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Résumé

Nous proposons dans le cadre de cette théese unell@approche permettant de s’affranchir
de latténuation mammaire en tomographie par éwprnssnonophotonique (TEMP) de
perfusion myocardique. Elle est constituée de geukies :

- la premiere consiste a rendre les projections aeguionsistantes.
- la deuxiéme consiste a pondérer ces méme les pomgccorrigées durant la
reconstruction.

Nous avons effectué I'étude de validité de nos owdk sur quelques exemples de simulation
TEMP de perfusion myocardique simulant I'atténuatiammaire et sur quelques exemples
d’études patients réelles notamment : des d’att@uanammaire, d’infarctus inférieure,
d’infarctus apical, d’infarctus antérieur, d’ischiénantérieure et inférieure.

Les résultats semblent encourageants. Il s'agis damproche avenir de mener une étude de
validation chez les patients versus un gold stahf{aronarographie, coroscanner).

Mots clés TEMP, reconstruction tomographique, atténuatioanmmaire, reconstruction
itérative, perfusion myocardique, correction dé€auation, médecine nucléaire.



Abstract

We propose in this thesis a new approach to cotteetbreast attenuation in SPECT
myocardial perfusion imaging. It consists of twatpa

-The first is to make the acquired projectionssistent with each other.
-The second is to weight the corrected atteuatejection during the reconstruction.

We conducted a validation of our methods on sonaengkes of myocardial perfusion SPECT
imaging simulating the breast attenuation and sexaenples of real patient studies including:
breast attenuation, anterior myocardial infarctiorferior myocardial infarction, anterior
myocardial ischemia and inferior myocardial ische&ndihe obtained results are encouraging.
At this step, it is interesting in the near futtweconduct a validation study in patients versus
a gold standard (angiography, coroscan).

Key words: SPECT, tomographic reconstruction, breast attsmaterative reconstruction,
attenuation correction, myocardial perfusion imggimuclear medicine.
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Glossaire

2D : Deux dimension.

ART : Algebraic Reconstruction Technique.

DD : Décubitus dorsal.

DV : Décubitus ventral.

ECG : Electrocardiogramme.

FBP : Fliltered Back Projection.

GC : La grande circulation.

IDM : Infarctus de Myocarde.

IRM : Imagerie par la résonance magnétique.

MCYV : Les maladies cardio-vasculaires.

MLEM: Maximum Likelihood Expectation Maximisation
MTF : Module de la Transformée de Fourier

MCAT: Mathematical Cardiac Torso. Fantdme numeériqueodwic
NCAT: NURBS based Cardiac Torso. Fantbme numérique du coeur
OSEM: Ordered Subsets Expectation-Maximisation.
VD : Ventricules droite.

VG : Ventricules gauche et droite.

PA : Petites Axe.

PActe : Profil d’Activité

POCS : Projection Onto Convexe Sets.

S': Sphére unité dé&R.

SIRT: Simultaneous Iterative Reconstruction Technique
TDM: Tomodensitométrie.

TEMP: Tomographie d’Emission Mono Photonique.
TEP: Tomographie d’Emission Photonique.

[ g = Opérateur de la Transformée de Radon.



Introduction générale

Contexte

La cardiologie nucléaire est une discipline bitabke depuis plusieurs décennies. Elle
joue un réle pivot dans le diagnostic, I'évaluatipronostique et l'aide a la décision
thérapeutique dans le cadre des maladies coronageiha tomoscintigraphie myocardique
peut étre considérée comme l'une des technique®ara maturité, dans le sens ou les bases
physiques, biologiques, les concepts cliniques domehtaux et les limites de 'examen sont
connues depuis longtemps.

Les protocoles actuels de recherche pour luttetredes maladies coronariennes
favorisent la prise en charge du patient, la diéteates pathologies et le suivie du traitement.
La médecine nucléaire d’'une maniere généraleratafjerie TEMP en particulier, ont vu son
importance s’accroitre dans les différentes étdpediagnostic et de pronostic du patient.

Ses performances, bien que déja élevées voireipatipérieures a d’autres types
d’'imagerie, peuvent cependant étre encore amétioidetamment en terme de sensibilité et
de spécificité sur des cas particuliers.

Les performances de cette technique dépenderg emtres des performances du
systeme d’'imagerie. Avec cette modalité d'imagdtiest bien connue que le phénomene de
I'atténuation, la dégradation de la résolution esfgndeur, le phénomene de diffusion ainsi
que I'effet du volume partiel participent a la dégdmtion des images acquises. En ce qui nous
concerne dans cette these, nous étudions une pratidgie largement connue en cardiologie
nucléaire. Elle porte sur le phénoméne de l'awéoo du signal en général et de
I'atténuation mammaire en particulier. En effes ferformances diagnostiques de I'examen
de la perfusion myocardique sont dégradées pandagmene d’atténuation mammaire chez
la femme.

Problématique et objectifs

L'un des principes des bases mathématiques poreclanstruction tomographique,
stipule que les données acquises a un angle dé& daené doivent étre cohérentes et
consistantes par rapport a I'ensemble des autepssitions [1]. L'atténuation du signal ne
respecte pas ce principe, dans le sens ou lescponie atténuées ne sont pas cohérentes par
rapport aux restes des projections.

En effet, il est fréequent en pratique clinique likerver les conséquences de ces
phénomenes. Les projections acquises en tomosepki;z myocardique de perfusion
peuvent étre fortement dégradées. Notamment lgsgtians dont le sein gauche s’interpose
entre le cceur et le détecteur chez les femmes. UCangoduit des anomalies liées a
I'atténuation. Ces derniers se traduisent par gpsfixations en générale non réversibles [2,
3]
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Nous proposons dans le cadre de cette these,auvelle approche pour s’affranchir
de l'atténuation mammaire. Cette nouvelle méthamena étre combinée a d’autres méthodes
déja existantes pour améliorer les performancda deintigraphie myocardique de perfusion
chez les malades de sexes féminins. Il s’agit denédhode de correction d’atténuation
mammaire, de la synchronisation a I'électrocardiogne (ECG) avec étude simultanée de la
perfusion et de la fonction et éventuellement decduisition en décubitus ventrale et
I'acquisition sur 360°.

Notre approche de correction de latténuation les$ée sur la correction de la
consistance entre les projections acquises et ear algorithmes de reconstruction des
données incomplétes par pondération des projeciti@suéees. Le principe de cette approche
est une combinaison des méthodes d’estimation deségs incomplétes dans I'espace de
Radon avec information a priori et de I'utilisatidas algorithmes statiques avec contrainte.

Nous proposons d’appliquer ce principe en meédecioeléaire dans le cadre
particulier de la perfusion myocardique avec atadion mammaire chez la femme.

Composition du document

Ce document est constitué de six chapitres :

Dans le premier chapitre, nous décrirons les mifftss phénomenes donnant naissance
a une atténuation du signal en tomoscintigraphidi@que et nous y évoquerons par la suite
les conséquences qu’ils engendrent. Enfin nous posetons également les techniques
utilisées en pratique clinique pour s’affranchirags problemes.

Le second chapitre portera sur les techniques adeetonstruction en mode
tomographique. Il décrit les deux familles d’alglomes utilisées dans la reconstruction a
savoir ;. analytique et algébriques. Nous insistersar les méthodes de reconstruction de
types algébriques.

Dans le troisieme chapitre nous ferons un résue® rdéthodes de reconstruction
tomographique avec des données manquantes. Casgieeh nous servirons par la suite
comme modeéle de base pour notre approche derkction du signal mammaire.

Le quatrieme chapitre exposera en détail notrerogpp de correction de la
consistance des projections acquises. C’est laiprerpartie de notre méthode de correction.

Le cinquieme chapitre définit et décrit le mécamesd’adaptation de nos algorithmes
de correction par pondération des données attén@@est la deuxieme partie de notre
méthode de correction de l'atténuation.

Le sixieme et dernier chapitre évalue l'efficacit® nos méthodes de correction de
I'atténuation. Elle consiste a appliquer notre appe de correction sur quelques études de
simulation de perfusion simulant I'atténuation maame et sur quelques études de patients
réels.
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Chapitre 1

Problématique de l'atténuation en TEMP et les
solutions existantes dans la littérature

La tomoscintigraphie de perfusion myocardigueerd¢'sixamen pivot pour la gestion
des coronaropathies, tant pour le diagnostic Irgu@ pour I'évolution pronostique. Elle aide,
par ailleurs, a la décision thérapeutique a sul@ependant, des nombreux facteurs affectent
la précision qualitative et quantitative des imagietenues en TEMP [4]

Nous parlons ici de la diffusion, de la résolntigpatiale variable du détecteur et
surtout de I'atténuation des photons, sans oubledfet du volume partiel. A cela, s’ajoutent
les probléemes de mouvement physiologiques ou tertdu patient dont les conséquences ne
sont pas négligeables [5].

1.1 Descriptions des effets physiques

Dans ce chapitre, nous nous limitons uniqguementaaude l'atténuation du signal
(sujet de notre these) en détaillant ses origises, conséquences et la nécessité de sa
correction sur les images TEMP.

1.1.1 Description de l'atténuation du signal en TEN?

Lorsque les photons gamma se propagent dans liergarapres y avoir été émis par le radio
traceur, il se produit I'un de trois phénomenesauis :

-Soit ils (les photonp ) n'interagissent pas avec les atomes du milietets# auquel
cas ils franchissent I'organisme et se font détggér le systeme imageur.

- Soit il y a I'effet photoélectrique, auquel cées,photon gamma heurte un atome et
libére un électron. Et la totalité de I'énergie photon est transférée a I'électron. Le
photon est complétement absorbé, donc ne s’éehajgmais de I'organisme pour se
faire détecter. C’est le premier cas du phénonden&tténuation.

-Il peut y avoir aussi I'effet Compton, auquel ¢aphoton gamma interagit avec un
atome. Il transfere une partie de son énergie doaner naissance a un autre photon.
Du fait de son faible énergie, ce dernier, peuit €re absorbé par effet
photoélectrique soit étre dévié de sa directiancilence. Par conséquent il est soit
détecté est c’est le phénomene de la diffusiom,dsifusé a un angle suffisamment
grand pour qui il ne puisse pas étre détectéstCéissi une autre forme de
I'atténuation.

A travers la figure 1.1 ci-dessous, nous voyons B photonc est completement
absorbé et n’atteint pas le détecteur. Ce qui adrgesfonc une sous-estimation de cette zone.
Le photond qui par effet Compton est dévié hors du champ é@tection. La encore, nous
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aurons une sous-estimation du signal. Une détepawofaite du photoa due au fait qu’il est
proche du détecteur, donc une faible probabilitéteraction avec I'organisme. Le photbn
est tout de méme détecté apres avoir subit unatif@vipar effet Compton (c’est la diffusion),
mais cela reste une sous-estimation de cette zone.

Figure 1.1 : lllustration du schéma de ¢
dispersion du photon dans l'organisi “
et de sa détection au niveau
détecteur.

Il est estimé qu’en TEMP, pres de 90% des phoéomis en profondeur son atténués.
Si on ne prend pas en compte ce phénoméene denliattén, I'activité estimée sera égale a
environ 10% de l'activité réelle. En d’autres tesnplus les photons sont émis profondément
dans 'organisme, plus leur probabilité de subireffiet Photoélectrique ou Compton est tres
élevée et plus I'activité en provenance de cetiorede I'organisme sera sous-estimeée.

L’atténuation est d’autant plus importante querababilité d’interaction est forte. La
capacité d’atténuation est évaluée par un coefiicééatténuation linéique nope. Il est

proportionnel & cette probabilité et s’exprimecen [6]:

Atténuation dans 'eau

b

Attenuation des photons de 140 keV
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Figure 1.z: Diagramme de I'absorption des photons. (A) Absorpties photons dans 'eau
fonction de leur énergie. (B) absorption par rappéta nature du tissu traverseé.

L’atténuation est un phénomene non isotrope dangahisme. Elle varie en fonction
de la direction d’incidence a cause principalendntfait que I'organisme est composé de
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tissus de densité non uniforme. Et que I'épaisdauissu traversé par les photons gamma y
est variable. La figure 1.2, nous renseigne swoli@ion du coefficient d’atténuatiop en

fonction la nature de certains tissus et de I'é&du [

L’intensité du photon décroit avec l'organismevéngé comme son activité décroit
dans le temps selon une loi exponentielle. Elle metiélisée mathématiquement par la
relation :

N =N, exp[— x()d| [Eq-1.1]

Soit apres intégration :

N =N, exp(d) [Eq-1.2]

Noest I'activité initiale émise el celle captée par le détecteliest la profondeur dans le
milieu traversée par la photon gamnfaest le coefficient d’atténuation linéique, regronfpa

la contribution des divers processus d’atténuaticgst souvent appelé carte d’atténuation ou
données de transmission. Autrement dit, il repri&sknprobabilité d’'interaction d’un photon
par unité de longueur. Le coefficient d’abortiotates’écrit comme suit :

I[J = IIJPhotoéIea’ique + ﬂCompton + I[JRaerigh [Eg-1.3]

1.1.2 Impact de I'atténuation en tomoscintigraphienyocardique

Parmi les facteurs physiques dégradant les images TEMP de perfusion
myocardique, I'atténuation du signal est celui qaiise le plus d’artefacts et de distorsions
sur les images reconstruites [7, 8].

L'atténuation produit une sous-estimation graduell progressive de la radioactivité
du bord vers le centre de I'image. Celle-ci peuterad’'un facteur 5 jusqu'a un facteur 50
selon la taille du corps du patient et de I'énedgs photons émis par le radio traceur [9]. La
figure 1.3 montre l'impact de I'atténuation en TEMie perfusion pour une image
reconstruite d’un fantdme cylindrique remplis d'waeivité uniforme de ¥ (figure 1.3).
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Figure 1.2: Variation de la fixation radioactive sur la recsinuction d’'une distribution uniforme.

En médecine nucléaire, I'atténuation introduis dgais de quantification relative du
signal qui entrainent des artefacts bien connuss Sarrection de I'atténuation, les structures
voient leur activité d’autant plus sous-estiméeeties sont profondes. Méme chez les
patients sains, nous pouvons observer une acthotés intense [10].

Nous illustrons ce propos par deux cas de figures :

-Chez 'homme : I'atténuation est au niveau d@aaoi inférieure [10]. Les photons
émis au niveau de la paroi inférieure du myocaat® d’avantage atténués que les
photons émis au niveau de la paroi antérieurehiesn que le rapport d’activité

apparent entre paroi inférieure et paroi antégi@st souvent bien inférieur a 1 [5, 7, 8
10].

- Chez la femme : l'atténuation mammaire se céree par une faible activité dans
les parties antérieures et para apicale du myed&rdL1].

L'image suivante représente une coupe reconstpeté axe (PA), d’'une patiente
indemne de pathologie cardiovasculaire aprés exataestintigraphie, au repos et a I'effort.
A gauche, vous avez I'image a I'effort. Et & drditmage obtenue au repos.

Figure 14 : lllustration de I'atténuation mammaire chez uneriggren TEMP.
1- Image du stress.
2- Image du repos.

Des nombreuses études montrent I'importance deoieection de l'atténuation en
cardiologie nucléaire [6, 12, 13 8].
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1.2 Méthodes proposées pour s’affranchir de I'attémation
mammaire en TEMP

Les différentes approches utilisées en cardiolagieléaire pour s’affranchir de
I'atténuation mammaire peuvent étre classées er dmiégories : les méthodes directes et
les méthodes indirectes.

1.2.1 Les méthodes directes : utilisation de la dar d’atténuation
TDM

Les méthodes directes sont celles qui utilisertauplage des données TEMP avec la
carte d’atténuation. Les études réalisées dansneihe sont classées en deux groupes. Iy a
d’'une part, les méthodes qui corrigent l'atténua@ol niveau des sinogrammes, en intégrant
les facteurs de correction & 'ensemble des priojstatténuées. Et d’autre part, celles qui
corrigent pendant la reconstruction en modélisanpthénomeéne de l'atténuation dans la
matrice systéme.

1.2.1.1 Estimation de la carte d’atténuation du p#ent

La distribution de l'atténuation du patient peigbsenir par difféerentes méthodes a
savoir :

- acquisition tomographique en transmission.

- ou bien par des méthodes d’estimations [14, 151175,

La méthode la plus rependue est celle qui consistecquérir des données de
transmission par une source gamma externe. Ceajtgs#on peut s’effectuer sur la méme
machine, avant, pendant ou apres l'acquisitionalaédes en émission [18, 19, 20, 21, 22, 23].

Nous obtenons la cartqu(x, y) par reconstruction tomographique des

projectionsd,, (u,0) , avecp, (u,8) les projections acquises par la source externe. La

méthode la plus fréquemment utilisée est cellead®IPF [24]. Des algorithmes de type
itératifs sont aussi utilisés [25, 26].

Toutefois, quel que soit la technique utilisée rpobtenir la carte d’atténuation, il
subsiste le probleme de compatibilité entre lesidena (TEMP et Carte d’atténuation). Le fait
est que les données de transmission sont d’'unes @ablution spatiale, contrairement a
celles de I'émission, par conséquent une converdmna carte d'atténuation en données
correspondantes a I'énergie des données d’émisstarbligatoire.

1.2.1.2 Méthodes de conversion de données de tramssion TDM en
coefficients linéiques

Les coefficients d’atténuation sont mesurés eréariilounsfield (UH) avec H définie
par :

H(x,y) =100 M -1 [Eg-1.5]

eau
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Dans cette échelle, I'air a une valddr = —100C, I'eau a une valeuH =0 et les

tissus plus denses que I'eau ont une valdu® 0. L'os quand & lui a une valeur qui varie
entre 1000 et 2000 tandis que les tissu adipeudemtvaleurs de I'ordre de -100.

Il existe trois méthodes permettant de conveetsr données en unité Hounsfield en
carte d’atténuation linéique: la segmentation [E¥nise en échelle [28, 29, 30, 31, 32, 33] et
I'acquisition TDM avec deux énergies [34].

1.2.1.3 Méthodes analytiques de la correction deatténuation avec les
données TDM

La transformée de Radon telle qu’elle est dé&aeJ Radon ne permet pas de pendre
en compte les phénomeéne physiques notamment Latién du signal sur les projections. En
1980, un modele mathématique a été proposé paal edtal [35], il a été reprit en 1986 par
Gullberg [36]. Celui-ci permet de modéliser I'attiétion. On I'appelle la transformée de
Radon atténuée. Ce modeéle est défini par la relatio

p(u,8) = [f(x, y) dv.exp[— Joo, MU, V') dv'J [Eq-1.3]

ot f(Xy) est la distribution d’activité au poift, y) et P(U,&) la projection atténuée de
Radon def(X, y) obtenue sous I'anglé a la positionU . La fonction/(U,V) représente

le coefficient d’atténuation linéique au pdfbt, V).V etV, représentent les bornes du milieu
atténuant.

Les méthodes proposées, pour inverser analytiquempeuvent étre classées en deux
catégories : les méthodes post correction et lebodés de pré correction. Le principe des
méthodes post correction consiste a multipliersiesgrammes des projections acquises par
des coefficients de la carte d’atténuation [37,388,40, 41, 42].

Les méthodes pré correction consistent a multipdéie images reconstruites par les
facteurs de correction afin de compenser I'attéonat.a méthode la plus utilisée est celle
proposée par Chang [43 ,44]. Toutes ces méthodsement leurs limites pour les régions
composées de différents milieux atténuant comms Becas pour la cage thoracique.

Récemment, Natterer et Welch ont respectivemerpgse une approche analytique
permettant d’avoir une solution exacte de I'invensde Radon atténué sans la connaissance
de la carte d’atténuation réelle et compléte duemniatténuant [45, 46]. Ce qui constitue un
avanceé considérable pour les approches analytidgeida correction de I'atténuation. L'idée
repose sur les conditions de consistance deraftnranée de Radon atténuée. Elle consiste a
utiliser les données d’émission pour construire carte d’atténuation fictive qui simule les
effets de la carte d’atténuation réelle.
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Mennessier et al [47] ont introduit une méthoaeilsire a celle exposée dans [48, 49]
basée sur la transformée de Radon exponentiellde @erniere permet de convertir la
transformée de Radon atténuée en sa transformal®nRadon exponentielle. La
démonstration compléte de cette conversion ainsisgs propriétés sont bien détaillées dans
[48]. L'auteur montre que cette conversion est@ure de Marko [49] et que le probléeme de
I'inversion de la transformé de Radon atténuéeasgene a l'inversion de la transformée de
Radon exponentielle. Une autre variante de tramsforde Radon exponentielle avec
atténuation dépendant de I'angle d’acquisitiordésrite dans [50, 51].

Aujourd’hui, la reconstruction dé(X,y) a partir de la transformée de Radon est

parfaitement maitrisée. Parmi les travaux qui amtribué a cet avancé, nous pouvons citer
ces références [52, 53, 54, 55, 56, 57, 58, 5%5062, 63, 64, 65, 66, 67, 68].

1.2.1.4 Les méthodes itératives de la correctiored’atténuation

Les techniques itératives pour I'inversion deréms$formation de Radon atténuée sont
des méthodes d’optimisation. Leurs buts sont dera@ber la meilleure estimation possible
de la contribution de I'organe a reconstruire erbasant sur les données des projections
acquises. Dans le cadre de notre thése, nous prasamiquement les méthodes qui prennent
en compte directement I'information de I'atténuatttans la matrice systeme.

1.2.1.4.1 Modélisation de l'atténuation dans la ntace systeme

En effet, ces méthodes expriment le problemeadeetonstruction dans un espace
discret et sous une forme matricielle. On les nomie® méthodes algébriques. Les
algorithmes émanant de ces méthodes sont consic@mése de bonnes approximations des
formules continues utilisées dans les approchebitanses. De ce fait, la modélisation du
phénomene de I'atténuation du photon dans la neattysteme, est 'une des méthodes les
plus précises dans la prise en compte de la camed¢ I'atténuation non uniforme.

La premiere approche a été proposée en 1977adésufs de corrections étaient pré
calculés et stockés dans une table. lls étaie@giés pendant les opérations de projection et
de rétro projection. Cette technique s’avéraitdeuen terme d’espace de stockage [69].

Un modéle a été proposé par Bullberg [70]. Il mpowe directement la modélisation
de l'atténuation dans la matrice systeme a pagsrdbnnées de transmission échantillonnées
du patient. L'opérateur pondére chaque valeur dangixel d’image en fonction de la
longueur de parcours du photon a travers le pRette approche réduit considérablement
I'espace de stockage puisque les facteurs sontpaces directement dans la matrice systéeme.
L’application de cette approche sur un fantdme epeumon a montré des résultats
reproduisant I'uniformité de la distribution du radraceur dans le cceur.

Cette matrice systeme a été intégrée dans I'dgoe itératif MLEM par Tsui [71].

Cette méme équipe y a incorporé en plus le matiela variation de la réponse géométrique
du collimateur. Malko et al [72] ont montré que feéthodes de compensation d’atténuation
itératives corrigent parfaitement I'atténuationfarme des images du foie [73]. Tsui et al [74
81] ont trouvé le méme résultat pour l'imageried@que en TEMP. lIs ont également
montré que la modélisation simultanée de l'attéonatt de la fonction de réponse du
détecteur, améliore la précision quantitative. Rte gla résolution spatiale  réduit
considérablement le bruit dans les images recatestru
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L'inconvénient de ces méthodes repose sur le tedepsalcul. Une itération peut
nécessiter plusieurs minutes. Par exemple MLEM pmander jusqu’'a prés de 100
itérations avant de converger. Ce qui comprométisation de tels algorithmes en clinique.
Des nombreuses solutions sont proposées. Les pesms®lutions sont apportées par le
travail de Wallis, et al [75, 76, 77]. lls se septvis de la propriété de symétrie de I'opérateur
projection rétroprojection. Et ils ont intégré sauknt la modélisation de I'atténuation soit sur
'opérateur de projection, soit sur I'opérateur mgroprojection. Ces opérateurs ont été
implémentés avec MLEM.

D’autres méthodes itératives ont été proposéegenpar exemple celle de Chang
[44]. Cette technique a l'avantage d’étre facilémglémenter et peut donner une bonne
précision quantitative en une seule itération. édejant, elle tend a amplifier le bruit lorsque
le nombre d’itération devient important et surtsuies donnés sont initialement bruitées [30].

1.2.1.5 Apport de la correction de latténuation pa fusion de données
TEMP-TDM

Il existe dans la littérature un débat sur I'tdilile la correction d’atténuation en TEMP.
La majorité loue I'intérét de la correction de t&atuation (figure 1.5, Tableau n°3).

Il montre que la correction de I'atténuation anpie de réduire considérablement les
faux positifs en cardiologie nucléaire. Par congéd, la spécificité est passée de 40% a 90%.
La sensibilité est passée de 70% a 95% [36, 71].
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Figure 1.5 :lllustration de la variation de la spécificité efcMP en fonction de la masse corporelle.
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Tableau n° 3: La sensibilité, la spécificité et la précision dmngtic de la correction de
I'atténuation par rapport a la non correction en VIP en fonction de la masse corporel.

All patients BMI <30 BMI =30
AC Non-AC AC Non-AC AC Non-AC
Sensitivity 86% (76/88) 88% (78/88) 0% (44/49)  O0% (44/49)  82% (32/39) 87% (34/39)
Specificity 78.6% (22/28)* 50% (14/28)" 82% (9/11) 64% (7/11) T76% (13/17)  M%(7/17)*
Diagnostic accuracy 84% (98/116) 79% (92/116)  88% (53/60) 85% (51/60)  80% (45/56) 73% (41/56)

AC, Attenuation correction; non-AC, non-attenuation correction.

*Specificity was significantly higher with ACversus non-AC in the category of all patients (P = .02) and in the category of BMI of 30 or greater

(P = .03).Th0mpson 2005

non corrigéees

corrigees

Figure 1.6 :lllustration des I'importance de la correction datténuation en TEMP cardiaque.

L'utilisation de la fusion d'images TEMP-TDM nésiie un alignement minutieux
des images acquises de la part du clinicien awam reconstruction. Un mauvais alignement
des images du scanner par rapport aux imagesTdeM#® peut engendrer une correction avec
une fixation de moins de 50% de la valeur maxirnah{me le montre la figure 1.7). Ce qui
peut susciter des doutes d’interprétation. Un semrphlignement des données a permis de

corriger les défauts de perfusion.
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Figure 1.7: lllustration d'un artefact de non alignement desnnées TEMHDM dans le
correction de I'atténuation en tomographie de psifn myocardique avec de données TDM.

Ce probleme est résolu, ou du moins la tache calage est diminué, avec l'arrivée
des systemes a double modalités TEMP-TDM [78, T8s machines qui permettent
d’acquérir simultanément les deux types de donages) seul examen.

Ce mode d’acquisition permet, par ailleurs, deuiréd la durée de I'examen.
Néanmoins, il peut engendrer une contaminatioredes données.

Figure 1.€: lllustration de la correction d'un artefact de natignement des données TEMP-
TDM.

1.2.2 Les méthodes indirectes

1.2.2.1 Synchronisation de la TEMP a I'électrocaliogramme (ECG)

La tomoscintigraphie synchronisé a I'ECG (T.E.MSR ou Gated SPECT en anglais
est une technique qui consiste a synchroniser exa de scintigraphie de perfusion
myocardique a I'électrocardiogramme (ECG). Depuais développement a la fin des années
1980, la TEMPS a vu son utilisation s’étendre etigue clinique grace a 'amélioration des
performances des matériels et des logiciels inftigues.
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Figure 1.9 : Synchronisation des images de la scintigraphierppport I'ECG.

Le principe de cette technique est que I'effevdlume partiel fait que la cinétique et
I'épaississement des parois myocardiques sontésftéspectivement par I'évolution spatiale
et temporelle de [l'activitt myocardique. Ce qui rpet de reconnaitre les artefacts
d’atténuations [80, 81].

Cette combinaison de synchronisation de 'ECGaaquisition TEMP permet d’avoir
une précision diagnostique et améliore considénadte la spécificité de I'examen [82, 83,
84, 85 86 87]. Par exemple, un hypo signal plus amomalie de la cinétique traduit une
réelle anomalie. En revanche, un hypo signal agésdtine cinétique normale n’est pas
concluant. Ainsi une sidération myocardique positrésnique peut étre mise en évidence [88
89 90].

Ce phénomene peut apparaitre chez les patieqecdssde maladie coronarienne en
I'absence d’IDM. Dans une telle situation, la TEMp&met de s’affranchir des artefacts en
montrant une conservation de I'épaississement ¢4 daétique pariétal, alors qu’'une hypo
perfusion régionale irréversible due a un IDM laiss apparaitre une absence
d’épaississement et une anomalie de la cinétiqua piaroi.

La technique de la TEMPS permet en plus de I'étleléa perfusion myocardique, de
calculer la fraction d’éjection ventriculaire gaecket les volumes cavitaires gauche par
détection automatigue des contours endocardiqusiedrdiques [91, 87, 90, 8.

1.2.2.2 Acquisition en décubitus dorsal versus dékbitus ventral

Le mangque de spécificité de la tomoscintigraphy®eardique au niveau de la paroi
inférieure est frequemment pointé. La spécificige'thypofixation postérieure est moindre
que celle de I'hypofixation antérieure, surtout mgides acquisitions sont pratiquées en
décubitus dorsal [92]. Afin d’améliorer I'étude eparoi inférieure, différentes propositions
ont été faites [93, 94]. Elles ont toutes pour Betréduire le phénomeéne de I'atténuation

22



photonique, qui est a l'origine de I'hypofixatioelative de la paroi inférieure chez les
hommes et antérieur chez les femmes.

Différente propositions ont été étudiées : la péeen proposée est I'acquisition en
décubitus latéral gauche. La seconde est deuaienregistrement en décubitus latéral droit.
Enfin derniére la proposition est celle d’'une asiign en décubitus ventral. Elle est celle qui
est la plus utilisée en pratique clinique (Tabl&au

Le principe de la technique consiste a faire urguiition successive en décubitus
dorsale (DD) et en décubitus ventral (DV). Le bst de minimiser ou d’uniformiser
I'atténuation en particulierement de la paroi irdare mais eégalement de la paroi antérieure
liée a l'atténuation mammaire. Une comparaison idegjes obtenues est nécessaire pour
I'interprétation des images reconstruites. Si I'tfyxation observée en DD par exemple, se
normalise en DV le diagnostic est négatif. Et darsas contraire, le diagnostique est positif.

Une autre étude pour apprécier I'intérét de I'giseement en décubitus ventral
systématique par rapport a I'acquisition en déasbdorsal a été réalisée par Macé [94 95].
La figure 1.10, représente des images tomographiquan patient de 82kg et 172 cm qui
présente a I'épreuve d’effort un examen négatifuee¢ coronarographie normale. Nous
remarquons l'importance de I'hypofixation posténdérieur en décubitus dorsal, celle-ci se
normalise en décubitus ventral.

o RN CRORORORLORO,
OPEPPEEE®
DOLOLeees ot

PESESESLSTSY Yo
GO0V QRDW
QUORYDDDW

DECUBITUS VENTRAL DECUBITUS DORSAL

Fig. 1-10 : Images tomographiques de perfusion myaedique acquises en DV et DD.
Les anomalies de perfusion observées en DD sont n@lisées en DV.

Il a été également constaté qu’'une hypofixation semivent plus étendue et plus
profonde au niveau de la nécrose inférieure enldttsudorsal qu’en décubitus ventral. Voici,
les images d’'une étude de viabilité myocardiquendhatient de 80 kg qui présente une
nécrose postéro-inféro-apicale. Nous remarquomséli@ration de la fixation de I'apex et de
la paroi inférieure en décubitus ventral.
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Fig. I-11 : Images tomographiques de perfusion myaedique acquises en DV et DD.
Les anomalies de perfusion observée en DD persistéégerement en DV.

- TABLEAU I -
Comparaison de la sensibilité, de la spécificité et de la valeur prédic-
tive positive de DDacquisition en decubitus ventral versus [Uacguisition

en decubitus dorsal chez les patients sans antécédent d infarctus.

Décubitus venitral Décubitus dorsal
Sensibilité T4%, (70/94 patients) B0%%, (75/94 patients)
Spécificité O5%, (14771 54 patients) 6 3%, (98/154 patients)
Valeur B8%, (217248 patients) T1%, (177/248 patients)

PredictiveP ositive

1.2.2.3 Acquisition sur 360/180

L’acquisition des données sur un arc de 180 dezgtsonsidérée comme le standard,
utiisé en TEMP cardiague. De point de vu théorjqliecquisition sur 360 degré est
préférable du fait qu’elle apporte plus d’infornaatiet donc fournie un espace de Fourier plus
complet. Cette hypothése a suscité des nombretisdssépour évaluer l'influence de ces
deux modes d'acquisitions sur trois critéres : Wtogénéité, la taille des anomalie et le
rapport signal bruit des images reconstruites [96].

Les avis divergent. Certaines études faites sarsdgets normaux montrent que les
images reconstruites des données acquises surfk&6&ntent une inhomogénéité par rapport
aux images issues des données acquises sur 360& di#érence est indiscernable

visuellement [97, 98].
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1.2.2.4 Changement de la position des seins

Le changement de la position mammaire est aussnayen employé cliniquement.
Pour s’affranchir de I'atténuation mammaire, laicien essaie a l'aide d’'une bande adhésive,
de dégager le sein de I'ombre du cceur. Nous espéaimsi diminuer les effets de
I'atténuation.

1.3 Conclusion

Nous avons rappelé dans ce chapitre les prin@pedesquels reposent la TEMP,
ainsi que les limites imposées a cette modalitédpanombreux facteur. Nous avons exposé
les limites dues aux phénomenes physiques quitaffetes performances du dispositif et
I'interprétation des images reconstruites.

L'utilité de la correction de l'atténuation de®tums en général, et particulierement de
l'atténuation mammaire en TEMP de perfusion myoicarel est largement reconnue. Des
nombreuses méthodes de compensation ont été dpeelt introduites dans la pratique
clinique. La plupart de ces méthodes utilisent clges d'atténuation obtenues en utilisant
différents systémes de transmission a balayageefiais, lorsque les cartes sont inexactes, la
procédure de correction peut introduire des artefdans les images finales qui peuvent étre
difficiles a identifier et pourrait par inadvertanmodifier le diagnostic et le résultat de I'étude.

Le but principal de nos travaux de recherches destproposer des nouveaux
algorithmes de compensations pour s’affranchifateenuation du signal en général et du
signal mammaire en particulier, sans avoir reca@uns données de transmission en TEMP
cardiaque.
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Chapitre 2

Technigues de la reconstruction en mode
tomographiques en medecine nucléaire

2.1 Bases physiques de I'imagerie médicale

2.1.1 Principe de la tomoscintigraphie

La tomoscintigraphie est un ensemble de techrdéeploration d’'un organe basé sur
le principe de l'imagerie par émission des photdfife consiste a visualiser la structure
anatomique ou fonctionnelle de I'organe en questions forme d’'image, en localisant la
répartition spatiale et temporelle d’'un traceuinoadtif a I'aide d’un détecteur externe appelé
camera a scintillation.

2.1.2 Le systéme imageur en scintigraphie

La caméra a scintillation permet la localisatipatgale des photons de I'organe cible.
Apres administration du traceur, souvent par voteaveineuse, le produit se fixe au niveau
de I'organe cible et émet des photons dans toaseditections.

Suite a une interaction des photons avec le tdstalétecteur, un signal comportant
I'énergie et la position du photon est généré aeau des photomultiplicateurs. Puis ils sont
stockés au niveau de l'ordinateur, dans lequefdfimation sera traitée pour reconstituer
I'image de la distribution radioactive dans l'organe. Les caméras a scintillation possedent
des collimateurs qui permettent de sélectionnepl@dons au niveau des détecteurs

2.1.2.1 La caméra d’Anger

La premiére caméra a scintillation a été mise @ntpen 1957 par Hal Anger. Elle
fonctionne avec la possibilité de translation pesrimages du corps entier et la possibilité de
rotation pour les images en mode tomographie.

Depuis, la caméra a subit des transformationseggdtavanceé de la technologie et de
'informatique de ces derniéres années. Néanmeainihcipe reste le méme. Une gamma
camera est composée de quatre parties : (i) ungueple collimateur, d’'un transformateur
d’énergie gamma UV) ; (ii) un détecteur de photon;Uiii) un photomultiplicateurs ; et (iv)
une électronique (figure 2.1).

26



Figure 2.1 :lllustration d’'un détecteur d’'une gamma caméra ases composants internes.

2.1.2.2 Le collimateur

Le collimateur d’'un appareil a scintillations @siportant pour canaliser les photons.
Sans lui, des photons venant de part et d’autrtodgane seraient mal détectés et I'image
formée ne serait qu’une tache floue dépourvue dinteeprétation (figure 2.2).
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Figure 2.2 : Les différentes géométries de collimateur des mashéxistantes sur le marché.
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2.1.3 Les radiotraceurs utilisés en scintigraphie

Un radio traceur résulte d'un couplage chimiqgugeenne molécule support, choisie
par ses capacités sélectives en vers une celbie ei d’'un isotope radioactif permettant la
détection du traceur. Nous utilisons deux typesatiipes radioactifs : les émettegrsiont

les photons sont détectés par le moyen des cam@mnasntionnelles et les émetters dont

leur désintégration donne naissance a des photammikilation captés par des caméras
spécifiques dites caméras a positron.

Un isotope est sélectionné selon ses propriét@ésigqes comme son adjonction mais
aussi de ses propriétés physiques a savoir : saendili rayonnement, sa demi-vie et de son
énergie. Nous avons regroupé dans le tableau sbdssles isotopes les plus utilisés en
pratique clinique.

Tableau 1.1: Tableau illustrant les caractéristiques des Iso®fs plus utilisés en
Médecine Nucléaire.

Isotopes |Energie d’émission gamma (keV) Mode de production Période physique

Pmre 140 (98%) TI 6,02 h )

1237 159 BP% 124'I‘e(];l)§n)1231123 13h ques
BPC: "I(p,5n)' 2 *Xe—'>1

Bl 364 FN 8.05 j

Ga 93, 184, 300 BPC: ®Zn(p.2n)*'Ga 78,3 h

n 173, 247 BPC: '“Cd(p,2n)" 'In 67.9 h

2017 68 — 80.3 BPC: > Ti(p,3n)" "' Pb—"""T1 73 h

33Xe 81 FN 5,27

TI : transition interne ; BPC : bombardement par particules chargées ; FN : fission nucléaire

2.2 Les différents types d’acquisitions d’images

L'imagerie médicale permet d’explorer entre augesysteme cardiovasculaire de
facon atraumatique et rapide. Ceci grace aux E@wiphysico-chimiques des traceurs. Elle
permet I'exploration de la perfusion et de la Viéddimyocardique des malades coronariennes.
De ce fait, nous distinguons différents modes di&itions.

2.2.1 Les acquisitions planaires

L'imagerie médicale permet d’explorer le systémardmvasculaire de facgon
atraumatique et rapide. Ceci est faisable gracepeapriétés physico-chimiques des traceurs.
Elle permet donc I'exploration, de la perfusiondet la viabilité myocardique des malades
coronariennes. De ce fait, on distingue différentgles d’acquisitions :

- acquisitions planaires statiques, planaires dynaesicet planaires synchronisées.
dans ce genre d’examen, nous nous intéressongépdsition du radio traceur
dans l'organisme [99].

- acquisition en mode tomographique [100].
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L’acquisition en mode tomographique permet la n@eeévidence de la distribution
volumique, spatiale et temporelle du traceur damgdnisme. En imagerie cardiaque, seule la
reconstruction tomographique permet d’obtenir uggrésentation du ventricule gauche en
trois dimensions [101, 102].

Figure 23 : Carte d’activité en tomographie cardiaque sur lesggrands axes 4C, P
et 2C aprés réorientation du coe

La figure 2.3 illustre une cartographie de laaréiion de I'activité cardiaque en mode
tomographique. Aprés réorientation, les imagesetimprises sur les trois grand axes, a savoir
4C : a gauche, PA : au milieu et 2C : a droite.

2.2.2 Présentation des données acquises

2.2.2.1 Dualité projection sinogramme

Les Projections: Ces sont les données acquises directement panalchine et qui
représentent la projection physique en 2D du volumeeconstruire. Et chaque image
correspond a un angle d’incidence donné. La fi@udeA, présente un exemple d’'une image
de projection.

Le sinogramme: C’est une autre forme de représentation de déraen données acquises.

Elle consiste a regrouper dans une seule imagéstdas projections issues de différents
angles de projection. L'image obtenue représente amupe transaxiale de I'organe étudié.
C’est sous cette forme de sinogramme que les ésrs@nt présentées lors la reconstruction.
La figure 2.4.B présente un exemple d’'une imagsini@gramme.

-

Figure 2.4 : Projection d’angle@ =72 (A) d'un exarman de perfusio
cardiaque, et le sinogramme correspondant a ladigoire (B).
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2.3 Modélisation mathématiques des données acquises
mode tomographiques

Considérons la coupe d’'un organe contenant urr fagkoactif. Nous pouvons définir
la distribution de [lactivité par la fonctiodf (X,y) qui, en chaque point de

coordonnéesx,y) du plan de la coupe, donne la valeur de la conaiotr radioactive

p(u.v).

)6

Figure 2.5 : Projectionp(u, @) dela distribution de I'activite f(x, y) sot
l'incidence de 'anale tét:

La gamma caméra tourne autour de l'organe et adquies projections
bidimensionnelles. Chaque ligne d’'une projectiomaldenceé avec I'axes, correspond a

une fonction p(U,V) qui, en tout point de la projection de coordonriey , fait
correspondre la somme de toutes les activités ntréosur I'axeV perpendiculaire a I'axe .

Dans la figure 2.5, le repére cartés(@D, X, Y) est fixe. Il est lié a la distribution de

I'activité f tandis que le repéréo,u,v) est associé au gamma cameéra en rotation. Les
coordonnées dans les deux reperes sont lieesgaaid¢ions :
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U = Xcosé + ysiné X = ucosfd —vsind Eq2.1]
. < . g-<.
vV =—-Xsiné +ycosd y =usiné +vcosld
La projection de la coupe sous un angl#onné est décrite par la relation :
p(u,6) =] f(x, y)dv [Eq-2.2]
en exprimantf (x,y) dans le repéréO, u,v) nous obtenons :
p(u,d) = [ f(ucosh - vsing, using + vcosd)dv [Eg-2.3]

Cette relation est dite: la transformée de Raétm la distributiorf (X, y) en
I’'hnonneur du Mathématicien qui I'a établie [103]leeeprésente l'intégrale lignes des valeurs
def (X, y) le long de la ligne incliné d’'une incidenéepar rapport a I'axy (voir figure ci-
dessus). Elle peut étre écrite sous la forme de :

p(u,6) = (0, )(u) [Eq-2.4]
ou [0, désigne I'opérateur de la transformée de Radon.

Reconstruire la coupe de la distributibfx,y) a partir de la connaissance ggu, 6)

. R . . e . ,
revient & trouver l'inverse de la transformée dddenotd | et & I'appliquer sur 'ensemble
des projections concernées. Soit :

f(xy)=([0*@,H)xy) [Eq-2.5]

Tous les algorithmes de reconstruction tomograghispnt basés sur le principe de
l'inversion de la transformée de Radon. De ce faitis disons que le probléme de la
reconstruction tomographique est un probleme imvers

2.4 Méthodes de reconstructions tomographiques

Il existe deux grandes familles de méthodes péterchiner linversion de la
transformée de Radon : les méthodes analytiques etéthodes algébrique. Nous insisterons
plus particulierement sur les méthodes algébrigleeypes itératifs.

2.4.1 Méthodes de reconstructions analytiques

Les méthodes analytiques de reconstructions repaa& une inversion analytique de
la transformée de Radon. Elles supposent que leséds sont continues et que la valeur

d’'une projection est connue en chaque polnt @) de I'espace sinogramme. Il s’agit de
reconstruire une a une chaque coupe de l'objetta da leur sinogramme.
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L’algorithme de reconstruction la plus utilisét és Rétro Projection Filtré (RPF)
connu en anglais soWHiltered BackProjection ou FBP). Il est implémenté dans toutes le
machines commercialisées (Scanner a rayon X, BPECT). Son avantage repose sur sa
rapidité d’exécution et sur un nombre trés rédaipdrametres a fixer. La seule difficulté de
cet algorithme est le choix du filtre a utilisertsut pour les données bruitées comme le cas
en TEMP.

2.4.1.1 La rétroprojection

En effet il est possible de pouvoir calculer ourdains d’estimer la distribution de
I'activité du radio traceuf(x, y) a partir dg(u,&) . Pour cela nous montrons qu'il existe un
théoréme qui relie la transformée de Fourier fdex, y) a la transformée de Fourier
dep(u,d). Ce théoréme est connu sous le non du théorériaecdepe centrale.

Théoréme de la coupe centrale

La transformé de Fourier 1D d'une projection dana direction 6 de la fonction
f (X, y)est égale & la coupe suivant le méme angle dedasformée de Fourier 2D

def (X,Y).

Mathématiquement, cela s’écrit :

P,0)=F(,.u,) [Eq-2.6]

Transformes de Fourier 1D ;

Espace raal Espace des fréquences

Figure 2-6 : lllustration du passage de I'espace réelle a 'espdes fréquences.
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Démonstration du théoréeme

Si P(v, f) est la transformée de Fourier péu,d) on a :
P(v,6) = [ p(u, 8)e™™du [Eg-2.7]
En remplacanp(u, ) par son expression donnée par I'équation [Eq-2Ai}s obtenons :

Pw,6) = o (F2yav)e ™ du  eqan

Le passage des coordonnées cartésiennes aux coéesquolaires donne :

xcost) _(x\(vcosd) _ XU, U, =ucosd
u=u| . = avec . etdu.dv = dxdy
ysingd y \usin@ yu, v, = usind

Soit :

Pp,0)= j f“’f(x y)e“ " dxdy [Eq-2.9]

Cette double intégrale n'est autre que la transéerrde Fourier bidimensionnelle de la
distribution de I'activité du traceur estimée. Stonc :

P,0)=F(,,v,) [Eg-2.10]

Ainsi nous obtenons la relation qui lie la transiée de Fourier bidimensionnelle de
f(x,y)avec la transformée de Fourier correspondante grggactionf(X, y) peut donc étre

estimée par la transformée inverse de FourieFﬂé’X ,Uy) . Soit :
f(X’y) J" r F@}X,U ) 277(XU Tyy, )dU dU [Eq_211]

D’aprés le théoreme de la coupe centrale, on ggnplacerF(v, ,v ) par P(U, 6) dans
I’équation et nous obtenons :

fx.y)=[_[ P& dudy, [Eq-2.12]
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Cette procédure permet d’envisager une recongirugar une methode directe. En
pratique, elle est trés peut utilisée en TEMP. fit,eelle reconstitue les zones ou figure de
I'activité mais elle génere par ailleurs des zoogsaucune activité n’existe. Ce qui donne
naissance d’'une part a de artefacts connus sausnlel’artefacts en étoile. Et d’autre part,
elle déforme considérablement les images recohestui

2.4.1.2 La rétroprojection filtrée

Pour remédier a ce probleme, nous travaillongslitemées dans I'espace fréquentiel.

En posant = /U] + U] ety = xcos 8 + ysin §, NOUS pouvons avoir le changement de

variable suivantdy,.d,= vdud@. En utilisant le Jacobien de la transformaties,hornes

d’intégration de la variablé deviennentOet27 . Du fait de la symétrie par rapport a
I'origine, le point(v,8)a la méme valeur que le poity, 8+ 71) : nous pouvons donc

utiliser la valeur absolue dgpour parcourir le plan fréquentiel et faire vafiteQar .
L’équation devient :

f(x.y)=[ [ Pw,6)ue™dudd [Eq-2.13]

En regroupant l'intégrale dépendantienous obtenons I'expression :

f(x,y)=['(["Pu.6)¢™dgu)dv

dont I'intégrale interne représente la transforrdée~ourier inverse OB(U, 9) multiplier
paﬂu‘ . Cette intégrale n’est autre que la projectiaméd p(u,&) et avec :

Nud) = P, dv [Eq-2.14]

Il est donc possible de reconstruire la distributib( X, y) par la relation :

f(x,y) = [ p(u,6)dé [Eq-2.15]

qui n'est autre que la rétroprojection des progedifiltrées. Les projections sont filtrées a
I'aide du filtre rampe, no‘é‘ dans I'’équation [Eg-2.14].

Le filtre rampe met a zéro la composante constargequi a pour consequence
d’introduire des valeurs négatives, et amplifie figsjuences élevées. En pratique, le filtre
rampe introduit de part et d'autre de l'objet &ltdes valeurs négatives qui effacent
progressivement les artefacts en étoile laissébgtape de projection voir la figure 2.7.

34



Les étapes de l'algorithme sont :

- Pour chaque inciden& nous calculons la transformée de FouR{w, 8) de
la projectiorp(u,&) .

- Puis, nous multiplions cette transformée de Foynaere filtre rampe.

- Ensuite, nous calculons la transformée de Founeerse de chaque projection
filtrée.

- Eten fin, nous rétroprojectons les projectionsdds.

@) % Profi

s
i
mqﬂ---.";w
' Objet
L]
! u
¥ >
Projection Reétroprojection
D) §1 Profil Nﬁlprﬂﬂl filtré
“;:} :
& kv
M*---~i9bj?‘*m 553%% o mYWm
: Image
; u i u
—g— —> - %\ —»
Proiection Rétroprojection filirée

Figure 2.7: lllustration de la reconstruction tomographique pgalgorithme FBP.
a- méthode de rétoprojection directe : présencageafact en étoile.
b- méthode de rétroprojection filtrée : disparitides artefacts.
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2.4.2 Les filtres utilisés avec la rétroprojectioriiltree

Nous soulignons que la multiplication des promutsi par un filtre rampe a pour
conséquence I'amplification des hautes fréquentdsngoduction des artefacts d’'étoiles.
Pour palier a ce probleme, nous utilisons d’autypes de filtres, notamment : les filtres
lissant (ou passe-bas) et les filtres de restaurati

2.4.2.1 Les filtres lissant

La plus part des filtres lissant utilisés sonttyfge passe-bas. Leur réle est d’éliminer
les hautes fréquences dominées souvent par le beufiltrage des données peut se faire en
guatre maniéeres différentes.

v' La méthode la plus courante, consiste a multipéefiltre rampe‘u‘ par un

filtre d’apodisationH(v) formé par un filtre 1D, et qui détermine la largdu

filtre rampe utilisé lors du lissage. Le résulthtemu se comporte comme un
filtre de basses fréquences. En pratique, le ¢iéirae fait au niveau des
projections lors de la rétroprojection.

v" L'image est filtrée préalablement a I'aide d’urirél 2D puis reconstruit par un
filtre rampe basses fréquences.

Voici deux exemples des filtres couramment utilisésfiltre de Hann proposé par Gilland
[Eg-2.13] est donnée par :

H(v) = l(l + cosnij Siv<u,
2 v

[

[Eg-2.16]

H(v) =0 Siv2v,

Le parametre, représente la fréquence de coupure du filtre. &lesest basse et plus

le filtre est lissant. Ceci se traduit par unedatténuation du bruit mais aussi par une perte
de détails a haute fréquence de l'image. Soit dome perte de résolution. Il présente
I'avantage en calcul car il opére en 1D.

Le filtre de Butterworth proposé également pata®@d est aussi utilisé fréequemment
[104]. Il est donné par la relation :

7
[“[UJ ] [Eq-2.17]
UC

H(v) =0 Siv2u,

H(v) =
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Contrairement au filtre de Hann, celui-ci présetéeix parametres, sa fréquence de
coupure/_et l'ordre du filtren. Ce dernier détermine la rapidité de décroissataes les
hautes fréquences.

Un bon paramétrage de ce filtre permet de présdesemoyennes fréquences. Le
degré de lissage du filtre dépend fortement deosdre. Plus la valeur da est faible moins
nous preservons les haute fréquences.

2.4.2.2 Les filtres de restaurations

Ce sont des filtres bidimensionnels qui s’adapéenhiveau du signal et du bruit dans
les données acquises : leur forme ainsi que léguénce de coupure varient dans le domaine
fréquentiel de fagcon a séparer au mieux le sigtiéé du bruit. C'est le cas des filtres
proposeés dans [105].

Le filtre de Metz est fortement dépendant du hpuésent dans les données [106, 107].
Le filtre de Wiener s’adapte au signal ainsi qu’dunits présents dans les images. Sa forme
monodimensionnelle est donnée par

_ MTF*(0).MTF*()
MTF?(u) +

w(v) [Eg-2.18]

R, ()

ou MTFest la fonction de transfert de modulation (Modigela Transformée de Fourier de
la PSF),Ula fréquence spatial le nombre de coups total dans la projectiof?ge spectre
de puissance du signal.

Le filtre de Wiener peut étre utilisé soit sur lpsojections soit sur les coupes
reconstruites : sa mise en oceuvre nécessite I'aésbimeu spectre de puissance du bruit, du

spectre de puissance du signal et ddTa-. Les méthodes pour obtenir ces estimations sont
décrites dans [104].
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Figure 2.€: Représentation graphiqudes filtres utilisés dans la reconstruct
analytique. Philippe 2002.

2.4.3 Les méthodes de reconstructions algébriques
Les méthodes algébriques sont basées sur I'hygmteelon laquelle les données
acquises peuvent étre discrétisées. Les projecsimmisdécrites sous la forme d’'un vecteur de

2
dimensiond\ * M , ot N est le nombre de projections sous lesquelles ftase vu par la
caméra. EtM? I'échantillonnage du détecteur. C'est-a-dire lenbe de dexel de détection.

3
La distribution de l'activité dans le volume étudgt décrite par un vecteur de dimens¥ns
2
Avec V le nombre de coupes trans-axiales de dimenbiamxels.

Les composants du vecteur projection et du vectbsiribution d’activité sont notées

respectivemenpi et fj Ainsi la transformée de Radon discrete s’écrit :
p, =20 f+e [Eq-2.19]
J

[l représente la matrice de I'opérateur de Radon ic@ussi sous le non de la matrice
systeme. Un éIémerﬁij représente la probabilité conditionnelle qu’un tpinoémis d’un

voxel | de la distribution, soit détecté dans un pixéé la projection sous un angle

d’incidenced donnee.£, est le bruit du signal. En regle général, les mtaes et les
distributions d’activité sont échantillonnées suitvdes pixels de taille carrés [108].
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2.4.3.1 Détermination des elément dé,

Il s’agit ici de discrétiser I'estimation de I'adtéf a reconstruire [105, 104, 1]. Pour cela, on
choisit un nombre fini des fonctions¢j Q- IR, etj =1aM avec

Q=[-1,+1] %[0, 71] le support de I'ensemble a reconstruire. On dis&éf) en

pixelS,,m=1...M , etg : est une fonction caractéristique Hesur la droiteLi deQ. On
fait I'nypothése qué est constante sur chacun de ces pixels. Ceci nte&ieemplacelr par un
vecteurX , X JIRY tel que X soit la valeur discréte dedansQ (sur la droitd_). On

cherche une solution de la forme :
M
f :ij¢j (X,y) [Eq-2.20]
j=1

Soient les droites d'équationL, = {(X, y)U Q,xcosé, +ysing, = Ui}
avecd, [0, 71], X =(x,y)" etu. J[—-1,+1].

Soit la fonction caractéristiqug (X,y) de f sur la droiteL,, alors la mesure réalisé
surf selon la directiorL, a travers le corps étud@ est donné par :

p, =[x (xy)f(x, y)dxdy [Eq-2.21]

en injectant I'expression[EQ-2.20] dans [EQ-2.24 ]obtient le systeme linéaire :

P, :iixj(/yi O¢. ), i=1,..,N [Eq-2.22]
Soit :
0,=(L,nS)=(x,0¢) [Eq-2.23]
et 'équation 11-22 devient :
P=0f [EQ-2.24]

avec :
- POIR" : vecteur des mesures.

-X OIRY : vecteur des valeurs discrétes de la fonctioorastcuire.

-J(N2,M) : matrice systéme d’éléments
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[] est une matrice creuse et de taille considéralp.i®version ne se fait pas de maniére
directe mais de maniere itérative. De ce fait, d’'utération a l'autre, I'activité du radio
traceurf " est estimée a une itération donnée. Elle est &iceh fonction de lactivité

f "estimée & l'itération précédente.

A chaque itération, les projections calculées #irpde la distribution d’activité
estimée sont comparées aux projections originalgaises : la difféerence obtenue sert pour
corriger I'estimation de la nouvelle distributiotactivite.

La relation mathématique qui a entre facteur deection et la nouvelle distribution
d’activité estimée est soit de type additif soitt@ee multiplicatif. Et c’est ce qui caractérise
la méthode itérative. Plusieurs techniques sonsidénées et aboutissent a des algorithmes
différents :

- les méthodes algébriques itératives conventiorsieltui reconstruisent les
projections en résolvant un ensemble d’équatiaréalies. On compte parmi ces
meéthodes la méthode ART (Algebraic Reconstructieshhique) et la méthode
SIRT (Simultaneous lterative Reconstruction Teche)d109].

- Les méthodes statistiques itératives, celles genment en compte la nature
statistigue de données acquises. On y trouve ldhadét MLEM (Maximum
Likelihood Expectation Maximisation) et sa versiaecélérée I' OSEM (Ordered
Subsets Expectation-Maximisation) et d’autres qoesm’évoquons pas dans ce
document.

- En fin les algorithmes de rétroprojection filtré&ratifs, qui repose sur
'algorithme RPF présenté ci haut. Ces méthodesétintdéveloppées au départ
pour corriger I'atténuation des images obtenuedepBBP.

Nous ne présentons ici que la méthode ART, MLENM @SEM.
2.5 Les algorithmes itératifs

2.5.1 L’Algorithme ART

La méthode ART considére le probleme de recontstrucomme étant la résolution d’'un
systeme linéaire de la forme :

p=0fi=1..,NetO =0,..0,) [Eq-2.25]

ou f est I'inconnu a déterminer. En tomographie d’énoissil représente la distribution de
I'activité. P est 'ensemble de projections acquises.[Ela matrice de systéme dont les
éléments sont définis par la relation [EQ-2.25].

Le principe vise a minimiser la fonction :

Jr(f) =||p- OF?| [Eq-2.26]
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En négligeant le terme du bruit comme c’est ledzass toutes ces méthodes, cette fonction
d’erreur est quadratique et la solution ART s’écrit

f = Argmin(d,,, () [Eq-2.27]

La minimisation de la fonctionnelle dans un corgexie la reconstruction ART additif
s'effectue a I'aide d’algorithmes itératifs de tarhe :

flr=fk + X" [EQ-2.28]

Dans cette formulatioM*est un paramétre de relaxation. Il peut varier @mction des
itérations k. Etr “ est le terme de correction apporté a chaque itératii volumé “.

Nous voyons gu'’il est possible avec cette formatatd’utiliser une information connue a
priori sur l'objet a reconstruire. Par exemple irs@o la contrainte de positivité sur

f “donnerait :
Jur(F) =p- 07| + K[ [Eg-2.29]

avec

f, sif, =0
Kfi’j = _ [Eg-2.30]
0 sinon
En pratique, la contrainte de positivité est appie au cours des itérations en forcant
les voxels négatif a prendre la valeur 0. Et l@lésn du systeme se fait avec la méthode de
Kaczmarz [109, 110, 111], ce qui donne a l'iténatko

fro=fr+ (b, -O7f)O

L 1=1,.......N [Eg-2.31]

a
2
(§
G est le facteur de relaxatiof,< o < 2

2.5.2 L’algorithme MLEM

La méthode MLEM a été développé par Shepp et \[aadl], pour la tomographie en
TEP et par la suite pour la tomographie par trassiom par Lange [112], et pour la TEMP en
1985 par Miller [110]. Elle suppose que les prog@ts sont acquises suivant un processus
statistique correspondant a la loi de poisson etaps données sont entachées de différents
bruits a savoir le bruit d’émission radioactivéeebruit de mesure ou de détection.

Le but principal de la méthode est basé sur le dai maximiser la fonction de

vraisemblance, qui représente la probabilité quinmegef génére les données de projection
mesurées. D'ou le nom domaximum de vraisemblanceEn tenant compte du caractére
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poissonnier des données acquises, l'algorithme MLE&Mme l'image a reconstruire en
trouvant le maximum de la fonction logarithmiquelaéonction de vraisemblance :

Ln(f) = Z,:{_ Z O,f + pjln(ZD ijfj) - In(pj!)} [Eg-2.32]

En pratique, cela revient a minimise le second nrerdb I'équation ci-dessus et on obtient :

fn:fn—l 1 DT pj

L — [Eg-2 .33]
- [ n-1
>0, 7208
ou fi“'lest I'estimées du pixel i de I'imade aprés la nieme itératiofd, est la donnée de
projection mesurée alexelj, Dij la contribution du projecteur daixel i de limage auexel

de projection j, Z[Iijpj représente la rétroprojection du vecteur de prigiecp et
j

> 0,f."la projection de I'mage estimée.
]

L'estimée f." est obtenu a partir de l'estimdé™ corrigée par un facteur multiplicatif

correspondant a la rétroprojection du rapport degeptions mesurées sur celles estimées.
Deux étapes sont importantes en reconstruction goapbique avec MLEM. La premiere,

c’est le calcul délf ™ dit projections, et la seconde c'est I'estimaties images par la

relation D‘( P
L]

n_lj dit rétroprojection. C’est a ces deux étapes quas nappliquons la

correction au niveau de la projection et de laopjection estimées. C’est également a ces
niveaux que nous introduisons les facteurs degctions de I'atténuation ou de la diffusion.

L’algorithme MLEM est caractérisé par les caragésgivants :
Si I'estimée initiaf ° est positive alors, toutes les estimées suivamenspositives.

Si un pixel est a valeur nulle a l'initialisatioalors ce pixel reste nul pour toute
itération. Nous avons une conservation total dmlve d’événements pour chaque

itération.

Le MLEM présente aussi deux inconvénients majeufsine part, une lenteur de
convergence : l'algorithme converge lentement, gepgut nécessiter jusqu’a une centaine
d’itérations et rend son application en routinenigie délicate. D’autre part, I'algorithme
MLEM est instable au bout d’'un certains nombre éldiitération, surtout pour les données
entachées de bruit. Ce qui peut entrainer desaatsedle bord sur les images reconstruites.

2.5.3 L’algorithme OSEM

Les méthodes itératives sont colteuses en tempsaldel. Ce facteur est devenu
moins pénalisant avec les progres des calculatewais son colt augmente régulierement
avec la sophistication de I'opérateur de projectiaromme l'incorporation des corrections
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physique. Il a été particulierement souhaitable naettre a profit toutes les possibilités
d’accélération pour les rendre plus utilisable damsutine clinique.

Plusieurs propositions sont faites, mais nousemtéss ici celle qui a été avancée par
Hudson en 1994 [113]. Le principe de la méthode besté sur la réorganisation des
projections acquises en sous-ensembles ordonnésgt@upement de ces projections ne suit
pas forcement I'ordre de leur acquisition. Il stadg la méthode des sous-ensemble ordonnés
ou méthode OS pour Ordered Subset, d’ou le nomENDS

Il est fait de telle facon que ces sous-ensemtkeprojection (appelés Sub-set en
anglais) contiennent le maximum d’informations. ltes on applique a ces sous-ensembles
I'algorithme MLEM. L'utilisation de OSEM permet diaélérer la convergence d’un facteur
égal au nombre de sous-ensembles définis [113].

Exemple, sur 32 projections, on peut organiserdegrieres de la maniére suivante. Quatre
sous-ensembles de huit projections par sous-enserfblles projections de chaque sous-
ensemble seront décalées de 4 par rapport a I'didoguisition. Le premier sub-set aura les
projections $={1, 5, 9, 13, 17, 21, 25, 29}, le second souseemde sera formé deS{2, 6,

10, 14, 18, 22, 26, 30} et le dernies=§4, 8, 12, 16, 20, 24, 28, 32}.

L’équation de mise a jour est la méme que cell®td&M soit :
1
fre)=f"er YT
Z Du 05, ZD f

i0s,

[Eg-2.34]

avec$S le sous-ensemble correspondant. Les algorithmesNMEEOSEM sont identiques,

a la différence gu'ici, la mise a jour d'une desagas estimées, ne se fait pas avec la totalité
des projections, mais avec le sous-ensemble camdapt. D’une maniere plus claire, a la
premiere itération, le premier sous ensemble elséupour le calcule de l'image. Celle-ci
sera utilisé pour corriger le second sous-ensemdlprojection a la seconde itération afin
d’estimer I'image suivante. Nous réitérons I'op&nafjusqu'au dernier sous-ensemble.

2.6 Conclusion

Ce chapitre a fait le point sur la problématigedalreconstruction tomographique en général
et en TEMP en patrticulier. Il présente les algoniéls de reconstruction les plus utilisés, a
savoir la RPF, MLEM et OSEM. En pratique cliniquéest la RPF qui est utilisé d’'une
maniere générale par rapport a MLEM et OSEM. Néansla RPF n’est pas adaptée a la
correction des phénomeénes physiques tel que liztém.

Les algorithmes algébriques de type itératif dmah disposés a la correction a tout
type de facteur de dégradation mais leur colt ewpse les rend moins attractifs. Ce pendant
I'évolution de la technologie commence a donnerplaee non négligeable a ces algorithmes.
Les méthodes algébriques sont donc compétitivesdjleanombre d’itération total peut étre
réduit. La méthode OSEM donne des résultats satgfadés une douzaine d’itération voire
bien moins dans certain cas.
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Dans le cadre de notre travail de these, noussawepie d'utiliser des algorithmes
algébriques de types itératifs a savoir ART, MLEMODSEM. Le point principale qui orienté
notre décision est lié aux possibilités des mod#tias physiques qu’elles offrent et qui
permettent d’envisager tous types de correctiosevair : I'atténuation, la diffusion, la perte
de résolution en profondeur et méme la correctiomduvement [114].
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Chapitre 3

Reconstruction tomographique avec des données
iIncompletes

Dans ce chapitre, nous abordons certaines teatmigtilisées pour la reconstruction
en mode tomographique a partir des données incoaspous commencerons par définir les
différentes catégories de problemes dits & donimaesnpletes. Ensuite nous présenterons
quelques unes des méthodes décrites dans latlitrdans le cadre de la reconstruction
tomographique a données incompléte en particutiglies basées sur I'approximation des
données manquantes et/ou de I'introduction dedifmftion a priori.

3.1 Description d'un probleme présentant des donnée
incompletes

Soit les relationsp - Rf et Z= Slx[—l, +1] avec f la fonction a

reconstruire définie dankR” et P 'ensemble des données acquises et discrétisées dan

'ensembleZ . Si nous ne disposons pas des données sur fiaétotaldomain& nous disons
que le probleme est a données incompletes. lingsbritant de savoir qu’il n’existe pas une
approche standard pour modéliser les situatiomsqoies qui aménent a la troncature de
données. Différentes approches peuvent étre emgsagRécemment, Natterer les a regroupé
dans son manuel sous trois catégories [114].

3.1.1 Premiére catégorie : probleme intérieur

Le probléeme intérieur est défini comme étant les @al, quelque soit I'angle
d’acquisitiond, la projection émanant de cette incidence n'esinge que sur une partie
limité au tour d’'une région précise de I'objet &amstruire. Nous parlons de projections
tronquées.

Cliniguement cela correspond a [l'utilisation despteurs de petite taille pour la
reconstruction locale des organes spécifigues audtplle cas ou le capteur est tout
simplement plus petit par rapport a l'objet a restorire. Ainsi, ce dernier n’est pas
entierement couvert par le champ de captation diéismateurs. La figure 3.1 suivante illustre

bien ce cas.

Figure 3.1: lllustration d’'une acquisition et d'un sinogramm@ans une
configuration d’'un probleme intérieur. 45




Mathématiquement, nous le décrivons de la facovaste: (161 S', p(6) = Rf(6,9)

n’est donnée que pour des valeursHlé a avec 0 < a <lalors nous disons qu@ esta

déterminer pouH < aet on parle donc de probleme intérieur.

3.1.2 Deuxieme catégorie : probléeme extérieur

Dans cette catégorie, les projections ne sontuwEsigue d’une maniere discontinue
sur des intervalles donnés et ceci, quelque sartgle d’acquisitiod. C’est le cas ou le
patient posséderait des objets (métalligues pampbed qui servirait d’écran entre I'organe
source et le capteur du systeme imageur. De peinudmathématique, cela se traduit par :

0e0s, p(6) = Rf(6,S) nest donnée que pour des valeurs ‘6#92 a avec

O < a<lalors nous disons quef est a déterminer pOLﬁ 2 A et on parle donc de

é
\\\(
>
o]
_~
-d d s

Figure 3.2: lllustration d'une acquisition et d'un isogramme d’'uni
configuration d’'un probléme extérieur

probléme extérieur.

Nous soulignons ici que la problématique de lratgtion mammaire en TEMP
S’apparente a cette catégorie.

3.1.3 Troisiéme cas : probléeme d’angle limité

Dans ce cas de figure, 'ensemble de donnéesieléj'mp(ﬁ) = Rf(6,S) nest
connu que dans des sous-ensemble anguis la demi sphére unité. Cliniguement, cela
revient & acquérir un nombre limité d’acquisiti@uit dans un intervalle d& avec un pas de

projection espacé. Soit dans un intervalle disnanie S avec un pas de projection espacé
ou non (voir figure 3.3). Nous parlons donc de @ote a angle de vu limité. Egalement, ce
cas de figure correspond a la problématique defiaation mammaire.
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Figure 3.3: lllustration d’'une acquisition et d’'un sinogrammeuie
configuration d’angle limitée.

3.2 Les méthodes adressant le probleme de Ila
reconstruction a données incompletes

Indépendamment du type de catégorie du probléaetci-dessus, la plupart des
méthodes développées pour la reconstruction deégonranquantes présentent deux points
communs :

- Approximation des données manquantes et/ou l'inictdn d’information a priori.
- Reconstruction a partir des données locales seateme

Nous présenterons ici quelques unes de méthoaesedépour la reconstruction de
données incompletes manquantes, surtout pourdesemes dits extérieur et angles limités.

3.2.1 Approximation de données par polynébme de Legdre

Nous trouvons dans la littérature des approcheby/iues pour la reconstruction de
probléme a angles limités [115, 116, 117, 118].ikquopose une méthode d’extrapolation
basée sur des polynédmes de Legendre normaliséscptmuler les projections manquantes
[115]. L'existence de ces polyndmes est assurékepghéoréeme suivant.

Théoréeme: Soit P(6,u) 0 S(IR) et P(6,u) 0P(-6,-u) , et soitq,(6) un polynéme
homogene de degre alors il existe un polyndm@,.(u tgl que :

q (8)= [ Qm(u)p(8,u)du [EQ-3.1]
m IR

La méthode part de la transformée de Rador= [1f de l'objet f(x,y)a

reconstruire suivant une base de coefficients @mmposition en polyndmes de Legendre
pour établir la relation [Eg-3.1]. La démonstratimce théoreme est exposée dans [118].
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La périodicité de la transformation de Radon perfiéstrire :

m/2 :
Im(6)= 2 (@"cosq8 + bTsing"9)  (eqaa
2 simestpair

avec C" =14 : ) :
{ZI +1 simestimpair

Les coefficientsq,, (6) peuvent étre calculé pour les angles connus del'die la
relation [Eg-3.1]. L’équation [EQ-3.2] devient edaun systéme d’équations linéaires pour les
m m
coefficientsd, ,b| . Ce dernier peut se résoudre par exemple enamili®e méthode de
decomposition en valeur singuliere. De ce fait,snpauvons calculer le§_pour les angles

inconnus et par conséquent, obtenir 'approximatienla transformées de Rad@{&,Uu)
suivante :

0= >.2,Q,(wa,(8) pour |u<1

Eq-3.3
0 pour [u >1 1S3

Avec cette équation, nous pouvons calculer une oxppation du domaine de Fourier
manquant. Mais ce type de méthode donne des risss#tasfaisant lorsqu’il ne manque que
peu d’angle d’acquisition. On trouvera des appescliequivalentes a celle-ci dans les
références suivantes [119, 120].

3.2.2 Approximation de données incomplétes par la @hode
POCS

Les méthodes Projection Onto Convexe Sets (PO®GSB) développées sous de
multiple forme dans la littérature [121, 122, 1224, 125, 126, 127]. Elles sont basées sur
une approche géométrique utilisant la théorie deggtions sur des ensembles convexes.

Nous partons de I'hypothése que la fonctf{X, y) a reconstruire appartient a un
espacd- de Hilbert des fonctions & carré sommable. Le jpeales méthodes POCS
consiste & dire que toute propriété connuef(d€ Y) qui réduit 'ensemble des solutions

possibles a un sous-enser’rﬁ!eonvexe ferméd . Donc si nous connaissof propriétés

sur f(X, y) alors on dispos€& [1H sous-ensembles convexe avegl....N. Et la solution
du probleme est donnée par :

f(x,y)dC,=N]C [Eq-3.4]
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Le probléme revient a trouver un point dans I’emisleCoqui satisfasse la relation

[Eg-4.11] ainsi que les opérateurs de projecﬂﬂlnﬂae f(X, y) sur les sous-ensemb@|3. Il

ne faut pas confondre I'opérateur de projectionhémmatiquellutilisé ici avec la projection
physique d’un objet sur un détecteur.

Si p, =0 f alors p est I'élément d&. le plus proche dé au sens de la norme défini

dansH . Dans ce carde, la solutioh cherchée est estimée & un point fixe donné par un
processus itératif donnant I'équation :

[ f

f.=00,.....,If k=01.... [Eqg-3.5]

Dans cette équatidn = (1+ A )l + A0, lesA sont des paramétres de relaxation qui

permette d’accélérer la convergence de I'algorithRe ailleurs, on & < /L < 2etlest
'opérateur d’identité. Les conditions d’existene d’unicité pour la reconstruction
def(X,y) par cette approche ainsi que les résultats générhtenus sont rapportés par
Youla dans [121,122].

Plusieurs applications de cette formulation sontdiées et les contraintes sont
injectées soit directement dans I'espace de Radmis ¢k cadre de méthodes algébrique
comme c’'est montré dans [124, 126, 127], soit daspace de Fourier en utilisant la
méthode du théoréme de la coupe- projection [125]. 1

3.2.3 Approximation de données incomplétes dans $pace de
Fourier

Karp et Papoulis ont cherché a déterminer les éiemmanquantes dans le domaine
fréquentiel [128 129]. Le principe consiste a d@éiaer la transformée de Fouriér de la
distribution f a support limité, en ne connaissant qu’une pattedonnées projections
Pacquises dé , sur l'intervalle [-a, +a]. Pour cela, Karp proegohr un filtrage de I'espace

de fréquences [129]. Il prend la transformée deriEowbidimensionnelle des mesures
acquises et détermine les fréquences manquantesgdtrage. Papoulis a développé quand
a lui une méthode similaire en utilisant la sewlarmissance du support spectralfdsmmme

a priori.

Nous présentons ici I'algorithme proposé par PapodPour plus de détails, le lecteur
trouvera la preuve théorique de la convergenceetialgorithme dans [129]. L’algorithme se
scinde en trois étapes. En partant de la transtomeéFourier des projections acquises sur
I'intervalle connu pour un angle téta donné. Nawsns:

P(w) =" p,(u)e™du [Eg-3.6]

L’algorithme est itératif. A litératiork :
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Etape 1 : nous multiplions dans le domaine de Eol)  calculée par une fonction porte.

C’est a ce niveau qu’on introduital’priori correspondant a la connaissance du support
spectral. La fonction porte est définie par :

I'I( ) 1, |w|< ¢
W) = [Eg-3.7]
’ 0, |w|>¢&
Soit
F (w) =P _ (w)xN, [Eq-3.8]

Etape 2 : nous calculons alors la transfordeEourier inverse :
f(x) = [F, (w)e™ dw [Eq-3.9]
Etape 3 : nous combinorf§ avec la projection réellg acquise pour obtenip, :
p.=f +[f - f ] _(x) [Eg-3.10]

I p,(%), [X<a

Cette fois-ci la fonction porte est définie para(x) = f (%), ‘X‘ >a

Etape 4 : De nouveau nous estimons la trangfewhe Fourier de la projection obtenue

Soit p~k ( W) = _E,:O p ( X) e " dX [Eg-3.11]

En regardant I'équation [EQ-3.5], nous voyons cmedistributionf est obtenue en passant

: T - Sinéu
P, dans un filtre passe-bas idéal qui aurait pourtgo——— .
7iu
_ Sinéu
Soit f.=p.* Eg-3.12]
u

A travers cette relation, nous constatons que Iplssipport de la projection est étroit,
plus la fonction du filtrage sera large et plustrapolation du spectre sera large [130]. Ce
phénomeéne est réciproque ce qui fait que pour awwrbonne utilisation de I'algorithme il
faut une contrainte précise du support de trav@et algorithme est bien adapté aux
problémes d’angles limités.
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3.2.4 Approximation de données incompléetes dans teomaine de
Radon

Ces sont des techniques permettant de détermiiseiddnnées manquantes dans
'espace sinogramme (de Radon). Prince a propos8 dan article [131] une méthode
permettant de restaurer les données manquantggpbgquant des contraintes directement sur

les sinogrammes. Elle se fait en deux étapesS @iprésente le sinogramme complet
provenant des projections acquisﬁa@,l,@) et SO []Sle domaine sur lequel les données

sont connues et notéé@, u) , alors le sinogramme restauré est donné par lamsiation de
la fonctionnelle :

1 ) op)  (op)
| =||. ——(s— p)*dtdé@ + — | +y — | |dtd@ -3.
Il 57 (s—p) ] 'B(au) V(auj [Eq-3.13]

Dans cette relation, le premier terme refleteidielité de I'estimation des données
manquantes par rapport au sinogramme connu alogs leusecond terme, impose des
contraintes de douceur sur le sinogramme restaréiptermédiaire des dérivées partielles.
Une contrainte supplémentaire est imposée au sinoge estimé pour le rendre le plus
consistant passible (pour plus de détaille suhé®teme de la consistance, reportez vous au
[132]).

La contrainte est faite a l'aide des polyndmesLdgendre normaliseKk(u) de

degrék, et des harmoniques sphériqhda% ((9) . L’équation de la contrainte est donnée par :

1 =" p(u,6)H,,(O)K,dtdd = 0 [Eq-314)

La résolution de [Eg-4.10] sous cette contraintedoit a une équation différentielle de
second ordre qui se résout numériquement.

Cette approche a été testée par Bleuet dansaail tde thése [133], sur un fantéme
numeérique. L’acquisition des données a été faitasarde 360° avec 40 projections. Les
images obtenues apres reconstruction furent tefierbmiitées qu’il n'a pas pu apprécier
I'apport direct de la méthode pour le probleme glefimité.

3.2.5 Approximation de données incomplétes par camtintes et utilisation
d’algorithmes statistiques

Les algorithmes statistiques sont basés sur urtlisation probabiliste du probléme
et sont en général utilisés en tomographie d’éoisgi34, 135]. Dans [136], Presson utilise
un algorithme EM (Expected Maximum) en ectomograpdiec un angle limité, pour des
applications cardiaques. L'algorithme utilisé esslivant :
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.I:i k+1 — fi z Cij pj

chij +,B :f U(.I:k) i Zlcljfi

[EQ-3.15]

Cij est la contribution du voxdlde I'objet au pixelj de la projection. Nous trouvons la

formule bien connue de l'algorithme MLEM pq@r: 0. Le paramétreSvient contrdler
linfluence respective des données et @edriori. La formeU ( ) détermine la douceur de
I'image finale reconstruite.

L’algorithme est appliqué a un fantdme cardiacaesc seulement 40° de données
angulaires. L’algorithme améliore la résolution grofondeur ainsi que la résolution sur
chaque plan de coupe, tout en permettant de centgdbruit.

3.3 Conclusion

Parmi les nombreuses méthodes développées enstemtion tomographique de
données manquantes, nous avons seélectionnées egialmes pour les exposer dans ce
chapitre.

Beaucoup d’autres approches existent, citons pample l'utilisation de la multi
résolution permettant de contréler la stabilitépdacessus d’inversion de données [137], ou
encore celles étudiées dans [138, 139].

Nous soulignons que le point commun de la plugartes techniques est l'utilisation
des linformation a priori et cela combinées a une optimisation des méthaties
reconstructions. En effet, nous avons vu que rmfjet peut étre classer a la fois comme un
probléme externe mais aussi sous comme un proldé&ngle limiter.

Nous pouvons alors nous poser la question suivanielle est la technique la plus
intéressante pour notre problématique ? Par amalogbus avons développé une nouvelle
approche adressant la problématique de l'atténuatio TEMP basée sur le principe de
I'approximation des données incomplétes dans leailzende Radon et de I'optimisation de la
reconstruction par pondération avec les algorithstasistiques. Nous décrirons ces deux
approches dans les chapitres qui suivent.
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Chapitre 4

Correction des projections acquises sujettes a
I'atténuation mammaire

Comme nous l'avons signalé dans le chapitre pexaédlapproche de correction de
I'atténuation que nous proposons est une combinalsaleux méthodes :

- La premiére, consiste a corriger les projectacguises.

- La seconde, porte sur la reconstruction des iragge pondération des projections
(sinogrammes) corrigées a la premiere étape.

Nous détaillons dans ce chapitre la partie corargria correction des projections. La
deuxiéme partie sera détaillée dans le chapiivast.

4.1 Principe de I'approche de correction des projgmns
acquise

Le but est de rendre les projections acquisesistanses afin de satisfaire la premiére
condition mathématique de la reconstruction en modegraphique. Il s'agit de déterminer
les pixels concernés par I'atténuation mammaire éacteur de correction correspondant. Il
s’agit des pixels dont I'activité détectée estraitie par I'interposition du sein entre le coeur et
le détecteur.

La contrainte utilisée par notre approche estdaétation des courbes de profil
d’'activité (des coupes transaxiales du volume egutk) caractérisant la distance cceur-
détecteur par rapport a l'angle d’'acquisition. Edmmation a priori utilisée est la
connaissance des courbes de profil d'activité depes non atténuées.

Ttectens FiQUre  4.1: Schéma dune acquisitic
tomographique illustrant la problématique
latténuation mammaire en TEMP. L

projections allant deP a P, ne seront pa

consistantes du fait de l'interposition du s
gauche entre le détecteur et le caceur.
projections  atténuées sont  susceptil
d’'impacter la qualité des images reconstruite
étre a l'origine d’hypofixation.
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Précisons que dans la figure IV-1, il serait sitabde que les projections comprises
entre F’n et Pk soient corrigées avant d’étre utilisées dans lansttuction. En pratique, nous

réalisons cette correction au niveau des sinograanideus appellerons cette méthode, la
méthode de correction de la consistance des piapsciCCP).

4.2 Description de la méthode proposee

Le procédé de la méthode est constitué de tromesta
-Etape 1 : détermination des sinogrammes conc@ard&atténuation mammaire.
-Etape 2 : détermination des pixels a corrigesein des sinogrammes.

-Etape 3 : détermination des facteurs de cormestamrrespondants qui seront utilisés
pour corriger I'activité des pixels atténués.

Pour plus de clarté, nous allons décrire ces #tapes en les illustrant a travers des
exemples.

Pour cela, nous avons utilisé NCAT pour générerétnde de perfusion myocardique
normale (fixation homogéne). Cette derniére a élisée pour générer 32 projections a l'aide
du logiciel SIMIND (logiciel qui simule le fonctiofement d’'une gamma camera) (figure 4.2).

Nous l'appelons « étude normale » d’origine. Etgsuous avons simulé 'atténuation
mammaire d’une maniére arbitraire au niveau de7fdla la 25™° projection, pour simuler
une atténuation mammaire (figure 4.3). Dans cesgiti nous I'appelons « étude anormale
atténuée ».
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image 1 image 2 image 3 image 4 image 5 image & image 7 image &

image 13 image 14 image 15

image 17 image 19 image 20 image 21 image 22 image 23 image 24

3

image 25 imate 28 image 27 imate 28 image 29 image 30 image 31 image 32

Figure 4.z: « Etude normale générée par SMIND. Elle sert de référe
pour comparer les résultats de nos méthodes.

&=

image 1 image 2 image 3 image 4 image 5 image B image 7 image &

image 9 image 14 image 15

image 17 image 18 image 19 image 20 image 21 image 22 image 23 image 24

image 25 image 26 image 27 image 28 image 29 image 30 image 31 image 32

Figure 4.5: « Etude anormale atténuée L'atténuation a eté simulée d’une mani
arbitraire de la 17 a la 28°™°projection.

L4

Nous avons reconstruit ces deux études avec litigee MLEM sans correction.
Chaque volume reconstruit a été orienté suivanirées axes, Grand axe (2C), Petit axe (PA)
et Quatre cavités (4C). Les résultats obtenusrepnésentés dans les figures 4.4 a 4.9.
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Figure 4.4: Images 2C non corrigées de «I'étude normaleeconstruite pa
I'algorithme MLEM
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Figure 4.5 : Images 2C non corrigées de I'« étude anormale atén reconstruite:
par I'algorithme MLEM.

image 1 image 2 image 3 image 4 image 5
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image & image 7 image & image 9 image 10

Figure 5.€: Images 4C non corrigées de «I'étude normale » metaite par
I'alaorithme MLEM
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image & image 7 image & image 9 image 10

Figure 4.7: Images 4C non corrigées de I'« étude anormale atién> reconstruite par

I'algorithme MLEM.
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image 1 image 2 image 3 image 4 image 5

image B image 7 image & image 9 image 10

Figure 4.¢: Images (PA) non corrigées de '« étude normale eonstruite par
I'algorithme MLEM.

image 1 image 2 image 3 image 4 irmage &

0

irmage B irmage 7 image 8 image 9 image 10

Figure 4.€: Images PA non corrigées de léwude anormale atténu
reconstruite par I'algorithme MLEM.

Nous constatons que la simulation de l'atténuati@mmmaire a provoqué une hypo
fixation au niveau des parois anteroseptale e¢raapicale. Ceci contraste avec les images de
« I'étude normale » ou la fixation est homogenaiaaau de 'ensemble du myocarde.

4.3 Détermination des sinogrammes a corriger

Le principe consiste a étudier la corrélation cdasrbes du profil de I'activité (PActe)
des sinogrammes correspondant aux différentes sdwgesaxiales du volume cardiaque. En
effet, le profil d’activité détectée d’'une sourcenptuelle des projections acquises par une
gamma camera caractériserait (figure 4.10):

- Le niveau d’activité de la source.

- La distance source-détecteur par rapport @lkad acquisition (de chaque
projection).

- Les performances de la gamma camera.
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Détecteur
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Mivean des coupes

I

'

Projections

)
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Figure 5.1(C: Moddisation de I'acquisition de I'activité d’'une sowe@onctuelle
en TEMP et la courbe de profil d'activité corresplante.

En partant de ce principe, nous supposons queoder est réduit a une source
ponctuelle et nous déterminons la courbe de pdittivité correspondante. Cette courbe
caractérise I'activité du cceur ainsi que la gamamaéara (figure 4.11).

Détecteul
&
Activité du coeur
W
-
-~ "
l- ‘\_‘ -
, o
. 7
L >
& Projections

Figure 4.11: Modélisation de l'acquisition de l'activité camlijue réduitea une
source ponctuelle et la courbe de profil d'acévitorrespondante.

Dans le cadre de notre thése, nous appliquonsinegge au niveau de chaque coupe
transaxiale du cceur et nous déterminons la coudberdfil d’activité correspondant a
I'ensemble des coupes transaxiale cardiaque.

Pour cela, nous proposons l'approximation de gégli'activité émise ainsi que le
phénomene physique d’atténuation lié aux organgiscemant le cceur (figure 4.12).
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Figure 4.12: Délimitation de l'acquisiton au niveau de l'adté& cardiaque (™ coupe
transaxiale). Ensemble des ces transaxiales de la R:
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Notons que pour chaque projection la distance «#tecteur est la méme. Comme
seule I'activité du coeur varie d’'une coupe a l'autors les courbes de profil d’activité du
volume cardiaque devraient étre proportionnelleguament a I'activité du cceur et donc étre
bien corrélées.

Pour les coupes ou le sein gauche s’interpose @ntraeur et le détecteur leur courbe
de profil d’activité décrochent et ne sont plusrélires par rapport aux autres (figure 4.13).

] .
HMiwveau des coupes

Ensemble deslTlcourbes de profils

/ d’activité

Rapport de proportionnalité respe

Chute de la courbe de profil
d’activité des coupes atténué\e

Projections
é}.ﬂ; gp

Figure 4.1%: Schéma explicatif des courbes de profil d’acticaiédiaque. Les courbesontenan
un signal atténué par la présence du sein gaucheodBent.

Nous illustrons cela a travers un exemple. Nowmawéterminé les courbes de profil
de l'activité cardiaque de «I'étude normale »gufie 4.14) et celles de « I'étude anormale
atténuée » simulant I'atténuation mammaire (figfe).
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Figure 4.1<: Les courbes de profil d’'activité des coupes caydes de I'«€tude
normale »
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Figure 4.1%: Les courbes de profil d’activité des coupes cardexjde I'«étude
anormale atténuée. »

Nous constatons que pour I'« étude normale »,ctagbes de profile de I'activité
cardiaque de I'ensemble des coupes ont globaletaentéme tendance (figure 4.14). En
revanche, nous observons un décrochage de certaindses de profil de I'activité cardiaque
dans «I'étude anormale atténué ». En effet, @léesont plus corrélées avec les courbes de
PActe des coupes transaxiales non atténuées euifeace la courbe de PActe de référence
(figure 4.15).

En pratique, la détermination de l'activité cagilia se fait a travers les sinogrammes
des coupes cardiaques. Le processus se fait enélepgs : la détermination de I'activité
cardiaque au niveau des sinogrammes ainsi quelebeas de profil d’activité correspondant
et I'étude de la courbe de la corrélation. La paguivante décrit le déroulement de la
procédure.
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4.3.1 Détermination de I'activité cardiaque dans k& sinogrammes

La démarche commence par une reconstruction sarrection des projections
acquises limitée sur la silhouette cardiaque. Lrafar choisit une coupe bien centrée sur le
coeur et trace une ROI pour masquer tous les mxiastérieur de cette ROI.

La figure 4.16 ci-dessous illustre ce procedémige (a) représente le volume
reconstruit et limité au niveau du cceur. L'im#l¢ est une image reconstruite qui représente

au mieux le cceur parmi I'ensemble des images rewnies. Et enfin 'imagdC) représente
le résultat du masquage.

Figure 4.1¢: Cette figure illustre la phase de la déterminatdnl’activité du cceur par
I'opérateur au niveau des sinogrammes.
a)- représente le volume du coeur reconstruissaorrection de I'atténuation.
b)- représente la coupe transaxiale qui centraraeux le coeur.
C)- représente le rédtat obtenu apres masquage I'image (b)

Ensuite, nous réalisons une rétroprojection aeage(c) pour obtenir un sinogramme
ne contenant que de I'activité cardiaque (figufiers.

40 &0 &0 10 20 30 40 a0 B0

Figure 4.1%: lllustration du sinogramme masquée da coupe transaxiale du cce
masquée.

1- gauche, nous avons 'image résultante du maggu

2- droite nous avons 'image binaire correspondant
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Nous effectuons une multiplication pixel par pigel 'image binaire a 'ensemble des
sinogrammes du volume du cceur de I’ « étude normalede I'«étude anormale ». Et nous
obtenons des sinogrammes qui ne contiennent qutevita du cceur (figure 1V-18 et 1V-19).

Sinog & ainag 6
‘r. W

Sinog 1 ainog 2 ainog 3

Sinoy7 Sinog 8 Sinag 9 Sinog 10 aing 11 Sinog 12

’) p

Sinog 13 Smog 3inog 15 Sinog 16 Sinog 17 Sinog 18

Figure 4.1¢: Slnogrammes de l'activité limitée a la silhouetdediaque d¢
I'« étude normale » simulée

Sinogd 1 Snogd 2 Sinog3 3 Sinon3 d Sinan3 5

Snog Shnog3 s Sinog3 10

B 'u:g" 11 5|nn; 15 Sinogd 16 Siragd 17 Sinogd 18

Figure 4.1¢: Sinogrammes de l'activité limitée a la silhouettediaque de
I « étude anormale atténué » simulée.

ation de
I'attél B - ) istance des
sinogrammes allant di*8°au 18™® sinogramme. Ces images contrastent avec cellesdt
sur I'« étude normale » (figure 4.19).

Nous obtenons la courbe de profil d’activité deqeleacoupe transaxiale en sommant suivant
les lignes I'activité des sinogrammes ne contegaetde l'activité cardiaque.
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4.3.2 Etude de la corrélation de courbe de profil ‘dctivité des
coupes transaxiales du cceur et détermination desnsgrammes
atténués

Nous étudions la corrélation des courbes de profdctivité cardiaque. L'opérateur
sélectionne une courbe de référence parmi cellesidérées comme étant non atténuées. Ici
la courbe de référence est celle coloriée en biigle représente la cinquieme coupe
transaxiale de I'«étude anormale » (figure 4.20)suite, notre logiciel calcule la corrélation
entre cette courbe de profile d’activité de réféeeat le reste des courbes de profil d'activité.
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Figure 4.2(: « Etude anormalatténuée ». Les profils des courbes d'activité

coupes transaxiales cardiaques avant normalisatlam courbe de référence est
bleu

Pour plus de clarté, les courbes sont normaliseéepeesentées dans la figure 4.21.

Courbes de PActe normalis:
140 : > : : ; :

120 F =
100 F °

20

B0 | =

o 5 10 15 20 25 30 35
Projections
Figure 4.21: Volume de I'« étude anormadéténuée ». Les profils de court

d’'activité des coupes transaxiale cardiaques apréamnalisation par rapport a |
courbe de profil d’activité de référence.
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L’'opérateur fixe empiriguement une valeur seuilnpades coefficients de corrélation.
Pour cela, il dispose des informations portées tafigure 4.21.

Cowcbie Copllicient corelalinn srig il st Carrelahon Irndge
= — . a0

s L i I il i i i

P P B B R

N < i =5 ¥ <

35

Figure 4.2Z: Interface regroupant les informations permettartopérateur de choisir la valet
seuil du coefficient de corrélation pour la détemation des sinogrammes atténués.

C’est une interface de notre logiciel qui offre apercu global de toutes les
informations détaillées ci-dessus afin de permettfepérateur de déterminer la valeur seuil
de corrélation. De haut en bas et de gauche gdrmus avons la courbe des coefficients de
corrélation, son histogramme, I'ensemble des caurbe profil d’activit¢ du volume
cardiaque de I'« étude anormale atténuée » airmslagusinogrammes correspondants.

Le logiciel considere comme non atténuée, toutebmayant une corrélation égale
ou supérieure au seuil fixé par I'opérateur. Pangle, dans le cas illustré dans la figure 4.21,
si 'opérateur indique que le seuil est de 0,9 measarquons que les sinogrammes des coupes
transaxiales 6, 7 et 8 ont un coefficient égaled de seront pas considérées comme atténuées,
par conséquent, elles ne seront pas corrigéesdfiyas).

De méme, les coupes transaxiales correspondamdies situées avant la coupe
transaxiale de référence (coupe transaxiale nuBjeont considérées comme non atténuées
quelques soit leurs coefficients de corrélationeHat, le sein gauche ne s’interpose pas entre
le cceur et le détecteur a ce niveau des coupese§ide cas des coupes transaxiales 1,2,3 et
4 qui ont un coefficient de corrélation comprisrerii et 0,5 et pourtant, elles sont considérées
comme non atténuée et donc elles ne seront pasigecdfigure 4.24).
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Figure 4.2% Courbe représentative des coefficient de corrétetide:s
courbe de profile d'activité cardiaque par rapparta référence.
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Figure 4.2<: lllustration du choix de la coupe de réééice et des coupes considél
comme non atténuées quelque soit leur coefficienbdélation.

A travers la courbe de corrélation, nous constatgue la valeur des coefficients
décroche a partir du°@® sinogramme au 18

Ce resultat corrobore avec la figure 4.24 et 4@2mous avons représente les courbes
de profil d'activité¢ de I'étude normale (figure 4)2 et I'étude simulant I'atténuation

mammaire (figure 4.25). En effet, nous observonsdéorochage des courbes de profil
d’activité des coupes allant de [8"§image a la 18"

66



sinog coeur 1 sinog coeur 2 sinog coeur 3 sinog coeur 4 sinog coeur S sinog coeur 5
1200 1300 1600 2500 4000 5000

A0 1200 1400 2000 =340 4000
1000 1100 3000
900 1000 1200 1500 5500 3000
800 900 1000 1000 2000 2000
6] 20 40 o 20 40 o] 20 40 o] 20 40 0 20 40 0] 20 40
sinog coesur 7 sinog coeur 8 sinog coesur 9 sinog coeur 10  sinog coeur 11  sinog coeur 12
5000 4500 4500 4500 4500 4000
4000 4000 4000 4000 4000 3500
3500 3500 3500 3500 3000
3000 3000 3000 3000 3000 2500
2000 2500 2500 2500 2500 2000
o 20 40 o 20 40 ] 20 40 o] 20 40 o] 20 40 o] 20 40
sinog coeur 13 sinog coeur 14 sinog coeur 15 sinog coeur 168 sinog coeur 17 sinog coeur 18
3500 3000 2200 1600 1600 1300
3000 2500 2000 1400 1400 HEE
1800 1100
2500 2000 1600 1200 1200 1000
2000 1500 1400 1000 1000 900
6] 20 40 (o] 20 40 o] 20 40 (o] 20 40 0] 20 40 0] 20 40

Figure 4.25: Les courbes de profil de l'activité des sinogramntkes coupes cdiaques
de I' « étude normale».
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Figure 4.2¢: Les courbes de profil de l'activité des Sinogrammeles copes
cardiaques de I'« étude anormale atténuée».
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4.4 Détermination des pixels concernés par l'attération

Dans les paragraphes précédents, nous avons définisinogrammes (coupes
transaxiales) atténués qui seront a corrigeraljis’maintenant de déterminer les pixels de ces
sinogrammes (coupes transaxiales) qui seront &gearNous proposons donc de déterminer
dans un premier temps les lignes a corriger et dansleuxieme temps les colonnes
concernées par latténuation mammaire. L'intersectdes deux (lignes et colonnes)
détermine les pixels atténués qui seront a corrigeci est illustré dans la figure ci-dessous
(figure 4.27).

Lignes a corriget Colonnes a corrige

Détermination des
lignes et colonnes

Pixels a corrigel

Sinogramme /! AN Pixels a corrigel

7
’

/ Application surles %
> sinogrammes .
—— e o = mm o = = =

Figure 4.27: Schéma explicatif du processus de la déterminaties pixels

corriger dans les sinogrammes atténués. 63



4.4.1 Détermination des lignes atténuées

Nous rappelons que nous travaillons sur un volliméé au niveau du cceur. Le
principe repose sur I'étude de la corrélation dasrbes de profil d’activités du volume du
coeur dans I'axe cranio-caudal. Nous allons expmserincipe ci-dessous.

Le profil de la courbe d’activité (dans I'axe ci@caudal d’'une source non uniforme
et allongée) d’une projection acquise en TEMP c¢éraserait :

- la distance source-détecteur de chaque projection.
- le numéro de la coupe transaxiale de la source.
- le niveau d’activité de la source.

En pratique, cette courbe s’obtient en sommanteligar ligne l'activité de la projection
correspondante. Ce principe est illustré dangjlaré 4.27.

FYXIIYILIIXTHEDE
b |

P, ,~" > deslignes
"_‘_F..,--,-*T.}..ﬁ! ....... ,
O SV BV 3P S NP R kT 4— Détecteur de la gamma camera

S OO C G 2827 7S,

S AL LT ™., _Lasource

": Orbite d’acquisition

(Axe cranio-caudal) <~ EEE===ss=ssssssst—-—-—-—-—~— : TEMP

Table de la gamma camer /

P1
PActe de chaque projectio Genése de la Courbe de PActe de la
* somme des lignes de la projection
Py
. -»
1 Projections 64

Figure 4.2¢: Schéma descriptif de la détermination de la coutéerofil d’activité
de la source utilisée dans la détermination desdi atténuée:
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Par exemple, la figure 4.28 montre que la cousb®lacte de 141" projection est
obtenue en sommant les lignes (dans le sens abkeédpde la projectidf‘?n .

Les courbes de profil d’activité ainsi obtenuesirpohaque projection de la source
sont proportionnelles entre elles. En effet, latasise source-détecteur est la méme pour

chaque projection, seule I'activité de la sourcangfe le long de I'axe cranio-caudal. Nous
illustrons ces propos dans la figure 4.28.
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Figure 4.2¢: Les courbes de pfib d’activité des projections acquises en TEMP cautde la
source. Ces courbes de profil d'activité sont séiis dans la détermination des lignes a corriger.

En appliquant ce principe dans le cadre de notreail, et en négligeant I'activité
émise par les organes environnant au cceur aindiagiéuation de ces organes environnant,

nous parvenons a déterminer I'ensemble des coutbgwofil d’activité (cranio-caudal) de
toutes les projections acquises.
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Figure 4.2¢: Schéma du processus de la détermination des lignesrriger au sein de
sinogrammes sujets a I'atténuation mammaire.
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Ces courbes de profil d’activité devraient alorsiaglobalement la méme allure, sauf
pour les projections ou le sein gauche s’interpodee le coeur et le détecteur. Ces derniéres
décrochent au niveau des lignes des projectiorle sain est entre la silhouette cardiaque et
le détecteur (figure 4.29).

Nous illustrons les courbes de profil d’activité kétude normale » et de I’ «étude
anormale atténuée» a travers les figures (4.3(B&).4

Courbe reférance (), autres (b): somme lignes sinogram
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Figure 4.3(: «Etude normale». Courbes de profile de I'activigs ¢projections de |
région du cceur. La courbe rouge est la courbaéférence

Courbe reférence (1), autres (b): somme lignes sinogram
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Figure 4.31: «Etude anormale atténuée». Courbespdefile de I'activité des projections de
région du coeur. La courbe rouge est la courberé&rencenon atténuée a laquelle les aut
seront corrélées.
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Nous soulignons que les courbes de PActe sontopiopnelles pour I'«étude
normale». Ce qui contraste avec les courbes deeRies projections atténuées pour I'«étude

anormale atténuée» mais se veérifie pour les coutbé¥Acte des projections non atténuées de
I'«étude anormales atténuée».

L'opérateur aura a définir les projections nogmtige (par exemple les projections 0,1
a 0,5). Le logiciel détermine la courbe PActe moyedes courbes PActe de ces projections
non atténuées. Ceci servira comme courbe de réfrafin d’étudier la corrélation des
différentes projections TEMP. Le logiciel détermirménsi les projections qui seront
considérées comme non atténuées (coefficient adélation = seuil) ou atténuées (coefficient
de corrélation< seuil). Les numéros des projections atténuées ddfimies déterminent les
lignes atténuées des sinogrammes. Ceci est illpsié I’ « étude normale » dans la figure
4.33 et pour I' « étude anormale atténuée » dafiguee 4.34.
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Figure 4.32: «Etude normale». Courbe représentative des coefiisi de
corrélations des lignes des sinogrammes par regpéa courbe de référence.
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Figure 4.3:: « Etude anormale ». Courbe représentative des icamffs de
corrélations des lignes des sinogrammes par rappta courbe de référence.
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L'opérateur choisit arbitrairement le seuil de rétation en s’appuyant sur les
informations fournies par I'étude de la corrélataes courbes PActe illustrées dans les figure
(4.33 et 4.34).

L’ensemble des détailles exposées ci-dessus sprésentés dans l'interface illustré
dans la figure (figure 4.34).

courbe cort i j ligne Coefiicients de correlation ligne
14— o = . e 2 . .
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Cancel
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Figure 4-34: lllustration de l'interface qui regroupe les résats obtenus dans la procédure
la détermination des lignes atténuées. En hautuciga nous avons la courle corrélation, ¢
droite la répartition spatiale de ses valeurs estbjramme. En bas a gauche nous avon:
courbes PActe permettant la détermination des Bgaigénuées et les numéros des sinograr
(coupes transaxiales) atténués en vert.

Le logiciel traduit toutes les informations folggiet propose une image correspondant
aux lignes estimées comme étant atténuées (figBE.4

Lignes & pondérer 1

Figure 4.35: Image fournie par notre logiciel illustrant les higs assujetties
I'atténuation et qui seront a corriger au sein dg@&sogrammes atténués.
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4.4.2 Délimitation des colonnes sujettes a I'attéation

Dans cette partie, nous déterminons les colonngxleées par I'atténuation au sein
des sinogrammes (coupes transaxiales) atténué&agit donc d'étudier la corrélation des
courbes de profil d’activité de ces coupes traraasiobtenues en sommant les colonnes de
chaque sinogramme correspondant.

Le principe de construction de la courbe de prdfictivité est le suivant : prenons
une source ponctuelle et faisons une acquisitioMHEle cette source. Supposons que le
détecteur de la gamma caméra est réduit a un spixeko> de détection. Pour chaque

direction d’acquisition ce « pixel » se translagela position 1 & la 64 le long de la téte de
la gamma cameéra pour capter I'activité émise paolace.

La K*™ valeur de la courbe de PActe est constituée paotame de la contribution
de l'activité acquise au niveau dké?mepositions de chaque projection. La courbe de Iprofi
d’activité ainsi obtenue caractérise :

d’'une part I'activité de la coupe transaxiale.

d’autre part la performance de la gamma caméra
la distance source-détecteur

Nous illustrons le principe de la construction ate courbe de profil d’activité a
travers la figure IV-26 ci-dessous.
Détecteur de la gamma

k'*™ position du
pixel détecteur

Geneése de la courbe de
profil d'activité

. La k™™ valeur la
LT T
... -"‘

| [
Numeéro de la coupe transaxi 64
Figure 437: Schéma du processus de la construction de la calebi@Acte permettant
déterminer legolonnes a corriger au sein des sinogrammesausistants.
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Par exemple, le premier élément de la courbe igitete cette source ponctuelle sera
formé par la contribution de I'activité émise sitfreapar les fleches noires (figure 4.37).

Nous avons généralisé ce principe sur 'ensembdecdupes transaxiales du coeur, en
supposant que I'activité émise par les organes@mvants au cceur ainsi que I'atténuation de

ces organes sont négligées.
Le profil des courbes d’activité ainsi obtenu @etviétre proportionnel a I'activité

cardiaque. En effet, la performance de la machie @distance coeur-détecteur (pixel) étant la
méme pour chaque projection seule I'activité valisne coupe transaxiale a l'autre (figure

4.38).

w3

= memeenes

AAR A4

i

|

r >

\ -

Figure 4.38: Modélisation de I'acquisition de I'activité dela n°"e coupe transaxial

suivant le principe décrit précédemment.

Les courbes de profil d’activité des coupes taimdes ou le sein gauche s’interpose

entre le cceur et le détecteur (pixel) verront latdoution de l'activité acquise par le
détecteur (pixel) (au niveau des positions ou la &t écran au coeur) sous-estimée. Par
conségquent, ces courbes ne seront pas corréléesesties. Nous illustrons ces propos a

travers la figure 4.39.
Décrochage des courbes PActe

I
Numeéro de la coupe transaxi 64

Figure 4.3¢: Schéma du processus de la détermination c@ennes ¢

corriger au sein des sinogrammes non consistants.
75



Nous illustrons dans la figure 4.9 les courbes pdefil d'activité de I « étude
normale » obtenues par ce principe et celles @ettude anormale atténuée» dans la figure
4.40.
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Figure 4.4C: Courbesde profil d’activité des coupes transaxiales duucocede
I' « étude normale ».
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Figure 4.41: Courbes de profil d’activité des coupes transadale cceur de I' étude
anormale atténuée ».
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Nous soulignons que les courbes de profil d’agivde I’ « étude normale » sont
proportionnelles entre elles. Ceci contraste aeer@sultat obtenu avec I' « étude anormale
atténuée » ou les courbes des coupes transaxitdesi@es décrochent alors que celles des
coupes transaxiales non atténuées restent propaoeties.

Pour étudier la corrélation de ces courbes PAtipérateur détermine un certain
nombre de coupes transaxiales non atténuéesglaeloestime la moyenne de ces derniéres
pour déterminer la courbe PActe de référence. Qidtaiére sera utilisée pour calculer la
corrélation de I'ensemble des courbes PActe obgnulous présentons le PActe de la
courbe des coefficients de corrélation de I' « étndrmale » dans la figure 4.42 et celle de
I' « étude anormale atténuée » dans la figure 4.43.
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Figure 4.4Z: Etude normale. Représentation graphique du prdilla
courbe de corrélation utilisée pour déterminer éedonnesatténuées.
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Figure 4.4%: Etude anormale atténuée. Représentation graphiquprdfil de
la courbe de corrélation utilisée pour détermines kcolonnes atténuées.
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L’'opérateur aura a fixer arbitrairement une valsewil qui servira a déterminer les
colonnes atténuées. Pour cela, il dispose de tdegemformations nécessaires pour choisir
les valeurs seuils. Celles-ci sont représentées ldaterface illustrée dans la figure 4.43.

courbe corr i j colonne Coefficient correlation colonne
1 T T T T T T ]
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Figure 4.4<: Interface quiregroupe toutes les informations mis a la dispositde I'opérateur pou
déterminer les colonnes atténuées. En haut a galeheoefficients de corrélation, a droite
répartition spatiale de ses coefficients en histmgme. En bas a gauche les caifits de corrélatio
en image de sinogramme. Et en fin la zone de ctiore correspondané I'intersection des lignes
des colonnes ayant des faibles corrélations aveéfiarence.

Par exemple, en choisissant 0,997 comme valeul, $&courbe de corrélation de
I'« étude anormale atténuée » montre que les padist de la 24" a la 47™ colonne des
sinogrammes concernés par l'atténuation sont mmmn®lés a la courbe de la référence, ils
seront donc a corriger. En effet, ils correspondetiinterposition du sein gauche entre le
cceur et le détecteur de la gamma cameéra. Ces iatiorms sont présentées par le logiciel en
une image (figure 4.44).

Colonnes & pondérer 1

Figure 4.4t : Image fournie par notre logiciel illustrant les coines assuijettie
a l'atténuation et qui seront a corriger au seirsdgnogrammeatténues.
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L'ensemble des résultats obtenus aux différentgeanix de la procédure (la
détermination des sinogrammes atténués, la détatimindes lignes et ainsi que celui des
colonnes) sont combinés pour déterminer les pigeigernés par I'atténuation mammaire
(figure 4.46).

Coeficient conelation pixel Colonnes et Lignes & pondérer

Figure 4.46: Image fournie par notre logiciel illustrant les pig assujettis a I'atténuation et ¢
seront & corriger au sein des sinogrammes atténues.

4.5 Détermination des facteurs de correction

A cette étape, nous avons déterminé les pixelssqnt atténués et a corriger. La
méthode utilisée pour déterminer les facteurs deection est basée sur le principe de la
consistance entre les projections dans I'espadeaden. Il s’agit d’appliquer la contrainte de
corrélation aux courbes de profil d’activité (desipes transaxiales) caractérisant la distance
source-détecteur par rapport a I'acquisition.

En effet, les sinogrammes sont des fonctions das-ensembles (coupes transaxiales
cardiaques) dont nous connaissons umi@mation a priori qui est leprofil d’activité des
sinogrammes consistants (coupes transaxiales té@muaes). Nous utilisons cette information
a priori pour contraindre les fonctions sinogram@ésre corrélées entre elles. Ce qui permet
de déterminer les valeurs manquantes a ces sinogramtténués pour satisfaire la condition
de la consistance.

En pratique, cela consiste a estimer I'écart qual entre la courbe de profil d’activité
d'une coupe transaxiale atténuée par rapport 2olabe de référence (figure 4.45). Le
résultat de chaque rapport détermine la valeur oeame nécessaire pour ramener la courbe
de profil d’activité de la coupe transaxiale até&muau niveau de la courbe de référence.

_ En effet, la contrainte de la corrélation impoasadlation suivante, en tout poihet
] de la courbe de profil d’activité on devrait avoir

Act Act].

Act _Act —4

Tref jref
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avec Qune valeur constante. Or aux points de décrochageaourbes de PActe des coupes
transaxiales atténuées nous avons :

Act .
—ee < q alors Aat'corrigé = 'A\Ctimésuré>< q [Eq-41]
Act

iref

La figure 4.45 ci-dessous, montre un exemple tibud des écarts des valeurs
manquantes entre certaines courbes de profil gigegpar rapport a la courbe de référence
présentée en bleu. Nous constatons que les codebgofil d’'activité (verte, jaune et rouge)
représentent un décrochage par rapport a la caeripeofil d’activité de référence (bleu). Les
trois premiéres courbes au bas de la figure repté&sedes courbes de profil d’activité des
coupes transaxiales qui sont hors de la silhousdtdiaque et non concernées par notre
problématique.

1 I:I T T T T T T

Ecart entre la référence (bleue -
Ik et la courbe atténuée (rouge) =

0 5 10 15 20 25 a0 35

Figure 4.47: lllustrations del'écart des valeurs manquantes entre les cou
d’activité des coupefransaxiales atténuées par rapport a la courbe d&nence e
bleu

Une fois que le calcul des facteurs de correatsirfait sur 'ensemble des courbes de
profil d’activité, nous obtenons les résultats ésgntés dans la figure 4.48. Nous soulignons
gue conformément a ce qui a été prévu, le logieiemmis systématiquement a 1, les
coefficients de corrections des courbes de pddittivité des coupes qui ont un coefficient
de corrélation supérieure ou égale a la valeut §rée par I'opérateur.
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Figure 4.4¢ Représentation en 2D (1) et 3D (2) des facteurgméstpour la
correction des sinogrammes atténués.

La correction des sinogrammes atténués se faitipamopération de multiplication. Il
s’agit de multiplier chaque coefficient de correatipar le sinogramme correspondant. La
figure 4.48 représente les résultats obtenus efiqappt cette méthode de correction aux
sinogrammes de I'«étude anormale atténuée ».
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Figure 4.51: « Etude anormale >L.es sinogrammes des coupes cardiaques atténuée
aprés correctior

En comparaison avec les sinogrammes de I’ « éiodmale » de la figure 4.49, les

sinogrammes de I « étude anormale atténuée »riges@ hypo signal cardiaque visible au
niveau des sinogrammes allant de'fd¥mage a la 18" image (figure 4.50). Ceci contraste
avec les images de I' « étude anormale atténugees &orrection de l'inconsistance (figure
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En effet, 'activité cardiaque sous-estimée piatdrposition du sein gauche entre le
coeur et le détecteur a été corrigée par l'utiisatile notre méthode de correction. Les
sinogrammes ainsi obtenus sont plus consistantiequenogrammes non corrigés.

4.6 Synthese

Les différentes étapes exposées dans ce chagitedent un point qui meéritent d’étre
discuté. La méthode de correction de la consistamtee les projections (sinogrammes)
présente certaines limites. Le principe de notrethote de correction suppose des
approximations. En effet, nous négligeons délibémntatténuation et I'activité émise au
niveau du sein droit et des organes environnantsder. Seuls sont considéres le coeur et le
sein gauche.

Par ailleurs, les facteurs de corrections déte¥misont des valeurs moyennes. En
d’autre terme, pour chaque sinogramme concerndgt@nuation le facteur de correction
change d'une ligne atténuée a l'autre, mais reststant le long de chaque ligne (au niveau
des pixels de chaque ligne).

Nous cherchons a améliorer la consistance engr@rigections avant de les utiliser
dans la deuxieme étape, celle de la reconstructieec correction du signal par pondération.
Tout en sachant que ces projections corrigées senepas parfaitement. En effet, elles sont
plus consistantes entre elles que les projectititialement acquises et non corrigées.

4.7 Conclusion

Nous avons développé dans ce chapitre une métheduettant de corriger la
consistance des sinogrammes atténués dans unesiicguide tomoscintigraphie par
I'interposition du sein gauche entre le cceur eldcteur. La méthode comprend trois étapes,
la détermination des sinogrammes atténués, la isati@n des pixels concernés par
I'atténuation au sein de chacun de ces sinogranehesnfin I'estimation des facteurs de
corrections.

La méthode utilisée pour déterminer les facteersairection est une combinaison du
principe de la consistance entre les projectioms daspace de Radon. Nous cherchons a
ameéliorer la consistance entre les projections tadanles utiliser dans la deuxieme étape,
celle de la reconstruction avec correction du aigvar pondération. A savoir que ces
projections corrigées ne le sont pas parfaitemienteffet elles sont plus consistantes entre
elles que les projections initialement acquisasoetcorrigées.
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Chapitre 5

La reconstruction avec pondération des données
attéenuées en TEMP

Nous abordons dans ce chapitre la deuxiéme mati@ méthode que nous proposons
pour la correction de l'atténuation mammaire damscédre de cette thése. Il s’agit de
I'approche de correction des données atténuéels paéthode de pondération. Par ailleurs,
ce chapitre expligue comment nous adaptons cetfgoelpe avec les algorithmes de
reconstruction tomographique de type itératifs.

Nous allons dans un premier temps rappeler lecipende I'approche et dans un
deuxieme temps, nous détaillerons point par p@strhéthodes utilisées. Nous appuierons
nos explications par des illustrations de I'applma de cette approche a travers une « étude
normale » et une « étude anormale atténuée » @sems études simulées utilisées dans le
chapitre précédent).

5.1 Principe de la méthode

Nous partons sur le principe qu'il est possibleréeonstruire des images en mode
tomographique avec moins de données acquisesff@n ladée consiste a supprimer ou
minimiser I'importance de toute projection atténwsms les images reconstruites. Il s’agit
donc de pondérer toutes les projections susceptithe contenir un signal provenant de
I'interposition du sein (gauche) entre le coeureedétecteur, bien que ces derniéres aient été
corrigées par la méthode CCP décrite dans le ckamiécédent.

La pondération de ces projections atténuées lertadeconstruction est nécessaire
pour réduire non seulement les imperfections deqligsition, mais aussi pour minimiser
toute éventuelle erreur de sous-estimation ou desBmation qui serrait faite pendant la
correction de l'inconsistance des sinogrammes €ptimns) atténués.

La valeur du coefficient de pondération est fixene maniere empirique par
I'opérateur. Elle est prise entre 0 et 1. Pourwadeur proche de 1, cela revient a prendre les
projections telles qu’elles sont. Et pour une valpoche de 0, cela revient a pousser le
principe de la méthode de pondération jusqu’a satdi extréme, qui est de supprimer
entierement dans la reconstruction I'apport de eé®uprojections acquises sujettes a
I'atténuation. Ceci peut avoir comme consequensedééormations au niveau des images.

En pratique, nous proposons de pondérer toutebgless des sinogrammes renfermant de
I'activité cardiague issue des projections ou lm gg@uche s’interpose entre le cceur et le
détecteur. Cette approche est illustrée dans a€if.1.

Les lignes des projectiofisetMreprésentées en rouge dans l'espace sinogramnuat ser
pondérees entierement alors que les données destimes a et (en noire) ne seront pas

prise en compte dans ce processus de pondération.
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Figure 5.1: lllustration d’'un sinogramme contenant des donn&génuées par le se
gauche

Nous appellerons cette méthode dans ce qui suiéthode de correction par
pondération globale (CPG). Nous détaillerons sutecméthode dans les paragraphes ci-
dessous.

5.2 Les algorithmes utilisés (algebriques)

Nous avons opté dans le cadre de cette thésdis#utdes algorithmes de types
algébriques, a savoir ART, MLEM et OSEM. La prob#&igue de notre sujet s’apparente aux
problemes de reconstruction a données manquantdes @lgorithmes de reconstruction de
type algébriques sont plus disposés que la Réeokan Filtré (RPF) pour la reconstruction
tomographique avec des acquisitions de donnéesnpietes. En effet, ils se prétent plus
facilement a la modélisation de phénoménes physiqlegradant le signal comme la
diffusion, la perte de résolution en profondeutagténuation des photon, ce qui est notre cas.

Par ailleurs, nous avons déja utilisé la RPF tbume étude de faisabilité de cette
approche en DEA. Les résultats se sont averésifeedat RPF a montré ses limites lorsque

le nombre de projections atténuées était consitEraBlus précisément, lorsqu’elles
dépassaient le nombre de cing projections.

5.3 Description de la méthode de pondération

5.3.1 La correction par pondération globale (CPG)

La méthode de la CPG est fondée sur le principa détermination des projections a
prendre en compte lors de la pondération. En déautermes, les projections qui ont été
atténuées par l'interposition du sein gauche datoeeur et le détecteur de la gamma caméra.
Pour cela, I'opérateur a deux choix :

- soitil les sélectionne manuellement apres visatibn des projections acquises.
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- Soit il utilise les parametres déterminés danshbgpitre précédent en chargeant le
fichier contenant les informations sur les sinogras atténués ainsi que les lignes
et les colonnes concernées.

Dans le cas ou l'opérateur aurait fait le prenuleoix, il transmet l'information au
logiciel de traitement via une interface lui pertapt de renseigner, la premiére projection
atténuée, le nombre de projections concernées @usi la valeur du coefficient de
pondération a appliquer (figure 5.2).
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Figure 5.2 Interface de traitement illustrant I'étape ou I'apéeur choisit manuellement
nombre des projections a pondérer ainsi que lawadiel coefficient de pondération.

Ce dernier fait correspondre les données transnase& lignes correspondantes au
niveau des sinogrammes.

Quand a la pondération, elle est appliquée perndartonstruction. Nous intégrons la
CPG au niveau des itérations pixel par pixel padiisation des algorithmes ART et MLEM.

Pour I'algorithme OSEM la correction par pondénatglobale est intégrée directement dans
la matrice systeme.
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5.3.2 Modélisation de la correction par pondératiorglobale

Considérons I'espace sinogramme comme étant uandie nommé&P formé par
I'union de plusieurs sous-ensembles (il y a auti@nsous-ensemble qu'’il y a de projections).
Dans le cadre de la CPG, nous allons nous limitgjuement aux grands sous-ensembles.

En effet, nous considérons que I'ensemBleest formé de deux grands sous-

ensembleF' et P-. P'est le sous-ensemble de données acquises provdgmprojections
dont le sein gauche s’interpose entre le cceur @étiecteur. Ce sous-ensemble est représenté

en rouge dans I'espace sinogramiRéest le sous-ensemble des données provenant ds toute
les autres projections acquises. Il est représamt@ir (voir la figure 5.3).

I
! ! >

P e —
l.l.l.l.l.l.l.l.:l. l...:l.l.l. l.l-l-l.l.l.l.l.l.l.l-l. P |
5‘ spmunnen D RN D NN BeEEEEEEEEE

¥

Figure 5.Z lllustration schématique de I'espace sinogrammecases sous-ensembles.
A droite nous avons une représentation en 2D,ggtuche une représentation en 1D.

L'ensembleP est défini par :
P=P OP [Eg-5.1]

avec ] une relation d’exclusivité, tel qué] p[1P nous avons :

. | P OP pour touts mesureges projectiors Coeur/Sein
pd(P-OP) = [Eq-5.2]

p D PL pour touts autresnesures

Par ailleurs,0 peut s’écrire sous la forme de :

p, O0P=XX 1, Eq-5.3]
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avecX la valeur discréte de la fonction a reconstrdifX, y) sur le maillage, etl]; la

contribution des valeurs dXJ. dans les mesures & (voir chapitre 2).

Soit donc :

p,=> f0, [EQ-5.4]

La résolution de cette équation est faite ensatili des méthodes itératives. Comme
ces algorithmes de reconstruction traitent la téswl du probléme en utilisant le
sinogramme ligne par ligne, c'est-a-dire, projectpar projection, il est donc possible d’isoler
le sous-ensemblé® lors de la reconstruction.

En pratique, la procédure de la pondération diffezlon I'algorithme choisi mais le
principe reste le méme. Pour les algorithmes ARTMELM, nous faisons intervenir la
pondération au niveau de la mise a jour des im&ms. OSEM nous avons choisi d’intégrer

la pondération dans la matrice systeme, au nivesucdefficients de contributidﬂij de la

matrice systéme a cause de la complexité de lapuiation des sous ensembles pendant la
reconstruction OSEM.

5.3.3 Intégration de la pondération dans les dlgyoes de reconstruction

5.3.3.1 L’algorithme ART

Pour I'algorithme ART, la solution de I'équationd.4] est donnée par la relation.

-

e Fﬁiﬂp—ﬂmﬂﬂu sip OP

[Eg-5.5]

k+1 —— k
fj —fj +

' o,

Y (o, 0,10, si p, OP

J

Il faudrait faire la difference entrd@ qui est intrinseque a I'algorithme ART gt qui

est le coefficient correcteur de pondération. Damise cas, nous avolé=1. Les images
suivantes résultent de I'application de la CPG &M@ sur nos deux études TEMP illustrées
ci-dessous (I'«étude normale» et I'«étude anorragnuée).
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Figure 5.4: Images 2C de I' « étude normale » avec I'algorithiieT.

image 1 image 2 image 3 image 4 image 8
image B image 7 image 8 image 9 image 10

Figure 5.5: Images 2C sans correction de I’ « étude anorméiénaée» avec
I algorlthme ART.

image 1 image 2 image 3 image 4 irmage &

image B image 7 image & image 9 image 10
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Figure 5.€: Images 2C de I’ « étude anormale atténwémpres correction ave
I'algorithme ART.

Nous remarquons que I'hypoperfusion de la pardéragure des images 2C non
corrigées (figure 5.5) est normalisée par la comibon des méthodes de corrections (de la
consistance entre les projections et par pond@éafiigure 5.6).

89



image 1 image 2 image 3 image 4 image 5

-
-

image B image 7 image 8 image 9 image 10

-
-
-

Figure 5.7: Images 4C de I'« étude normale » avec I'algorighfRT.

image 1 image 2 image 3 image 4 image &

image 6 image 7 image B image 9 image 10

Figure 5.€: Images 4C de I'« étude anormale atténsiésans correction ave
I'algorithme ART.

irnage 2

image 6 image 7 irmage 8 image 9 irnage 10

2

Figure 5.€: Images 4C de I'« étude anormale atténwé@pres correction ave
I'algorithme ART.

2
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Figure 5.1C: Images PA de I'« étude normale » avec I'algorithikeT.

image 1 image 2 image 3 image 4 image 5

©

image 7 image B image 8 image 10

@]9}

O €

Figure 5.11: Images PA de I' « étude anormale atténsiésans correctio
avec l'algorithme ART.
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Figure 5.1Z: Images PA de I' « étude anormale atténuéapres correctiol
avec l'algorithme ART.

Nous constatons que I'hypo fixation engendréel’ptEnuation mammaire au niveau
de la paroi antéroseptale des images PA non cerig@igure 5.11) se normalisent apres
correction de 'atténuation par nos méthodes (édud.2).
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5.3.3.2 L’algorithme MLEM

Comme dans le cas de l'utilisation de l'algorith®RT, pour I'algorithme MLEM,
nous avons modifié la solution de I'équation [E4}5afin d’intégrer la pondération des

éléments du sous-ensembBle Et I'équation de mise & jour devient :

-

fo=p L sl P || sipop
l ZDI] J J leljfjk
! i i [Eq-5.6]
1 p |
frazfe T sip, 0P
S0, 2.0 .szk P
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Nous présentons ici les résultats obtenus sumlages reconstruites par la méthode
de correction par pondération avec l'algorithmévidd=M.

image 1 image 2 image 3 image 4 image 5

SISIS

image B image 7 image 8 image 9 image 10

Figure 5.13: Images 2C de I' « étude normale » avec I'algarithMLEM.

image 3 i image 4 ‘ image &

mage b image 7 image 8 image 9 image 10

Figure 5.14: Images 2C de I' « étude anormale atténwégans correction ave
I'algorithme MLEM.
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Figure 5.1f: Images 2C de I' « étude anormale atténuéaprés correction ave
I'algorithme MLEM.

.

Nous pouvons constater que les images reconstrs@#es correction présentent une
baisse de signal considérable le long de toutalai @ntérieur (figure 5.14). Cette anomalie
de fixation se normalise lorsque nous appliquorieerepproche de la correction d’atténuation
sur ces images (figue 5.15).

93



image 1 image 2 image 3 image 4 image 5

©

image B image 7 image & image 9 image 10

©
©
©
©)
©)

Figure 5.16 :Images (PA) de I'étude normale avec I'algorithmeBHL
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Figure 5.17: Images PA de I' « étude anormale atténuégans correction ave
I'algorithme MLEM.
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Figure 5.1¢: Images (PA) de I'étude anormale atténwéapres correction ave
I'algorithme MLEM.

Nous observons que I'hypofixation visible au nivede la paroi antérieure et des
régions antéroseptales et antérolatérales sumlageis de la figure 5.17, se normalise apres
correction (figure 5.18) et se rapproche de lanate (figure 5.16).
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5.5 Integration de la pondération dans la matricesysteme
(OSEM)

Contrairement aux autres algorithmes, la solutionnée par I'algorithme OSEM pour
I'équation [EQ-5.4] est complexe et elle est défipar la relation :

LZDTL [EQ-5.7]

ZDH i0S, ij ZDijfin'l
j

i0s,

fr@S)=f"

A TitérationN, la mise & jours de I'imagk se fait simultanément & partir des données des

I L , s . L2 . ,
sous-ensembleB’ etP~ . De plus, I'ordre d'utilisation des éléments de derniers n’est pas
respecté par rapport a leur ordre d’agencement ldEspmace sinogramme. Par conséquent, il

g - L . p Lz I z
est difficile d'intervenir & ce niveau pour p@mer les éléments d® . Nous avons opté
d’inclure la CPG au sein méme de la matrice Syst@me

. . 1 2 | .
La connaissance parfaite des éléments du soessbtel?’ et de son cardinal (nous
vous rappelons qu'’ils sont déterminés manuellerpant’opérateur) suffise pour pondérer

directement les coefficients de contributﬂri; del] .

Si nous considérons que lI'espace sinogramme eséfde deux sous-ensembles, alors
la matrice systeme est constituée elle aussi de diees de données. Elle est définie par la
relation :

- ] LL [ .
= Eqg-5.
D 1l q

(0" est le bloc de coefficients représentant la coutigim du sous-ensemdi®” et (1" est
le bloc des coefficients représentant la contrdrutdu sous-ensembl®' . Ces sous-
ensembles sont définis par le produit scalairereisides fonctions indicatricgﬁI et¢jLI pour

le sous-ensemble]" et des fonctions indicatricgl§ etg:*
Les fonctions indicatrice¥ et @ sont largement définies dans chapitre 2.

La pondération des éléments [dé par le facteur de pondératiptpermet d’éliminer

ou de limiter I'impacte des projections renduesoimgistantes par I'atténuation mammaire
dans la reconstruction des images. Ainsi, nousnobi® une nouvelle matrice systeme

corrigéel] . définie par:

D”

C

(0:)
O, = [Eg-5.9]
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avec :
O, =" [Eq-V.12]

Cette phase est réalisée avant la reconstructiinsi les coefficients déﬂ; et de

Du interviennent lorsque un élément d?' est sollicité pendant la reconstruction.
L'avantage de cette approche est que la mdtliceine fois modifiée, elle reste fixe tout au
long de la reconstruction.

Nous vous présentons dans ce qui suit, des imdlyssrant les résultats de
I'application de la méthode CPG avec I'algorithm®EM.
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Figure 5.1¢: Images 2C de I'étude normale avec I'algorithme OSEM
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Figure 5.2(: Images 2C de I'« étude anormale atténuée » samection
avec l'algorithme OSEM.
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Figure 5.21: Images 2C de '« étude anormale atténwéepres correctiol
avec l'algorithme OSEM.
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Nous constatons que I'anomalie de perfusion deafai antérieure observable sur les
images non corrigées (figures 5.20) est compléémermalisée par notre approche de
correction par pondération incorporée dans la c@asysteme (figure 5.21). Les résultats sont
comparables aux images de la figureV-11, permebdérmer cette affirmation.

image 1 image 2 image 3 image 4 image 5

o]

image 9 image 10

)

Figure 5.2Z: Images (PA) de '« étude normale » avec I'algorich@SEM.
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Figure 5.2%: Images 2C reconstruite sans correction dedtude anormal
atténuée » avec l'algorithme OSEM.
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Figure 5.2¢: Images 2C de I' « étude anormale atténwuegores correctiol
avec l'algorithme OSEM.

Ceci se vérifie également sur les coupes PA ibestidans les figures 5.22, 5.23 et 5.24.
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5.6 Performance des algorithmes

Nous avons étudié le temps de traitement de rgggitdmes. Pour cela nous avons
enregistré le temps nécessaire pour chaque algaigour traiter une étude de perfusion. Le
traitement comprend la reconstruction sans cooecta reconstruction avec la correction par
pondération sans correction préalable de la camgst des projections et enfin la
reconstruction avec la double correction (consc#amntre les projections et par
pondération). Les résultats sont représentés sonefde tableau.

Tableau : Temps de traitement des algorithmes de reconstmucti

Nombre d'itérations  Temps en seconde Temps en n@nut
ART 5 1505 25min
MLEM 32 229,830 4min23
OS-EM 8 336,22 6min38

Nous rappelons que le programme de traitementaett sur MATLAB version 7.1.
Le traitement des données est réalisé sur un Palper(Acer, processeur Inetel Celeron
CPU 540, 1,86GHz, 0,99 Go de RAM).

Néanmoins, avec [I'évolution technologique et laogoession scientifique, les
performances en temps peuvent étre divisées pdrequaire méme plus. Ainsi, le facteur
temps ne sera plus un obstacle a l'utilisationadenéthode de la correction par pondération
global avec les algorithmes ART et OS-EM.

5.7 Conclusion

Ce chapitre présente I'approche de correction 'dgéhuation mammaire par la
technique de la pondération globale. Cette métrooddé implantée avec les algorithmes
itératifs, ART, MLEM et OSEM. Nous avons appligué méthode de correction par
pondération globale de I'étude de perfusion mydgae simulant I'atténuation mammaire
(étude anormale atténuée). Les résultats obtenussipaulation sont encourageants et
montrent que la méthode de correction par ponagraurrait permettre de s’affranchir de la
problématique de I'atténuation mammaire.

A cette étape, il s'agit de veérifier sa validitéea des études TEMP de perfusion
myocardique chez les patients.
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Chapitre 6

Vérification de la validité de notre approche de
correction de I'atténuation mammaire

Dans ce chapitre nous illustrons avec difféerexesmgles les résultats obtenus avec
nos méthodes de correction de I'atténuation manemair

Nous proposons dans un premier temps de fairerehrbsumé des logiciels de
simulations utilisés dans le cadre de notre travaavoir : NACT et SIMIND.

Dans un deuxiéme temps, nous présenterons natpeeplogiciel élaboré au cours de
la réalisation de la thése pour satisfaire le catiéecharge fixé par la problématique de notre
sujet de thése.

Dans un troisieme temps, nous illustrons une égéaerée par simulation en utilisant
NCAT et SIMIND. Et en dernier lieu nous illustrodes études patients réels incluant une
atténuation mammaire, un infarctus inférieur, uanctus antérieur et une ischémie antérieure.

6.1 Présentation des logiciels de simulation NCATte
SIMIND

6.1.1 Présentation de NCAT

Le NCAT est une version nouvelle du fantdme 4D-MUAD Mathematical Cardiac-
Torso Phantom). Ce dernier fut développé a l'usitérde Caroline du Nord pour modéliser
les organes internes du torse (cceur, foie, sain, eén utilisant des combinaisons d’objets et
de surfaces géométriques, telles que des ellipsoiddindres, deécrits par des équations
mathématiques simples. Il a été le fantdme le phaployé dans I'évaluation des méthodes
de reconstructions.

Le MCAT est limité dans sa capacité a modéliser fliermes des organes, les
variations anatomiques et les mouvements du patént la naissance de cette version
NCAT. Le logiciel NCAT integre une méthode de migidion des formes et des courbes en
appliguant des transformations (Zoom, rotatiomdlaion) aux points de contrdle définissant
les différents organes.

Le NCAT a la possibilité de modéliser de variati@anatomiques et des mouvements
du patient sur des images myocardiques de SPEGPECT synchronisé. Pour améliorer
encore le potentiel du fantdme, les auteurs ontétis¥la poitrine pour adapter le modele a
'anatomie féminine. Les formes des organes sanaussi plus réalistes que celles de la
version précédente (MCAT). Le modele prend aussicgnpte les mouvements cardiaque et
respiratoire. Le mouvement respiratoire met en f@uplupart des organe du torse:
diaphragme, le cceur, le foie, 'estomac, les rémsage thoracique et les poumons [5].
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Figure 6.1 :lllustration d'un volume d’'images TEMP simulé paCAT.
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Figure 6.2 :lllustration d’'un volume d’'images TDM simulé par NC

Le logiciel permet de générer deux volumes de desTEMP et TDM correspondant.
Nous rappelons ici que le fantbme NCAT est le medahtbme que nous avons utilisé dans
notre travail. De plus ample information sur ledfé&lents fantdmes numeériques sont
rapportées ailleurs [140, 141].
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6.1.2 Présentation de SIMIND

SIMIND est un logiciel développé a Lund Universipar le professeur Michael

Ljungberg. Il permet de modéliser les applicatistesdards réalisées par une gamma camera

en pratique clinique. Il peut générer des volumamdriques mais il peut également utiliser
des volumes générés par NCAT pour créer des piajsotn simulant la gamma caméra.

ror
A A

Figure 6.3 :lllustration de différents types images SPECT sésiplar SIMIND.

La figure 6.3 ci-dessous illustre une série d’'iegmgimulées par SIMIND. De gauche
a droite et de haut en bas nous avons :

1-

2-

Image correspondant a une étude TEMP simulée sems/ement avec une
parfaite résolution de la gamma caméra.

Image correspondant a une étude TEMP simulée incldas mouvements
(respiratoire et battement du coeur) avec uneaparfésolution de la gamma
cameéra.

Image correspondant a une étude TEMP simulée intcldgs mouvements
(respiratoire et battement du coeur) avec undutson normale de la gamma.
Image correspondant a une étude TEMP simulée semsement avec une
parfaite résolution de la gamma caméra mais avecsimulation de I'atténuation
et de la diffusion des photons.

Image correspondant a une étude TEMP simulée incldas mouvements
(respiratoire et battement du coeur) avec uneaparfésolution de la gamma
cameéra, une simulation de I'atténuation et deffasion des photons

Image correspondant a une étude TEMP simulant tienparéel incluant des
mouvements (respiratoire et battement du coeung, nésolution normale de la
gamma cameéra, une simulation de l'atténuation dadgffusion des photons et
simulation du bruit d’acquisition.
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6.2 Description de notre logiciel de traitement

La mise en place d'un programme satisfaisant &igeaces de ce projet a nécessité
un temps considérable et un travail assidu et gonti

Au dela des algorithmes de reconstructions, ngossadéveloppé un certain nombre
de fonction. Pour faciliter I'accessibilité a cemétions, nous les avons regroupées dans une
interface interactive comportant 11 menues ett dbaque menu peut avoir plusieurs sous
menus.

Quelque soit le menu choisi, la premiere étapdinkerface consiste a permettre a
'opérateur de sélectionner son sujet d’étude, a#idher et de choisir les parametres du
menu sélectionner (figure 6.4).

B AE

Fermer Simulation_Inverse Reconstruction_Genera Fonctions_Utiles Deph_correction InterpolationTomo CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPECT Attenuation_mammaire

CHARGER L'ETUDE TOMOGRAPHIQUE A CONSTRUIRE

Regarder dans : | |3 Evaluation thése patisnts j L] = B
|Fa 50 Mme Lasserre Claudine 2011 05 31 hypof ant qui se Morm aprés Cf TEMP; (3Mm
|C)DATAbase_COCHIM bARONMET mAITE IMm
|3 Irono Mme Lasserre Clauding 2011 05 31 hypof ant qui se Morm aprés CA reconst TEMP (3 Mm
| yinFarct_inferieur patisnt Mm
| |3 InFarctus Inférieur (E3Mm
! |Z3Mme 1% CD Perrier Francoise idm inf ss isché associe Dpat
< | >
Morn du fichier |
Fichiers de type : | img; raw:" bin:" tif jpg;” bmp.”. " ﬂ Annuler

Figure 6.4: lllustration de la premiére étape de notre intedate traitement

Par exemple si I'opérateur sélectionne une étudeconstruire sans correction,
I'interface lui donne a cette étape la possibdigechoisir :

- Il'angle d’inclinaison de départ de la gamma caméra.
- Le pas de projection.

- Le type d’algorithme

- Etle nombre d'itération.

De plus amples détails sur notre interface sordrtép dans les annexes.
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6.3 Validation des algorithmes

Dans le cadre de notre travail, nous avons Vélifi&alidité de nos méthodes en
utilisant des études TEMP de perfusion myocardgjorilées et des études TEMP patients
réels.

6.3.1 Etudes TEMP par simulation

Pour la simulation, le principe consistait a géné l'aide des logiciels NCAT et
SIMIND une étude normale ne représentant aucurilogfie cardiaque. Ensuite, a partir de
cette étude, nous avons simulé d'autres étudesood avons introduit délibérément des
anomalies similaires a I'atténuation mammaire.

Pour se rapprocher de la réalité, nous avons tientendre l'atténuation non uniforme.
Nous avons procédé de la maniére suivante. La camkaque a été atténuée de'faa la
24°™ projection suivant des coefficients d’atténuatiifférents.

Profile de '8wolution du coefficient de l'atténuation en %
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Figure 6.5: Profil de I'évolution des coefficients d'atténuati@ppliqués sur le
projections pour simuler I'atténuation mammaire.

De ce fait, dans notre exemple I'atténuation estimale a la projection 16 et décroit
en s’éloignant de part et d'autre de cette prayectiLe profile de I'évolution de ces
coefficients est donné par la figure 6.5.

Les études TEMP de perfusion atténuées ainsi obsersont de 32 projections
acquises sur un arc de 180°, en mode décubituald@®). L'angle de départ est de 45° en
oblique antérieur droit et le pas d’angle de pripm est de 5.8°. La matrice est de 64x64
pixel, zoom = 1,45 avec une fenétre d’énergie@ 2entré sur le pic de 140kev.
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Nous avons appliqué nos algorithmes de recongiruchvec nos méthodes de
correction de l'atténuation mammaire (correctioncdasistance des projections et correction
par pondération global) sur les études TEMP deupenii atténuées obtenues précédemment
afin de corriger les anomalies introduites. Le fioieint de pondération prend ici les valeurs
successives dé(1), (0,19 et 0,35.

Les résultats sont présentés sous trois axes ddeux cavités (2C), quatre cavité (4C)
et petit axe (PA) et suivant le type d’algorithmA&R{T, MLEM et OSEM).

image 1 image 2 image 3 image 4

1

image 1 image 2 image 3 image 4

-2

image 1 image 2 image 3 image 4

image 1

Figure 6.€ : Comparaison des image deux cavités reconstruté¢gdgorithme ART.
1- Images de I' « étude normale» non atténuée.
2- Images de |' « étude avec atténuation mammairen corrigées.
3- Images de I'« étude avec atténuation mammaiorrigées uniquement avec
correction par pondération lors de la reconstracti
4- Images de I «étude avec atténuation mammairaprés correction pe
consistance des projections et par pondération te la reconstruction.
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Figure 6.7 : Comparaison des image deux cavités reconstruit¢ggorithme MLEM.
1- Images de I’ « étude normale» non atténuée.
2- Images de I’ « étude avec atténuation mammairen corrigées.
3- Images de I'« étude avec atténuation mammairrigées uniguement avec
correction par pondération lors de la reconstracti
4- Images de I «étude avec atténuation mammair@pres correction pe
consistance des projections et par pondération te la reconstruction.

La figure 6.7 présente les imageS de I'étude TEMP avec atténuation mammaire
reconstruites par I'algorithme MLEM. A travers iesages non corrigées, nous observons une
anomalie de fixation au niveau de toute la partéreure (figure 5.7.2).

Cette hypofixation s’améliore nettement avec leraxion par pondération durant la
reconstruction des images mais sans correctiongmiéades projections. Toutefois, nous
constatons la persistance d’hypofixation au niveauiers moyen et tiers basal de la paroi
antérieure (figure 5.7.4).

En revanche, la double correction a la fois aeaivdes projections et au niveau de la
reconstruction, normalise la fixation du radio gacau niveau de la paroi antérieure (figure

5.7.9).
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Figure 6.€ : Comparaison des image deux cavités reconstruitdgdgorithme OSEM.
1- Images de I’ « étude normale» non atténuée.
2- Images de I’ « étude avec atténuation mammairen corrigées.
3- Images de I'« étude avec atténuation mammairrigées uniguement avec
correction par pondération lors de la reconstracti
4- Images de I «étude avec atténuation mammair@pres correction pe
consistance des projections et par pondération e la reconstruction.

Pour les images reconstruites par I'algorithme MSBous constatons I’hypofixation
de toute la paroi antérieure des images non cesi(figgure 6.8.2). Cette anomalie de fixation
reste encore visible au niveau de la paroi anigrieles images corrigée uniquement par
pondération lors de la reconstruction (figure 6.8.3

En revanche, nous notons que I'hypofixation senmatise avec la double correction
obtenue par OSEM (figure 6.8.4).

L'ensemble des observations faites sur les im2@egst également valable pour les
images 4C et PA, si bien que nous présentonsaais ¢th figure 6.9, uniguement les images
PA doublement corrigées avec les trois types didlyoes.

Nous soulignons que ces images sont superposainesnages de I'étude normale
sans atténuation mammaire.
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Figure 6.€: Comparaison des images petites ageonstruites successivement par A
MLEM et OSEM.
1- Images de I’ « étude normale» non atténuée.
2- Images de I' « étude avec atténuation mammaireaprés corection par
consistance des projectioret par pondération lors de la reconstruction a
ART.
3- Images de '« étude avec atténuation mammaapres correction par
consistance des projectioret par pondération lors de la reconstruction a
MLEM.
4- Images de I'« étude avec atténuation mammaim@prés correction pe
consistance des projectioret par pondération lors de la reconstruction a
OSEM.
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Pour plus de clarté, nous représentons une coepeirdages PA illustrant les
observations faites dans le traitement de I'«égidrilant avec atténuation mammaire. Nous
remarquons que I'hypofixation de la paroi antégewdt des régions antéroseptales et
antérolatérale se normalisent aprés correctiorattéruation mammaire.

Figure 6.1(: Représentation d’'une seule coupe PA reconstruided’@lgorithme
OSEM.

1- Images de I’ « étude normale» non atténuée.

2- Images de I' « étude avec atténuation mammairen corrigées.

3-Images de I' « étude avec atténuation mammaiapses correctionpar
consistance des projections et par pondération ttarda reconstruction.
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6.3.2 Etudes patients réels

A cette étape, il s'agit de veérifier I'efficaciie nos algorithmes sur des études de
perfusion myocardique des patients réels. Nousgsapus de prendre comme exemple une
patiente ayant une réelle atténuation mammaires etédifier si nos algorithmes permettent
de la corriger.

Par la suite, nous proposons de vérifier que tgusithmes de correction ne corrigent
pas faussement une réelle ischémie (antérieur@wetinférieure) ou un réel infarctus
(antérieur et/ou inférieur).

Les données utilisées pour faire les vérificatidesnos algorithmes sont issues de
patientes ayant eu une tomoscintigraphie de periusiyocardique. Ces derniéres ont subis
un examen de tomoscintigraphie de perfusion myagaedau laboratoire de biophysique et
de médecine nucléaire de I'hépital Cochin dont nmusaissons préalablement le diagnostic
final retenu.

Nous avons huit échantillons. Nous les nommonde&t{820, 421, 312, 429, 502, 109
et 304}, dont trois représentent une atténuatiommaire, trois sont des infarctus réels et
deux ischémies. Chaque étude est formée de 32cpomjs acquises sur un arc de 180°, en
mode décubitus dorsal (DD). L’angle de dépardes#5° en oblique antérieur droit et le pas
de d’'angle de projection est de 5,8°. La matric de 64x64 pixel, zoom = 1,45 avec une
fenétre d’énergie de 20% centré sur le pic de 67kev

Ces veérifications ont été réalisées en appliquaod méthodes de correction de
I'atténuation mammaire avec les algorithmes it&ya&RT, MLEM et OSEM. Durant tout le
traitement, le nombre d’itération utilisé est dep@ir les algorithmes MLEM et OSEM et de
5 itérations pour 'algorithme ART.

Les facteurs de pondération évalués sont susesssnt les valeur§,10; 0,15 et
0,35 Et pour chaque évaluation, le programme foureibdreconstructions :

- Reconstruction sans correction.
- Reconstruction avec double correction (de congistamtre les projections et par
pondeération lors de la reconstruction).

6.3.2.1 Cas de l'atténuation mammaire : (étude nunné 820, 421 et 312)

Il s’agit de trois patientes présentant une camgraphie normale et dont le diagnostic
établie a conclu a une atténuation mammaire. Leslteds obtenus par nos méthodes de
reconstruction sont représentés a travers lesefigardessous. Nous rappelons que les trois
algorithmes ont donné des résultats quasiment sdaelsl Nous avons choisi de vous

présenter ici ceux obtenus par MLEM avec un coleifit de (0,35 de l'atténuation.

Nous constatons qu’aprés correction des images awe méthodes de correction,
I’hypofixation se normalise au niveau de la partisieure (figures 6.11 a 6.19).
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Figure 6.11: Atténuation mammaire. Images 2C de I' « étude nor820 » avec MLEM.

1- Images 2C de I' « étude numéro 820 » non céasy
2-Images 2C de I' « étude numéro 820 » apres ctioe.

image 1 image 2 image 3 image 4

Figure 6.1Z Atténuation mammaire. Images PA de I’ « étude mar820 » avec MLEM.
1- Images PA de I' « étude numéro 820 » non céasy
2-Images PA de I' « étude numéro 820 » aprés ctioe.
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Figure 6.1%: Atténuation mammaire. Images 4C de I' « étude norB20 » avec MLEM.
1- Images 4C de I' « étude numéro 820 » non géas.
2-lmage: 4C de I « étudenuméro 82 » apre: correctior.
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Figure 6.1¢<: Atténuation mammaire. Images 2C de I' « étudeénord21 » avec MLEM.
1- Images 2C de I' « étude numéro 421 » non céaiy
2-Images 2C de I' « étude numéro 421 » apres eion.
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Figure 6.1% : Atténuation mammaire. Images PA de I’ « étudeéror21 » avec MLEM.
1- Images PA de I’ « étude numéro 421 » non céasy
2-Image: PA de | « étude numéro 4: » apies correctior.
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Figure 6.1¢ : Atténuation mammaire. Images 4Cde I’ « étude mam21 » avec MLEM.
1- Images 4C de I' « étude numéro 421 » non céaiy
2-Images 4C de I' « étude numéro 421 » apres endion.
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Figure 6.17: Atténuation mammaire. Images 2C de I' « étudeéron312 » avec MLEM.
1- Images 2C de I' « étude numéro 312 » non céasy
2-Images 2C de I' « étude numéro 312 » apres eohion.
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Figure 6.1¢ : Atténuation mammaire. Images PA de I’ « étudeéro@i2 » avec MLEM.
1- Images PA de I’ « étude 312 » non corrigées.
2-Images PA de I' « étude 312 » apres correction.
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Figure 6.1¢: Atténuation mammaire. Images 4C de I' « étudeéno®il2 » avec MLEM.
1- Images 4C de I' « étude 312 » non corrigées.
2-Images 4C de I' « étude 312 » aprés correction
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6.3.2.2 Cas d’'un infarctus myocardique : (études maéro 429, 502 et 520)

Il s’agit de trois patientes présentant un antéoéd’un infarctus. Nous vérifions que
nos methodes de corrections n’introduisent passéuent la normalisation d’une réelle
anomalie de fixation d’infarctus inférieure (étudaméro 429), d’infarctus apical (étude
numeéro (502) et d’'un infarctus antéroseptoapic20(5

Nous avons reconstruit les études numéro 4296620 en utilisant les algorithmes
ART, MLEM et OSEM avec la double correction (coteice entre les projections acquises
et la pondération durant la reconstruction) avecasfficient de pondération de 0,25.

Nous soulignons que les images (2C, PA, 4C) oletenapres correction d’une
éventuelle atténuation mammaire sont superposabtedles sans correction. Ceci se vérifie
quelque soit le type d’algorithme utilisé. Les féss obtenues sont représentés dans les
figures ci-dessous : infarctus inférieur (figured¥a 6.21), infarctus apical (figures 6.22 a
6.30) et infarctus antérieur (figure 6.31 a 6.39)

Ainsi, un réel infarctus myocardique persiste @pres correction d’atténuation. Nous

vérifions ainsi que nos algorithmes ne normaliges faussement un réel infarctus inférieur,
antérieur et/ou antéroapical.
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Figure 6.1%: Infarctus inférieur. Images 2C de I' « étude 42@eonstruite avec ART.
1-Images 2C de I'« étude 429 » non corrigées
2-Images 2C de '« étude 429 » aprés correction
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Figure 6.1¢<: Infarctus inférieur.Images 2C de '« étude 429 » reconstruite avecEML
1-Images 2C de I'« étude 429 » non corrigées
2-Images 2C de '« étude 429 » aprés correction
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Figure 6.1%: Infarctus inférieur. Images 2C de '« étude 42@eonstruite avec OSEM.
1-Images 2C de '« étude 429 » non corrigées
2-Images 2C de I'« étude 429 » apres correction
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Figure 6.1¢€: Infarctus inférieur. Images PA de I' « étude 42@eonstruite avec ART.
1-Images PA de I'« étude 429 » non corrigées
2-Images PA de '« étude 429 » aprés correction
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Figure 6.17: Infarctus inférieur. Images PA de I' « étude 42@eonstruite avec MLEM.
1-Images PA de I'« étude 429 » non corrigées
2-Images PA de '« étude 429 » aprés correction
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Figure 6.1¢: Infarctus inférieur. Images PA de I' « étude 42@eonstruite avec OSEM.
1-Images PA de I'« étude 429 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 429 » apres correction
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Figure 6.1¢: Infarctus inférieur. Images 4C de I' « étude 42@eonstruite avec ART.
1-Images 4C de '« étude 429 » non corrigées
2- Imaaes 4tde I'« étude 42 » apres correctio.
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Figure 6.2C: Infarctus inférieur. Images 4C de I' « étude 42@eonstruite avec MLEM.
1-Images 4C de I'« étude 429 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 429 » aprés correction
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Figure 6.21: Infarctus inférieur. Images 4C de I' « étude 42@eonstruite avec OSEM.
1-Images 4C de '« étude 429 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 429 » apres correction
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Figure 6.2Z: Infarctus apical. Images 2C de I’ « étude 502 corestruite avec ART.
1-Images 2C de '« étude 502 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 502 » apres correction
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Figure 6.2%: Infarctus apical. Images 2C de I’ « étude 502 corestruite avec MLEM.
1-Images 2C de '« étude 502 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 502 » apres correction
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Figure 6.2<: Infarctus apical. Images 2C de I’ « étude 502 corestruite avec OSEM.
1-Images 2C de I'« étude 502 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 502 » aprés correction
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Figure 6.2t : Infarctus apical. Images PA de I' « étude 502eanstruite avec ART.
1-Images PA de I'« étude 502 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 502 » aprées correction
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Figure 6.2¢€: Infarctus apical. Images PA de I’ « étude 502eanstruite avec MLEM.
1-Images PA de I'« étude 502 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 502 » aprées correction
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Figure 6.27: Infarctus apical. Images PA de I' « étude 502eanstruite avec OSEM.
1-Images PA de I'« étude 502 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 502 » apres correction
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Figure 6.2¢: Infarctus apical. Images 4C de I’ « étude 502 corestruite avec ART.
1-Images 4C de I'« étude 502 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 502 » aprés correction
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Figure 6.2¢: Infarctus apical. Images 4C de I’ « étude 502 corsstruite avec MLEM.
1-Images 4C de I'« étude 502 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 502 » aprés correction
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Figure 6.3(: Infarctus apical. Images 4C de I’ « étude 502 corestruite avec OSEM.
1-Images 4C de '« étude 502 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 502 » apres correction
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Figure 6.31: Infarctus antéroapical. Images 2C de I' « étud® 52econstruite avec ART.
1-Images 2C de I'« étude 520 » non corrigées
2- Images 2C de '« étude 520 » aprés correction
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Figure 6.3Z: Infarctus antéroapical. Images 2C de I' « étud® 52econstruite avec MLEM.
1-Images 2C de I'« étude 520 » non corrigées
2- Images 2C de '« étude 520 » apres correction
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Figure 6.3%: Infarctus antéroapical. Images 2C de I’ « étud® 52econstruite avec OSEM.
1-Images 2C de I'« étude 520 » non corrigées
2-Images 2C de '« étude 520 » aprés correction
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Figure 6.3<: Infarctus antéroapical. Images PA de I' « étud@ 52econstruite avec ART.
1-Images PA de I'« étude 520 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 520 » apres correction
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Figure 6.3t : Infarctus antéroapical. Images PA de I' « étud® 52econstruite avec MLEM.
1-Images PA de I'« étude 520 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 520 » apres correction
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Figure 6.3¢€: Infarctus antéroapical. Images PA de I' « étud® 52econstruite avec OSEM.
1-Images PA de I'« étude 520 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 520 » apres correction
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Figure 6.37: Infarctus antéroapical. Images 4C de I’ « étud® 5Zeconstruite avec ART.
1-Images 4C de '« étude 520 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 520 » aprées correction
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Figure 6.3¢: Infarctus antéroapical. Images 4C de I' « étud® 52econstruite avec MLEM.
1-Images 4C de '« étude 520 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 520 » aprés correction
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Figure 6.3¢: Infarctus antéroapical. Images 4C de I’ « étud® 5Zeconstruite avec OSEM.
1-Images 4C de I'« étude 520 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 520 » aprées correction
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6.3.2.3 Cas d’'une ischémie myocardique (étude nunwel09 et 304)

Il s’agit de deux patientes présentant une iscedime inférieure (étude numéro 109)
et l'autre antérieure (étude numéro 304). Nousfie@s que nos méthodes de corrections
n’introduisent pas une fausse normalisation d’'uéelle anomalie de fixation (ischémie
inférieure et/ou antérieure).

Nous avons reconstruit I'étude de stress et pesren utilisant les algorithmes ART,
MLEM et OSEM avec la double correction (par corasist entre les projections acquises et
par pondération durant la reconstruction) et avecaefficient de pondération de 0,25. Nous
présentons ici uniquement les images 2C reconssraitec MLEM.

Notons que les images (2C, PA, 4C) obtenues apoéection d’'une éventuelle
atténuation mammaire sont superposables a celtes arection tant pour les images de
stress (figures 6.40a 6.48 et de la figure 6.586&)6que pour les images de repos (figures
6.49 a 6.57et de la figure 6.67 a 6.75).

Ainsi, une réelle ischémie myocardique persisenkapres correction d’atténuation.
Nous vérifions ainsi que nos algorithmes ne norgeali pas faussement une réelle ischémie
myocardique antéroapicale et/ou inférieure.
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Figure 6.4C: Ischémie inférieure. Images 2C de I’ « étude 108teess » avec ART.

1-Images 2C de I'« étude 109 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 109 » aprés correction
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Figure 6.41: Ischémie inférieure. Images PA de I' « étude 108teess » avec ART.

1-Images PA de '« étude 109 » non corrigées

2- Images PA de '« étude 109 » apres correction
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Figure 6.4Z: Ischémie inférieure. Images PA de I' « étude 109teess » avec ART.

1-Images PA de I'« étude 109 » non corrigées

2- Images PA de '« étude 109 » apres correction
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Figure 6.4%: Ischémie inférieure. Images2C de I' « étude 109teess » avec MLEM.
1-Images 2C de '« étude 109 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 109 » aprées correction
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Figure 6.4<: Ischémie inférieure. Images PA de I’ « étude 108teess » avec MLEM.
1-Images PA de I'« étude 109 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 109 » apres correction
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Figure 6.4%: Ischémie inférieure. Images 4C de I' « étude 109teess » avec MLEM.
1-Images 4C de '« étude 109 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 109 » apres correction
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Figure 6.4¢€: Ischémie inférieure. Images 2C de I' « étude 108teess » avec OSEM.

1-Images 2C de '« étude 109 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 109 » apres correction
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Figure 6.47: Ischémie inférieure. Images PA de I' « étude 108teess » avec OSEM.

1-Images PA de I'« étude 109 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 109 » aprées correction
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Figure 6.4¢: Ischémie inférieure. Images 4C de I' « étude 108teess » avec OSEM.
1-Images 4C de I'« étude 109 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 109 » apres correction
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Figure 6.4¢: Ischémie inférieure. Images 2C de I’ « étude 109emos » avec ART.
1-Images 2C de '« étude 109 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 109 » apres correction
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Figure 6.5C: Ischémie inférieure. Images PA de I' « étude 10%epos » avec ART.
1-Images PA de I'« étude 109 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 109 » apres correction
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Figure 6.51: Ischémie inférieure. Images 4C de I’ « étude 109%epos » avec ART.
1-Images 4C de '« étude 109 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 109 » apres correction
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Figure 6.52: Ischémie inférieure. Images 2C de I' « étude 10%eqos » avec MELM.
1- Images 2C de I' « étude 109 » avant correction.
2- Images 2C de I' « étude 109 » aprées correction.
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Figure 6.53: Ischémie inférieure. Images PA de I « étude 109repos» avec MELM.
1-Images PA de I' « étude 109 » avant correction.
2-Images P, de I' « étude 10 » apres correctior

image 1 image 2 image 3 image 4

2
&
&

image 1 image 2 image 3 image 4

)
&)
&

Figure 6.54: Ischémie inférieure. Images 4C de I' « étude 10%egos » avec MELM.
1-Images 4C de I' « étude 109 » avant correction.
2-Images 4C de I' « étude 109 » aprés correction.
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Figure 6.55: Ischémie inférieure. Images 2C de I' « étude 10%e@os» avec OSEM.
1-Images 2C de I’ « étude 109 » avant correction.
2-Images 2C de I' « étude 109 » aprés correction.

image 1 image 2 image 3 image 4

)
L)
)
&)

image 1 image 2 image 3 image 4

O
©
C
L°,

Figure 6.56: Ischémie inférieure. Images PA de I’ « étude 1@se» avec OSEM.
1-Images PA de I' « étude 109 » avant correction.
2-Images PA de I' « étude 109 » apres correction.

image 1 image 2 image 3 image 4

&
&7
&)

image 2

&)
=i
&
&)

Figure 6.57: Ischémie inférieure. Images 4C de I' « étude 10%e@mos » avec OSEM.
1-Images 4C de I'« étude 10 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 109 » apres correction
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Figure 6.5¢: Ischémie antérieure. Images 2C de I « étude 304tamss » avec ART.
1-Images 2C de '« étude 304 » non corrigées
2- Images 2C de I' étude 30 » apres correctio.
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Figure 6.5¢: Ischémie antérieure. Images PA de I' « étude 304tamss » avec ART.
1-Images PA de I'« étude304 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 304 » aprées correction
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Figure 6.6(: Ischémie antérieure. Images 2C de I' « étude 304tass » avec ART.
1-Images 4C de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 304 » aprés correction
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Figure 6.61: Ischémie antérieure. Images 2C de I’ « étude 304teess » avec MLEM.
1-Images 2C de '« étude 304 » non corrigées
2-Images 2C de I'« étude 304 » apres correction
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Figure 6.6Z: Ischémie antérieure. Images PA de I' « étude 304teess » avec MLEM.
1-Images PA de '« étude 304 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 304 » aprées correction
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Figure 6.6%: Ischémie antérieure. Images 4C de I’ « étude 3D4teess » avec MLEM.
1-Images 4C de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 304 » aprés correction
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Figure 6.6<: Ischémie antérieure. Images 2C de I « étude 3D4teess » avec OSEM.
1-Images 2C de '« étude 304 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 304 » aprés correction
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Figure 6.65 : Ischémie antérieure. Images PA de I' « étude 30dtass » avec OSEM.
1-Images PA de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 304 » apres correction
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Figure 6.6€: Ischémie antérieure. Images 4C de I’ « étude 30dtess» avec OSEM.
1-Images 4C de '« étude 304 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 304 » aprées correction
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Figure 6.67: Ischémie antérieure. Images 2C de I' « étude 30depos » avec ART.
1-Images 2C de I'« étude 304 » non corrigées
2-Images 2C de '« étude 304 » aprés correction
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Figure 6.6¢: Ischémie antérieure. Images PA de I’ « étude 307%pos » avec ART.
1-Images PA de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 304 » apres correction
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Figure 6.6¢: Ischémie antérieure. Images 4C de I’ « étude 30repos » avec ART.
1-Images PA de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images PA de I' étude 30-» apres correctio.
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Figure 6.7(: Ischémie antérieure. Images 2C de I' « étude 30dpos » avec MLEM.
1-Images 2C de '« étude 304 » non corrigées
2- Images 2C de I'« étude 304 » apres correction
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Figure 6.71: Ischémie antérieure. Images PA de I' « étude 30&epos » avec MLEM.
1-Images PA de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 304 » apres correction
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Figure 6.7Z: Ischémie antérieure. Images 4C de I' « étude 30dpos » avec MLEM.
1-Images 4C de '« étude 304 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 304 » apres correction
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Figure 6.7%: Ischémie antérieure. Images 2C de I’ « étude 30repns » avec OSEM.
1-Images 2C de '« étude 304 » non corrigées
2-Images 2C de I'« étude 304 » aprées correction
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Figure 6.7Z: Ischémie antérieure. Images PA de I' « étude 30fepos » avec OSEM.
1-Images PA de I'« étude 304 » non corrigées
2- Images PA de '« étude 304 » aprées correction
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Figure 6.7%: Ischémie antérieure. Images 4C de I’ « étude 30%epos » avec OSEM.
1-Images 4C de '« étude 304 » non corrigées
2- Images 4C de I'« étude 304 » apres correction
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6.4 Synthese

Nous avons vérifié la validité de nos méthodes cderections de I'atténuation
mammaire a travers quelques études de simulattanseéques études patientes. Les résultats
semblent encourageants et nous ont permis de réésvpoints suivants :

1. dans les études de simulation de l'atténuation man@mnnos méthodes de
correction ont permis de corriger les anomalies fitations créées par la
simulation de I'atténuation mammaire.

2. dans le cas illustré de I'atténuation mammaire deezpatientes évaluées, notre
approche de correction normalise la fixation.

3. chez les patientes avec un infarctus de myocard@vaau de la paroi inférieur,
apical et antéroseptoapical, nos algorithmes dection ont permis de conserver
I'information concernant la présence de l'infarctiusmyocarde.

4. chez les patientes avec une ischémie de la par@ii@ure et de la paroi inférieure,
I'ischémie persiste aprés correction des imagesnsouites.

A cette étape de la validation, nos algorithmemident corriger I'atténuation

mammaire, maintenir la présence d'un infarctus riaté réel, maintenir la présence
d’infarctus antérieure réel et d’'une ischémie aetge et ou inférieure réelle.
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Conclusions genérales et perspectives

Nous proposons une nouvelle approche de corrediéohatténuation mammaire en
tomoscintigraphie myocardique de perfusion.

L’étude de validation que nous avons mené nowsraip de vérifier la validité de nos
méthodes de corrections de l'atténuation mammairavers quelques études de simulations
et quelques études de patients.

Les résultats semblent encourageants. En effistpméthodes corrigent I'atténuation
mammaire et maintiennent la présence d’'un infarctiégieur réel, maintiennent la présence
d’infarctus antérieure réel, maintiennent la présedinfarctus antérieure et d’'une ischémie
antérieure et inférieure réelles.

Il s’agit dans le proche avenir de mener une étledgalidation sur une large cohorte
de patiente versus un gold standard (coronarograpdroscan).

Dans l'avenir, il serait également utile d’étudi@rvalidité d’une telle correction dans

d’autres situations tel par exemple I'atténuatiarsgjnal au niveau de la paroi inférieure chez
les sujets de sexe masculin (atténuation diaphrigues. ...
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Annexe n°1l

Interface générale de notre logiciel de traitement

) Programme_these

Fermer  Simulation_Inverse Reconstruction_Gener: Fonctions_Utiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

Cette interface est constituée de 10 menus sont :

Fermer

Simulation-Inverse
Reconstruction-Général
Fonctions-utiles
Deph-correction
Interpolation-Tomographique
Création-Movie

NCAT
Reconstruction-GSPET
Atténuation-Mammaire.

LA RS

Chaque menu est formé de plusieurs sous-menus. hmus sommes forcés de regrouper
dans chague menu des sous-menus réalisant des tachplémentaires.
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Annexe n°2

Le menu Fermer

) Programme_these

FENEE Simulation_Inverse Reconstruction_Gener: Fonctions_Utiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

i Metoyage

Quiter_Matlab

Ce menu permet d’'une part de nettoyer I'écran dedper toutes les figures ouvertes en seul
clic et d'autre part, il permet de quitter Matlab.
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Annexe n°3

Le menu Simulation-Inverse

) Programme_these

Fermer BpUERWGIERE: Reconstruction_Gener: Fonctions_Ukiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

Inversion_algebrique
Inversion_R.adon

Sinog_Projections

Proj_Sinograrnmme

Ce menu permet de déterminer les projections détmee a partir soit :

- des sinogrammes de |'étude
- des coupes transaxiales du volume de cette étude.
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Annexe n

) Programme_these

°4

Le menu Reconstruction-Générale

Th_Reconstruction

M_Reconstruction
Reconstruction_S5_Correction
Reconstruction_avec_Ponderation_Ligne
Reconstruction_avec_Ponderation_Roi
Reconstruction_avec_detection_du_coeur
Reconstruction_information_apriori
Reconstruction_avec_Normalisation
Reconstruction_DephCorrection
Reconstruction_Yolume_entier
Correction_classic_dattenuation
Determination_Facteurs_de_Rormalisation

Fermer  Simulation_InverselaEaa Eatiaaae=n=¢ Fonctions_LUkiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

ART_Correction_ligne_entiere
EMLEM_Correction_ligne_entiere
FEP_Correction_ligne_entiere
OSEM_Correction_ligneEntiers

Ce menu contient presque toutes les fonctionsamstruction avec et/ou sans correction.
Elles sont implantées avec les algorithmes :

- ART
- MLE

M

- OSEM

- FBP
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Annexe n°5

Le menu Fonction-Utiles

) Programme_these

Fermer  Simulation_Inverse Reconstruction_Gener gy M REEE Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

Extraction_d_un_CycleRR
Traitement_binaire
Detect_Contour
Conkou_active
Contour_fManuel
Data360Recont
Detect_cosur
DetectionSein

Lire xls

Cormparaisonlmages

Wisualisation_Images ]

Reotientation_des_volumes_reconstruites Masquage_vers2

Determination_courbes

Select_Ims

Crop_ROI_reck_Ims
Mask_inside_ROI_polygone_Ims
Mask,_inside_ROI_polygone_Ims_par_Ims
Avi_ECGE_gating
Creation_coupes_2C_et_4C_de_PA_volume
Calculs_d_erreurs ]
Reconst_reference_MCAT

Lecture_Simind

Bluyeses

Ewaluation_Inter_Cof

Mew_evaluation

Il regroupe diverses fonctions, entre autre destfons de masquage, de détection de contour,
lecture des images SIMIND etc.........

142



Annexe n°6

Le menu NCAT

J Programme_these

Fermer Simulation_Inverse Reconstruction_Gener: Fonctions_Utiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_testNie8 Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

teste_carte_mu_psf
Simulation_attenuation_scatter
Simul_att_R.adon
SimulationData_non_att
Lecture_MCAT
MCAT_Defect

NCAT_DD
MCAT_Defect_M

Ce menu permet de lire les images générées par N&ATE simuler des images réelles en
introduisant entre autre, du bruit, des défautdétection et des pertes par diffusion.
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Annexe n°7

Le menu Reconstruction-GSPECT

) Programme_these |’._||E|rz|
SN Attenuation_mammain |
GSPEC GIPECT_ECG
Eeeeiler GSPECT_RESPIRATOIR

Fermer Simulation_Inverse Reconstruction_Gener: Fonctions_Ukiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT REEHdE

GSPECT_ART
GSPECT_MLEM

GSPET _OSEM

Ce menu permet de faire la reconstruction d'undeetEMP en mode GSPECT avec les
algorithmes :

- ART
- MLEM
- OSEM
- FBP
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Annexe n°8

Le menu Création-Movie

<} |Programme,_these

Fermer Simulation_Inverse Reconstruction_Gener: Fonctions_Utiles Deph_correctior InterpolationTome CreationMovie Movi_test NCAT Reconstruction_GSPEC Attenuation_mammain

L

Ce menu permet d’animer les images. Nous pouvarss @sualiser la cinétique du myocarde
suivant les trois axes, a savoir : 2C, PA et 4C.

Le menu « Atténuation-Mammaire » qui n’est passilié ici permet de simuler les défauts de
la perfusion myocardique correspondant aux anomati&ées par I'atténuation mammaire.
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