
simultanément (figure 4-19):

- I'histogramme de niveau de gris de la minéralisation osseuse du ROI a (1)

- I'histogramme de niveau de gris de la minéralisation fictive du ROI ¢ (utilisé
pour le contrdle de la segmentation) (2).

- le profil horizontal H (3) de la répartition du pourcentage de graisse dans le
ROI c:

H(i)=zjg(i,j) /Nj

avec g(i,j) pourcentage de graisse du pixel (i,j) et Nj nombre de pixels dans la
colonne j.

On peut remarquer que ce profil présente une lacune centrale représentant la
zone osseuse pour des régions d'intérét classiques (3).
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Si CMO(x(i,j)) > a alors g(i,j) non défini ( x(i,j) est dans le tissu mou).

et donc si, pour un j donné, CMO(x(i,j)) >a alors H(i) est non défini.

avec CMO(x(i,j)) le contenu minéral osseux du pixel repéré par i,j et a un nom-
bre 1égérement supérieur a zéro représentant le seuil osseux.

- le profil vertical V de la répartition du pourcentage de graisse du ROI c.

V(@) ==;g(.j) /N;
avec g(i,j) pourcentage de graisse du pixel (i,j) et N; nombre de pixels dont le
pourcentage de graisse est calculable dans la ligne i. On remarque que, ici, il
n'y a pas de lacune centrale (4).

Le modele permettant 1'extrapolation de la superposition adipeuse au niveau de 1'os est éga-
lement tracé (courbe 5).

4.3.4.7 Représentation du modele de variation du pourcentage de graisse.
Evaluation de la graisse supra et infra osseuse par modélisation .

Comme nous 1'avons vu, il est intéressant d'évaluer la graisse située au-dessus et au-
dessous de 1'0os . Cette zone ne peut pas étre directement mesurée (Nous ne disposons que de 2
énergies pour trouver 3 inconnues).

Nous proposons un algorithme simple de modélisation linéaire de manire 2 rendre compte du
pourcentage de graisse dans cette zone en extrapolant les variations observées sur les bords de
cette zone.

Nous disposons des valeurs de pourcentage de graisse a droite et 2 gauche de cette zone.

Les variations de ces pourcentages sont modélisées par les coefficients directeurs des droites de
régression. La variation dans la zone de superposition osseuse est extrapolée par le coefficient
directeur moyen. Cette modélisation a été validée par 1'imagerie RMN (Cf chapitre 5)

Le modele calculé est alors tracé en superposition de 1'histogramme de profil horizontal
sous forme d'une courbe (figure 4-19 (5) ).
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4.3.4.8 Modélisation pseudo-tridimensionnelle du pourcentage de graisse

Afin de rendre compte au mieux de 1'adéquation du modele appliqué, on trace la représen-
tation en perspective cavaliere du pourcentage de graisse dans la zone o il peut étre calculé et
dans une autre couleur sa modélisation dans la zone ol il est interpolé.

Pour cela la valeur de graisse est recalculée par la moyenne géométrique de ses deux pro-
jections sous la forme:

M(@,j)=v (HG) V()) :
pour la zone calculable ol H et V sont respectivement la valeur du profil horizontal et vertical
de la projection considérée.
et

M(G,j)=v (H,() VG))

pour 1'évaluation en regard de 1'os
avec H_ : valeur calculée 2 partir de la modélisation linéaire (Cf supra).
La représentation en perspective cavali¢re donne:
- dans 1'axe horizontal i (position horizontale)
- dans I'axe vertical M (pourcentage de graisse)
- dans 1'axe oblique j (position verticale).
4.3.4.9 Modulation du calcul de densité osseuse par la variation de pourcentage de graisse
Le calcul du contenu minéral osseux est finalement modulé selon 1'algorithme explicité

précédemment (4.3.4.1) par le pourcentage de graisse des tissus mous. Ce dernier est calculé
pixel par pixel par I'extrapolation linéaire expliquée ci-avant (4.3.4.7).
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4.4 Amélioration de la définition de 1'image

L'image transférée au systtme de traitement a la méme définition que lors de son acquisi-
tion, la taille des pixels représentés sur 1'écran est indépendante de 1la taille des pixels détermi-
nés par le balayage et est constante. Ce sont des pixels carrés. Leur couleur, déterminée par
une échelle, est proportionnelle au f(x) calculé (CMO pour la densitométrie osseuse, pourcen-
tage de graisse pour la lipodensitométrie).

L'image ainsi obtenue est assez grossiere et parfois surprenante pour les médecins habitués aux
images de haute définition.

Nous avons donc proposé des algorithmes d'augmentation de la définition a posteriori.
L'utilisateur a donc le choix pour un méme examen entre trois représentations : Noir et blanc
basse définition (identique 2 la matrice d'acquisition), couleur haute définition, noir et blanc
haute définition.

En ce qui concerne 1'image couleur, 2 chaque valeur de pixel, correspond une couleur dé-
terminée par sa position dans une échelle standard allant du bleu au blanc.

En ce qui concerne 1'image noir et blanc, nous avons adopté une fonction de codage spatia-
le explicitée au 4.4.2.

4.4.1 Représentation couleur

4.4.1.1 Principe

Le but est de découper le pixel originel (appelé dorénavant mégapixel) en 16 petits pixels.
A chacun de ces petits pixels est affectée une nouvelle couleur. Cette couleur représente une
valeur calculée tenant compte a la fois de la valeur du mégapixel et de ses voisins. La taille de
la matrice de représentation est ainsi multipliée par 16.

Soit a calculer la valeur d'un petit pixel. La méthode consiste a attribuer un poids aux 4
megapixels immédiatement voisins en fonction inverse de la distance qui les sépare du petit
pixel calculé. '

De plus, le poids du méga-pixel incluant le petit pixel ne peut pas étre inférieur a la moiti€ de
sa valeur calculée.
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4.4.1.2 Mise en oeuvre

Soit un megapixel directement issu du processus d'acquisition, il est repéré par ses coor-
données cartésiennes i et j. Il est composé de 16 petits pixels inclus, de coordonnées internes k
et 1. (figure 4-20)

Par rapport 2 1'origine du balayage d'acquisition, un petit pixel est repéré par (4i+k,4j+1).
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figure 4-20 numérotation des pixels de "haute définition”

Selon le principe énoncé ci-dessus, la valeur du pixel (k,1) permettant 1'affichage de la couleur,
est donnée par la formule:

+ ¢ P;

Pk,l= a Pi,' + b P 1+1lj + d Pi,j"l + e Pi,j+l

J l-l,j

avec b=1/8 Sup((2-k), (k-3))
c=1/8 sup((k-1),(-k))
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d=1/8 Sup((2-1), (1-3))
e=1/8 Sup((1-1),(-1))
et
a={ Sup((2-k), (k-3))+Sup((k-1), (-k))+
sup((2-1), (1-3))+ Sup((1-1),(=1)) ]

Avec 0 £ b,c,d,e < 1/4
1/2 < a < 3/4
et 0 <k,1 <4

Les quatre coefficients b,c,d,e ponderent 1'influence des megapixels voisins en fonction de
leur éloignement. Ils varient entre 1/4 si le petit pixel touche par un coté un mégapixel frontie-
re et 0 s'il est éloigné d'une distance supérieure ou égale a 1/2 megapixel.

Les effets de bords sont pris en compte en adoptant les initialisations suivantes:

Poi=P1,

P; 0=P;

1
Pn+1’j=Pn,j

Pi,p+1=Pi,p

L'amélioration de 1'image ainsi obtenue par rapport A 1'image d'origine est spectaculaire,
les figures 4-21 et 4-22 illustrent les résultats obtenus par cette méthode. Elle permet de recon-
naitre des structures anatomiques en densitométrie osseuse telles les apophyses transverses ver-
tébrales qui passent le plus souvent inapergues dans les carrés géométriques de 1'image brute.
En lipodensitométrie les images couleurs obtenues sont de bonne qualité, deux couleurs con-
ventionnelles (gris et violet) sont attribuées aux zones non mesurées (extérieur et os) (Cf figure
4-15).
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4.4.2 Représentation noir et blanc

Comme nous 1'avons vu, la représentation noir et blanc brute telle qu'elle est calculée par
les algorithmes de densitométrie osseuse ou de lipodensitométrie fait apparaitre des pavés assez
grossiers (figure 4-21).

figure 4-24: Valeurs de quatre pixels et distribution des points lumineux dans la matrice noir et
blanc avant et apres fonctionnement de 1'algorithme "d'amélioration” de la définition
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11 est apparu utile d'améliorer 1a définition spatiale de 1'image noir et blanc a 1'aide d'une mé-
thode différente de celle utilisée pour la représentation couleur, le niveau de gris ne peut étre
alors représenté que par une densité de points identiquement lumineux. En effet, il n'est pas
possible d'utiliser un codage simple comme dans le cas de 1'image couleur, la palette de nuan-
ces de gris disponible n'étant pas suffisante pour visualiser correctement 1'ensemble des va-
leurs. Nous avons donc adopté une fonction de codage spatial qui, a une valeur donnée de
pixel, fait correspondre un certain nombre de points identiquement lumineux dans la surface
représentant le pixel. 4

La densité des points traduit le niveau de gris. Dans la surface représentant le pixel, plus le
nombre de points lumineux est grand, plus la valeur du pixel est élevée. Cette valeur représen-
te soit une densité osseuse soit un pourcentage de graisse, selon qu'on que !'on traite un type
d’examen ou I'autre. Une procédure aléatoire est ensuite utilisée pour modifier 1a position des
points dans le pavé.
Cette redistribution supprime 1'effet de pavé de 1'image brute tout en conservant la totalité de
I'information initiale.

Principe général de 1'amélioration de la représentation:

Chaque pixel est représenté par un niveau de gris issu du calcul.
Ce niveau de gris est figuré par une densité de points dans un pavé géométrique . La figure
4-23 donne une illustration de 1'amélioration obtenue.

Pour un niveau de gris donné, la quantité de points présents dans le pavé est fixe quelle que
soit 1a position du pavé dans 1'image.

La position de chacun des points dans le pavé est déterminée par une fonction aléatoire. (fi-
gure 4-24)

119



L% 5 et
L B e

SN

-

A

Wiy

se By
et
SRR
»

bl
L

W
L ST

SRR

EO BRI AN
.e

figure 4-21 image brute (rachis lombaire)

120



figure 4-22 image couleur
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soit a un niveau de gris
d(a) densité de points représentative de a
f(d(a)) la fonction de dispersion de ces points dans le pixel
a .y le niveau de gris d'un pixel (x,y)
a,, le niveau de gris d'un pixel (z,t)

&y = 8 => d(a,y) = d@,y)
d@, ) = da,) => f(d(a, ) # f(d(a, )

Cet algorithme permet d'améliorer le rendu de 1'image en supprimant 1’effet de "pavé” de 1'i-
mage brute, tout en conservant la totalité de 1'information contenue.

4.4.3 Fonction de réglage du contraste

La mise en évidence de structures anatomiques est indispensable, surtout en densitométrie
osseuse, pour définir avec précision les zones de calcul. L'opérateur doit donc pouvoir régler
facilement les contrastes de son image afin d'optimiser la représentation.

Pour cela nous proposons un algorithme de composition a base d'une fonction gamma de la
famille des tangentes hyperboliques (figure 4-25).

soit:

f(h,b,x,y): la fonction résultat obtenue a partir du calcul (du contenu minéral osseux ou du
pourcentage de graisse) des intensités des deux énergies (h et b) pour un pixel donné (repéré
parxety)

Afin d'améliorer la représentation, nous appliquons a f une transformation non linéaire et bi-
jective telle que:

gH=C®H . f

Le coefficient C(f) (de réglage) est évalué par la fonction sui\}ante:
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C(H)= hhyp th (vhyp ( K.f - dhyp))
avec K constante.

et th: tangente hyperbolique
telle que: th(a)= e*-1/e?*+1

et hhyp, vhyp, dhyp les trois coefficients déterminés par 1'utilisateur et qui permettent a
celui-ci de faire varier les rapports d'échelle entre les représentation noir et blanc ou couleur
des pixels.

- hhyp : coefficient de "hauteur”, il permet d'accentuer le contraste de 1'image.

- vhyp : coefficient de vitesse d'ascension, il permet d'obtenir un effet de seuil-
lage contrasté.

- dhyp : coefficient de décalage de contraste, il permet de modifier 1'échelle de
contraste.

Il est 2 noter que les fonctions f et g sont toutes deux croissantes et donc que:
6f

>0
ég

C tel que MAX, correspond & MAXg et MIN, correspond a MINg

La fonction de réglage C(f) permet de modifier la représentation de f(x,y)
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figure 4-25 fonctions de réglage de contraste
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4.5 Conclusion

Le transfert au logiciel de traitement de données "brutes" acquises par 1'absorptiometre bi-
photonique permet une grande souplesse dans les calculs. On peut ainsi réaliser outre la densi-
tométrie osseuse classique, une mesure du pourcentage de graisse et surtout une mesure mixte.
Grice 2 ce logiciel de mesure mixte, il est possible de corriger la mesure de densité osseuse
par la variation du pourcentage de graisse des tissus mous situés dans la méme région anatomi-
que. L'application de cette correction introduit une amélioration non négligeable de la préci-
sion de la mesure, comme nous le verrons dans la troisi¢me partie.

Les algorithmes de visualisation de 1'image, d'amélioration de la définition de celle-ci et de
réglage de contraste offrent de nombreuses possibilités a 1'utilisateur.

La possibilité d'appréhender sur un écran la totalité des informations disponibles non seule-
ment sous forme d'images mais également grice a des histogrammes et 3 une modélisation en
perspective est particulierement ergonomique.

Le chapitre suivant montre des exemples d'acquisition de traitement et de résultats réalisés
avec ces logiciels sur des fantdmes, des témoins et des patients.
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TROISIEME PARTIE
PROCEDURES CLINIQUES ET RESULTATS

CHAPITRE V
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Cette partie est consacrée aux différents tests réalisés sur le prototype afin d'en mettre en
évidence la conformité et la reproductibilité. Ces résultats seront comparés a ceux obtenus avec
d'autres machines. Nous aborderons ensuite la définition des séquences d'examens types et les
procédures cliniques utilisées en routine.

5.1 Fantomes, solutions tests et témoins
5.1.1 Fantomes

* Pour tester la validité de la mesure du DMO par notre prototype, nous utilisons différents
fantdémes plongés dans un bac parallélépipedique de 220 mm sur 200 mm en plexiglas de 8 mm
d'épaisseur rempli d'eau distillée sur une épaisseur de 160 mm.

* La conformité de la mesure est établie sur des pastilles en céramiques denses, 2 base
d'hydroxyapatite, pressées avec un liant organique et frittées a2 1250°C dont la pureté a été
controlée en spectrométrie (BIOLAND Biomatériaux).

* La résolution est évaluée sur de minces feuilles de cuivre d'épaisseurs constantes (0,05
mm) et de largeurs variables (2.5 mm a 0.25 mm), incluses dans un bloc de plastique.

* Une mesure de linéarité est obtenue sur un fantdme en marches d'escalier composé de 6
minces feuilles de cuivre d'épaisseurs croissantes de 0,05 mm a 0,3 mm.

* La reproductibilité de la méthode est vérifiée sur notre appareil par 31 mesures sur les 6
zones du méme fantéme.

* L'optimisation de la vitesse de balayage est jugée par des acquisitions sur un barreau
creux d'aluminium de 35 mm de diametre et de S mm d'épaisseur, ainsi que par des examens
effectués sur des sujets témoins.

* La précision de la mesure du pourcentage de graisse des tissus mous est testée sur 14 mé-
langes différents d'eau et d'huile de tournesol. Les proportions de graisse varient de 10 a 53%
et les épaisseurs des mélanges sont comprises entre 100 et 200 mm. La reproductibilité est ju-
gée sur cinq mesures successives sur chacun des mélanges.

* 1.a mesure de l'influence de la variation du pourcentage de graisse des tissus mous sur la
mesure de minéralisation osseuse est réalisée sur le barreau d'aluminium plongé dans des mé-
langes eau/huile de tournesol auxquels sont superposées ou non des €paisseurs d'huile de co-
prah de 10 et 16 mm.

128



5.1.2 Témoins

Nous avons mesuré avec notre prototype, le pourcentage de graisse dans la région du col
fémoral droit de 10 témoins adultes. La zone de mesure correspond 2 5 cm de part et d'autre
du col fémoral (figure 5-1). L'angle de mesure est de 52° par rapport a la diaphyse fémorale et
environ 90° par rapport a 1'axe du col. La densité minérale osseuse du col fémoral a ét€ mesu-
rée simultanément, la ligne de base des tissus mous étant calculée et prise en compte ligne par
ligne selon la méthode décrite au chapitre 3. Cette mesure de densité minérale osseuse est en-
suite corrigée pixel par pixel par 1'application d'une matrice de correction déterminée a partir
de valeurs de pourcentages de graisse du tissu mou .

figure 5-1 zone de mesure chez les 10 témoins

5.1.3 Comparaisons
Les performances d'ostéodensitométrie ont été comparées a d'autres absorptiometres: mo-

nodétecteur 3 source de 133Gd (Novo Lab 22a), mono détecteur rayons X (Hologic QDR
1000) et multi détecteurs rayons X (Sophos XRA).
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Nous avons également utilisé un imageur IRMN (MR-MAX GE/CGR 0.5 T) en mesurant
par planimétrie le pourcentage de graisse dans la région du col fémoral chez nos 10 témoins
adultes des deux sexes. Des coupes de la cuisse orthogonales au col fémoral sont réalisées (fi-
gure 5-2). L'angle de coupe par rapport a la diaphyse fémorale est celui du balayage d'absorp-
tiométrie biphotonique.

o
o SO RS T SR S

a

figure 5-2 image IRMN

Les données sont transmises a un logiciel de traitement d'images qui chiffre la quantité de
graisse dans la coupe par comptage des pixels dont 1'intensité de signal supérieure ou égale a
celle de la graisse sous-cutanée fait reconnaitre comme appartenant a la graisse. La proportion

de graisse est donnée par le rapport: pixels de graisse / totalité des pixels .
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5.2 RESULTATS

5.2.1 Conformité de la mesure
L'acquisition des pastilles d'hydroxyapatite donne une valeur de densité minérale osseuse
(DMO) présentées dans le tableau 5-3 ci-dessous:

valeur réelle mesurée erreur absolue relative
(gem™2) (gem™2)  (gem™?) 3
prototype 1.0283 1.04 0.012 1.2
Sophos XRA 0.97 -0.058 -5.7
Novo lab22a 0.80 -0.238 =22.2

tableau 5-3: Valeurs réelles et mesurées de la densité minérale osseuse de pastilles d'hy-
droxyapatite pures

3.2.2 Résolution

L'acquisition du fantdme de résolution montre qu'il est possible de distinguer des détails de
taille inférieure 2 0.5 mm. La moins bonne définition spatiale des images obtenues avec d'au-
tres appareillages (Novo lab22a, Sophos XRA, Hologic QDR1000) est indiquée sur le tableau
5-4 et est montrée 2 la figure 5-5. L'examen a été réalisé dans les mémes conditions : superpo-
sition de 15 cm d'eau dans un bac en plexiglas (épaisseur 0,5 cm). Les vitesses d'acquisition
sont celles utilisées par défaut par les appareils.

largeur du trait Intervalle entre

(mm) deux lignes (mm)
3 2 1 0.5 0.25 3 2 1 0.5
Novo + - - - - + - - -
QDR 1000 + + + - - + - - -
LXRA + + + - - + + + -
Prototype + + + + + + + + +

Tableau 5-4 : visualisation éventuelle (+) des détails du fantdme de résolution.

131



figure 5-5: image réelle d'un fantome de résolution (a), image obtenue a 1'aide du Novo lab
22a en 20 minutes (b), du Sophos XRA en 4 minutes (c), du Hologic 2000 en 5 minutes (d),
du prototype en 7 minutes (e).

R MU T AUA UL SOOI LAY

Hologic QDR 1888 (S/N 318) LILLE

Lumbar Spine Version 4.18

d
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5.2.3 Linéarité et reproductibilité

Les mesures de densité minérale osseuse (DMO) et leurs écart-types en grammes d'hy-
droxyapatite/cmz, ainsi que le coefficient de variation (C.V.) correspondant sont donnés dans
le tableau 5-6, en fonction des épaisseurs de cuivre traversées :

Epaisseur de Cu 0.3 0.25 0.20 0.15 0.10 0.05
DMO 1.25 1.06 0.87 0.69 0.51 0.33
Ecart-type 0.008 0.007 0.007 0.005 0.008 0.008
C.Vv. 0.66% 0.68% 0.81% 0.77% 1.63% 2.48%

Tableau 5-6: Mesures de densité minérale osseuse (DMO), écart-types des mesures en gram-
mes d'hydroxyapatite/cm? et coefficients de variation (C.V.) en fonction des épaisseurs de cui-
vre traversées

La comparaison avec d'autres machines est donnée dans le tableau 5-7

coefficient pente de la erreur de DMO

de correlation droite a l’origine
prototype 0.9999 0.18 ' 0.14
Hologic QDR 1000 0.998 0.284 0.016
Novo lab22a 0.997 0.256 0.06

tableau 5-7: Comparaison des mesures de linéarités faites sur le fantdme cuivre marche d'esca-
lier.

5.2.4 Optimisation du temps d'examen

Lors de la mesure sur le barreau d'aluminium, notre algorithme reconnait 100% des pixels
"os" et les balaie a vitesse lente. Chez un sujet témoin (adulte 30 ans - sexe masculin - 70 kg -
1,75 m), plus de 95% des pixels des zones osseuses sont reconnus et mesurés a vitesse lente
tandis que 70% des pixels de tissu mou ou d'os externes sont mesurés a vitesse rapide. Le
temps d'acquisition du rachis lombaire est ainsi de 1'ordre de 5 mn pour un sujet normalement
minéralisé et pour une source de 153Gd de 29.6 109Bq (800mCi) environ.
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La durée de 1'examen du rachis lombaire standard (L1,L2,L3) réalisé sur notre prototype
avec une source de 3.7 1010 Bq (1 Ci) a été comparée 2 celles d'autres appareils utilisant le
153Gd ou les Rayons X, les résultats en sont données dans le tableau 5-8.

prototype Novo Lab-22a SOPHOS XRA  Hologic QDR-1000
durée 3.8 mn 20 mn 4.3 mn 8 mn

tableau 5-8: durée de 1'examen du rachis lombaire

5.2.5 Exactitude des mesures de graisse

Epais. de Epais. de Erreur Ecart-type Coefficient de
graisse graisse absolue sur 5 mesures variation
réelle mesurée
(cm) (cm) (cm) _ (cm) (%)
1.0 1.3 + 0.3 0.20 15.3
2.0 1.9 - 0.1 0.18 9.5
3.0 3.1 + 0.1 0.25 8.0
3.5 3.6 + 0.1 0.26 7.2
4.0 3.8 - 0.2 0.12 3.1
4.5 4.4 - 0.1 0.24 5.4
5.0 4.8 - 0.2 0.32 6.7
5.5 5.5 0.0 0.26 4.7
6.0 6.2 + 0.2 0.36 5.8
6.5 6.4 - 0.1 0.17 2.6
7.0 6.8 - 0.2 0.20 2.9
8.0 7.9 - 0.1 0.16 2.0
9.0 9.0 0.0 0.17 1.8
10.0 10.2 + 0.2 0.51 5.0

Tableau 5-9: Résultats du calcul d'épaisseur de graisse mesurée (en cm) sur un mélange
eau/huile a hauteur d'eau constante et égale a 9cm.
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Le tableau 5-9 présente un exemple des résultats du calcul d'épaisseur de graisse mesurée
(en cm) sur un mélange eau/huile a hauteur d'eau constante et égale a 9cm.

Le coefficient de corrélation est dans ce cas de 0.998 (p < 0.1 %), la pente de la droi-
te de régression de 0.996 ( = 1 ap <0.1 %) et 'erreur 2 1'origine ne differe pas significative-
ment de zéro.

5.2.6 Influence de la variation du pourcentage de graisse des tissus mous

Le tableau 5-10 présente un exemple des résultats du calcul du CMO moyen du barreau
d'aluminium mesuré dans diverses conditions a épaisseur de tissu mou constante et égale a 13
cm.

épaisseur
d‘huile liquide 1.6 1.6 1.6 2.5 2.5 2.5
cm '

épaisseur
de coprah 0 1 1.6 -0 1 1.6

cm

pourcentage
de graisse 12 20 25 19 27 32

Valeur du
CMO moyen 2.51 2.37 2.26 2.52 2.18 2.09

gem™l + o0.01

tableau 5-10: Résultats du calcul du CMO moyen du barreau d'aluminium mesuré dans diver-
ses conditions a épaisseur de tissu mou constante et égale a 13 cm.
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5.2.7 Comparaisons des résultats de pourcentage de graisse en absorptiométrie biphotonique
et imagerie par résonance magnétique nucléaire

Le pourcentage de graisse dans la région du col fémoral varie selon les sujets et 1a méthode
utilisée (absorptiométrie biphotonique et IRM). Les pourcentages obtenus par les 2 méthodes
pour les 10 témoins sont reportés sur la figure 5-11 et le tableau 5-12 indique les distributions
de ces parametres. Chez ces sujets normaux aucune corrélation significative entre les deux mé-
thodes n'a pu cependant étre mise en évidence (variance résiduelle= 12.2).

501
% graisse
401
Analyse par AB .
30 . )
20- R *
Analyse par IRMN
T 70 30 49 g graisse

figure 5-11 résultats du pourcentage de graisse mesuré en absorptiométrie biphotonique vs
pourcentage de graisse mesuré en imagerie par résonance magnétique nucléaire
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5.2.8 Validation de la modélisation

En IRM comme en absorptiométrie biphotonique, chez tous les témoins, il existe dans la
région du col fémoral une décroissance réguliere du pourcentage de graisse des tissus mous
suivant un axe supéro-externe - inféro-interne. Cette décroissance peut étre assimilée a une
droite dont la pente est située entre -0.16% de graisse par cm et -1.7% par cm (valeur moyen-
ne -0.81% par cm) .

% graisse
50
c
40
A
B
30
D
[ v
201
104 os
c T
6o ¢+ 2 3 4 5 6 71 8 9 10 U cm

Figure 5-14 : moyenne du pourcentage de graisse dans les tissus mous situés a proximité du
col fémoral mesurée par IRM chez 10 patients selon un axe supéro-externe / inféro-interne
(A),

Modele linéaire de cette moyenne (B).

Modele linéaire de la décroissance la plus rapide (1.8% de graisse par cm)(C)

Modele linéaire de la décroissance la plus faible (0.2% de graisse par cm) (D).
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moyenne écart-type Valeurs extrémes
DPA: 28.9 % 5.7 19% - 39%
IRMN: 36.4 % 4.6 31% - 43%

tableau 5-12: pourcentages de graisse dans la région du col fémoral droit: données moyennes
sur témoins adultes.

Le tableau 5-13 indique les valeurs obtenues des différents parametres de cette croissance.

moyenne écart-type valeurs extrémes
DPA: 0.8%/cm 0.6 0.2 - 1.9
IRMN 0.8%/cm 0.5 0.2 - 1.8

Tableau 5-13: Coefficient directeur de la droite de modélisation de la décroissance du pourcen-
tage de graisse selon un axe supéro- externe/ inféro-interne: données moyennes sur 10 témoins
adultes. '

La figure 5-14 montre le gradient moyen du pourcentage de graisse dans les tissus mous a
proximité du col fémoral.

Dans ces résultats, le pourcentage de graisse mesuré par IRM est globalement plus élevé
que par absorptiométrie biphotonique. Il ne s'agit pas d'un simple décalage vers le haut et il
existe une mauvaise corrélation entre pourcentage de graisse en IRM et mesure avec notre pro-
totype . L'analyse in vitro par absorptiométrie biphotonique s'est révélée exacte sur des fanto-
mes. Nous attribuons cette discordance aux difficultés de seuillage des pixels de graisse en
IRM. En effet 1'analyse d'image IRM implique une classification binaire de chaque pixel, cha-
cun étant considéré comme totalement compos€ de graisse ou de tissu maigre alors que 1'ab-
sorptiométrie biphotonique donne pour chaque pixel un pourcentage de graisse.

Par contre, la correspondance entre les variations de pourcentage de graisse mesurées par
les deux méthodes est excellente, ce qui tend a montrer que, pour un individu donné, la varia-
tion de la proportion de graisse dans la région du col est pratiquement constante.
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L'analyse planimétrique IRM n'est pas le meilleur moyen de quantifier la graisse mais une
quantification relative peut étre envisagée par cette méthode [WAN89]. Cependant en pratique
clinique courante, les imageurs IRM ont souvent des usages plus prioritaires.

5.2.9 Comparaison de la modélisation IRM / prototype

2 Analyse par IRMN
% graisse
parcm
I
Analyse par AB
0 i % graisse par cm 2

Figure 5-15: Variation du pourcentage de graisse en IRM (% par cm) chez 10 témoins vs Va-
riation du pourcentage de graisse en absorptiometrie biphotonique (% par cm)

Les coefficients directeurs de la modélisation linéaire de la variation du pourcentage de
graisse obtenus chez les dix sujets sont reportés figure 5-15. pour les différents patients selon
I'une et 1'autre méthode. Le coefficient de corrélation entre les deux méthodes est de 0,92; la
pente de la droite de régression de 1,018; 1'ordonnée a 1'origine est nulle, la variance résiduel-
le de 0.048.
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5.2.10 Correction de la densité minérale osseuse

pourcentage de
diminution de DMO

e
o o

o
S
o

149,
O %

Figure 5-16 : Correction de la densité minérale osseuse par la variation du pourcentage de
graisse

La correction de la densité minérale osseuse par le pourcentage de graisse selon la méthode
décrite a été appliquée 2 la mesure du col fémoral droit de nos 10 patients. Elle montre une
diminution de la valeur de la densité minérale osseuse, diminution non négligeable mais varia-
ble selon les patients (figure 5-16) : moyenne 1.8%, valeurs extrémes: 0.1 2 2.8%, écart type
0.8%.
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5.2.11 Commentaires de ces résultats

La simplicité du principe de détection et son ouverture sur 1'ensemble des parametres de la
mesure facilitent les contrdles de qualité et les étalonnages. Il permet une totale liberté dans la
détermination des régions de mesure, en particulier, la définition d'acquisition peut étre infé-
rieure au millimétre ce qui permet d'acquérir de trés petits objets (phalange, os de rongeur
etc...) ou d'obtenir une excellente précision de positionnement.

Le prototype d'absorptiométre biphotonique mono-détecteur 2 vitesse asservie a travers les
algorithmes de reconnaissance automatique des régions osseuses permet une grande rapidité
d'examen avec un gain de temps d'un facteur 3 par rapport aux autres absorptiometres bipho-
toniques monodétecteurs 2 133Gd. La technologie de ce type d'appareil réduit le coiit de réali-
sation et augmente la robustesse de la machine.

La plupart des absorptiometres actuellement sur le marché sont présentés avec une repro-
ductibilité de la densité minérale osseuse au niveau du col fémoral de 1 %; en réalité celle-ci
est souvent supérieure a2 2 % dans les conditions de pratique clinique [KOT90]. Or la correc-
tion de la densité minérale osseuse par 1'effet graisse implique une modification des résultats
qui peut aller jusque 2.8 %. De plus cette correction differe selon les sujets car elle est liée a
la variation du pourcentage de graisse du patient dans la région étudiée. La correction induite
par la prise en compte de 1'effet graisse peut donc étre du méme ordre de grandeur que la re-
productibilité habituellement constatée. L'amélioration des performances de 1'absorptiométrie
biphotonique passe donc par 1'évaluation précise et la prise en compte des variations du pour-
centage de graisse. Ne tenir compte que d'une maniére sommaire des tissus mous n'est pas sa-
tisfaisant.

5.3 Procédures cliniques
La souplesse de détermination des zones de balayage permet 1'acquisition de régions anato-
miques de tailles tres diverses, de 1'abdomen humain complet & une phalange. De méme la dé-

finition et 1'orientation spatiale peuvent étre modulées a volonté.

La procédure d'acquisition est détaillée ci-apres:
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lere étape:
Détermination des paramétres de la zone: hauteur, largeur, angle et du pixel: dimensions

Cette étape est facultative et n'est utilisée que pour des examens particuliers. Les cotes des zo-
nes classiques: rachis lombaire, col fémoraux sont en mémoire.

2éme étape:
Installation du malade sur le lit (cette étape est facilitée pour les malades infirmes par

1'existence d'un lit amovible).

3éme étape:
Choix du type d'examen: os, graisse ou mixte

4eéme érape:
Introduction de 1'identification du patient: état civil et numéro de dossier

Séme étape:

Positionnement grossier du bras:

L'opérateur dispose de 2 manettes : 1'un 2 coté du micro-ordinateur, 1'autre a coté du pa-
tient, il peut donc 2 sa guise commander le bras au poste de commande ou 2 proximité du ma-
lade.

6éme étape: _
Choix du type de balayage parmi ceux définis a 1'étape 1.

7éme étape:.

Positionnement précis du bras:

Avec 1'une ou l'autre des manettes, le technicien mobilise le bras pour le positionner au
début de la zone a balayer, la courbe de minéralisation de la zone ainsi repérée s'affiche sur
1'écran, simultanément une modulation sonore lui permet de repérer les piéces osseuses " a 1'o-
reille".

8eme étape:
Recherche du tissu mou (ostéodensitométrie et mesure mixte)
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La recherche et la mesure précise du tissu mou est réalisée automatiquement. Cet automa-
tisme est débrayable: la recherche peut également se faire de la méme maniére que le repérage
des pidces osseuses, 2 1'aide d'une manette et guidée par une courbe et une modulation de son.
En cas de mesure mixte le systéme procéde ensuite & une mesure sur 1'air.

9eme étape: .
La machine indique alors une durée approximative estimée de 1'examen, se basant sur un

rapport 2/3 rapide, 1/3 lent.

10eme étape:

Balayage proprement dit avec mise en jeu d'une procédure de reconnaissance automatique
(Cf chapitre 3). A tout instant, le technicien peut intervenir pour arréter le balayage ou, par
simple pression sur la touche d'arrét d'urgence, réaliser 1'arrét de 1'examen suivi immédiate-
ment par un retrait du bras.

11éme étape:
Arrét de 1'examen
Réalisé par pression sur une touche d'arrét ou automatiquement aprés balayage complet.

12éme étape.
La machine demande alors si un autre examen est prévu pour ce patient, dans ce cas on re-
prend a 1'étape S ou 6 selon le cas.

13éme étape:
La machine demande alors si un autre patient est prévu. Si oui on reprend a 1'étape 1 ou 2
selon le cas.

Remarques

* La procédure de préparation au balayage de l'étape 5 a l'étape 9 a une
durée moyenne de 1 minute 30 pour un examen standard.

* Le repérage préalable par courbe et son permet un positionnement optimal
méme chez des patients obéses et évite au maximum d'avoir a ré-acquerir un
examen déja commencé a cause d'un mauvais positionnement comme cela existe
parfois avec des machines non dotées d'une telle procédure.
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Performances:
La définition et les dimensions de champs de balayage variables permettent une grande sou-

plesse dans le choix des objets mesurés: il a été ainsi possible de mesurer de trés petits os: poi-

gnet, phalanges ou os de lapin (figure 5-17) .

figure 5-17: fémur de lapin (patte isolée congelée) avec greffon: dimension du champ 4*5 cm,
définition d'acquisition: 1*1 mm, définition de I'image 0.25*%0.25 mm.
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figure 5-18: os de la face (profil droit) réalisé chez un adolescent de 15 ans: greffon maxillaire
supérieur réalisé aprés nécrose faciale étendue. Image Scm*Scm, définition d'acquisition
Imm*1mm, définition d'image 0.25mm*0.25mm.

On peut également mesurer avec la méme précision des os humains permettant ainsi d'éva-
luer la viabilité d'une greffe (figure 5-18), la définition de 1'image autorise une détermination
précise des régions d'intérét.

5.4 Base de données

Afin d'optimiser 1'archivage des résultats et de permettre d'éventuelles analyses statistiques
rétrospectives, nous avons réalisé le stockage des différents parametres de 1'examen. Nous
avons utilisé un gestionnaire de bases de données (KMAN). Les nom, prénom, date de nais-
sance, antécédents médicaux sous forme codés et les résultats sont entrés dans une base de
données créée a cet effet. Outre 1'archivage, celle-ci permet la rédaction automatique de la let-
tre réponse, ainsi que le positionnement du malade par rapport aux normes de son ige
[MALS8S5] réalisant ainsi un systéme d'aide a la rédaction.
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CONCLUSION GENERALE

Cette étude a permis la réalisation d'un absorptiometre biphotonique automatisé ou 1'inter-
face homme-machine a été congue de maniére 2 permettre un maximum de souplesse. Tous les
parametres sont modifiables grice 2 1'existence d'un pilotage global de la machine par le pro-
cesseur central. L'opérateur est donc maitre de la spectrométrie, de la taille de la région a ex-
plorer, de la définition de 1'image et de 1'orientation de celle-ci. L'acquisition de tras petits ou
de trés grands objets est alors possible.

L'originalité de cette structure est double:

- L'implémentation d'un processus de segmentation temps réel permettant une augmentation
importante de la rapidité de 1'examen.

- La prise en compte, lors du traitement, de la modification du pourcentage de graisse pour
corriger la valeur de densité minérale osseuse.

Le principe de discrétisation temps-réel de 1'image en cours de balayage qui conduit 2 la
notion de “capteur intelligent” repose sur le principe de l'image bimodale. Mais ici, a la diffé-
rence du traitement d'image classique, le systéme ne dispose pas de toute 1'information. En ef-
fet, 1'image croit au fur et 2 mesure du balayage et la "base de connaissance" avec elle. De
plus 1'"image" n'est pas une simple matrice de niveaux de gris obtenue par caméra. Elle est
une véritable image paramétrique, résultat d'un calcul 2 partir de deux niveaux énergétiques
eux-mémes bruités par les aléas de la désintégration radioactive.

Le principe d'"auto-apprentissage” est ici appliqué de manidre a permettre une adaptation
constante aux spécificités de 1'examen.

L'obtention simultanée, a partir des deux niveaux énergétiques, de trois matrices : os,
graisse, tissus maigres, autorise la réalisation de deux images: 1'une de minéralisation osseuse,
'autre de pourcentage de graisse. Le calcul d'une modélisation de la variation de pourcentage
de graisse permet 1'obtention d'une matrice de correction. L'application de cette matrice sur
celle de minéralisation améliore le résultat de densité osseuse.
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En effet, le principe méme de 1'absorptiométrie biphotonique (résolution d'un systeme de
deux équations A deux inconnues) n'autorise que la définition de deux tissus de coefficients
d'absorption différents. Or le tissu mou est un mélange, 1'erreur commise peut donc étre im-
portante.

La simple modélisation linéaire de la variation de la proportion de graisse dans la région du
col fémoral a cependant été validée par 1'imageric RMN; d'autres modeles plus compliqués
(harmoniques de Fourier par exemple) se sont avérés plus €loignés de la réalité.

L'augmentation de la vitesse permet de diminuer le temps d'un examen et donc la dose to-
tale regue par le patient, bien qu'il faille ici en souligner le niveau trés bas quelque soit 1'appa-
reillage utilisé. On peut ainsi augmenter le nombre de patients pouvant bénéficier d'une ab-
sorptiométrie biphotonique.

Les tests réalisés mettent en évidence la qualité de la mesure, qu'il s'agisse de la conformi-
té, de la résolution, de la linéarité ou de la reproductibilité qui sont au moins comparables et
souvent supérieures a celles des absorptiometres classiques ne disposant pas des fonctionnalités
supplémentaires nouvelles.

La mise en service en routine clinique de notre appareil est réalisé depuis plusieurs mois; il
a été mis entre les mains d'utilisateurs non informaticiens aprés une formation minimale (1
heure); son utilisation s'est révélée facile.

Nous avons réalisé ainsi un absorptiometre biphotonique médical utilisant le 153Gd; nos
méthodes originales d'adaptation de la vitesse et de correction de la densité osseuse par la va-
riation du pourcentage de graisse sont théoriquement applicables a tout appareillage de ce type,
y compris ceux a source de rayons X filtrés (DEXA). Une adaptation serait néanmoins indis-
pensable afin de tenir compte notamment du caractére non strictement biénergétique de ce type
de rayonnement.

Enfin, d'autres applications de cette méthode sont envisageables. La mesure de la propor-
tion de grai'sse dans les produits bruts ou transformés de 1'industrie agro-alimentaire pose par-
fois de réels probleémes. L'utilisation de 1'absorptiométrie biphotonique peut apporter une solu-
tion, par sa capacité de mesure non destructrice, rapide et fiable. L'analyse en continu des
viandes peut en étre une application. Toutefois une analyse détaillée des besoins, de la faisabi-
lité et de la réglementation est nécessaire avant d'envisager une mise en oeuvre.
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On ne peut que souhaiter que les solutions technologiques développées dans cette étude ser-
vent de point de départ 4 1'amélioration des performances et a 1'élargissement du champ d'ap-
plications des absorptiometres biphotoniques futurs.
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Détail des structures matérielles
Al) Aspect global

C'est un absorptiometre biphotonique mono détecteur dont la source de rayonnement est
constituée par une source radioactive (37 GBq (1 Ci) de Gd153 a 1'origine) qui est située au-
dessous de la structure 2 analyser. Ces structures sont placées sur un chariot XY & deux degrés
de liberté dont les déplacements sont commandés par un micro ordinateur.

Le faisceau de photons gamma est ainsi dirigé vers le haut, il traverse le support, 1'échantillon,
et parvient au détecteur qui se situe au-dessus de la pi¢ce 2 analyser.

A2) détection
A2.1) schéma général

haute tension

/

détecteur —eﬂ préampli ampli analyseur

d’amplitude

A2.2 ) composition
Ce détecteur est composé d'une sonde a scintillation a cristal de Iodure de sodium a impuretés
de thallium et d'un photomultiplicateur a haute tension , il est équipé d'un collimateur fixe .

A2.3 ) Principe de détection

Le rayonnement traversant le cristal va exciter le long de sa trajectoire un certain nombre de
molécules qui en retournant a 1'état fondamental vont émettre des photons lumineux dans le
domaine du visible. Le nombre de molécules excitées est proportionnel a 1'énergie perdue par
la particule dans le scintillateur et le nombre de photons émis est lui-méme proportionne] a cet-
te énergie.
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Les photons lumineux ainsi créés vont ensuite frapper une cellule photoélectrique qui transfor-
mera cette énergie lumineuse en photoélectrons.

A2.4 ) Le photomultiplicateur

Le systtme de détection est composé d'un cristal scintillant de Nal dopé au thallium couplé
optiquement 2 un photomultiplicateur (Quartz et Silice, 255S25) composé d'une cellule photoé-
lectrique appelée photocathode suivie d'un multiplicateur d'électrons (systtme de 12 dynodes
et d'une anode collectrice).

Ce photomultiplicateur est alimenté par une haute tension fixe de 752 V (Brandenburg 475R).
Les signaux sont alors transmis a un préamplificateur qui est lui-méme reli€ a 1'amplificateur
par des cables coaxiaux blindés.

L'électronique de détection comporte un préamplificateur d'impulsions dans le boitier du
photomultiplicateur et d'un ensemble de deux chaines spectrométriques amplificateur/discrimi-
nateur en chassis NIM (Harshaw, NA17, NC22).

A3) table

Source et détecteur se déplacent en vis-a-vis dans deux plans paralleles situés de part et d'au-
tre du patient. Ce dernier est allongé sur un lit amovible dont le plan horizontal, constitué d'u-
ne feuille de Kevlar de faible épaisseur, permet de supporter des sujets obeses en minimisant
1'atténuation du faisceau.

Leur déplacement est asservi au moyen de 2 moteurs pas a pas (Crouzet 82 97 1 002) qui
se commandent facilement par processeur , et permettent d'obtenir une grande précision a de
faibles vitesses. La transmission est réalisée par des roues dentées sur des crémailleres
(CRMESS Prud'homme). Des réducteurs a vis de précision a 1 étage (RVP/E Prud'homme
transmissions) sont montés en intermédiaires. La fabrication du dispositif de déplacement a été
réalisée selon nos cotes par un industriel local (Ets J.M.Bello - Lille), le lit mobile, 1'électroni-
que et les connections dans le laboratoire de Biophysique de la Faculté de Médecine de Lille.

11 s'agit donc d'une table XY entierement commandée par un micro ordinateur.
La vitesse de balayage est déterminée par la cadence d'envoi des impulsions aux moteurs pas a
pas, cette cadence est déterminée par calcul. La vitesse peut donc varier d'un examen a 1'autre

et pendant le méme examen en fonction de 1'intérét des régions balayées (Cf troisieme partie).
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La zone 2 balayer, de méme que 1'angle de parcours, sont donnés par 1'utilisateur qui peut
choisir des parcours-types ou un parcours "sur-mesure”; il a le choix de la largeur, de la hau-
teur de balayage, de la taille des pixels, de 1'angle de parcours.

A4)) Analyseur d'amplitude

11 va permettre de comptabiliser des photons en fonction de leurs énergies .

Les signaux en provenance de I'amplificateur sont transmis sous la forme d'une impulsion de
tension dont 1'amplitude sera proportionnelle & 1'énergie perdue par la particule détectée.

Un discriminateur également piloté par 1'ordinateur réalise ainsi un spectrométre multicanaux.
La position et la largeur des fenétres sont modifiables 4 volonté et permettent ainsi de multiples
possibilités de mesures.

AS) Informatique associée

L' ordinateur est un compatible IBM XT de 620 KO de RAM, disque dur de 20 MO, (proces-
seur Intel 8086).un lecteur de disquette.
11 pilote :

a) le déplacement du chariot XY

b) I'analyseur du spectre

¢) 'ouverture et la fermeture de la trappe de source
Il compte :

les coups correspondant aux interactions des photons dans le PM

11 est relié a des périphériques:

Une imprimante qui n'est utilisée que pour l'interprétation

Une paire de manettes "joysticks" pour la télécommande du bras dont 1'une est délocali-
sée a proximité immédiate du bras.

La connexion a l'analyseur et aux moteurs se fait par deux cartes d'interface 16 voies
(Nautil CNA 412 et Metrabyte CTMO5).
La définition des fenétres spectrométriques est réalisée en début d'examen. L'envoi des impul-
sions aux moteurs pas a pas fonctionne par interruptions de la tache principale.
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Les dimensions de la zone  balayer et son inclinaison sont choisies par 1'utilisateur entre
des régions d'exploration types & nombre de lignes et de colonnes fixes (rachis, cols fémoraux
droit et gauche) ou des zones "sur mesure” pour lesquelles il détermine la largeur et la hauteur
de balayage, la taille et le nombre de pixels de la matrice d'acquisition selon les deux axes, de

méme que 1'angle de déplacement.

AG6) Interface de pilotage

Interface de pilotage

entrée Il\
1

% autorisation retenues des
l IT compteurs

T overs zaite
de traitesest
CTM 5

1 |

Poapee]  pompiez] PRorloge] posptest fomptez] fomptes
. : isterce 1 [} H
I 1

| S—

impulsions 100 KeV
impulisions 44 KeV

chaines de
spectrométries

1 4seuil bas 44 KeV

sorties 2 4seujl bas 100 KeV
analogiques (@->5V) 3-tfenétre 44 KeVv
4 4 fenétre 100 KeV

signal relajs | o sens()-—l commandes —————"’
S

signal relais 24— _sens ) moteur X

signal relajs 3 4——e—eu— sens) comndest

signal relais 4 +—————sens—J moteur Y

CNA 412

EQ capteur X max
El capteur X min
E2 capteur Y max
E3 capteur Y min
E4 retenue compteur 44 KeV
ES*‘]} retenue compteur 190 KeV

Interface
source

source
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A7) Synopnique général des interfaces

SH

haute tension

PC

interface

SB

S |5

VOIE 1 AMPLI

capt A
VOIE 2

capteurs fin de course

L

Disque

$
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moteur Y
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captB
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GLOSSAIRE

des termes et des abréviations utilisés dans la theése
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AB : Absorptiométrie biphotonique

CMO moyen: contenu minéral osseux moyen par ligne d'une région d'intérét en gramme
d'hydroxyapatite par unité de longueur (cm) ‘

CMO total: contenu minéral osseux d'une région d'intérét en gramme d'hydroxyapatite

Coefficient d'atténuation linéaire u : probabilité d'interaction d'un photon par unité de lon-
gueur (unité ; cml)

Coefficient d'atténuation massique u est égal au coefficient d'atténuation linéaire divisé
par la masse volumique (u/ f): probabilité d'interaction d'un photon par unité de masse
cm? g'h).

CDA: Couche de demi-atténuation : épaisseur nécessaire pour diminuer de moiti€ le nombre
de photons d'un faisceau monoénergétique.

DMO: Densité minérale osseuse: en réalité masse surfacique en gramme d'hydroxyapatite
par unité de surface (g cm'z)

Hydroxyapatite (HA): sel de calcium présent dans 1'os.
IRMN: Imagerie par résonance magnétique nucléaire

Lipodensitométrie = graissométrie = densitométrie graisseuse: méthode de mesure du
pourcentage de graisse dans un tissu mou.

Ostéodensitométrie = densitométrie osseuse: méthode de mesure de la densité minérale d'un
0S.

PM: photomultiplicateur: dispositif composé d'une photocathode (cellule photoélectrique),
d'un dispositif d'amplification du faisceau électronique (dynodes) et d'une anode collectrice,
destiné a transformer les informations lumineuses venant du cristal en courant €lectrique.

157



PGTM: pourcentage de gras des tissus mous
ROI Region Of Interest: région d'intérét dans laquelle on va effectuer des calculs.

Tissu mou: tissu dont les coefficients d'absorption des photons utilisés pour 1'analyse sont
beaucoup plus faibles que ceux de 1'os.

Haute énergie: ici pic d'absoption totale d'énergie la plus élevée du 153Gd : 100 KeV

Basse énergie: ici pic d'absoption totale d'énergie la plus basse du 153Gd : 44 KeV
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