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Résumé 
 
Nous proposons dans le cadre de cette thèse une nouvelle approche permettant de s’affranchir 
de l’atténuation mammaire en tomographie par émission monophotonique (TEMP) de 
perfusion myocardique. Elle est constituée de deux parties : 
 

- la première consiste à rendre les projections acquises consistantes. 
- la deuxième consiste à pondérer ces même les projections corrigées durant la 

reconstruction. 
 
Nous avons effectué l’étude de validité de nos méthodes sur quelques exemples de simulation 
TEMP de perfusion myocardique simulant l’atténuation mammaire et sur quelques exemples 
d’études patients réelles notamment : des d’atténuation mammaire, d’infarctus inférieure, 
d’infarctus apical, d’infarctus antérieur, d’ischémie antérieure et inférieure. 
 
Les résultats semblent encourageants. Il s’agit dans le proche avenir de mener une étude de 
validation chez les patients versus un gold standard (coronarographie, coroscanner).     
 
Mots clés: TEMP, reconstruction tomographique, atténuation mammaire, reconstruction 
itérative, perfusion myocardique, correction de l’atténuation, médecine nucléaire. 
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 Abstract 
 
We propose in this thesis a new approach to correct the breast attenuation in SPECT 
myocardial perfusion imaging. It consists of two parts: 
 
 -The first is to make the acquired projections consistent with each other. 
   -The second is to weight the corrected attenuated projection during the reconstruction. 
 
We conducted a validation of our methods on some examples of myocardial perfusion SPECT 
imaging simulating the breast attenuation and some examples of real patient studies including: 
breast attenuation, anterior myocardial infarction, inferior myocardial infarction, anterior 
myocardial ischemia and inferior myocardial ischemia. The obtained results are encouraging. 
At this step, it is interesting in the near future to conduct a validation study in patients versus 
a gold standard (angiography, coroscan). 
 
Key words: SPECT, tomographic reconstruction, breast attenuation, iterative reconstruction, 
attenuation correction, myocardial perfusion imaging, nuclear 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. 

MCV : Les maladies cardio-vasculaires.  

MLEM: Maximum Likelihood Expectation Maximisation 

MTF : Module de la Transformée de Fourier 

MCAT: Mathematical Cardiac Torso. Fantôme numérique du coeur 

NCAT: NURBS based Cardiac Torso. Fantôme 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. 

S1 : Sphère unité de IR2. 

SIRT: Simultaneous Iterative Reconstruction Technique 

TDM: Tomodensitométrie. 

TEMP: Tomographie d’Emission Mono Photonique. 

TEP: Tomographie d’Emission Photonique.  

θℜ : Opérateur de la Transformée de Radon. 
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Introduction générale 
 
 
 

Contexte  
 
 La cardiologie nucléaire est une discipline bien établie depuis plusieurs décennies. Elle 
joue un rôle pivot dans le diagnostic, l’évaluation pronostique et l’aide à la décision 
thérapeutique dans le cadre des maladies coronariennes. La tomoscintigraphie myocardique 
peut être considérée comme l’une des techniques arrivée à maturité, dans le sens où les bases 
physiques, biologiques, les concepts cliniques fondamentaux et les limites de l’examen sont 
connues depuis longtemps. 
  
 Les protocoles actuels de recherche pour lutter contre les maladies coronariennes 
favorisent la prise en charge du patient, la détection des pathologies et le suivie du traitement.  
La médecine nucléaire d’une manière générale et l’imagerie TEMP en particulier, ont vu son 
importance s’accroître dans les différentes étapes du diagnostic et de pronostic du patient. 
 
 Ses performances, bien que déjà élevées voire parfois supérieures à d’autres types 
d’imagerie, peuvent cependant être encore améliorées. Notamment en terme de sensibilité et 
de spécificité sur des cas particuliers.  
 
 Les performances de cette technique dépendent entre autres des performances du 
système d’imagerie. Avec cette modalité d’imagerie, il est bien connue que le phénomène de 
l’atténuation, la dégradation de la résolution en profondeur, le phénomène de diffusion ainsi 
que l’effet du volume partiel participent à la dégradation des images acquises. En ce qui nous 
concerne dans cette thèse, nous étudions une problématique largement connue en cardiologie 
nucléaire. Elle  porte sur le phénomène de l’atténuation du signal en général et de 
l’atténuation mammaire en particulier. En effet, les performances diagnostiques de l’examen 
de la perfusion myocardique sont dégradées par le phénomène d’atténuation mammaire chez 
la femme. 
 
 

Problématique et objectifs 
 

 L’un des principes des bases mathématiques pour la reconstruction tomographique, 
stipule que les données acquises à un angle de vueθ donné doivent être cohérentes et 
consistantes par rapport à l’ensemble des autres acquisitions [1]. L’atténuation du signal ne 
respecte pas ce principe, dans le sens où les projections atténuées ne sont pas cohérentes par 
rapport aux restes des projections. 
 
 En effet, il est fréquent en pratique clinique d’observer les conséquences de ces 
phénomènes. Les projections acquises en tomoscintigraphie myocardique de perfusion 
peuvent être fortement dégradées. Notamment les projections dont le sein gauche s’interpose 
entre le cœur et le détecteur chez les femmes. Ce qui introduit des anomalies liées à 
l’atténuation. Ces derniers se traduisent par des hypofixations en générale non réversibles [2, 
3]. 
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 Nous proposons dans le cadre de cette thèse, une nouvelle approche pour s’affranchir 
de l’atténuation mammaire. Cette nouvelle méthode pourra être combinée à d’autres méthodes 
déjà existantes pour améliorer les performances de la scintigraphie myocardique  de perfusion 
chez les malades de sexes féminins. Il s’agit de la méthode de correction d’atténuation 
mammaire, de la synchronisation à l’électrocardiogramme (ECG) avec étude simultanée de la 
perfusion et de la fonction et éventuellement de l’acquisition en décubitus ventrale et 
l’acquisition sur 360°. 
 
  Notre approche de correction de l’atténuation est basée sur la correction de la 
consistance entre les projections acquises et sur des algorithmes de reconstruction des 
données incomplètes par pondération des projections atténuées. Le principe de cette approche 
est une combinaison des méthodes d’estimation des données incomplètes dans l’espace de 
Radon avec information à priori et de l’utilisation des algorithmes statiques avec contrainte.    
 
 Nous proposons d’appliquer ce principe en médecine nucléaire dans le cadre 
particulier de la perfusion myocardique avec atténuation mammaire chez la femme.  
 
   

Composition du document 
 

Ce document est constitué de six chapitres : 
 
 Dans le premier chapitre, nous décrirons les différents phénomènes donnant naissance 
à une atténuation du signal en tomoscintigraphie cardiaque et nous y évoquerons par la suite 
les conséquences qu’ils engendrent. Enfin nous y exposerons également les techniques 
utilisées en pratique clinique pour s’affranchir de ces problèmes. 
 
 Le second chapitre portera sur les techniques de la reconstruction en mode 
tomographique. Il décrit les deux familles d’algorithmes utilisées dans la reconstruction à 
savoir : analytique et algébriques. Nous insisterons sur les méthodes de reconstruction de 
types algébriques. 
 
 Dans le troisième chapitre nous ferons un résumé des méthodes de reconstruction 
tomographique avec des données manquantes. Ces techniques nous servirons par la suite 
comme modèle de base  pour  notre approche de la correction du signal mammaire. 
 
 Le quatrième chapitre exposera en détail notre approche de correction de la 
consistance des projections acquises. C’est la première partie de notre méthode de correction. 
 
 Le cinquième chapitre définit et décrit le mécanisme d’adaptation de nos algorithmes 
de correction par pondération des données atténuées. C’est la deuxième partie de notre 
méthode de correction de l’atténuation. 
 
 Le sixième et dernier chapitre évalue l’efficacité de nos méthodes de correction de 
l’atténuation. Elle consiste à appliquer notre approche de correction sur quelques études de 
simulation de perfusion simulant l’atténuation mammaire 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 myocardique reste l’examen pivot pour la gestion 
des coronaropathies, tant pour le diagnostic initial que pour l’évolution pronostique. Elle aide, 
par ailleurs, à la décision thérapeutique à suivre. Cependant, des nombreux facteurs affectent 
la précision qualitative et quantitative des images obtenues en TEMP [4] 
 
 Nous  parlons ici de la diffusion, de la résolution spatiale variable du détecteur et 
surtout de l’atténuation des photons, sans oublier  l’effet du volume partiel. A cela, s’ajoutent 
les problèmes de mouvement physiologiques ou fortuits, du patient dont les conséquences ne 
sont pas négligeables [5].  
 

1.1 Descriptions des effets physiques   
 
 Dans ce chapitre, nous nous limitons uniquement au cas de l’atténuation du signal 
(sujet de notre thèse) en détaillant ses origines, ses conséquences et la nécessité de sa 
correction sur les images TEMP. 
 

1.1.1 Description de l’atténuation du signal en TEMP 
  
Lorsque les photons gamma se propagent dans l’organisme après y avoir été émis par le radio 
traceur, il se produit l’un de trois phénomènes suivants :  
  
 -Soit ils (les photonsγ ) n’interagissent pas avec les atomes du milieu traversé auquel 

 cas ils franchissent l’organisme et se font détecter par le système imageur. 
 
 - Soit il y a l’effet photoélectrique, auquel cas, le photon gamma heurte un atome et 
  libère un électron. Et la totalité de l’énergie du photon est transférée à l’électron. Le 
  photon est complètement absorbé, donc ne s’échappera jamais de l’organisme pour se 
  faire détecter. C’est le premier cas du phénomène de l’atténuation. 
 
 -Il peut y avoir aussi l’effet Compton, auquel cas le photon gamma interagit avec un  
 atome. Il transfère une partie de son énergie pour donner naissance à un autre photon.  
 Du fait de son faible énergie, ce dernier, peut soit être absorbé par effet 
 photoélectrique soit être dévié de sa direction d’incidence. Par conséquent il est soit 
 détecté est c’est le phénomène de la diffusion, soit diffusé à  un angle suffisamment 
 grand pour qui il ne  puisse pas être détecté. C’est aussi une autre forme de 
 l’atténuation. 
 
 A travers la figure 1.1 ci-dessous, nous voyons que le photon c est complètement 
absorbé et n’atteint pas le détecteur. Ce qui engendre donc une sous-estimation de cette zone. 
Le photon d qui par effet Compton est dévié hors du champ de détection. Là encore, nous 
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Figure 1.1 : Illustration du schéma de la 
dispersion du photon dans l’organisme 
et de sa détection  au niveau du 
détecteur. 

 

aurons une sous-estimation du signal. Une détection parfaite du photon a due au fait qu’il est 
proche du détecteur, donc une faible probabilité d’interaction avec l’organisme. Le photon b 
est tout de même détecté après avoir subit une déviation par effet Compton (c’est la diffusion), 
mais cela reste une sous-estimation de cette zone.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
  
 
 
  
 Il est estimé qu’en TEMP, près de 90% des photons émis en profondeur son atténués. 
Si on ne prend pas en compte ce phénomène de l’atténuation, l’activité estimée sera égale à 
environ 10% de l’activité réelle. En d’autres termes, plus les photons sont émis profondément 
dans l’organisme, plus leur probabilité de subir un effet Photoélectrique ou Compton est très 
élevée et plus l’activité en provenance de cette région de l’organisme sera sous-estimée.  
 
 L’atténuation est d’autant plus importante que la probabilité d’interaction est forte. La 
capacité d’atténuation est évaluée par un coefficient d’atténuation linéique notéµ . Il est 

proportionnel à cette probabilité et s’exprime en-1cm  [6]. 

 
 L’atténuation est un phénomène non isotrope dans l’organisme. Elle varie en fonction 
de la direction d’incidence à cause principalement du fait que l’organisme est composé de 

Figure 1.2 : Diagramme de l’absorption des photons. (A) Absorption des photons dans l’eau en 
fonction de leur énergie. (B) absorption par rapport à la nature du tissu traversé. 
 



 
 

14 
 

tissus de densité non  uniforme.  Et que l’épaisseur du tissu traversé par les photons gamma y 
est variable. La figure 1.2, nous renseigne sur l’évolution du coefficient d’atténuation µ  en 
fonction la nature de certains tissus et de l’eau [6]. 
 
 L’intensité du photon décroît avec l’organisme traversé comme son activité décroît 
dans le temps selon une loi exponentielle. Elle est modélisée mathématiquement par la 
relation :     
 

               dllNN
l

)(exp
00 ∫−= µ           [Eq-1.1] 

soit après intégration : 
                

                )exp(
0

lNN µ=           [Eq-1.2] 

 
 

0
N est l’activité initiale émise et N celle captée par le détecteur. l est la profondeur dans le 

milieu traversée par la photon gamma. µ est le coefficient d’atténuation linéique, regroupant 

la contribution des divers processus d’atténuation. Il est souvent appelé carte d’atténuation ou 
données de transmission. Autrement dit, il représente la probabilité d’interaction d’un photon 
par unité de longueur. Le coefficient d’abortion total s’écrit comme suit : 
 

                    RayleighComptonriquePhotoélect
µµµµ ++=                          [Eq-1.3] 

 

1.1.2 Impact de l’atténuation en tomoscintigraphie myocardique  
 
 Parmi les facteurs physiques dégradant les images en TEMP de perfusion 
myocardique, l’atténuation du signal est celui qui cause le plus d’artefacts et de distorsions 
sur les images reconstruites [7, 8]. 
 
 L’atténuation produit une sous-estimation graduelle et progressive de la radioactivité 
du bord vers le centre de l’image. Celle-ci peut varier d’un facteur 5 jusqu'à un facteur 50 
selon la taille du corps du patient et de l’énergie des photons émis par le radio traceur [9]. La 
figure 1.3 montre l’impact de l’atténuation en TEMP de perfusion pour une image 
reconstruite d’un fantôme cylindrique remplis d’une activité uniforme de T201 (figure 1.3).  
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  En médecine nucléaire, l’atténuation introduit des biais de quantification relative du 
signal qui entraînent des artefacts bien connus. Sans correction de l’atténuation, les structures 
voient leur activité d’autant plus sous-estimée qu’elles sont profondes. Même chez les 
patients sains, nous pouvons observer une activité moins intense [10]. 
 
Nous illustrons ce propos par deux cas de figures : 
 
 -Chez l’homme : l’atténuation est au niveau de la paroi inférieure [10]. Les photons 
 émis  au niveau de la paroi inférieure du myocarde sont d’avantage atténués que les 
 photons émis  au niveau de la paroi antérieure, si bien que le rapport d’activité 
 apparent entre paroi inférieure et paroi antérieure est souvent bien inférieur à 1 [5, 7, 8 
 10].  
 
 - Chez la femme : l’atténuation mammaire se caractérise par une faible activité dans 
 les parties antérieures et para apicale du myocarde [8, 11].  

 
 L’image suivante représente une coupe reconstruite petit axe (PA), d’une patiente 
indemne de pathologie cardiovasculaire après examen de scintigraphie, au repos et à l’effort.  
A gauche, vous avez l’image à l’effort. Et à droite l’image obtenue au repos. 

      

 
 

 
  
 
 
 Des nombreuses études montrent l’importance de la correction de l’atténuation en 
cardiologie nucléaire [6, 12, 13 8]. 

Figure 1.3 : Variation de la fixation radioactive sur la reconstruction d’une distribution uniforme. 
 

Figure 1.4 : Illustration de l’atténuation mammaire chez une femme en TEMP. 
1- Image du stress. 
2- Image du repos. 

1 2
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1.2 Méthodes proposées pour s’affranchir de l’atténuation 
mammaire en TEMP 
 
 Les différentes approches utilisées en cardiologie nucléaire pour s’affranchir de 
l’atténuation mammaire peuvent être classées en deux  catégories : les méthodes directes et 
les méthodes indirectes. 

1.2.1 Les méthodes directes : utilisation de la carte d’atténuation 
TDM  
 
 Les méthodes directes sont celles qui utilisent un couplage des données  TEMP avec la 
carte d’atténuation. Les études réalisées dans le domaine sont classées en deux groupes. Il y a 
d’une part, les méthodes qui corrigent l’atténuation au niveau des sinogrammes, en intégrant 
les facteurs de correction à l’ensemble des projections atténuées. Et d’autre part, celles qui 
corrigent pendant la reconstruction en modélisant le phénomène de l’atténuation dans la 
matrice système.  
 
1.2.1.1  Estimation de la carte d’atténuation du patient 
 
 La distribution de l’atténuation du patient peut s’obtenir par différentes méthodes à 
savoir : 

- acquisition tomographique en transmission. 
- ou bien par des méthodes d’estimations [14, 15, 16, 17]. 

 
 La méthode la plus rependue est celle qui consiste à acquérir des données de 
transmission par une source gamma externe. Cette acquisition peut s’effectuer sur la même 
machine, avant, pendant ou après l’acquisition de données en émission [18, 19, 20, 21, 22, 23].  
   

 Nous obtenons la carte ),( yxµ par reconstruction tomographique des 

projections ),(p θµ u  , avec ),(p θµ u  les projections acquises par la source externe. La 

méthode la plus fréquemment utilisée est celle de la RPF [24]. Des algorithmes de type 
itératifs sont aussi utilisés [25, 26]. 
 
 Toutefois, quel que soit la technique utilisée pour obtenir la carte d’atténuation, il 
subsiste le problème de compatibilité entre les données (TEMP et Carte d’atténuation). Le fait 
est que les données de transmission sont d’une haute résolution spatiale, contrairement à 
celles de l’émission, par conséquent une conversion de la carte d’atténuation en données 
correspondantes à l’énergie des données d’émission est obligatoire. 
 
1.2.1.2 Méthodes de conversion de données de transmission TDM en 
coefficients linéiques 
 
 Les coefficients d’atténuation sont mesurés en unités Hounsfield (UH) avec H définie 
par :                   

                    



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


−= 1
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1000),(

eau
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yxH

µ
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                                     [Eq-1.5] 
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 Dans cette échelle, l’air a une valeur 1000−=H , l’eau a une valeur 0=H  et les 
tissus plus denses que l’eau ont une valeur .0>H  L’os quand à lui a une valeur qui varie 
entre 1000 et 2000 tandis que les tissu adipeux ont des valeurs de l’ordre de -100. 
  
 Il existe trois méthodes permettant de convertir les données en unité Hounsfield en 
carte d’atténuation linéique: la segmentation [27], la mise en échelle [28, 29, 30, 31, 32, 33] et 
l’acquisition TDM avec deux énergies [34].  
 
1.2.1.3 Méthodes analytiques de la correction de l’atténuation avec les 
données TDM 
 
 La transformée de Radon telle qu’elle est décrite Par J Radon ne permet pas de pendre 
en compte les phénomène physiques notamment l’atténuation du signal sur les projections. En 
1980, un modèle mathématique a été proposé par Tretiak et al [35], il a été reprit en 1986 par 
Gullberg [36]. Celui-ci permet de modéliser l’atténuation. On l’appelle la transformée de 
Radon atténuée. Ce modèle est défini par la relation : 
 

 

             [ ]∫∫ −= +∞

∞−

2v

y)v(x,
dv')v'(u,exp.dvy)f(x,)u, (p µθ                    [Eq-1.3] 

 
 
où y)f(x,  est la distribution d’activité au point y)(x, et )u, (p θ la projection atténuée de 

Radon de y)f(x, obtenue sous l’angle θ  à la position u  . La fonction v)(u,µ  représente 

le coefficient d’atténuation linéique au point v)(u, .
1

v et
2

v représentent les bornes du milieu 

atténuant. 
 
 Les méthodes proposées, pour inverser analytiquement, peuvent être classées en deux 
catégories : les méthodes post correction et les méthodes de pré correction. Le principe des 
méthodes post correction consiste à multiplier les sinogrammes des projections acquises par 
des coefficients de la carte d’atténuation [37, 38, 39, 40, 41, 42]. 
 
 Les méthodes pré correction consistent à multiplier les images reconstruites par les 
facteurs de correction afin de compenser l’atténuation. La méthode la plus utilisée est celle 
proposée par Chang [43 ,44]. Toutes ces méthodes présentent leurs limites pour les régions 
composées de différents milieux atténuant comme c’est le cas pour la cage thoracique.  
 
 Récemment, Natterer et Welch ont respectivement proposé une approche analytique 
permettant d’avoir une solution exacte de l’inversion de Radon atténué sans la connaissance 
de la carte d’atténuation réelle et complète du milieu atténuant [45, 46]. Ce qui constitue un 
avancé considérable pour les approches analytiques de la correction de l’atténuation. L’idée 
repose  sur les conditions de consistance de la transformée de Radon atténuée. Elle consiste à 
utiliser  les données d’émission pour construire une 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 méthode similaire à celle exposée dans [48, 49] 
basée sur la transformée de Radon exponentielle. Cette dernière permet de convertir la 
transformée de Radon atténuée en sa transformation de Radon exponentielle. La 
démonstration complète de cette conversion ainsi que ses propriétés sont bien détaillées dans 
[48]. L’auteur montre que cette conversion est à l’œuvre de Marko [49] et que le problème de 
l’inversion de la transformé de Radon atténuée se ramène à l’inversion de la transformée de 
Radon exponentielle. Une autre variante de transformé de Radon exponentielle avec 
atténuation dépendant de l’angle d’acquisition est décrite dans [50, 51]. 
 
 Aujourd’hui, la reconstruction de y)f(x,  à partir de la transformée de Radon est 
parfaitement maîtrisée. Parmi les travaux qui ont contribué à cet avancé, nous pouvons citer 
ces références [52, 53, 54, 55, 56, 57, 58, 59, 60, 61, 62, 63, 64, 65, 66, 67, 68].  
 
1.2.1.4  Les méthodes itératives de la correction de l’atténuation 
 
 Les techniques itératives pour l’inversion de la transformation de Radon atténuée sont 
des méthodes d’optimisation. Leurs buts sont de déterminer la meilleure estimation possible 
de la contribution de l’organe à reconstruire en se basant sur les données des projections 
acquises. Dans le cadre de notre thèse, nous présentons uniquement les méthodes qui prennent 
en compte directement l’information de l’atténuation dans la matrice système.  
 
1.2.1.4.1  Modélisation de l’atténuation dans la matrice système  
  
  En effet, ces méthodes expriment le problème de la reconstruction dans un espace 
discret et sous une forme matricielle. On les nomme les méthodes algébriques. Les 
algorithmes émanant de ces méthodes sont considérés comme de bonnes approximations des 
formules continues utilisées dans les approches analytiques. De ce fait, la modélisation du 
phénomène de l’atténuation du photon dans la matrice système, est l’une des méthodes les 
plus précises dans la prise en compte de la correction de l’atténuation non uniforme.   
 
 La première approche a été proposée en 1977, les facteurs de corrections étaient pré 
calculés et stockés dans une table. Ils étaient intégrés pendant les opérations de projection et 
de rétro projection. Cette technique s’avérait lourde en terme d’espace de stockage [69]. 
 
 Un modèle a été proposé par Bullberg [70]. Il incorpore directement la modélisation 
de l’atténuation dans la matrice système à partir des données de transmission échantillonnées 
du patient. L’opérateur pondère chaque valeur dans un pixel d’image en fonction de la 
longueur de parcours du photon à travers le pixel. Cette approche réduit considérablement 
l’espace de stockage puisque les facteurs sont incorporés directement dans la matrice système. 
L’application de cette approche sur un fantôme cœur-poumon a montré des résultats 
reproduisant l’uniformité de la distribution du radio-traceur dans le cœur.  
 
 Cette matrice système a été intégrée dans l’algorithme itératif MLEM par Tsui [71].  
Cette même équipe y a  incorporé en plus le modèle de la variation de la réponse géométrique 
du collimateur. Malko et al [72] ont montré que les méthodes de compensation d’atténuation 
itératives corrigent parfaitement l’atténuation uniforme des images du foie [73]. Tsui et al [74 
81] ont trouvé le même résultat  pour l’imagerie cardiaque en TEMP. Ils ont également 
montré que la modélisation simultanée de l’atténuation et de la fonction de réponse du 
détecteur, améliore la précision quantitative. Et que la résolution spatiale  réduit 
considérablement le bruit dans les images reconstruites. 
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 L’inconvénient de ces méthodes repose sur le temps de calcul. Une itération peut 
nécessiter plusieurs minutes. Par exemple MLEM peut demander jusqu’à près de 100 
itérations avant de converger. Ce qui compromet l’utilisation de tels algorithmes en clinique. 
Des nombreuses solutions sont proposées. Les premières solutions sont apportées par le 
travail de Wallis, et al [75, 76, 77]. Ils se sont servis de la propriété de symétrie de l’opérateur 
projection rétroprojection. Et ils ont intégré seulement la modélisation de l’atténuation soit sur 
l’opérateur de  projection, soit sur l’opérateur de rétroprojection. Ces opérateurs ont été 
implémentés avec MLEM.     
 
 D’autres  méthodes itératives ont été proposées. Citons par exemple celle de Chang 
[44].  Cette technique a l’avantage d’être facile à implémenter et peut donner une bonne 
précision quantitative en une seule itération.  Cependant, elle tend à amplifier le bruit lorsque 
le nombre d’itération devient important et surtout si les donnés sont initialement bruitées  [30]. 
 
 
1.2.1.5 Apport de la correction de l’atténuation par fusion de données 
TEMP-TDM  
 
 Il existe dans la littérature un débat sur l’utilité de la correction d’atténuation en TEMP. 
La majorité loue l’intérêt de la correction de l’atténuation (figure 1.5, Tableau n°3). 
 
  Il montre que la correction de l’atténuation a permis de réduire considérablement les 
faux positifs en cardiologie nucléaire.  Par conséquent, la spécificité est  passée de 40% à 90%.  
La sensibilité est passée de 70% à 95% [36,  71].    
 
 
 
 

   
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 1.5 : Illustration de la variation de la spécificité en TEMP en fonction de la masse corporelle.  
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Tableau n° 3 : La sensibilité, la spécificité et la précision diagnostic de la correction de 
l’atténuation par rapport à la non correction en TEMP en fonction de la masse corporel. 

 
                               
 
 
     

  
 
 
 
 L’utilisation de la fusion d’images TEMP-TDM nécessite un alignement minutieux 
des images acquises de la part du clinicien avant toute reconstruction. Un mauvais alignement 
des images du scanner par rapport aux images de la TEMP peut engendrer une correction avec 
une fixation de moins de 50% de la valeur maximal (comme le montre la figure 1.7). Ce qui 
peut susciter des doutes d’interprétation. Un simple réalignement des données a permis de 
corriger les défauts de perfusion.  
   
 

Figure 1.6 : Illustration des l’importance de la correction de l’atténuation en TEMP cardiaque. 
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 Ce problème est résolu, ou du moins la tache du recalage est diminué, avec l’arrivée 
des systèmes à double modalités TEMP-TDM [78, 79]. Des machines qui permettent 
d’acquérir simultanément les deux types de données en un seul examen.  
 
 Ce mode d’acquisition permet, par ailleurs, de réduire la durée de l’examen. 
Néanmoins, il peut engendrer une contamination entre les données.  
 

 
     
 
 
 
 

1.2.2 Les méthodes indirectes 
 
1.2.2.1 Synchronisation de  la TEMP à  l’électrocardiogramme (ECG) 
 
 La tomoscintigraphie synchronisé à l’ECG (T.E.M .P.S), ou Gated SPECT en anglais 
est une technique qui consiste à synchroniser l’examen de scintigraphie de perfusion 
myocardique à l’électrocardiogramme (ECG).  Depuis son développement à la fin des années 
1980, la TEMPS a vu  son utilisation s’étendre en pratique clinique grâce à l’amélioration des 
performances des matériels et des logiciels informatiques.  
 
 
 
 
 
 

Figure  1.7 : Illustration   d’un artefact de non alignement des données TEMP-TDM dans la 
correction de l’atténuation en tomographie de perfusion myocardique avec de données TDM. 

Figure 1.8 : Illustration  de la correction d’un artefact de non alignement des données TEMP-
TDM. 
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 Le principe  de cette technique est que l’effet du volume partiel fait que la cinétique et 
l’épaississement des parois myocardiques sont reflétés respectivement par l’évolution spatiale 
et temporelle de l’activité myocardique. Ce qui permet de reconnaître les artefacts 
d’atténuations [80,  81].  
 
 Cette combinaison de synchronisation de l’ECG à l’acquisition TEMP permet d’avoir 
une précision diagnostique et améliore considérablement la spécificité de l’examen [82, 83, 
84, 85 86 87].  Par exemple, un hypo signal plus une anomalie de la cinétique traduit une 
réelle anomalie. En revanche, un hypo signal associé d’une cinétique normale n’est pas 
concluant. Ainsi une sidération myocardique post-ischémique peut être mise en évidence [88 
89  90]. 
 
 Ce phénomène peut apparaître chez les patients suspects de maladie coronarienne en 
l’absence d’IDM. Dans une telle situation, la TEMPS permet de s’affranchir des artefacts en 
montrant une conservation de l’épaississement et de la cinétique pariétal, alors qu’une hypo 
perfusion régionale irréversible due à un IDM laissera apparaître une absence 
d’épaississement et une anomalie de la cinétique de la paroi. 

 
 La technique de la TEMPS permet en plus de l’étude de la perfusion myocardique, de 
calculer la fraction d’éjection ventriculaire gauche et les volumes cavitaires gauche par 
détection automatique des contours endocardiques et épicardiques [91, 87, 90, 8].  
 
  
1.2.2.2 Acquisition en décubitus dorsal versus décubitus ventral 

 
 Le manque de spécificité de la tomoscintigraphie myocardique au niveau de la paroi 
inférieure est fréquemment pointé. La spécificité de l’hypofixation postérieure est moindre 
que celle de l’hypofixation antérieure, surtout quand les acquisitions sont pratiquées en 
décubitus dorsal [92]. Afin d’améliorer l’étude de la paroi inférieure, différentes propositions 
ont été faites [93, 94]. Elles ont toutes pour but de réduire le phénomène de l’atténuation 

Figure 1.9 : Synchronisation des images de la scintigraphie par rapport  l’ECG. 
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photonique, qui est à l’origine de l’hypofixation relative de la paroi inférieure chez les 
hommes et antérieur chez les femmes.  
 
 Différente propositions ont été étudiées : la première proposée est l’acquisition en 
décubitus latéral gauche. La seconde est  de faire un enregistrement en décubitus latéral droit. 
Enfin dernière la proposition est celle d’une acquisition en décubitus ventral. Elle est celle qui 
est la plus utilisée en pratique clinique (Tableau 1). 
 
 Le principe de la technique consiste à faire une acquisition successive en décubitus 
dorsale (DD) et en décubitus ventral (DV). Le but est de minimiser ou d’uniformiser  
l’atténuation en particulièrement de la paroi inférieure mais également de la paroi antérieure 
liée à l’atténuation mammaire. Une comparaison des images obtenues est nécessaire pour 
l’interprétation des images reconstruites. Si l’hypofixation observée en DD par exemple, se 
normalise en DV le diagnostic est négatif.  Et dans le cas contraire,  le diagnostique est positif. 
 
 Une autre étude pour apprécier l’intérêt de l’enregistrement en décubitus ventral 
systématique par rapport à l’acquisition en décubitus dorsal a été réalisée par Macé [94 95]. 
La figure 1.10, représente des images tomographiques d’un  patient de 82kg et 172 cm qui 
présente à l’épreuve d’effort un examen négatif et une coronarographie normale. Nous 
remarquons l’importance de l’hypofixation postéro inférieur en décubitus dorsal, celle-ci se 
normalise en décubitus ventral. 
 

 
 
 
 
 
 Il a été également constaté qu’une hypofixation est souvent plus étendue et plus 
profonde au niveau de la nécrose inférieure en décubitus dorsal qu’en décubitus ventral. Voici, 
les images d’une étude de viabilité myocardique d’un patient de 80 kg qui présente une 
nécrose postéro-inféro-apicale. Nous remarquons l’amélioration de la fixation de l’apex et de 
la paroi inférieure en décubitus ventral.  
 

Fig. I-10 : Images tomographiques de perfusion myocardique acquises en DV et DD. 
Les anomalies de perfusion observées en DD sont normalisées en DV. 
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1.2.2.3  Acquisition sur 360/180  
 
 L’acquisition des données sur un arc de 180 degrés est considérée comme le standard, 
utilisé en TEMP cardiaque. De point de vu théorique, l’acquisition sur 360 degré est 
préférable du fait qu’elle apporte plus d’information et donc fournie un espace de Fourier plus 
complet. Cette hypothèse a suscité des nombreuses études pour évaluer l’influence de ces 
deux modes d’acquisitions sur trois critères : l’homogénéité, la taille des anomalie et le 
rapport signal bruit des images reconstruites [96].  
 
 Les avis divergent. Certaines études faites sur des sujets normaux montrent que les 
images reconstruites des données acquises sur 180°  présentent une inhomogénéité par rapport 
aux images issues des données acquises sur 360°. Cette différence est  indiscernable 
visuellement [97, 98].  
 
 

Fig. I-11 : Images tomographiques de perfusion myocardique acquises en DV et DD. 
Les anomalies de perfusion observée en DD persistent légèrement  en DV. 
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1.2.2.4 Changement de la position des  seins  
 

 Le changement de la position mammaire est aussi un moyen employé cliniquement. 
Pour s’affranchir de l’atténuation mammaire, le clinicien  essaie à l’aide d’une bande adhésive, 
de dégager le sein de l’ombre du cœur. Nous espérons ainsi diminuer les effets de 
l’atténuation.  
 

1.3 Conclusion  
 
 Nous avons rappelé dans ce chapitre les principes sur lesquels  reposent la TEMP, 
ainsi que les limites imposées à cette modalité par de nombreux facteur. Nous avons exposé 
les limites dues aux phénomènes physiques qui affectent les performances du dispositif et 
l’interprétation des images reconstruites.  
 
 L'utilité de la correction de l'atténuation des photons en général, et particulièrement de 
l’atténuation mammaire en TEMP de perfusion myocardique est largement reconnue. Des 
nombreuses méthodes de compensation ont été développées et introduites dans la pratique 
clinique. La plupart de ces méthodes utilisent des cartes d'atténuation obtenues en utilisant 
différents systèmes de transmission à balayage. Toutefois, lorsque les cartes sont inexactes, la 
procédure de correction peut introduire des artefacts dans les images finales qui peuvent être 
difficiles à identifier et pourrait par inadvertance modifier le diagnostic et le résultat de l'étude.  
 
 Le but principal de nos travaux de recherches est de proposer des nouveaux 
algorithmes de compensations  pour s’affranchir de l’atténuation du signal en général et du 
signal mammaire en particulier, sans avoir recours aux données de transmission en TEMP 
cardiaque. 
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Chapitre  2 
 

Techniques de la reconstruction en mode 
tomographiques en médecine nucléaire 

 
 

2.1 Bases physiques de l’imagerie médicale  
 

2.1.1 Principe de la tomoscintigraphie 
 
 La tomoscintigraphie est un ensemble de technique d’exploration d’un organe basé sur 
le principe de l’imagerie par émission des photons. Elle consiste à visualiser la structure 
anatomique ou fonctionnelle de l’organe en question sous forme d’image, en localisant la 
répartition spatiale et temporelle d’un traceur radioactif à l’aide d’un détecteur externe appelé 
camera à scintillation.  
 

2.1.2 Le système imageur en scintigraphie 
 
 La caméra à scintillation permet la localisation spatiale des photons de l’organe cible. 
Après administration du traceur, souvent par voie intraveineuse, le produit se fixe au niveau 
de l’organe cible et émet des photons dans toutes les directions.  
 
 Suite à une interaction des photons avec le cristal du détecteur, un signal comportant 
l’énergie et la position du photon est généré au niveau des photomultiplicateurs. Puis ils sont 
stockés au niveau de l’ordinateur, dans lequel l’information sera traitée pour reconstituer 
l’image de la distribution radioactive dans l’organisme. Les caméras à scintillation possèdent 
des collimateurs qui permettent de sélectionner les photons au niveau des détecteurs 
 
2.1.2.1 La caméra d’Anger  
 
 La première caméra à scintillation a été mise au point en 1957 par Hal Anger. Elle 
fonctionne avec la possibilité de translation pour les images du corps entier et la possibilité de 
rotation pour les images en mode tomographie. 
 
 Depuis, la caméra a subit des transformations grâce à l’avancé de la technologie et de 
l’informatique de ces dernières années. Néanmoins le principe reste le même. Une gamma 
camera est composée de quatre parties : (i) une optique (le collimateur, d’un transformateur 
d’énergie gamma UV) ; (ii) un détecteur de photon UV ; (iii) un photomultiplicateurs ;  et (iv) 
une électronique (figure 2.1). 
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2.1.2.2 Le collimateur 
 
 Le collimateur d’un appareil à scintillations est important pour canaliser les photons. 
Sans lui, des photons venant de part et d’autre de l’organe seraient mal détectés et l’image 
formée ne serait qu’une tache floue dépourvue d’une interprétation (figure 2.2).  
 

 
 

 
 
 

Figure 2.2 : Les différentes géométries de collimateur des machines existantes sur le marché. 

Figure 2.1 : Illustration d’un détecteur d’une gamma caméra avec ses composants internes. 
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2.1.3 Les radiotraceurs utilisés en scintigraphie 
 
 Un radio traceur résulte d’un couplage chimique entre une molécule support, choisie 
par ses capacités sélectives en vers une cellule cible et d’un isotope radioactif permettant la 
détection du traceur. Nous utilisons deux types d’isotopes radioactifs : les émetteurs γ  dont 
les photons sont détectés par le moyen des caméras conventionnelles et les émetteurs+β  dont 
leur désintégration donne naissance à des photons d’annihilation captés par des caméras 
spécifiques dites caméras à positron.  
 
 Un isotope est sélectionné selon ses propriétés chimiques comme son adjonction mais 
aussi de ses propriétés physiques à savoir : sa nature du rayonnement, sa demi-vie et de son 
énergie. Nous avons regroupé dans le tableau ci-dessous les isotopes les plus utilisés en 
pratique clinique. 
 
 
 
 
 
 
Dans l’état actuel, l’isotope qui satisfait au mieux la majorité des critères de sélection évoqués 
ci-haut est le technétium 99m (99mTc) 
 
 
 
 
 
 
 
 

2.2 Les différents types d’acquisitions d’images  
 
 L’imagerie médicale permet d’explorer entre autre le système cardiovasculaire de 
façon atraumatique et rapide. Ceci grâce aux propriétés physico-chimiques des traceurs. Elle 
permet l’exploration de la perfusion et de la viabilité myocardique des malades coronariennes. 
De ce fait, nous distinguons différents modes d’acquisitions.      
 
2.2.1 Les acquisitions planaires 
 
 L’imagerie médicale permet d’explorer le système cardiovasculaire de façon 
atraumatique et rapide. Ceci est faisable grâce aux propriétés physico-chimiques des traceurs. 
Elle permet donc l’exploration, de la perfusion et de la viabilité myocardique des malades 
coronariennes. De ce fait, on distingue différents modes d’acquisitions : 
  

- acquisitions planaires statiques, planaires dynamiques et planaires synchronisées. 
dans ce genre d’examen, nous nous intéressons à la répartition du radio traceur 
dans l’organisme [99]. 

- acquisition en mode tomographique [100]. 
 

Tableau 1.1 : Tableau illustrant les caractéristiques des Isotopes les plus utilisés en 
Médecine Nucléaire. 
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 L’acquisition en mode tomographique permet la mise en évidence de la distribution 
volumique, spatiale et temporelle du traceur dans l’organisme. En imagerie cardiaque, seule la 
reconstruction tomographique permet d’obtenir une représentation du ventricule gauche en 
trois dimensions [101, 102].  

 

 
    
 La  figure 2.3 illustre une cartographie de la répartition de l’activité cardiaque en mode 
tomographique. Après réorientation, les images ont été prises sur les trois grand axes, à savoir 
4C : à gauche, PA : au milieu et 2C : à droite.  
 

2.2.2 Présentation des données acquises 
 
2.2.2.1 Dualité projection sinogramme 
 
Les Projections : Ces sont les données acquises directement par la machine et qui 
représentent la projection physique en 2D du volume à reconstruire. Et chaque image 
correspond à un angle d’incidence donné. La figure 2.4.A, présente un exemple d’une image 
de projection. 

 
Le sinogramme : C’est une autre forme de représentation de ces mêmes données acquises. 
Elle consiste à regrouper dans une seule image, toutes les projections issues de différents 
angles de projection. L’image obtenue représente une coupe transaxiale de l’organe étudié.  
C’est sous cette  forme de sinogramme que les données sont présentées lors la reconstruction. 
La figure 2.4.B présente un exemple d’une image de sinogramme.  
 

 
 

Figure 2.3 : Carte d’activité en tomographie cardiaque sur les trois grands axes 4C, PA 
et 2C après réorientation du cœur. 

Figure 2.4 : Projection d’angle 
°= 72θ (A) d’un examen de perfusion 

cardiaque, et le sinogramme  correspondant à la ligne noire (B). 



 
 

30 
 

Figure 2.5 : Projection ),u(p θ  de la distribution de l’activité f(x, y) sous 

l’incidence de l’angle téta. 

2.3 Modélisation mathématiques des données acquises en 
mode tomographiques  
 
 Considérons la coupe d’un organe contenant un foyer radioactif. Nous pouvons définir 
la distribution de l’activité par la fonction )y,x(f qui, en chaque point de 

coordonnées )y,x( du plan de la coupe, donne la valeur de la concentration radioactive 

v)p(u, . 

 

 
          
 
 
 
 
 
 La gamma caméra tourne autour de l’organe et acquiert des projections 
bidimensionnelles. Chaque ligne d’une projection d’incidence θ  avec l’axeV , correspond à 

une fonction )vu, (p  qui, en tout point de la projection de coordonnée de U , fait 

correspondre la somme de toutes les activités rencontrés sur l’axe v perpendiculaire à l’axeU . 
 

 Dans la figure 2.5, le repère cartésien )y x,O,( est fixe. Il est lié à la distribution de 

l’activité f  tandis que le repère )vu, O,( est associé au gamma caméra en rotation. Les 

coordonnées dans les deux repères sont liées par les relations :          
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                   [Eq-2.1]  

 
 
La projection de la coupe sous un angle θ donné est décrite par la relation : 
 

   ∫= dvy)f(x,)u, (p θ                  [Eq-2.2] 

 
en exprimant  )y,x(f  dans le repère )vu, O,( nous obtenons : 
 

                ∫ +−= dv)vcosusin,vsinf(ucos)u, (p θθθθθ                   [Eq-2.3] 

 

 Cette relation est dite : la transformée de Radon (de la distribution )y,x(f  en 

l’honneur du Mathématicien qui l’a établie [103]. Elle représente l’intégrale lignes des valeurs 

de )y,x(f  le long de la ligne incliné d’une incidence θ  par rapport à l’axey  (voir figure ci-

dessus). Elle peut être écrite sous la forme de : 
 

      ( )(u)f)u, (p θθ ℜ=              [Eq-2.4] 

 
où θℜ désigne l’opérateur de la transformée de Radon. 

 
 Reconstruire la coupe de la distribution )y,x(f  à partir de la connaissance de ),u(p θ  

revient à trouver l’inverse de la transformée de Radon noté
1−ℜ et à l’appliquer sur l’ensemble 

des projections concernées. Soit :  
 

    ( ) y)(x,f)(y) x,(f 1
θℜℜ= −

              [Eq-2.5] 

 
 Tous les algorithmes de reconstruction tomographique sont basés sur le principe de 
l’inversion de la transformée de Radon. De ce fait nous disons que le problème de la 
reconstruction tomographique est un problème inverse.  
 

2.4 Méthodes de reconstructions tomographiques 
 
 Il existe deux grandes familles de méthodes pour déterminer l’inversion de la 
transformée de Radon : les méthodes analytiques et les méthodes algébrique. Nous insisterons 
plus particulièrement sur les méthodes algébriques de types itératifs. 
 

2.4.1  Méthodes de reconstructions analytiques 
 
 Les méthodes analytiques de reconstructions reposent, sur une inversion analytique de 
la transformée de Radon. Elles supposent que les données sont continues et que la valeur 
d’une projection est connue en chaque point (u ,θ ) de l’espace sinogramme. Il s’agit de 
reconstruire une à une chaque coupe de l’objet à partir de leur sinogramme. 
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Figure 2-6 : Illustration du passage de l’espace réelle à l’espace des fréquences. 

 
  L’algorithme de reconstruction la plus utilisé est la Rétro Projection Filtré (RPF) 
connu en anglais sous Fliltered BackProjection ou FBP). Il est implémenté dans toutes les 
machines commercialisées (Scanner à rayon X,  PET. SPECT). Son avantage repose sur sa 
rapidité d’exécution et sur un nombre très réduit de paramètres à fixer. La seule difficulté de 
cet algorithme est le choix du filtre à utiliser surtout pour les données bruitées comme le cas 
en TEMP. 
 
2.4.1.1 La rétroprojection  
 
 En effet il est possible de pouvoir calculer ou du moins d’estimer la distribution de 

l’activité du radio traceur ),(f̂ yx  à partir de ),p( θu . Pour cela nous montrons qu’il existe un 

théorème qui relie la transformée de Fourier de ),(f yx à la transformée de Fourier 

de ),p( θu . Ce théorème est connu sous le non du théorème de la coupe centrale. 

 
Théorème de la coupe centrale :  
 
La transformé de Fourier 1D d’une projection dans la direction θ de la fonction 

),( yxf est égale à la coupe suivant le même angle de la transformée de Fourier 2D 

de ),( yxf .  

 
 Mathématiquement, cela s’écrit :  
                      

                             ),F() ,P( yx υυθυ =                          [Eq-2.6]                                       
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Démonstration du théorème 
 
Si ) ,P( θυ est la transformée de Fourier de ),up( θ on a : 

 

    ∫
+∞

∞−
= du)ep(u,) ,P( vui2- πθθυ               [Eq-2.7] 

 
En remplaçant ),up( θ  par son expression donnée par l’équation [Eq-2.7]  nous obtenons : 

 

                         ( ) du
ui2-

ey)dvf(x,) ,P( 
πυθυ ∫

∞+
∞− ∫

∞+
∞−=          [Eq-2.8] 

   
Le passage des coordonnées cartésiennes aux coordonnées polaires donne :   
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Soit : 

  dxdyey)f(x,) ,P( )yx(-i2

-

yx υυπθυ ++∞

∞−

+∞

∞∫ ∫=           [Eq-2.9] 

 
Cette double intégrale n’est autre que la transformée de Fourier bidimensionnelle de la 
distribution de l’activité du traceur estimée. Soit donc : 
 

   ),F() ,P( yx υυθυ =                           [Eq-2.10] 

 
Ainsi nous obtenons la relation qui lie la transformée de Fourier bidimensionnelle de 

y)f(x, avec la transformée de Fourier correspondante à sa projection. y)f(x, peut donc être 

estimée par la transformée inverse de Fourier de ),F( yx υυ . Soit : 

 

               ∫ ∫
+∞

∞−

+∞

∞−

+= yx

)y(xi2

yx dd)e,F(y)f(x, yx υυυυ υυπ
                     [Eq-2.11] 

 
 

D’après le théorème de la coupe centrale, on peut remplacer ),F( yx υυ par ),P( θυ dans 

l’équation et nous obtenons : 
 

                      ∫ ∫
+∞

∞−

+∞

∞−

+= yx

)y(xi2 dd)e,P(y)f(x, yx υυθυ υυπ
          [Eq-2.12] 
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 Cette procédure permet d’envisager une reconstruction par une méthode directe. En 
pratique, elle est très peut utilisée en TEMP. En effet, elle reconstitue les zones où figure de 
l’activité mais elle génère par ailleurs des zones où aucune activité n’existe. Ce qui donne 
naissance d’une part à de artefacts connus sous le non d’artefacts en étoile.  Et d’autre part, 
elle déforme considérablement les images reconstruites.  
 
 
2.4.1.2  La rétroprojection filtrée 
 
 Pour remédier à ce problème, nous travaillons les données  dans l’espace fréquentiel. 

En posant 22

x yυυυ +=  et θθ ysinxcosu += , nous pouvons avoir le changement de 

variable suivant  yx .ddυ = θυυ dd .  En utilisant le Jacobien de la transformation, les bornes 

d’intégration de la variableθ deviennent 0 et π2 . Du fait de la symétrie par rapport à 
l’origine, le point ),( θυ a la même valeur que le point ),( πθυ +−  : nous pouvons donc 

utiliser la valeur absolue de υ pour parcourir le plan fréquentiel et faire varierθ de0àπ . 
L’équation devient : 
 

                               ∫ ∫
+∞

∞−
= π πυ θυυθυ

0

ui2 dde),P(y)f(x,           [Eq-2.13] 

 
 
En regroupant l’intégrale dépendant deθ , nous obtenons l’expression : 
             

                            ∫ ∫
+∞

∞−
= π πυ υυθθυ

0

ui2 )dd)e,P((y)f(x,     

 

dont l’intégrale interne représente la transformée de Fourier inverse de ),P( θυ  multiplier 

parυ . Cette intégrale n’est autre que la projection filtrée )(u,p θ)
et avec : 

 

                    ∫
+∞

∞
=

-

ui2 de),P()(u,p υυθυθ πυ)
          [Eq-2.14] 

 
Il est donc possible de reconstruire la distribution  ),(f yx  par la relation : 

 

           ∫= π θθ
0

)d(u,py)f(x,
)

             [Eq-2.15] 

 
qui n’est autre que la rétroprojection des projections filtrées. Les projections sont filtrées à 

l’aide du filtre rampe, notéυ dans l’équation [Eq-2.14].  

               
 Le filtre rampe met à zéro la composante constante, ce qui a pour conséquence 
d’introduire des valeurs négatives, et amplifie les fréquences élevées. En pratique, le filtre 
rampe introduit de part et d’autre de l’objet filtré des valeurs négatives qui effacent 
progressivement les artefacts en étoile laissés par l’étape de projection voir la figure 2.7. 
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Les étapes de l’algorithme sont : 
 

- Pour chaque incidenceθ , nous calculons la transformée de Fourier ),P( θυ  de 

la projection )(u,p θ)
. 

 
- Puis, nous multiplions cette transformée de Fourier par le filtre rampe. 
 
- Ensuite, nous calculons la transformée de Fourier inverse de chaque projection 

filtrée. 
 
- Et en fin, nous rétroprojectons les projections filtrées. 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 2.7 : Illustration de la reconstruction tomographique par l’algorithme FBP. 
 a- méthode de rétoprojection directe : présences d’artefact en étoile.  
 b- méthode de rétroprojection filtrée : disparition des artefacts. 
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2.4.2 Les filtres utilisés avec la rétroprojection filtrée 
 
 Nous soulignons que la multiplication des projections par un filtre rampe a pour 
conséquence l’amplification des hautes fréquences et l’introduction des artefacts d’étoiles. 
Pour palier à ce problème, nous  utilisons d’autres types de filtres, notamment : les filtres 
lissant (ou passe-bas) et les filtres de restauration. 
 
2.4.2.1 Les filtres lissant  
 
 La plus part des filtres lissant utilisés sont de type passe-bas. Leur rôle est d’éliminer 
les hautes fréquences dominées souvent par le bruit. Le filtrage des données peut se faire en 
quatre manières différentes. 
 

� La méthode la plus courante, consiste à multiplier le filtre rampe υ  par un    

filtre d’apodisation )H(υ  formé par un filtre 1D, et qui détermine la largeur du 

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

 
� L’image est filtrée préalablement à l’aide d’un filtre 2D puis reconstruit par un 

filtre rampe basses fréquences.  
 
Voici deux exemples des filtres couramment utilisés : le filtre de Hann proposé par Gilland 
[Eq-2.13] est donnée par : 
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           [Eq-2.16] 

 
 
 Le paramètre cυ  représente la fréquence de coupure du filtre. Plus elle est basse et plus 

le filtre est lissant. Ceci se traduit par une forte atténuation du bruit mais aussi par une perte 
de détails à haute fréquence de l’image. Soit donc une perte de résolution. Il présente 
l’avantage en calcul car il opère en 1D. 
 
 Le filtre de Butterworth proposé également par Gilland est aussi utilisé fréquemment 
[104]. Il est donné par la relation : 
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 Contrairement au filtre de Hann, celui-ci présente deux paramètres, sa fréquence de 
coupure cυ et l’ordre du filtren . Ce dernier détermine la rapidité de décroissance dans les 

hautes fréquences. 
 
 Un bon paramétrage de ce filtre permet de préserver les moyennes fréquences. Le 
degré de lissage du filtre dépend fortement de son ordre. Plus la valeur de n  est faible moins 
nous préservons les haute fréquences. 
 
2.4.2.2 Les filtres de restaurations 
 
 Ce sont des filtres bidimensionnels qui s’adaptent au niveau du signal et du bruit dans 
les données acquises : leur forme ainsi que leur fréquence de coupure varient dans le domaine 
fréquentiel de façon à séparer au mieux le signal utile du bruit. C’est le cas des filtres 
proposés dans [105]. 
 
 Le filtre de Metz est fortement dépendant du bruit présent dans les données [106, 107]. 
Le filtre de Wiener s’adapte au signal ainsi qu’aux bruits présents dans les images. Sa forme 
monodimensionnelle est donnée par  
 

    

)(P

N
)(MTF

)(MTF).(MTF
)w(

0

2

2-1

υ
υ

υυυ
+

=             [Eq-2.18] 

 
 

où MTFest la fonction de transfert de modulation (Module de la Transformée de Fourier de 
la PSF), υ la fréquence spatiale,N le nombre de coups total dans la projection et 0P le spectre 

de puissance du signal. 
 
 Le filtre de Wiener peut être utilisé soit sur les projections soit sur les coupes 
reconstruites : sa mise en œuvre nécessite l’estimation du spectre de puissance du bruit, du 
spectre de puissance du signal et de laMTF. Les méthodes pour obtenir ces estimations sont 
décrites dans [104]. 
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Figure 2.8 : Représentation graphique des filtres utilisés dans la reconstruction 
analytique. Philippe 2002. 

              
 
 
 
 
 

2.4.3 Les méthodes de reconstructions algébriques  
 
 Les méthodes algébriques sont basées sur l’hypothèse selon laquelle les données 
acquises peuvent être discrétisées. Les projections sont décrites sous la forme d’un vecteur de 

dimensions
2MN × , où N est le nombre de projections sous lesquelles l’objet est vu par la 

caméra. Et 
2M  l’échantillonnage du détecteur. C'est-à-dire le nombre de dexel de détection. 

La distribution de l’activité dans le volume étudié est décrite par un vecteur de dimensions
3V . 

Avec V  le nombre de coupes trans-axiales de dimension
2V voxels. 

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

respectivement ip  et 
j

f   Ainsi la transformée de Radon discrète s’écrit : 

 

       i
j

jiji
fp ε+ℜ= ∑            [Eq-2.19] 

 
ℜ  représente la matrice de l’opérateur de Radon connu aussi sous le non de la matrice 
système. Un élément ijℜ  représente la probabilité conditionnelle qu’un photon émis d’un 

voxel j  de la distribution, soit détecté dans un pixeli de la projection sous un angle 

d’incidenceθ donnée. 
i

ε est le bruit du signal. En règle général, les projections et les 

distributions d’activité sont échantillonnées suivant des pixels de taille carrés [108]. 
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2.4.3.1 Détermination des élément de ijℜ   
 
 Il s’agit ici de discrétiser l’estimation de l’activité f à reconstruire [105, 104, 1]. Pour cela, on 

choisit un nombre fini des fonctions MjIR .à.1et ,:
j

=→Ωϕ  avec 

],0[]1,1[ π×+−=Ω le support de l’ensemble à reconstruire. On discrétise Ω  en 

pixel MmSm ,....1, = , etϕ  : est une fonction caractéristique de f  sur la droite
i

L  deΩ .  On 

fait l’hypothèse quef est constante sur chacun de ces pixels. Ceci  revient à remplacerf par un 
vecteurX , MIR∈X  tel que jX soit la valeur discrète de f dans Ω  (sur la droiteL ).  On 

cherche une solution de la forme :  
 

                   ∑
=

=
M

1j
jj )yx,(Xf ϕ                 [Eq-2.20]  

  

Soient les droites d’équation { }
ii

uysinxcos,)yx,(L =+Ω∈=
kk

θθ  

avec ][0,πθ ∈k , ty)(x,x = et ]1,1[u
i

+−∈ .  

 
Soit la fonction caractéristique )yx,(iχ  de f sur la droite iL , alors la mesure réalisé 

surf selon la direction iL  à travers le corps étudié Ω est donné par : 

 

    y)dxdyf(x,)yx,(pi i∫∫Ω= χ              [Eq-2.21] 

 
en injectant l’expression[Eq-2.20] dans [Eq-2.21] on obtient le système linéaire : 
 

                                  N1,...,i    ,)(p
i

=⊗Χ=∑∑
N

i

M

j
jij

ϕχ                  [Eq-2.22] 

 
Soit :  
    )()L( iij jijS ϕχ ⊗=∩=ℜ            [Eq-2.23]  

 
et l’équation II-22 devient : 
 

     fP ℜ=              [Eq-2.24] 
avec :  
 - NIR∈P  : vecteur des mesures. 
  
- MIR∈X  : vecteur des valeurs discrètes de la fonction à construire. 
 

- )²,( MNℜ  : matrice système d’éléments  
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ℜ est une matrice creuse et de taille considérable. Son inversion ne se fait pas de manière 
directe mais de manière itérative. De ce fait, d’une itération à l’autre, l’activité du radio 
traceur nf est estimée à une itération donnée. Elle est calculée en fonction de l’activité 

1-nf estimée à l’itération précédente.  
 
 A chaque itération, les projections calculées à partir de la distribution d’activité 
estimée sont comparées aux projections originales acquises : la différence obtenue sert pour 
corriger l’estimation de la nouvelle distribution d’activité.  
 
 La relation mathématique qui a entre facteur de correction et la nouvelle distribution 
d’activité estimée est soit de type additif soit de type multiplicatif. Et c’est ce qui caractérise 
la méthode itérative. Plusieurs techniques sont considérées et aboutissent à des algorithmes 
différents : 
  

- les méthodes algébriques itératives conventionnelles, qui reconstruisent les 
projections en résolvant un ensemble d’équations linéaires. On compte parmi ces 
méthodes la méthode ART (Algebraic Reconstruction Technique) et la méthode 
SIRT (Simultaneous Iterative Reconstruction Technique) [109]. 

 
- Les méthodes statistiques itératives, celles qui prennent en compte la nature 

statistique de données acquises. On y trouve la méthode MLEM (Maximum 
Likelihood Expectation Maximisation) et sa version accélérée l’ OSEM (Ordered 
Subsets Expectation-Maximisation) et d’autres que nous n’évoquons pas dans ce 
document. 

 
- En fin les algorithmes de rétroprojection filtrée itératifs, qui repose sur 

l’algorithme RPF présenté ci haut. Ces méthodes ont été développées au départ 
pour corriger l’atténuation des images obtenues par la FBP. 

 
Nous ne présentons ici que la méthode ART, MLEM et le OSEM. 
 

2.5 Les algorithmes itératifs 
 

2.5.1   L’Algorithme ART  
 
La méthode ART  considère le problème de reconstruction comme étant la résolution d’un 
système linéaire de la forme :  
 

       ),...,(et   N..., 1,i  f,p 1i iMiii ℜℜ=ℜ=ℜ=           [Eq-2.25] 

 
 où f est l’inconnu à déterminer. En tomographie d’émission, il représente la distribution de 
l’activité. Pest l’ensemble de projections acquises. Et ℜ la matrice de système dont les 
éléments sont définis par la relation [Eq-2.25].  
 
Le principe vise à minimiser la fonction : 
 

     2f-p)f( ℜ=ARTJ           [Eq-2.26] 
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En négligeant le terme du bruit comme c’est le cas dans toutes ces méthodes, cette fonction 
d’erreur est quadratique et la solution ART s’écrit : 
 

                                             (f))Argmin(Jf̂ ART=                                    [Eq-2.27] 

       
La minimisation de la fonctionnelle dans un contexte de la reconstruction ART additif 
s’effectue à l’aide d’algorithmes itératifs de la forme : 
 

                                         
rkrλ+=+ k1k ff                                           [Eq-2.28] 

 

Dans cette formulation,kλ est un paramètre de relaxation. Il peut varier en fonction des 
itérations k. Et kr est le terme de correction apporté à chaque itération au volume kf . 
 
Nous voyons qu’il est possible avec cette formulation d’utiliser une information connue a 
priori sur l’objet à reconstruire. Par exemple imposer la contrainte de positivité sur 

kf donnerait : 
 

                          
22 f    f-p)f( KJART +ℜ=                              [Eq-2.29] 

 
avec  

    


 ≥

=
sinon         0

0f  si        f
f ji,ji,

ji,K             [Eq-2.30] 

 
 En pratique, la contrainte de positivité est appliquée au cours des itérations en forçant 
les voxels négatif à prendre la valeur 0. Et la résolution du système se fait avec la méthode de 
Kaczmarz [109, 110, 111], ce qui donne à l’itération k: 
 

          ( )   ..N1,........ i   ,.f  p    ff i

k

i2

k1k =ℜℜ−
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+=+ T

i

i

ω
          [Eq-2.31] 

 
ω  est le facteur de relaxation, 20 << ω  
 

2.5.2   L’algorithme  MLEM 
 
 La méthode MLEM a été développé par Shepp et Vardi [109], pour la tomographie en 
TEP et par la suite pour la tomographie par transmission par Lange [112], et pour la TEMP en 
1985 par Miller [110].  Elle suppose que les projections sont acquises suivant un processus 
statistique correspondant à la loi de poisson et que ces données sont entachées de différents 
bruits à savoir le bruit d’émission radioactive et le bruit de mesure ou de détection.  
 
 Le but principal de la méthode est basé sur le fait de maximiser la fonction de 
vraisemblance, qui représente la probabilité qu’une imagef  génère les données de projection 
mesurées. D’où le nom du maximum de vraisemblance. En tenant compte du caractère 
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poissonnier des données acquises, l’algorithme MLEM estime l’image à reconstruire en 
trouvant le maximum de la fonction logarithmique de la fonction de vraisemblance :  
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En pratique, cela revient à minimise le second membre de l’équation ci-dessus et on obtient : 
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où 1-n
if est l’estimées du pixel i de l’image f  après la nième itération, jp est la donnée de 

projection mesurée au dexel j, ijℜ  la contribution du projecteur du pixel i de limage au dexel 

de projection j,  j
j

ij p∑ℜ représente la rétroprojection du vecteur de projection p et 

1-n

i
j

ij f∑ℜ la projection de l’image estimée. 

 

L’estimée n

if est obtenu à partir de l’estimée 1-n

if  corrigée par un facteur multiplicatif 

correspondant à la rétroprojection du rapport des projections mesurées sur celles estimées. 
Deux étapes sont importantes en reconstruction tomographique avec MLEM. La première, 

c’est le calcul de 1-nfℜ  dit projections,  et la seconde c’est l’estimation des images par la 

relation 








ℜ
ℜ

1-n

t

f

P
dit rétroprojection. C’est à ces deux étapes que nous appliquons la 

correction au niveau de la projection et de la rétroprojection estimées. C’est également à ces 
niveaux que nous introduisons les facteurs des corrections de l’atténuation ou de la diffusion.   
 
L’algorithme MLEM est caractérisé par les caractères suivants : 
  Si l’estimée initial 0f est positive alors, toutes les estimées suivantes seront positives. 
 Si un pixel est à valeur nulle à l’initialisation, alors ce pixel reste nul pour toute 
 itération. Nous avons une conservation total du nombre d’évènements pour chaque 
itération.  
 
 Le MLEM présente aussi deux inconvénients majeurs : d’une part, une lenteur de 
convergence : l’algorithme converge lentement, ce qui peut nécessiter jusqu’à une centaine 
d’itérations et rend son application en routine clinique délicate. D’autre part, l’algorithme 
MLEM est instable au bout d’un certains nombre élevé d’itération, surtout pour les données 
entachées de bruit. Ce qui peut entraîner des artefacts de bord sur les images reconstruites.   
 

2.5.3    L’algorithme OSEM 
 
 Les méthodes itératives sont coûteuses en temps de calcul. Ce facteur est devenu 
moins pénalisant avec les progrès des calculateurs, mais son coût augmente régulièrement 
avec la sophistication de l’opérateur de projection,  comme l’incorporation des corrections 
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physique. Il a été particulièrement souhaitable de mettre à profit toutes les possibilités 
d’accélération pour les rendre plus utilisable dans la routine clinique. 
 
 Plusieurs propositions sont faites, mais nous présentons ici celle qui a été avancée par 
Hudson en 1994 [113]. Le principe de la méthode est basé sur la réorganisation des 
projections acquises en sous-ensembles ordonnés. Le regroupement de ces projections ne suit 
pas forcement l’ordre de leur acquisition. Il s’agit de la méthode des sous-ensemble ordonnés 
ou méthode OS pour Ordered Subset, d’où le nom d’OSEM. 
 
 Il est fait de telle façon que ces sous-ensembles de projection (appelés Sub-set en 
anglais) contiennent le maximum d’informations. Ensuite on applique à ces sous-ensembles 
l’algorithme MLEM. L’utilisation de OSEM permet d’accélérer la convergence d’un facteur 
égal au nombre de sous-ensembles définis [113].  
 
Exemple, sur 32 projections, on peut organiser ces dernières de la manière suivante. Quatre 
sous-ensembles de huit projections par sous-ensemble. Et les projections de chaque sous-
ensemble seront décalées de 4 par rapport à l’ordre d’acquisition. Le premier sub-set aura les 
projections S1= {1, 5, 9, 13, 17, 21, 25, 29}, le second sous-ensemble sera formé de S2= {2, 6, 
10, 14, 18, 22, 26, 30} et le dernier S4={4, 8, 12, 16, 20, 24, 28, 32}. 
 
L’équation de mise à jour est la même que celle du MLEM soit : 
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avec tS le sous-ensemble correspondant. Les algorithmes MLEM et OSEM sont identiques,   

à la différence qu’ici, la mise à jour d’une des images estimées, ne se fait pas avec la totalité 
des projections, mais avec le sous-ensemble correspondant. D’une manière plus claire, à la 
première itération, le premier sous ensemble est utilisé pour le calcule de l’image. Celle-ci 
sera utilisé pour corriger le second sous-ensemble de projection à la seconde itération afin 
d’estimer l’image suivante. Nous réitérons l’opération jusqu'au dernier sous-ensemble.   
 

2.6 Conclusion 
 
Ce chapitre  a fait le point sur la problématique de la reconstruction tomographique en général 
et en TEMP en particulier. Il présente les algorithmes de reconstruction les plus utilisés, à 
savoir la RPF, MLEM et OSEM. En pratique clinique, c’est la RPF qui est utilisé d’une 
manière générale par rapport à MLEM et OSEM. Néanmoins la RPF n’est pas adaptée à la 
correction des phénomènes physiques tel que l’atténuation.  
 
 Les algorithmes algébriques de type itératif sont bien disposés à la correction à tout 
type de facteur de dégradation mais leur coût en temps  les rend moins attractifs. Ce pendant 
l’évolution de la technologie commence à donner une place non négligeable à ces algorithmes. 
Les méthodes algébriques sont donc compétitives quand le nombre d’itération total peut être 
réduit. La méthode OSEM donne des résultats satisfaisant dès une douzaine d’itération voire 
bien moins dans certain cas. 
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 Dans le cadre de notre travail de thèse, nous avons opté d’utiliser des algorithmes 
algébriques de types itératifs à savoir ART, MLEM et OSEM. Le point principale qui orienté 
notre décision est lié aux possibilités des modélisations physiques qu’elles offrent et qui 
permettent d’envisager tous types de corrections à savoir : l’atténuation, la diffusion, la perte 
de résolution en profondeur et même la correction du mouvement [114]. 
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Figure 3.1 : Illustration d’une acquisition et d’un sinogramme  dans une 
configuration d’un problème intérieur. 

Chapitre 3  

 
Reconstruction tomographique avec des données 

incomplètes 
 
 Dans ce chapitre, nous abordons certaines techniques utilisées pour la reconstruction 
en mode tomographique à partir des données incomplètes. Nous commencerons par définir les 
différentes catégories de problèmes dits à données incomplètes. Ensuite nous présenterons 
quelques unes des méthodes décrites dans la littérature dans le cadre de la reconstruction 
tomographique à données incomplète en particulier, celles basées sur l’approximation des 
données manquantes et/ou de l’introduction de l’information a priori. 
 

3.1 Description d’un problème présentant des données 
incomplètes  
   Soit les relations Rfp = et  ]1,1[1 +−×= SZ  avec f la fonction à 

reconstruire définie dans
2IR et p l’ensemble des données acquises et discrétisées dans 

l’ensembleZ . Si nous ne disposons pas des données sur la totalité du domaineZ nous disons 
que le problème est à données incomplètes. Il est important de savoir qu’il n’existe pas une 
approche standard pour modéliser les situations cliniques qui amènent à la troncature de 
données. Différentes approches peuvent être envisagées. Récemment, Natterer les a regroupé 
dans son manuel sous trois catégories [114]. 
 

3.1.1  Première catégorie : problème intérieur 
 
 Le problème intérieur est défini comme étant le cas où, quelque soit l’angle 
d’acquisitionθ , la projection émanant de cette incidence n’est connue que sur une partie 
limité au tour d’une région précise de l’objet à reconstruire. Nous parlons de projections 
tronquées.  
 
 Cliniquement cela correspond à l’utilisation des capteurs de petite taille pour la 
reconstruction locale des organes spécifiques ou plutôt le cas où le capteur est tout 
simplement plus petit par rapport à l’objet à reconstruire. Ainsi, ce dernier n’est pas 
entièrement couvert par le champ de captation des collimateurs. La figure 3.1 suivante illustre 
bien ce cas.      
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Mathématiquement, nous le décrivons de la façon suivante: ),()(,1 sRfpS θθθ =∈∀  

n’est donnée que pour des valeurs de as ≤  avec   10 << a alors nous disons que f est à 

déterminer pour as ≤ et on parle donc de  problème intérieur. 

 

3.1.2 Deuxième catégorie : problème extérieur  
 
 Dans cette catégorie, les projections ne sont connues que d’une manière discontinue 
sur des intervalles donnés et ceci, quelque soit l’angle d’acquisitionθ .  C’est le cas où le 
patient posséderait des objets (métalliques par exemple) qui servirait d’écran entre l’organe 
source et le capteur du système imageur. De point de vu mathématique, cela se traduit par : 

),()(,1 sRfpS θθθ =∈∀  n’est donnée que pour des valeurs de as ≥ avec   

10 << a alors nous disons que f  est à déterminer pour as ≥ et on parle donc de  

problème extérieur. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 Nous soulignons ici que la problématique de l’atténuation mammaire en TEMP 
s’apparente à cette catégorie. 
  

3.1.3 Troisième cas : problème d’angle limité 
  

 Dans ce cas de figure, l’ensemble de données définie par ),()( sRfp θθ = n’est 

connu que dans des sous-ensemble angulairesθ , de la demi sphère unité. Cliniquement, cela 
revient à acquérir un nombre limité d’acquisitions soit dans un intervalle de S avec un pas de 
projection espacé. Soit  dans un intervalle discontinu de S avec un pas de projection espacé 
ou non (voir figure 3.3). Nous parlons donc de problème à angle de vu limité. Egalement, ce 
cas de figure correspond à la problématique de l’atténuation mammaire.  
 
 
 

 Figure 3.2 : Illustration d’une acquisition et d’un sinogramme d’une 
configuration d’un problème extérieur. 
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Figure 3.3 : Illustration d’une acquisition et d’un sinogramme d’une 
configuration d’angle limité. 

 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                   

 
3.2 Les méthodes adressant le problème de la 
reconstruction à données incomplètes 
 
 Indépendamment  du type de catégorie du problème décrit ci-dessus, la plupart des 
méthodes développées pour la reconstruction de donnée manquantes présentent deux points 
communs : 
 

- Approximation des données manquantes et/ou l’introduction d’information à priori. 
 
- Reconstruction à partir des données locales seulement. 
 

 Nous présenterons ici quelques unes de méthodes décrites pour la reconstruction de 
données  incomplètes manquantes, surtout pour les problèmes dits extérieur et angles limités.  
 

3.2.1 Approximation de données par polynôme de Legendre  
 
 Nous trouvons dans la littérature des approches analytiques pour la reconstruction de 
problème à angles limités [115, 116, 117, 118]. Louis propose une méthode  d’extrapolation 
basée sur des polynômes de Legendre normalisés pour calculer les projections manquantes 
[115]. L’existence de ces polynômes est assurée par le théorème suivant. 
 
Théorème : Soit  )(),( IRSuP ∈θ  et ),(),( uPuP −−∈ θθ , et soit )(θmq un polynôme 

homogène de degré m alors il existe un polynôme )(uQm tel que : 

 

              du
IR

upumQ
m

q ∫= ),()()( θθ               [Eq-3.1] 

 

 La méthode part de la transformée de Radon fp ℜ=  de l’objet ),( yxf à 

reconstruire suivant  une base de coefficients de décomposition en polynômes de Legendre 
pour établir la relation [Eq-3.1]. La démonstration de ce théorème est  exposée dans [118].   
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La périodicité de la transformation de Radon permet d’écrire : 
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 Les coefficients )(θmq  peuvent être calculé pour les angles connus à l’aide de la 

relation [Eq-3.1]. L’équation [Eq-3.2] devient  alors un système d’équations linéaires pour les 

coefficients
m
i

m
i ba , . Ce dernier peut se résoudre par exemple en utilisant la méthode de 

décomposition en valeur singulière. De ce fait, nous pouvons calculer les 
m

q pour les angles 

inconnus et par conséquent, obtenir l’approximation de la transformées de Radon ),( up θ  
suivante : 
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Avec cette équation, nous pouvons calculer une approximation du domaine de Fourier 
manquant. Mais ce type de méthode donne des résultats satisfaisant lorsqu’il ne manque que 
peu d’angle d’acquisition. On trouvera  des approches équivalentes à celle-ci dans les 
références suivantes [119, 120]. 
 
3.2.2 Approximation de données incomplètes par la méthode 
POCS 
 
 Les méthodes Projection Onto Convexe Sets (POCS) sont développées sous de  
multiple forme dans la littérature [121, 122, 123, 124, 125, 126, 127]. Elles sont basées sur 
une approche géométrique utilisant la théorie des projections sur des ensembles convexes.   
 
 Nous partons de l’hypothèse que la fonction y)f(x,  à reconstruire appartient à un 

espaceH de Hilbert des fonctions à carré sommable. Le principe des méthodes POCS 

consiste à dire que toute propriété connue de y)f(x,  qui réduit l’ensemble des solutions 

possibles à un sous-ensemble
i

C convexe ferméH . Donc si nous connaissons N  propriétés 

sur y)f(x, alors on dispose HC
i
∈ sous-ensembles convexe avec Ni .....1 = . Et la solution 

du problème est donnée par :   
 

       
i

N CC
10

y)f(x, I=∈                                 [Eq-3.4]    
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 Le problème revient à trouver un point dans l’ensemble
0C qui satisfasse la relation 

[Eq-4.11]  ainsi que les opérateurs de projections
i

ℑ de y)f(x, sur les sous-ensembles
i

C . Il 

ne faut pas confondre l’opérateur de projection mathématique ℑutilisé ici avec la projection 
physique d’un objet sur un détecteur. 
 

 Si  fp
ii

ℑ=  alors 
i

p est l’élément de
i

C
 
le plus proche def au sens de la norme défini 

dansH . Dans ce carde, la solution f cherchée est estimée à un point fixe donné par un 

processus itératif donnant l’équation : 
 

    ,....1,0..... 1211 =ΓΓΓΓ= −+ kff
kNNk

       [Eq-3.5] 

 

Dans cette équation
iiii

I ℑ++=Γ λλ )1( , les
i

λ sont des paramètres de relaxation qui 

permette d’accélérer la convergence de l’algorithme. Par ailleurs, on a 20 <<
i

λ  et I est 

l’opérateur d’identité. Les conditions d’existence et d’unicité pour la reconstruction 

de y)f(x,  par cette approche ainsi que les résultats généraux obtenus sont rapportés par 

Youla dans [121,122].  
 
 Plusieurs applications de cette formulation sont étudiées et les contraintes sont 
injectées soit directement dans l’espace de Radon dans le cadre de méthodes algébrique 
comme c’est montré dans [124, 126, 127], soit dans l’espace de Fourier en utilisant la 
méthode du théorème de la coupe- projection [123, 125]. 
 
3.2.3 Approximation de données incomplètes dans l’espace de 
Fourier 
 
 Karp et Papoulis ont cherché à déterminer les données manquantes dans le domaine 
fréquentiel [128 129]. Le principe  consiste à déterminer la transformée de Fourier F  de la 
distribution f  à support limité, en ne connaissant qu’une partie de données projections 

pacquises def , sur l’intervalle [-a, +a]. Pour cela, Karp procède par un filtrage de l’espace 

de fréquences [129]. Il prend la transformée de Fourier bidimensionnelle des mesures 
acquises et détermine les fréquences manquantes par un filtrage. Papoulis a développé quand 
à lui une méthode similaire en utilisant la seule connaissance du support spectral def comme 

à priori.  
 
 Nous présentons ici l’algorithme proposé par Papoulis.  Pour plus de détails, le lecteur 
trouvera la preuve théorique de la convergence de cet algorithme dans [129]. L’algorithme se 
scinde en trois étapes. En partant de la transformée de Fourier  des projections acquises sur 
l’intervalle connu pour un angle téta donné.  Nous avons:  
            

    dueupwP jwua

a

−

−∫= )()( θ                            [Eq-3.6] 

 

L’algorithme est itératif. A l’itération k  : 
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Etape 1 : nous multiplions dans le domaine de Fourier 
1−k

P calculée par une fonction porte. 

C’est à ce niveau qu’on introduit l’à priori correspondant à la connaissance du support 
spectral. La fonction porte est définie par : 
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Soit  
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                             [Eq-3.8] 

 
     Etape 2 : nous calculons alors la transformée de Fourier inverse : 
      

   dwewFxf jwx
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     Etape 3 : nous combinons 
k

f  avec la projection réelle p  acquise pour obtenir 
k

p  : 
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  Cette fois-ci la fonction porte est définie par 
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    Etape 4 : De nouveau nous estimons la transformée de Fourier de la projection obtenue 
 

 Soit              ∫
∞+

∞−

−= dxexpwp jwx

k
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        [Eq-3.11] 

 

En regardant l’équation [Eq-3.5], nous voyons que la distributionf est obtenue en passant 

1−k
p  dans un filtre passe-bas idéal qui aurait pour équation

u
uSin

π
ξ

.   

Soit                                           
u

uSin
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1 π
ξ

−=
kk

pf
                              

                       Eq-3.12]
         

 

 
 A travers cette relation, nous constatons que plus le support de la projection est étroit, 
plus la fonction du filtrage sera large et plus l’extrapolation du spectre sera large [130]. Ce 
phénomène est réciproque ce qui fait que pour avoir une bonne utilisation de l’algorithme il 
faut une contrainte précise du support de travail. Cet algorithme est bien adapté aux 
problèmes d’angles limités. 
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3.2.4 Approximation de données incomplètes dans le domaine de 
Radon 
 
 Ces sont des techniques permettant de déterminer les données manquantes dans 
l’espace sinogramme (de Radon). Prince a proposé dans son article [131] une méthode 
permettant de restaurer les données manquantes en appliquant des contraintes directement sur 
les sinogrammes. Elle se fait en deux étapes : SiS représente le sinogramme complet 

provenant des projections acquises ),( θup et SS ∈0
le domaine sur lequel les données 

sont connues et notée ),( us θ , alors le sinogramme restauré est donné par la minimisation de 

la fonctionnelle : 
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        [Eq-3.13] 

 
 Dans cette relation, le premier terme reflète la fidélité de l’estimation des données 
manquantes par rapport au sinogramme connu alors que le second terme, impose des 
contraintes de douceur sur le sinogramme restauré par l’intermédiaire des dérivées partielles. 
Une  contrainte supplémentaire est imposée au sinogramme estimé pour le rendre le plus 
consistant passible (pour plus de détaille sur le théorème de la consistance, reportez vous au 
[132]).  

 La contrainte est faite à l’aide des polynômes de Legendre normalisé )(uK
k

de 

degrék , et des harmoniques sphériques )(θ
lm

H . L’équation de la contrainte est donnée par : 
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La résolution de [Eq-4.10] sous cette contrainte conduit à une équation différentielle de 
second ordre qui se résout  numériquement. 
 
 Cette approche a été testée par  Bleuet dans son travail de thèse [133], sur un fantôme 
numérique. L’acquisition des données a été fait sur arc de 360° avec 40 projections. Les 
images obtenues après reconstruction furent tellement bruitées qu’il n’a pas pu apprécier 
l’apport direct de la méthode pour le problème à angle limité. 
 
3.2.5 Approximation de données incomplètes par contraintes et utilisation 
d’algorithmes statistiques 
 
 Les algorithmes statistiques sont basés sur une modélisation probabiliste du problème 
et sont en général utilisés en tomographie d’émission [134, 135]. Dans [136], Presson utilise 
un algorithme EM (Expected Maximum) en ectomographie avec un angle limité, pour des 
applications cardiaques. L’algorithme utilisé est le suivant :  
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ij
c  est la contribution du voxel i de l’objet au pixelj de la projection. Nous trouvons la 

formule bien connue de l’algorithme MLEM pour 0=β . Le paramètre β vient contrôler 

l’influence respective des données et de l’à priori. La forme )( fU détermine la douceur de 

l’image finale reconstruite.  
 
 L’algorithme est appliqué a un fantôme cardiaque, avec seulement 40° de données 
angulaires. L’algorithme améliore la résolution en profondeur ainsi que la résolution sur 
chaque plan de coupe, tout en permettant de contrôler le bruit.  
 

3.3 Conclusion 
 
 
 Parmi les nombreuses méthodes développées en reconstruction tomographique de 
données manquantes, nous avons sélectionnées quelques unes pour les exposer dans ce 
chapitre. 
 Beaucoup d’autres approches existent, citons par exemple l’utilisation de la multi 
résolution permettant de contrôler la stabilité du processus d’inversion de données [137], ou 
encore celles étudiées dans [138, 139].  
 
 Nous soulignons que le point commun de la plupart de ces techniques est l’utilisation 
des l’information a priori et cela combinées à une optimisation des méthodes de 
reconstructions. En effet, nous avons vu que notre sujet peut être classer à la fois comme un 
problème externe mais aussi sous comme un problème d’angle limiter. 
 
 Nous pouvons alors nous poser la question suivante : quelle est  la technique la plus 
intéressante pour notre problématique ? Par analogie,  nous avons développé une nouvelle 
approche adressant la problématique de l’atténuation en TEMP basée sur le principe de 
l’approximation des données incomplètes dans le domaine de Radon et de l’optimisation de la 
reconstruction par pondération avec les algorithmes statistiques. Nous décrirons ces deux 
approches dans les chapitres qui suivent. 
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Chapitre 4  
 
 

Correction des projections acquises sujettes à 
l’atténuation mammaire 

 
 
 Comme nous l’avons signalé dans le chapitre précédent, l’approche de correction de 
l’atténuation que nous proposons est une combinaison de deux méthodes : 
 
 - La première, consiste à corriger les projections acquises. 

 
- La seconde, porte sur la reconstruction des image avec pondération des  projections 

(sinogrammes) corrigées à la première étape. 
 
 Nous détaillons dans ce chapitre la partie concernant la correction des projections. La 
deuxième  partie  sera détaillée dans le chapitre suivant.  
 
 

4.1 Principe de l’approche de correction des projections 
acquise  
 
 Le but est de rendre les projections acquises consistantes afin de satisfaire la première 
condition mathématique de la reconstruction en mode tomographique. Il s’agit de déterminer 
les pixels concernés par l’atténuation mammaire et le facteur de correction correspondant. Il 
s’agit des pixels dont l’activité détectée est atténuée par l’interposition du sein entre le cœur et 
le détecteur. 
 
 La contrainte utilisée par notre approche est la corrélation des courbes de profil 
d’activité (des coupes transaxiales du volume cardiaque) caractérisant la distance cœur- 
détecteur par rapport à l’angle d’acquisition. L’information à priori utilisée est la 
connaissance des courbes de profil d’activité des coupes non atténuées. 
  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Pk 

Pn 

Figure 4.1 : Schéma d’une acquisition 
tomographique illustrant la problématique de 
l’atténuation mammaire en TEMP. Les 

projections allant de 
n

P à 
k

P ne seront pas 

consistantes du fait de l’interposition du sein 
gauche entre le détecteur et le cœur. Ces 
projections atténuées sont susceptibles 
d’impacter la qualité des images reconstruites et 
être à l’origine d’hypofixation. 
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 Précisons que dans la figure IV-1, il serait souhaitable que les projections comprises 

entre 
n

P  et 
k

P soient corrigées avant d’être utilisées dans la reconstruction. En pratique, nous 

réalisons cette correction au niveau des sinogrammes. Nous appellerons cette méthode, la 
méthode de correction de la consistance des projections (CCP). 
 

4.2 Description de la méthode proposée 
 
Le procédé de la méthode est constitué de trois étapes : 
  
 -Etape 1 : détermination des sinogrammes concernés par l’atténuation mammaire. 
 
 -Etape 2 : détermination des pixels à corriger au sein des sinogrammes.  
 
 -Etape 3 : détermination des facteurs de corrections correspondants qui seront utilisés 
  pour corriger l’activité des pixels atténués. 
    
 Pour plus de clarté, nous allons décrire ces trois étapes en les illustrant à travers des 
exemples. 
 
 Pour cela, nous avons utilisé NCAT pour générer une étude de perfusion myocardique 
normale (fixation homogène). Cette dernière a été utilisée pour générer 32 projections à l’aide 
du logiciel SIMIND (logiciel qui simule le fonctionnement d’une gamma camera) (figure 4.2). 
 
 Nous l’appelons « étude normale » d’origine. Ensuite, nous avons simulé l’atténuation 
mammaire d’une manière arbitraire au niveau de la 17ieme à la 25ieme projection, pour simuler 
une atténuation mammaire (figure 4.3). Dans ce qui suit nous l’appelons « étude anormale 
atténuée ». 
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 Nous avons reconstruit ces deux études avec l’algorithme MLEM sans correction. 
Chaque volume reconstruit a été orienté suivant les trois axes, Grand axe (2C), Petit axe (PA) 
et Quatre cavités (4C). Les  résultats obtenus sont représentés dans les figures 4.4 à  4.9.  

 

Figure 4.3 : « Etude anormale atténuée ». L’atténuation a été simulée d’une manière 
arbitraire de la 17ième à la 25ième projection. 

Figure  4.2 : « Etude normale » générée par SMIND. Elle sert de référence 
pour comparer les résultats de nos méthodes. 
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Figure 4.5 : Images 2C non corrigées de l’« étude anormale atténuée » reconstruites 
par l’algorithme MLEM. 

Figure 4.7 : Images 4C non corrigées de l’« étude anormale atténuée »  reconstruite par 
l’algorithme MLEM. 

 

Figure 4.4 : Images 2C non corrigées de  «l’étude normale » reconstruite par 
l’algorithme MLEM. 

Figure 5.6 : Images 4C non corrigées de  «l’étude normale » reconstruite par 
l’algorithme MLEM. 
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 Nous constatons que la simulation de l’atténuation mammaire a provoqué une hypo 
fixation au niveau des parois anteroseptale et  anteroapicale. Ceci contraste avec les images de 
« l’étude normale » où la fixation est homogène au niveau de l’ensemble du myocarde.  
  

4.3 Détermination des sinogrammes à corriger    
 
 Le principe consiste à étudier la corrélation des courbes du profil de l’activité (PActe) 
des sinogrammes correspondant aux différentes coupes transaxiales du volume cardiaque. En 
effet, le profil d’activité détectée d’une source ponctuelle des projections acquises par une 
gamma camera caractériserait (figure 4.10): 
 
 -  Le niveau d’activité de la source. 
 - La distance source-détecteur  par rapport à l’angle d’acquisition (de chaque   
 projection).   
 -  Les performances de la gamma camera.  
 

Figure 4.8 : Images (PA) non corrigées de l’« étude normale » reconstruite par 
l’algorithme MLEM. 
 

Figure 4.9 : Images PA non corrigées de l’ « étude anormale atténuée 
reconstruite par l’algorithme MLEM. 
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.                                   
 
 
 
 
 
 
 En partant de ce principe, nous supposons que le cœur est réduit à une source 
ponctuelle et nous déterminons la courbe de profil d’activité correspondante. Cette courbe 
caractérise l’activité du cœur ainsi que la gamma caméra (figure 4.11).  
 
 
 
 
 
 

                               
 
 
 
 
 Dans le cadre de notre thèse, nous appliquons ce principe au niveau de chaque coupe 
transaxiale du cœur et nous déterminons la courbe de profil d’activité correspondant à 
l’ensemble des coupes transaxiale cardiaque.  
 
 Pour cela, nous proposons l’approximation de négliger l’activité émise ainsi que le 
phénomène physique d’atténuation lié aux organes environnant le cœur (figure 4.12). 
 
 
 
 
 

Activité du cœur  

Figure 5.10 : Modélisation de l’acquisition de l’activité d’une source ponctuelle  
en TEMP et  la courbe de profil d’activité correspondante. 

A 

Projections 

Figure 4.11 : Modélisation de l’acquisition de l’activité cardiaque réduite à une 
source ponctuelle et  la courbe de profil d’activité correspondante. 

Détecteur 

Détecteur 
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 Notons que pour chaque projection la distance cœur-détecteur est la même. Comme 
seule l’activité du cœur varie d’une coupe à l’autre alors les courbes de profil d’activité du 
volume cardiaque devraient être proportionnelles uniquement à l’activité du cœur et donc être 
bien corrélées. 
 
 Pour les coupes où le sein gauche s’interpose entre le cœur et le détecteur leur courbe 
de profil d’activité décrochent et ne sont plus corrélées par rapport aux autres (figure 4.13). 
 
 
 

 
 
 
 
 
 Nous illustrons cela à travers un exemple. Nous avons déterminé les courbes de profil 
de l’activité cardiaque de  « l’étude normale » (figure 4.14) et celles de « l’étude anormale 
atténuée » simulant l’atténuation mammaire (figure 4.15). 
 

Chute de la courbe de profil   
d’activité des coupes atténuées 

m 

Rapport de proportionnalité respecté 

Figure 4.13 : Schéma explicatif des courbes de profil d’activité cardiaque. Les courbes  contenant 
un signal atténué par la présence du sein gauche décrochent. 

Figure 4.12 : Délimitation de l’acquisition  au niveau de l’activité cardiaque (nième coupe 
transaxiale). Ensemble des coupes transaxiales de la ROI. 

Ensemble des  mcourbes de profils 
d’activité  

 

 

1

n 

Détecteur 
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 Nous constatons que pour l’« étude normale », les courbes de profile de l’activité 
cardiaque de l’ensemble des coupes ont globalement la même tendance (figure 4.14). En 
revanche, nous observons un décrochage de certaines courbes de profil de l’activité cardiaque 
dans « l’étude anormale atténué ». En effet,  elles ne sont plus corrélées avec les courbes de 
PActe des coupes transaxiales non atténuées en l’occurrence la courbe de PActe de référence    
(figure 4.15). 
 
 En pratique, la détermination de l’activité cardiaque se fait à travers les sinogrammes 
des coupes cardiaques. Le processus se fait en deux étapes : la détermination de l’activité 
cardiaque au niveau des sinogrammes ainsi que les courbes de profil d’activité correspondant 
et l’étude de la courbe de la corrélation. La partie suivante décrit le déroulement de la 
procédure.   

Figure 4.14 : Les courbes  de profil d’activité des coupes cardiaques de l’« étude 
normale ». 
 

Figure 4.15 : Les courbes de profil d’activité des coupes cardiaques de l’« étude 
anormale atténuée ». 

 

Projections 

Projections 
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4.3.1 Détermination de l’activité cardiaque dans les sinogrammes 
 
 La démarche commence par une reconstruction sans correction des projections 
acquises limitée sur la silhouette cardiaque. L’opérateur choisit une coupe bien centrée sur le 
cœur et trace une ROI pour masquer tous les pixels à l’extérieur de cette ROI.  
 

 La figure 4.16 ci-dessous illustre ce procédé. L’image (a)  représente le volume 
reconstruit et limité au niveau du cœur. L’image (b) est une image reconstruite qui représente 
au mieux le cœur parmi l’ensemble des images reconstruites. Et enfin l’image (c) représente 
le résultat du masquage.                
 
                                           

                                                                                                                  

                                                                                                                                    
 
 
 
 
 
 
 Ensuite, nous réalisons une rétroprojection de l’image (c) pour obtenir un sinogramme 
ne contenant que de l’activité cardiaque (figure 4.17). 
 

            
  
 
 
       

2 1 

Figure 4.16 : Cette figure illustre la phase de la détermination de l’activité  du cœur par 
l’opérateur au niveau des sinogrammes. 
  a)- représente le volume du coeur reconstruit sans correction de l’atténuation.  
  b)- représente  la coupe transaxiale qui centre au mieux  le cœur.  
 c)- représente le résultat obtenu après masquage de l’image (b). 

Figure 4.17 : Illustration du sinogramme masquée de la coupe transaxiale du cœur 
masquée. 
  1- gauche, nous avons l’image résultante du masquage.  
 2- droite nous avons l’image binaire correspondante. 

(a) 

(b) 

(c) 
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 Nous effectuons une multiplication pixel par pixel de l’image binaire à l’ensemble des 
sinogrammes du volume du cœur de l’ « étude normale » et de l’«étude anormale ». Et nous 
obtenons des sinogrammes qui ne contiennent que l’activité du cœur (figure IV-18 et IV-19). 
 

 

 

 
 
 
 

 
 
 Nous observons à travers la figure 4.19 ci-dessus, les effets de la simulation de 
l’atténuation du signal du sein gauche. En effet ils se caractérisent par une inconsistance des 
sinogrammes allant du 9ième au 18ième sinogramme. Ces images contrastent avec celles obtenue 
sur l’« étude normale » (figure 4.19).  
 
Nous obtenons la courbe de profil d’activité de chaque coupe transaxiale en sommant suivant 
les lignes l’activité des sinogrammes ne contenant que de l’activité cardiaque. 
 
 
 
 
 

Figure 4.19 : Sinogrammes de l’activité  limitée à la silhouette cardiaque de 
l’ « étude anormale atténué » simulée. 

Figure 4.18 : Sinogrammes de l’activité  limitée à la silhouette cardiaque de 
l’« étude normale » simulée. 



 
 

63 
 

4.3.2 Etude de la corrélation de courbe de profil d’activité des 
coupes transaxiales du cœur et détermination des sinogrammes 
atténués 
 
Nous étudions la corrélation des courbes de profil d’activité cardiaque. L’opérateur 
sélectionne une courbe de référence parmi celles considérées comme étant non atténuées. Ici 
la courbe de référence est celle coloriée en bleu. Elle représente la cinquième coupe 
transaxiale de l’«étude anormale » (figure 4.20). Ensuite, notre logiciel calcule la corrélation 
entre cette courbe de profile d’activité de référence et le reste des courbes de profil d’activité. 
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Pour plus de clarté, les courbes sont normalisées et représentées dans la figure 4.21. 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

Projections 

Projections 

Figure 4.20 : « Etude anormale atténuée ». Les profils des courbes d’activité des 
coupes transaxiales cardiaques avant normalisation. La courbe de référence est en 
bleu. 

Figure 4.21: Volume de l’« étude anormale atténuée ».  Les profils de courbes 
d’activité des coupes transaxiale cardiaques après normalisation par rapport à la 
courbe de profil d’activité de référence. 

Courbe de PActe 

Courbes de PActe normalisées 
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Figure 4.22 : Interface regroupant les informations permettant à l’opérateur de choisir la valeur 
seuil du coefficient de corrélation pour la détermination des sinogrammes atténués.  

 L’opérateur fixe empiriquement une valeur seuil parmi les coefficients de corrélation. 
Pour cela, il dispose des informations portées dans la figure 4.21. 
 
 

 
 
 
 
 
 C’est une interface de notre logiciel qui offre un aperçu global de toutes les 
informations détaillées ci-dessus afin de permettre à l’opérateur de déterminer la valeur seuil 
de corrélation. De haut en bas et de gauche à droite, nous avons la courbe des coefficients de 
corrélation, son histogramme, l’ensemble des courbes de profil d’activité du volume 
cardiaque de l’« étude anormale atténuée » ainsi que les sinogrammes correspondants.  
 
 Le logiciel considère comme non atténuée, toute courbe ayant  une corrélation égale 
ou supérieure au seuil fixé par l’opérateur. Par exemple, dans le cas illustré dans la figure 4.21, 
si l’opérateur indique que le seuil est de 0,9 nous remarquons que les sinogrammes des coupes 
transaxiales 6, 7 et 8 ont un coefficient égal à 1 et ne seront pas considérées comme atténuées, 
par conséquent, elles ne seront pas corrigées (figure 4.23). 
 
 De même, les coupes transaxiales correspondant à celles situées avant la coupe 
transaxiale de référence (coupe transaxiale numéro 5), sont considérées comme non atténuées 
quelques soit leurs coefficients de corrélation. En effet, le sein gauche ne s’interpose pas entre 
le cœur et le détecteur à ce niveau des coupes. Ceci est le cas des coupes transaxiales 1,2,3 et 
4 qui ont un coefficient de corrélation compris entre 0 et 0,5 et pourtant, elles sont considérées 
comme non atténuée et donc elles ne seront pas à corriger (figure 4.24). 
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Figure 4.23: Courbe représentative des coefficient de corrélations des 
courbe de profile d’activité cardiaque par rapport à la référence. 

 
 
 
 
 
 
 
    
                                  
 
 
 
                             
 
 
 
          
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

                                                    
 
      
 
 
 
 A travers la courbe de corrélation, nous constatons que la valeur des coefficients 
décroche à partir du 9ième sinogramme au 18ième 
 Ce résultat corrobore avec la figure 4.24 et 4.25 où nous avons représenté les courbes 
de profil d’activité de l’étude normale (figure 4.24) et l’étude simulant l’atténuation 
mammaire (figure 4.25). En effet, nous observons un décrochage des  courbes de profil 
d’activité des coupes allant de la 9ième image à la 18ième.    
 

Coupes atténuées 

Coupes non atténuées 

Coupe de référence 

Sein gauche 

Coupes non atténuées 
Détecteur 

Figure 4.24 : Illustration du choix de la coupe de référence et des coupes considérées 
comme non atténuées quelque soit leur coefficient de corrélation. 

Coupes transaxiales 

Coefficient de corrélation 
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.   
            
 
 
 
  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 4.25 : Les courbes de profil de l’activité des sinogrammes  des coupes cardiaques  
de l’ « étude normale». 
 

Figure 4.26 : Les courbes de profil de l’activité  des Sinogrammes  des coupes 
cardiaques de l’« étude anormale atténuée». 
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4.4 Détermination des pixels concernés par l’atténuation  
 
 Dans les paragraphes précédents, nous avons défini les sinogrammes (coupes 
transaxiales) atténués qui seront à corriger. Il s’agit maintenant de déterminer les pixels de ces 
sinogrammes (coupes transaxiales) qui seront à corriger. Nous proposons donc de déterminer  
dans un premier temps les lignes à corriger et dans un deuxième temps les colonnes 
concernées par l’atténuation mammaire. L’intersection des deux (lignes et colonnes) 
détermine les pixels atténués qui seront à corriger. Ceci est illustré dans la figure  ci-dessous 
(figure 4.27). 
 
 
                                                                                                                                                 

                                                        
                            
 
 
 
 
                                                                
 

                                                                 
   
 
 
 
 
 

                                                                

Détermination des  
lignes et colonnes. 

Application sur les 
sinogrammes. 

Sinogramme  

Pixels à corriger 

Lignes à corriger Colonnes à corriger 

Pixels à corriger 

Figure 4.27 : Schéma explicatif du processus de la détermination des pixels à 
corriger dans les sinogrammes atténués. 
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4.4.1 Détermination des lignes atténuées 
 
 Nous rappelons que nous travaillons sur un volume limité au niveau du cœur. Le 
principe repose sur l’étude de la corrélation  des courbes de profil d’activités du volume du 
cœur dans l’axe crânio-caudal. Nous allons exposer ce principe ci-dessous.   
 
 Le profil de la courbe d’activité (dans l’axe crânio-caudal d’une source non uniforme 
et allongée) d’une projection acquise en TEMP caractériserait :  
 

- 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 sommant ligne par ligne l’activité de la projection 
correspondante. Ce principe est illustré dans la figure 4.27. 
                                         
                                        
 
 
  
 
 
                                                                                               
 
 
 
 
          
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Orbite d’acquisition 
TEMP 

Pn 

Genèse de la Courbe de PActe de la 
somme des lignes de la  projection  

Pn 

PActe de chaque projection 

1 

∑ lignes des  

Figure 4.28 : Schéma descriptif de la détermination de la  courbe de profil d’activité 
de la source utilisée dans la détermination des lignes atténuées. 
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 Par exemple, la figure 4.28 montre que la courbe de PAacte de la 
ièmen projection est 

obtenue en sommant les lignes (dans le sens des flèches) de la projection
n

P .  

 
 Les courbes de profil d’activité ainsi obtenues pour chaque projection de la source 
sont proportionnelles entre elles. En effet, la distance source-détecteur est la même pour 
chaque projection, seule l’activité de la source change le long de l’axe crânio-caudal.  Nous 
illustrons ces propos dans la figure 4.28. 
 
 
 

 
 
                                          
 
 
 
 En appliquant ce principe dans le cadre de notre travail, et en négligeant l’activité 
émise par les organes environnant au cœur ainsi que l’atténuation de ces organes environnant, 
nous parvenons à déterminer l’ensemble des courbes de profil d’activité (crânio-caudal) de 
toutes les  projections acquises. 
 
 
 
  
 
 
 
                  
                                                                                                                                              
 
 
 
        
 
 
 
 
 
 
 

Orbite d’acquisition 
TEMP 

1 

PActe de chaque 

Figure 4.29 : Schéma du processus de la détermination des lignes à corriger au sein des 
sinogrammes sujets à l’atténuation mammaire. 

Genèse de la Courbe  PActe de 
la projection Pn 

Lignes  projections 

1 

Figure 4.29 : Les courbes de profil d’activité des projections acquises en TEMP autour de la 
source. Ces courbes de profil d’activité sont utilisées dans la détermination des lignes à corriger. 
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Figure 4.31 : «Etude anormale atténuée». Courbes de profile de l’activité des projections de la 
région du coeur. La courbe rouge est la courbe de  référence non atténuée à laquelle les autres 
seront corrélées. 

 Ces courbes de profil d’activité devraient alors avoir globalement la même allure, sauf 
pour les projections où le sein gauche s’interpose entre le cœur et le détecteur. Ces dernières 
décrochent au niveau des lignes des projections où le sein est entre la silhouette cardiaque et 
le détecteur (figure 4.29).  
 
 Nous illustrons les courbes de profil d’activité de l’«étude normale » et de l’ «étude 
anormale atténuée» à travers les figures (4.30 et 4.31).   
 

 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Figure  4.30 : «Etude normale». Courbes de profile de l’activité des projections de la  
région  du cœur. La courbe rouge est la courbe de  référence.  
 

Décrochage des  courbes 

Projections limitées au coeur 

Projections limitées au coeur 
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Figure 4.32 : «Etude normale». Courbe représentative des coefficients de 
corrélations des  lignes des  sinogrammes par rapport à la courbe de référence. 

Figure 4.33 : « Etude anormale ». Courbe représentative des coefficients de 
corrélations des  lignes des  sinogrammes par rapport à la courbe de référence. 

 Nous soulignons que les courbes de PActe sont proportionnelles pour l’«étude 
normale». Ce qui contraste avec les courbes de PActe des projections atténuées pour l’«étude 
anormale atténuée» mais se vérifie pour les courbes de PActe des projections non atténuées de 
l’«étude anormales atténuée». 
 
 L’opérateur aura à définir les projections non atténuée (par exemple les projections 0,1 
à 0,5). Le logiciel détermine la courbe PActe moyenne des courbes PActe de ces projections 
non atténuées. Ceci servira comme courbe de référence afin d’étudier la corrélation des 
différentes projections TEMP. Le logiciel détermine ainsi les projections qui seront 
considérées comme non atténuées (coefficient de corrélation ≥seuil) ou atténuées (coefficient 
de corrélation <  seuil). Les numéros des projections atténuées ainsi définies déterminent les 
lignes atténuées des sinogrammes. Ceci est illustré pour l’ « étude normale » dans la figure 
4.33 et pour l’ « étude anormale atténuée » dans la figure 4.34. 
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Figure 4-34 : Illustration de l’interface qui regroupe les résultats obtenus dans la procédure  de 
la détermination des lignes atténuées. En haut à gauche  nous avons la courbe de corrélation, à 
droite la répartition spatiale de ses valeurs en histogramme. En bas à gauche nous avons les 
courbes PActe permettant la détermination des lignes atténuées et les numéros des sinogrammes 
(coupes transaxiales) atténués en vert. 

 L’opérateur choisit arbitrairement le seuil de corrélation en s’appuyant sur les 
informations fournies par l’étude de la corrélation des courbes PActe illustrées dans les figure 
(4.33 et 4.34). 
 
 L’ensemble des détailles exposées ci-dessus sont représentés dans l’interface illustré 
dans la figure (figure 4.34).    
 

 
 
 
 
                                          
       
 
 
 Le logiciel traduit toutes les informations fournies et propose une image correspondant 
aux lignes estimées comme étant atténuées (figure 4.35).   

 

 
 
 

Figure 4.35 : Image fournie par notre logiciel illustrant les lignes assujetties à 
l’atténuation et qui seront à corriger au sein des sinogrammes atténués. 
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4.4.2 Délimitation des colonnes sujettes à l’atténuation    
 
 Dans cette partie, nous déterminons les colonnes entachées par l’atténuation au sein 
des sinogrammes (coupes transaxiales) atténués. Il s’agit donc d’étudier la corrélation des 
courbes de profil d’activité de ces coupes transaxiales obtenues en sommant les colonnes de 
chaque sinogramme correspondant. 
 
 Le principe de construction de la courbe de profil d’activité est le suivant : prenons 
une source ponctuelle et faisons une acquisition TEMP de cette source. Supposons que le 
détecteur de la gamma caméra est réduit à un seul « pixel » de détection. Pour chaque 
direction d’acquisition ce « pixel » se translate de la position 1 à  la 64ième  le long de la tête de 
la gamma caméra pour capter l’activité émise par la source.  
 

 La 
ièmek  valeur de la courbe de PActe est constituée par la somme de la contribution 

de l’activité acquise au niveau des 
ièmek positions  de chaque projection. La courbe de profil 

d’activité ainsi obtenue caractérise : 
 

- d’une part l’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 de cette courbe de profil d’activité à 
travers la figure IV-26 ci-dessous.    
 

                                     
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Numéro de la coupe transaxiale 

La k ième valeur la 
courbe de PActe. 

1

Genèse de la courbe de 
profil d’activité 

Figure 437 : Schéma du processus de la construction de la courbe de PActe permettant de 
déterminer les colonnes à corriger au sein des sinogrammes non consistants. 
  

Détecteur de la gamma 
caméra 

64 

kième position du 
pixel détecteur 
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 Par exemple, le premier élément de la courbe d’activité de cette source ponctuelle sera 
formé par la contribution de l’activité émise signalée par les flèches noires (figure 4.37).  
 
 Nous avons généralisé ce principe sur l’ensemble des coupes transaxiales du cœur, en 
supposant que l’activité émise par les organes environnants au cœur ainsi que l’atténuation de 
ces organes sont négligées. 
 
 Le profil des courbes d’activité ainsi obtenu devrait être proportionnel à l’activité 
cardiaque. En effet, la performance de la machine et la distance cœur-détecteur (pixel) étant la 
même pour chaque projection seule l’activité varie d’une coupe transaxiale à l’autre (figure 
4.38).     
 
 

                                       
 
 
 
                                 

 
 Les courbes de profil d’activité des coupes tansaxiales où le sein gauche s’interpose 
entre le cœur et le détecteur (pixel) verront la contribution de l’activité acquise par le 
détecteur (pixel) (au niveau des positions où le sein fait écran au cœur) sous-estimée. Par 
conséquent, ces courbes ne seront pas corrélées aux restes. Nous illustrons ces propos à 
travers la figure 4.39. 
  
      

                                            
 
 
 

Numéro de la coupe transaxiale 1 

Figure 4.39 : Schéma du processus de la détermination des colonnes à 
corriger au sein des sinogrammes non consistants. 
  

Figure 4.38 : Modélisation de l’acquisition  de l’activité  de n la  
ièmen  coupe transaxiale 

suivant le principe décrit précédemment.  

Zoom 

m 

1

Décrochage des  courbes PActe 
 

64 
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 Nous illustrons dans la figure 4.9 les courbes de profil d’activité de  l’ « étude 
normale » obtenues par ce principe et celles de l’ « étude anormale atténuée» dans la figure 
4.40.   
 
 

     
 
 
 
 
 
 
 

     
 
 
 
 

Décrochage des courbes  

Figure 4.41 : Courbes de profil d’activité des coupes transaxiales du cœur  de l’ « étude 
anormale atténuée ». 
. 

Figure 4.40 : Courbes de profil d’activité des coupes transaxiales du cœur  de 
l’ « étude normale ». 

Numéro des coupes transaxiales limitées au coeur 

Numéro des coupes  transaxiales limitées au coeur 
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Figure 4.43 : Etude anormale atténuée. Représentation graphique du profil de 
la courbe de corrélation utilisée pour déterminer les colonnes atténuées. 

Figure 4.42 : Etude normale. Représentation graphique du profil de la 
courbe de corrélation utilisée pour déterminer les colonnes atténuées. 

 Nous soulignons que les courbes de profil d’activité de l’ « étude normale » sont 
proportionnelles entre elles. Ceci contraste avec le résultat obtenu avec l’ « étude anormale 
atténuée » où les courbes des coupes transaxiales atténuées décrochent alors que celles des 
coupes transaxiales non atténuées restent proportionnelles. 
 
 Pour étudier la corrélation de ces courbes PActe, l’opérateur détermine un certain 
nombre de  coupes transaxiales non atténuées. Le logiciel estime la moyenne de ces dernières 
pour déterminer la courbe PActe de référence. Cette dernière sera utilisée pour calculer la 
corrélation de l’ensemble des courbes PActe obtenues.  Nous présentons le PActe de la 
courbe des coefficients de corrélation de l’ « étude normale » dans la figure 4.42 et celle de 
l’ « étude anormale atténuée » dans la figure 4.43. 
 

 
 
 
 
 
 
 

 
              
                          
 
 

Numéro des colonnes 

Numéro des colonnes 

Coefficients de corrélation 

Coefficients de corrélation 
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Figure 4.44 : Interface qui regroupe toutes les informations mis à la disposition de l’opérateur pour 
déterminer les colonnes atténuées. En haut à gauche les coefficients  de corrélation, à droite la 
répartition spatiale de ses coefficients en histogramme. En bas à gauche les coefficients de corrélation 
en image  de sinogramme. Et en fin la zone de correction correspondant à l’intersection des lignes et 
des colonnes ayant des faibles corrélations avec la référence. 
 

 
 L’opérateur aura à fixer arbitrairement une valeur seuil qui servira à déterminer les 
colonnes atténuées. Pour cela, il dispose de toutes les informations nécessaires pour choisir 
les valeurs seuils. Celles-ci sont représentées dans l’interface illustrée dans la figure 4.43.   
 

 
 
 
 
 
 
 
 Par exemple, en choisissant 0,997 comme valeur seuil, la courbe de corrélation de 
l’« étude anormale atténuée » montre que les pixels allant de la 24ème à la 47ème colonne des 
sinogrammes concernés par l’atténuation sont  moins corrélés à la courbe de la référence, ils 
seront donc à corriger. En effet, ils correspondent à l’interposition du sein gauche entre le 
cœur et le détecteur de la gamma caméra. Ces informations sont présentées par le logiciel en 
une image (figure 4.44).   
 

 
 

Figure 4.45 : Image fournie par notre logiciel illustrant les colonnes assujetties 
à l’atténuation et qui seront à corriger au sein des sinogrammes atténués. 
 



 
 

79 
 

 L’ensemble des résultats obtenus aux différents niveaux de la procédure (la 
détermination des sinogrammes atténués, la détermination des lignes et ainsi que celui des 
colonnes) sont combinés pour déterminer les pixels concernés par l’atténuation mammaire 
(figure 4.46).  
 

 
 
 
 
  

4.5 Détermination des facteurs de correction 
 
 A cette étape, nous avons déterminé les pixels qui sont atténués et à corriger. La 
méthode utilisée pour déterminer les facteurs de correction est basée sur le principe de la 
consistance entre les projections dans l’espace de Radon. Il s’agit d’appliquer la contrainte de 
corrélation aux courbes de profil d’activité (des coupes transaxiales) caractérisant la distance 
source-détecteur  par rapport à l’acquisition. 
  
 En effet, les sinogrammes sont des fonctions des sous-ensembles (coupes transaxiales 
cardiaques) dont nous connaissons une information à priori qui est le profil d’activité des 
sinogrammes consistants (coupes transaxiales non atténuées). Nous utilisons cette information 
à priori pour contraindre les fonctions sinogrammes à être corrélées entre elles. Ce qui  permet 
de déterminer les valeurs manquantes à ces sinogrammes atténués pour satisfaire la condition 
de la consistance. 
  
 En pratique, cela consiste à estimer l’écart qu’il y a entre la courbe de profil d’activité 
d’une coupe transaxiale atténuée par rapport à la courbe de référence (figure 4.45).  Le 
résultat de chaque rapport détermine la valeur manquante nécessaire pour ramener la courbe 
de profil d’activité de la coupe transaxiale atténuée  au niveau de la courbe de référence.  
 
 En effet, la contrainte de la corrélation impose la relation suivante, en tout point i et 
j de la courbe de profil d’activité  on devrait avoir : 

                                                q
Act

Act

Act

Act

jref

j

iref

i ==  

 

Figure 4.46 : Image fournie par notre logiciel illustrant les pixels assujettis à l’atténuation et qui 
seront à corriger au sein des sinogrammes atténués. 
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avec qune valeur constante. Or aux points de décrochage des courbes de PActe des coupes 

transaxiales atténuées nous avons :  
 

                               q
Act

Act

iref

imesuré <    alors    qActAat
imésuréicorrigé

×=                      [Eq-4.1] 

 
 La figure 4.45 ci-dessous, montre un exemple illustrant des écarts des valeurs 
manquantes entre certaines courbes de profil d’activité par rapport à la courbe de référence 
présentée en bleu. Nous constatons que les courbes de profil d’activité (verte, jaune et rouge) 
représentent un décrochage par rapport à la courbe de profil d’activité de référence (bleu). Les 
trois premières courbes au bas de la figure représentent des courbes de profil d’activité des 
coupes transaxiales qui sont hors de la silhouette cardiaque et non concernées par notre 
problématique.  
 
            

                     
  
 Une fois que le calcul des facteurs de correction est fait sur l’ensemble des courbes de 
profil d’activité, nous obtenons les résultats représentés dans la figure 4.48. Nous soulignons 
que conformément à ce qui a été prévu, le logiciel a mis systématiquement à 1, les 
coefficients  de corrections des courbes de profil d’activité des coupes qui ont un coefficient 
de corrélation supérieure ou égale à la valeur seuil fixée par l’opérateur.  
 

Figure 4.47 : Illustrations de l’écart des valeurs  manquantes entre les courbes 
d’activité des coupes transaxiales atténuées par rapport à la courbe de référence en 
bleu. 

Ecart entre la référence (bleue) 
et la courbe atténuée (rouge) 
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Figure 4.48: Représentation en 2D (1) et 3D (2) des facteurs estimés pour la 
correction des sinogrammes atténués. 

2 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
 La correction des sinogrammes atténués se fait par une opération de multiplication. Il 
s’agit de multiplier chaque coefficient de correction par le sinogramme correspondant. La 
figure 4.48 représente les résultats obtenus en appliquant cette méthode de correction aux 
sinogrammes de l’«étude anormale atténuée ».          
 
 

Facteurs de correction 

Pixels colonnes (Coupes  
limités au cœur) 

Pixels lignes (Coupes  
limités au cœur) 

Sinogrammes 

1 
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Figure 4.50 : « Etude anormale ».  Les sinogrammes des  coupes cardiaques atténués   
avant correction. 

Figure 4.49 : « Etude anormal ». Les sinogrammes des coupes cardiaques (Images de 
référence). 

Figure 4.51 : « Etude anormale ». Les sinogrammes des  coupes cardiaques atténuées   
après  correction. 

 

 
 

 
 
 

 

 
 
 
 
 
 

 

 
 
 
 
 En comparaison avec les sinogrammes de l’ « étude normale » de la figure 4.49,  les 
sinogrammes de l’ « étude anormale atténuée » présente un hypo signal cardiaque visible au 
niveau des sinogrammes allant de la 9ième image à la 18ième image (figure 4.50). Ceci contraste 
avec les images de l’ « étude anormale atténuée » après correction de l’inconsistance (figure 
4.51). 
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  En effet, l’activité cardiaque sous-estimée par l’interposition du sein gauche entre le 
cœur et le détecteur a été corrigée par l’utilisation de notre méthode de correction. Les 
sinogrammes ainsi obtenus sont plus consistants que les sinogrammes non corrigés.  
 

4.6 Synthèse 
 
 Les différentes étapes exposées dans ce chapitre, révèlent un point qui méritent d’être 
discuté. La méthode de correction de la consistance entre les projections (sinogrammes) 
présente certaines limites. Le principe de notre méthode de correction suppose des 
approximations. En effet, nous négligeons délibérément l’atténuation et l’activité émise au 
niveau du sein droit et des organes environnants le cœur. Seuls sont considérés le cœur et le 
sein gauche. 
 
 Par ailleurs, les facteurs de corrections déterminés sont des valeurs moyennes. En 
d’autre terme, pour chaque sinogramme concerné par l’atténuation le facteur de correction 
change  d’une ligne atténuée à l’autre, mais reste constant le long de chaque ligne (au niveau 
des pixels de chaque ligne). 
 
 Nous cherchons à améliorer la consistance entre les projections avant de les utiliser 
dans la deuxième étape, celle de la reconstruction  avec correction du signal par pondération. 
Tout en sachant que ces projections corrigées ne le sont pas parfaitement. En effet, elles sont 
plus consistantes entre elles que les projections initialement acquises et non corrigées. 
 
 

4.7 Conclusion  
 
 Nous avons développé dans ce chapitre une méthode permettant de corriger la 
consistance des sinogrammes atténués dans une acquisition de tomoscintigraphie par 
l’interposition du sein gauche entre le cœur et le détecteur. La méthode comprend trois étapes, 
la détermination des sinogrammes atténués, la localisation des pixels concernés par 
l’atténuation au sein de chacun de ces sinogrammes et enfin l’estimation des facteurs de 
corrections. 
 
 La méthode utilisée pour déterminer les facteurs de correction est une combinaison du 
principe de la consistance entre les projections dans l’espace de Radon. Nous cherchons à 
améliorer la consistance entre les projections avant de les utiliser dans la deuxième étape, 
celle de la reconstruction  avec correction du signal par pondération. A savoir que ces 
projections corrigées ne le sont pas parfaitement. En effet elles sont plus consistantes entre 
elles que les projections initialement acquises et non corrigées. 
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Chapitre 5 

  
 

La reconstruction avec pondération des données  
atténuées en TEMP 

 
  
 Nous abordons dans ce chapitre la deuxième partie de la méthode que nous proposons 
pour la correction de l’atténuation mammaire dans le cadre de cette thèse. Il s’agit de 
l’approche de correction des  données atténuées par la méthode de  pondération. Par ailleurs, 
ce chapitre explique comment nous adaptons cette approche avec les algorithmes de 
reconstruction tomographique de type itératifs. 
 
 Nous allons dans un premier temps rappeler le principe de l’approche et dans un 
deuxième temps, nous détaillerons point par point les méthodes utilisées. Nous  appuierons 
nos explications par des illustrations de l’application de cette approche à travers  une « étude 
normale » et une « étude anormale atténuée » (les mêmes études simulées utilisées dans le 
chapitre précédent).  
    

5.1 Principe de la méthode 
 
 Nous partons sur le principe qu’il est possible de reconstruire des images en mode 
tomographique  avec moins de données acquises. En effet, l’idée consiste à supprimer ou 
minimiser l’importance de toute projection atténuée dans les images reconstruites. Il s’agit 
donc de pondérer toutes les projections susceptibles de contenir un signal provenant de 
l’interposition du sein (gauche) entre le cœur et le détecteur, bien que ces dernières aient été 
corrigées par la méthode CCP décrite dans le chapitre précédent.  
 
 La pondération de ces projections atténuées lors de la reconstruction est nécessaire 
pour réduire non seulement les imperfections de l’acquisition, mais aussi pour minimiser 
toute éventuelle erreur de sous-estimation ou de surestimation qui serrait faite pendant la 
correction de l’inconsistance des sinogrammes (projections) atténués.  
 
 La valeur du coefficient de pondération est fixée d’une manière empirique par 
l’opérateur. Elle est prise entre 0 et 1.  Pour une valeur proche de 1, cela revient à prendre les 
projections telles qu’elles sont. Et pour une valeur proche de 0, cela revient à pousser le 
principe de la méthode de pondération jusqu’à sa limite extrême, qui est de supprimer 
entièrement dans la reconstruction l’apport de toutes projections acquises sujettes à 
l’atténuation. Ceci peut avoir comme conséquence des déformations au niveau des images.  
 
En pratique, nous proposons de pondérer toutes les lignes des sinogrammes renfermant de 
l’activité cardiaque issue des projections où le sein gauche s’interpose entre le cœur et le 
détecteur. Cette approche est illustrée dans la figure 5.1.  
 
Les lignes des projectionsn etmreprésentées en rouge dans l’espace sinogramme, seront 
pondérées entièrement alors que les données des projections aetq  (en noire)    ne seront pas 

prise en compte dans ce processus de pondération.  
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 Nous appellerons cette méthode dans ce qui suit : méthode de correction par 
pondération globale (CPG). Nous détaillerons sur cette méthode dans les paragraphes ci-
dessous.  
 

5.2 Les algorithmes utilisés (algébriques)  
 
 Nous avons opté dans le cadre de cette thèse d’utiliser des algorithmes de types 
algébriques, à savoir ART, MLEM et OSEM. La problématique de notre sujet s’apparente aux 
problèmes de reconstruction à données manquantes. Or les algorithmes de reconstruction de 
type algébriques sont plus disposés que la RétroPojection Filtré (RPF) pour la reconstruction  
tomographique avec des acquisitions de données incomplètes. En effet, ils se prêtent plus 
facilement à la modélisation de phénomènes physiques dégradant le signal comme la 
diffusion, la perte de résolution en profondeur et l’atténuation des photon, ce qui est notre cas.  
 
 Par ailleurs, nous avons déjà utilisé la RPF lors d’une étude de faisabilité de cette 
approche en DEA. Les résultats se sont avérés négatifs. La RPF a montré ses limites lorsque 
le nombre de projections atténuées était considérable. Plus précisément, lorsqu’elles 
dépassaient le nombre de cinq 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 principe de la détermination des projections à 
prendre en compte lors de la pondération. En d’autres termes, les projections qui ont été 
atténuées par l’interposition du sein gauche entre le cœur et le détecteur de la gamma caméra. 
Pour cela, l’opérateur a deux choix : 
   

- soit il  les  sélectionne manuellement après visualisation des projections acquises. 
 

Figure  5.1 : Illustration d’un sinogramme contenant des données atténuées par le sein 
gauche. 
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- Soit il utilise les paramètres déterminés dans le chapitre précédent en chargeant le 
fichier contenant les informations sur les sinogrammes atténués ainsi que les lignes 
et les colonnes concernées.   

 
 Dans le cas où l’opérateur aurait fait le premier choix, il transmet l’information au 
logiciel de traitement via une interface lui permettant de renseigner, la première projection 
atténuée, le nombre de projections concernées ainsi que la valeur du coefficient de 
pondération à appliquer (figure 5.2).   
 
 

                                                                                           

                            
 
 
 
  
 Ce dernier fait correspondre les données transmises aux lignes correspondantes au 
niveau des sinogrammes. 
 
 Quand à la pondération, elle est appliquée pendant la reconstruction. Nous intégrons la 
CPG au niveau des itérations pixel par pixel pour l’utilisation des algorithmes ART et MLEM. 
Pour l’algorithme OSEM la correction par pondération globale est intégrée directement dans 
la matrice système. 
 
 

Zoom 

Figure 5.2 : Interface de traitement illustrant l’étape où l’opérateur choisit manuellement le 
nombre des projections à pondérer ainsi que la valeur du coefficient de pondération. 
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5.3.2 Modélisation de la correction par pondération globale 
 
 Considérons l’espace sinogramme comme étant un ensemble nommé P  formé par 
l’union de plusieurs sous-ensembles (il y a autant de sous-ensemble qu’il y a de projections). 
Dans le cadre de la CPG, nous allons nous limiter uniquement aux grands sous-ensembles. 
 
 En effet, nous considérons que l’ensemble P est formé de deux grands sous-
ensembles IP et LP .  IP est le sous-ensemble de données acquises provenant des projections 
dont le sein gauche s’interpose entre le cœur et le détecteur. Ce sous-ensemble est représenté 
en rouge dans l’espace sinogramme. LP est le sous-ensemble des données provenant de toutes 
les autres projections acquises. Il est représenté en noir (voir la figure 5.3).  
 

                                   
 
 
 
 
L’ensemble P est défini par : 
 

          IL PPP ⊕=                      [Eq-5.1] 
 

avec ⊕  une relation d’exclusivité, tel que  Pp∈∀  nous avons : 
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[Eq-5.2]

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

 

       Pp
1
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=
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                       [Eq-5.3] 

                                  

Figure  5.3: Illustration schématique de l’espace sinogramme avec  ses sous-ensembles.   
A droite nous avons une représentation en  2D, et à gauche  une représentation en 1D. 

IP  

LP  
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avec
j

Χ la valeur discrète de la fonction à reconstruire ),( yxf sur le maillage
m

S et ijℜ  la 

contribution des valeurs de 
j

Χ  dans les mesures de 
i

p   (voir chapitre 2). 

 
 Soit donc :                                  

                               p
1

i ∑
=

ℜ=
M

j
ijj

f                             [Eq-5.4] 

 
 La résolution de cette équation est faite en utilisant des méthodes itératives. Comme 
ces algorithmes de reconstruction traitent la résolution du problème en utilisant le 
sinogramme ligne par ligne, c'est-à-dire, projection par projection, il est donc possible d’isoler 
le sous-ensemblesIP lors de la reconstruction.  
 
 En pratique, la procédure de la pondération diffère selon l’algorithme choisi mais le 
principe reste le même. Pour les algorithmes ART et MELM, nous faisons intervenir la 
pondération au niveau de la mise à jour des images. Pour  OSEM nous avons choisi d’intégrer 

la pondération dans la matrice système, au niveau des coefficients de contribution ijℜ de la 

matrice système à cause de la complexité de la manipulation des sous ensembles pendant la 
reconstruction OSEM.                   
 
 
5.3.3 Intégration de la pondération dans les algorithmes de reconstruction 
 
5.3.3.1 L’algorithme ART 
 
Pour l’algorithme ART, la solution de l’équation [Eq-5.4] est donnée par la relation. 
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   [Eq-5.5] 

 
 
 Il faudrait faire la différence entre w qui est intrinsèque à l’algorithme ART et γ   qui 

est le coefficient correcteur de pondération. Dans notre cas, nous avons 1=w .  Les images 
suivantes résultent de l’application de la CPG avec ART sur nos deux études TEMP illustrées 
ci-dessous (l’«étude normale» et l’«étude anormale atténuée»).  
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 Nous remarquons que l’hypoperfusion de la paroi antérieure des images 2C non 
corrigées (figure 5.5) est normalisée par la combinaison des méthodes de corrections (de la 
consistance entre les projections et par pondération) (figure 5.6). 

Figure 5.4 : Images 2C de l’ « étude normale » avec l’algorithme ART. 
 

Figure 5.6 : Images 2C de l’ « étude anormale atténuée » après correction avec 
l’algorithme ART. 
 

Figure 5.5 : Images 2C sans correction  de l’ « étude anormale atténuée » avec 
l’algorithme ART. 
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Figure 5.7 : Images  4C  de l’« étude normale » avec l’algorithme ART. 
 

Figure 5.8 : Images  4C  de l’« étude anormale atténuée »  sans correction avec 
l’algorithme ART. 
 

Figure 5.9 : Images  4C  de l’« étude anormale atténuée »  après correction avec 
l’algorithme ART. 
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 Nous constatons que l’hypo fixation engendrée par l’atténuation mammaire au niveau 
de la paroi antéroseptale des images PA non corrigées (figure 5.11) se normalisent après 
correction de l’atténuation par nos méthodes (figure 5.12).  
 
 
 

Figure 5.10 : Images PA de l’« étude normale » avec l’algorithme ART. 
 

Figure 5.12 : Images PA de l’ « étude anormale atténuée » après correction 
avec l’algorithme ART. 

 

Figure 5.11 : Images PA de l’ « étude anormale atténuée » sans correction  
avec l’algorithme ART. 
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5.3.3.2 L’algorithme MLEM 
 
 Comme dans le cas de l’utilisation de l’algorithme ART, pour l’algorithme MLEM, 
nous avons modifié la solution de l’équation  [Eq-5.4] afin d’intégrer la pondération des 
éléments du sous-ensembleIP . Et l’équation de mise à jour devient : 
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 Nous présentons ici les résultats obtenus sur les images reconstruites par la méthode 
de correction par pondération  avec l’algorithme de MLEM. 

 

 

 
  
 
 

 

 
 

 
               
 

 

 
 
 
 
 
 Nous pouvons constater que les images reconstruites sans correction présentent une 
baisse de signal considérable le long de toute la paroi antérieur (figure 5.14). Cette anomalie 
de fixation se normalise lorsque nous appliquons notre approche de la correction d’atténuation 
sur ces images (figue 5.15).  
 

Figure 5.13 : Images 2C de l’ « étude normale » avec l’algorithme MLEM. 

Figure 5.15 : Images 2C  de l’ « étude anormale atténuée » après correction avec 
l’algorithme MLEM. 
 

Figure 5.14 : Images 2C de l’ « étude anormale atténuée » sans correction  avec 
l’algorithme MLEM. 
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 Nous observons que l’hypofixation visible au niveau de la paroi antérieure et des 
régions antéroseptales et antérolatérales sur les images de la figure 5.17, se normalise après 
correction (figure 5.18) et se rapproche  de la normale (figure 5.16). 

Figure 5.16 : Images (PA) de l’étude normale avec l’algorithme MLEM. 

Figure 5.17 : Images PA de l’ « étude anormale atténuée » sans correction  avec 
l’algorithme MLEM. 
 

Figure 5.18 : Images (PA) de l’étude anormale atténuée » après correction avec 
l’algorithme MLEM. 
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5.5 Intégration  de la pondération dans la matrice système 
(OSEM) 
 
 Contrairement aux autres algorithmes, la solution donnée par l’algorithme OSEM pour 
l’équation [Eq-5.4] est complexe et elle est définie par la relation : 
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 A l’itérationn , la mise à jours de l’image f  se fait simultanément à partir des données des 

sous-ensembles 
IP et

LP . De plus, l’ordre d’utilisation des éléments de ces derniers n’est pas 
respecté par rapport à leur ordre d’agencement dans l’espace sinogramme. Par conséquent, il 

est difficile d’intervenir  à ce niveau  pour  pondérer les éléments de
IP . Nous avons opté 

d’inclure la CPG au sein même de la matrice Systèmeℜ . 

  La connaissance parfaite des éléments du sous-ensemble
IP et de son cardinal (nous 

vous rappelons qu’ils sont déterminés manuellement par l’opérateur) suffise  pour pondérer 

directement les coefficients de contribution
ij

ℜ deℜ .  

 Si nous considérons que l’espace sinogramme est formé de deux sous-ensembles, alors 
la matrice système est constituée elle aussi de deux blocs de données. Elle est définie par la 
relation :  
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LLℜ est le bloc de coefficients représentant la contribution du sous-ensemble
LP  et 

IIℜ  est 

le bloc des coefficients représentant la contribution du sous-ensemble 
IP . Ces sous-

ensembles sont définis par le produit scalaire discret des fonctions indicatrices
I

i
χ et LI

jϕ pour 

le sous-ensemble 
IIℜ  et des fonctions indicatrices

L

i
χ et

LL

j
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Les fonctions indicatricesχ et ϕ  sont largement définies dans chapitre 2. 

  

 La pondération des éléments de IIℜ par le facteur de pondérationγ permet d’éliminer 

ou de limiter l’impacte des projections rendues inconsistantes par l’atténuation mammaire 
dans la reconstruction des images. Ainsi, nous obtenons une nouvelle matrice système 
corrigée Cℜ  définie par: 
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avec :   
 

                                                     
IIII ℜ=ℜ γ

C  
             [Eq-V.12] 

 

 Cette phase est réalisée avant la reconstruction.  Ainsi les coefficients de 
T

ij
ℜ  et de 

ij
ℜ  interviennent lorsque un élément de 

IP est sollicité pendant la reconstruction. 

L’avantage de cette approche est que la matriceℜ , une fois modifiée, elle reste fixe tout au 
long de la reconstruction. 
 
 Nous vous présentons dans ce qui suit, des images illustrant les résultats de 
l’application de la méthode CPG avec l’algorithme OSEM. 
 

 

 
 
 

 

 

 
 
 
 

 

 
 

Figure 5.19 : Images 2C de l’étude normale avec l’algorithme OSEM. 
 

Figure 5.21 : Images 2C de l’« étude anormale atténuée »  après correction 
avec l’algorithme OSEM. 

 

Figure 5.20 : Images  2C  de l’« étude anormale atténuée »  sans correction  
avec l’algorithme OSEM. 
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 Nous constatons que l’anomalie de perfusion de la paroi antérieure observable sur les 
images non corrigées (figures 5.20)  est complètement normalisée par notre approche de 
correction par pondération incorporée dans la matrice système (figure 5.21). Les résultats sont 
comparables aux images de la figureV-11, permet de confirmer cette affirmation.    
  
 

 

 
 
 
 

 

 
 
 
 
 

 

 
 
 

 
Ceci se vérifie également sur les coupes PA illustrées dans les figures 5.22, 5.23 et 5.24.  

Figure 5.22 : Images (PA) de l’« étude normale » avec l’algorithme OSEM. 
 

Figure 5.23 : Images  2C reconstruite sans correction  de l’ « étude anormale 
atténuée » avec l’algorithme OSEM. 
 

Figure 5.24 : Images 2C de l’ « étude anormale atténuée » après correction 
avec l’algorithme OSEM. 
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5.6 Performance des algorithmes 
 
 Nous avons étudié le temps de traitement de nos algorithmes. Pour cela nous avons 
enregistré le temps nécessaire pour chaque algorithme pour traiter une étude de perfusion. Le 
traitement comprend la reconstruction sans correction, la reconstruction avec la correction par 
pondération sans correction préalable de la consistance des projections et enfin la 
reconstruction avec la double correction (consistance entre les projections   et par 
pondération). Les résultats sont représentés sous forme de tableau. 
 
Tableau : Temps de traitement des algorithmes de reconstruction. 
 

 Nombre d’itérations Temps en seconde Temps en minute 
ART 5 1505 25min 

MLEM 32 229,830 4min23 
OS-EM 8 336,22 6min38 

 
 Nous rappelons que le programme de traitement est codé sur MATLAB version 7.1. 
Le traitement des données est réalisé sur un PC portable (Acer, processeur Inetel Celeron 
CPU 540, 1,86GHz, 0,99 Go de RAM).  
 
 Néanmoins, avec l’évolution technologique et la progression scientifique, les 
performances en temps peuvent être divisées par quatre voire même plus. Ainsi, le facteur 
temps ne sera plus un obstacle à l’utilisation de la méthode de la correction par pondération 
global avec les algorithmes ART et OS-EM. 
  

5.7 Conclusion  
 
 Ce chapitre présente l’approche de correction de l’atténuation mammaire par la 
technique de la pondération globale. Cette méthode a été implantée avec les algorithmes 
itératifs, ART, MLEM et OSEM. Nous avons appliqué la méthode de correction par 
pondération globale de l’étude de perfusion myocardique simulant l’atténuation mammaire 
(étude anormale atténuée). Les résultats obtenus par simulation sont encourageants et 
montrent que la méthode de correction par pondération pourrait permettre de s’affranchir de la 
problématique de l’atténuation mammaire. 
 
 A cette étape, il s’agit de vérifier sa validité avec 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 l’atténuation mammaire 

 
 
 Dans ce chapitre nous illustrons avec différents exemples les résultats obtenus avec 
nos méthodes de correction de l’atténuation mammaire.  
 
 Nous proposons dans un premier temps de faire un bref résumé des logiciels de 
simulations utilisés dans le cadre de notre travail à savoir : NACT et SIMIND.  
 
 Dans un deuxième temps, nous présenterons notre propre logiciel élaboré au cours de 
la réalisation de la thèse pour satisfaire le cahier de charge fixé par la problématique de notre 
sujet de thèse. 
   
 Dans un troisième temps, nous illustrons une étude générée par simulation en utilisant 
NCAT et SIMIND. Et en dernier lieu nous illustrons des études patients réels incluant une 
atténuation mammaire, un infarctus inférieur, un infarctus antérieur et une ischémie antérieure.  
 

6.1 Présentation des logiciels de simulation NCAT et 
SIMIND 
 

6.1.1 Présentation de NCAT 
 
 Le NCAT est une version nouvelle du fantôme 4D-MCAT (4D Mathematical Cardiac-
Torso Phantom). Ce dernier fut développé à l’université de Caroline du Nord  pour modéliser 
les organes internes du torse (cœur, foie, sein, etc…) en utilisant des combinaisons d’objets et 
de surfaces géométriques, telles que des ellipsoïdes, cylindres, décrits par des équations 
mathématiques simples. Il  a été le fantôme le plus employé dans l’évaluation des méthodes 
de reconstructions.  
 
 Le MCAT est limité dans sa capacité à modéliser les formes des organes, les 
variations anatomiques et les mouvements du patient d’où la naissance de cette version 
NCAT.  Le logiciel NCAT intègre une méthode de modélisation des formes et des courbes en 
appliquant des transformations (Zoom, rotation, translation) aux points de contrôle définissant 
les différents organes.  
 
 Le NCAT a la possibilité de modéliser de variations anatomiques et des mouvements 
du patient sur des images myocardiques de SPECT et SPECT synchronisé. Pour améliorer 
encore le potentiel du fantôme, les auteurs ont modélisé la poitrine pour adapter le modèle à 
l’anatomie féminine. Les formes des organes sont ici aussi plus réalistes que celles de la 
version précédente (MCAT). Le modèle prend aussi en compte les mouvements cardiaque et 
respiratoire. Le mouvement respiratoire met en jeu la plupart des organe du torse : 
diaphragme, le cœur, le foie, l’estomac, les reins, la cage thoracique et les poumons [5]. 
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 Le logiciel permet de générer deux volumes de données TEMP et TDM correspondant.  
Nous rappelons ici que le fantôme NCAT est le modèle fantôme que nous avons utilisé dans 
notre travail. De plus ample information sur les différents fantômes numériques sont 
rapportées ailleurs [140, 141]. 

Figure  6.1 : Illustration d’un volume d’images TEMP simulé par NCAT. 

Figure 6.2 : Illustration d’un volume d’images TDM simulé par NCAT. 
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6.1.2 Présentation de SIMIND 
 
 SIMIND est un logiciel développé à Lund University par le professeur Michael 
Ljungberg. Il permet de modéliser les applications standards réalisées par une gamma camera 
en pratique clinique. Il peut générer des volumes numériques mais il peut également utiliser 
des volumes générés par NCAT pour créer des projections en simulant la gamma caméra. 
 
 
   

 

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

1- Image correspondant à une étude  TEMP simulée sans mouvement avec une 
parfaite résolution de la gamma caméra.  

2- Image correspondant à une étude TEMP simulée incluant des mouvements 
(respiratoire et battement  du coeur) avec une parfaite résolution de la gamma 
caméra. 

3- Image correspondant à une étude TEMP simulée incluant des mouvements 
(respiratoire et battement  du coeur) avec une résolution normale de la gamma. 

4- Image correspondant à une étude  TEMP simulée sans mouvement avec une 
parfaite résolution de la gamma caméra mais avec une simulation de l’atténuation 
et de la diffusion des photons.  

5- Image correspondant à une étude TEMP simulée incluant des mouvements 
(respiratoire et battement  du coeur) avec une parfaite résolution de la gamma 
caméra, une simulation de l’atténuation et de la diffusion des photons   

6- Image correspondant à une étude TEMP simulant un patient réel incluant des 
mouvements (respiratoire et battement  du coeur), une résolution normale de la 
gamma caméra, une simulation de l’atténuation et de la diffusion des photons et 
simulation du bruit d’acquisition.  

Figure  6.3 : Illustration de différents types images SPECT simulés par SIMIND. 
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6.2 Description de notre logiciel de traitement 
 

 La mise en place d’un programme satisfaisant aux exigences de ce projet a nécessité 
un temps considérable et un travail assidu et continu.  
 
 Au delà des algorithmes de reconstructions, nous avons développé un certain nombre 
de fonction. Pour faciliter l’accessibilité à ces fonctions, nous les avons regroupées dans une 
interface interactive comportant 11 menues  et  dont chaque menu peut avoir plusieurs sous 
menus.  
  
 Quelque soit le menu choisi, la première étape de l’interface consiste a permettre à 
l’opérateur de sélectionner son sujet d’étude, de l’afficher et de choisir les paramètres du 
menu sélectionner (figure 6.4). 
 

 
 
  
 
 Par exemple si l’opérateur sélectionne  une étude à reconstruire sans correction, 
l’interface lui donne à cette étape la possibilité de choisir : 
 

- l’angle d’inclinaison de départ de la gamma caméra. 
- Le pas de projection. 
- Le type d’algorithme 
- Et le nombre d’itération. 

 
De plus amples détails sur notre interface sont reportés dans les annexes. 
  

 
 
 

Figure 6.4 : Illustration de la première étape de notre interface de traitement. 
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6.3 Validation des algorithmes 
 
 Dans le cadre de notre travail, nous avons vérifié la validité de nos méthodes en 
utilisant des études TEMP de perfusion myocardique simulées et des études TEMP patients 
réels.  
 

6.3.1 Etudes TEMP par simulation 
 
 Pour la simulation, le principe consistait à générer à l’aide des logiciels NCAT et 
SIMIND une étude normale ne représentant aucune pathologie cardiaque. Ensuite, à partir de 
cette étude, nous avons simulé d’autres études où nous avons introduit délibérément des 
anomalies similaires à l’atténuation mammaire.  
 
 Pour se rapprocher de la réalité, nous avons tenté de rendre l’atténuation non uniforme. 
Nous avons procédé de la manière suivante. La zone cardiaque a été atténuée de la 9ième à la 
24ième  projection suivant des coefficients d’atténuation différents.  
 

 
 
 
 
 
 De ce fait, dans notre exemple l’atténuation est maximale à la projection 16 et décroît 
en s’éloignant de part et d’autre de cette projection. Le profile de l’évolution de ces 
coefficients est donné par la figure 6.5. 
 
 Les études TEMP de perfusion atténuées ainsi obtenues sont de 32 projections 
acquises sur un arc de 180°, en mode décubitus dorsal (DD).  L’angle de départ est de 45° en 
oblique antérieur droit et le pas  d’angle de projection est de 5.8°. La matrice  est de 64x64 
pixel,  zoom = 1,45 avec une fenêtre d’énergie de 20% centré sur le pic de 140kev.  
 

Figure 6.5 : Profil de l’évolution des coefficients d’atténuation appliqués sur les 
projections pour simuler l’atténuation mammaire. 
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 Nous avons appliqué nos algorithmes de reconstruction avec nos méthodes de 
correction de l’atténuation mammaire (correction de consistance des projections et correction 
par pondération global) sur les études TEMP de perfusion atténuées obtenues précédemment 
afin de corriger les anomalies introduites. Le coefficient de pondération prend ici les valeurs 
successives de (0,1), (0,15) et (0,35).   
 
 Les résultats sont présentés sous trois axes de vu : deux cavités (2C), quatre cavité (4C) 
et petit axe (PA) et suivant le type d’algorithme (ART, MLEM et OSEM). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 6.6 : Comparaison des image deux cavités  reconstruite par l’algorithme ART. 
 1- Images  de l’ « étude normale» non atténuée.  
 2- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire »  non corrigées.  
 3- Images de l’« étude avec atténuation mammaire » corrigées uniquement avec la 
 correction par pondération lors de la reconstruction. 
 4- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire » après correction par 
 consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction.   
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 La figure 6.7 présente les images 2C de l’étude TEMP avec atténuation mammaire 
reconstruites par l’algorithme MLEM. A travers les images non corrigées, nous observons une 
anomalie de fixation au niveau de toute la paroi antérieure (figure 5.7.2).  
 
 Cette hypofixation s’améliore nettement avec la correction par pondération durant la 
reconstruction des images mais sans correction préalable des projections. Toutefois, nous 
constatons la persistance d’hypofixation au niveau du tiers moyen et tiers basal de la paroi 
antérieure (figure 5.7.4).  
 
 En revanche, la double correction à la fois au niveau des projections et au niveau de la 
reconstruction, normalise la fixation du radio traceur au niveau de la paroi antérieure (figure 
5.7.4). 
 
 
 

Figure 6.7 : Comparaison des image deux cavités  reconstruite par l’algorithme MLEM. 
 1- Images  de l’ « étude normale» non atténuée.  
 2- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire »  non corrigées.  
 3- Images de l’« étude avec atténuation mammaire » corrigées uniquement avec la 
 correction par pondération lors de la reconstruction. 
 4- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire » après correction par 
 consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction.   
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 Pour les images reconstruites par l’algorithme OSEM, nous constatons l’hypofixation 
de toute la paroi antérieure des images non corrigées (figure 6.8.2). Cette anomalie de fixation 
reste  encore visible au niveau de la paroi antérieure des images corrigée uniquement par 
pondération lors de la reconstruction (figure 6.8.3).   
 
 En revanche, nous notons que l’hypofixation se normalise avec la double correction 
obtenue par OSEM (figure 6.8.4).  
  
 L’ensemble des observations faites sur les images 2C est également valable pour les 
images 4C et PA, si bien que nous présentons ici, dans la figure 6.9, uniquement les images 
PA doublement corrigées avec les trois types d’algorithmes. 
 
  Nous soulignons que ces images sont superposables aux images de l’étude normale 
sans atténuation mammaire.  
 

Figure 6.8 : Comparaison des image deux cavités  reconstruite par l’algorithme OSEM. 
 1- Images  de l’ « étude normale» non atténuée.  
 2- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire »  non corrigées.  
 3- Images de l’« étude avec atténuation mammaire » corrigées uniquement avec la 
 correction par pondération lors de la reconstruction. 
 4- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire » après correction par 
 consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction.   
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Figure 6.9 : Comparaison des images petites axe reconstruites successivement par ART, 
MLEM et OSEM. 
 1- Images  de l’ « étude normale» non atténuée.  
 2- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire »  après correction par 
 consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction avec 
 ART.   
 3- Images de l’« étude avec atténuation mammaire » après correction par  
 consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction avec 
 MLEM.   
 4- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire » après correction par 
 consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction avec 
 OSEM.   
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 Pour plus de clarté, nous représentons une coupe des images PA illustrant les 
observations faites dans le traitement de l’«étude simulant avec atténuation mammaire. Nous 
remarquons que l’hypofixation de la paroi antérieure et des régions antéroseptales et 
antérolatérale se normalisent après correction de l’atténuation mammaire. 
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Figure 6.10 : Représentation d’une seule coupe PA reconstruites par l’algorithme 
OSEM. 
 1- Images  de l’ « étude normale» non atténuée.  
 2- Images de l’ « étude avec atténuation mammaire »  non corrigées.  
 3-Images de l’ « étude avec atténuation mammaire » après correction par 
consistance des projections et par pondération lors de la reconstruction.   
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6.3.2 Etudes patients réels 
 
 A cette étape, il s’agit de vérifier l’efficacité de nos algorithmes sur des études de 
perfusion myocardique des patients réels. Nous proposons de prendre comme exemple une 
patiente ayant une réelle atténuation mammaire et de vérifier  si nos algorithmes permettent 
de la corriger. 
 
 Par la suite, nous proposons de vérifier que nos algorithmes de correction ne corrigent 
pas faussement une réelle ischémie (antérieure et /ou inférieure)  ou un réel infarctus 
(antérieur et/ou inférieur).   
  
 Les données utilisées pour faire les vérifications de nos algorithmes sont issues de 
patientes ayant eu une tomoscintigraphie de perfusion myocardique. Ces dernières ont subis 
un examen de tomoscintigraphie de perfusion myocardique au laboratoire de biophysique et 
de médecine nucléaire de l’hôpital Cochin dont nous connaissons préalablement le diagnostic 
final retenu. 
  
 Nous avons huit échantillons. Nous les nommons études {820, 421, 312, 429, 502, 109 
et 304}, dont trois représentent une atténuation mammaire, trois sont des infarctus réels et 
deux ischémies. Chaque étude est formée de 32 projections acquises sur un arc de 180°, en 
mode décubitus dorsal (DD).  L’angle de départ est de 45° en oblique antérieur droit et le pas 
de d’angle de projection est de 5,8°. La matrice  est de 64x64 pixel, zoom = 1,45 avec une 
fenêtre d’énergie de 20% centré sur le pic de 67kev. 

 
 Ces vérifications ont été réalisées en appliquant nos méthodes de correction de 
l’atténuation mammaire avec les algorithmes itératifs ART, MLEM et OSEM. Durant tout le 
traitement, le nombre d’itération utilisé est de 32 pour les algorithmes MLEM et OSEM et de 
5 itérations pour l’algorithme ART. 
 
 Les facteurs de pondération  évalués sont successivement les valeurs 0,10 ; 0,15 et 
0,35. Et pour chaque évaluation, le programme fournit deux reconstructions : 
 

- Reconstruction sans correction. 
- Reconstruction avec double correction (de consistance entre les projections  et par 

pondération lors de la reconstruction). 
 
6.3.2.1 Cas de l’atténuation mammaire : (étude numéro 820, 421 et 312) 
 
 Il s’agit de trois patientes présentant une coronarographie normale et dont le diagnostic 
établie a conclu à une atténuation mammaire. Les résultats obtenus par nos méthodes de 
reconstruction sont représentés à travers les figures ci-dessous. Nous rappelons que les trois 
algorithmes ont donné des résultats quasiment semblables. Nous avons choisi de vous 
présenter ici ceux obtenus  par MLEM avec un coefficient de (0,35) de l’atténuation. 
 
 Nous constatons qu’après correction des images avec nos méthodes de correction,  
l’hypofixation se normalise au niveau de la paroi antérieure (figures 6.11 à  6.19). 
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Figure 6.11: Atténuation mammaire. Images 2C de l’ « étude numéro 820 » avec MLEM. 
 1- Images 2C de l’ « étude numéro 820 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’ « étude numéro 820 » après correction. 
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Figure 6.12: Atténuation mammaire.  Images PA de l’ « étude numéro 820 » avec MLEM. 
 1- Images PA de l’ « étude numéro 820 » non corrigées. 
 2-Images PA de l’ « étude numéro 820 » après correction. 
 

Figure 6.13: Atténuation mammaire. Images 4C de l’ « étude numéro 820 » avec MLEM. 
 1- Images 4C  de l’ « étude numéro 820 » non corrigées. 
 2-Images 4C  de l’ « étude numéro 820 » après correction. 
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Figure 6.14 : Atténuation mammaire. Images 2C de l’ « étude numéro 421 » avec MLEM.   
 1- Images 2C de l’ « étude numéro 421 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’ « étude numéro 421 » après  correction.    
 

Figure 6.15 : Atténuation mammaire. Images PA de l’ « étude numéro 421 » avec MLEM.   
 1- Images PA de l’ « étude numéro 421 » non corrigées. 
 2-Images PA de l’ « étude numéro 421 » après  correction.    

Figure 6.16 : Atténuation mammaire. Images 4Cde l’ « étude numéro 421 » avec MLEM.   
 1- Images 4C de l’ « étude numéro 421 » non corrigées. 
 2-Images 4C de l’ « étude numéro 421 » après  correction.    
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Figure 6.17 : Atténuation mammaire. Images 2C de l’ « étude numéro 312 » avec MLEM.   
 1- Images 2C de l’ « étude numéro 312 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’ « étude numéro 312 » après  correction.    
 

Figure 6.18 : Atténuation mammaire. Images PA de l’ « étude numéro312 » avec MLEM.   
 1- Images PA  de l’ « étude 312 » non corrigées. 
 2-Images PA de l’ « étude 312 » après  correction.    
 

Figure 6.19 : Atténuation mammaire. Images 4C de l’ « étude numéro312 » avec  MLEM.   
 1- Images 4C de l’ « étude  312 » non corrigées. 
 2-Images 4C de l’ « étude  312 » après  correction.    
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6.3.2.2 Cas d’un infarctus myocardique : (études numéro 429, 502 et 520) 
  
 Il s’agit de trois patientes présentant un antécédent d’un infarctus. Nous vérifions que 
nos méthodes de corrections n’introduisent pas faussement la normalisation d’une réelle 
anomalie de fixation d’infarctus inférieure (étude numéro 429), d’infarctus apical (étude 
numéro (502) et d’un infarctus antéroseptoapical (520). 
 
 Nous avons reconstruit les études numéro 429, 502 et 520 en utilisant les algorithmes 
ART, MLEM et OSEM avec la double correction (consistance entre les projections acquises 
et la pondération durant la reconstruction) avec un coefficient de pondération de 0,25.  
 
 Nous soulignons que les images (2C, PA, 4C) obtenues après correction d’une 
éventuelle atténuation mammaire sont superposables à celles sans correction. Ceci se vérifie 
quelque soit le type d’algorithme utilisé. Les résultats obtenues sont représentés dans les 
figures ci-dessous : infarctus inférieur (figures 6.13 à 6.21), infarctus apical (figures 6.22 à  
6.30) et infarctus antérieur (figure 6.31 à 6.39)  
 
 Ainsi, un réel infarctus myocardique persiste bien après correction d’atténuation. Nous 
vérifions  ainsi que nos algorithmes ne normalisent pas faussement un réel  infarctus inférieur, 
antérieur et/ou antéroapical. 
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Figure  6.14 : Infarctus inférieur.  Images  2C de l’« étude 429 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 429 » après correction. 
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Figure  6.15 : Infarctus inférieur. Images  2C de l’« étude 429 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 429 » après correction. 
 

1

2

Figure 6.13 : Infarctus inférieur. Images  2C de l’ « étude 429 » reconstruite avec  ART.  
 1-Images 2C de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 429 » après correction. 
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Figure 6.16 : Infarctus inférieur. Images PA de l’ « étude 429 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images PA de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2-Images PA de l’« étude 429 » après correction. 
 

Figure 6.17 : Infarctus inférieur. Images PA de l’ « étude 429 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images PA de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2-Images PA de l’« étude 429 » après correction. 

Figure 6.18 : Infarctus inférieur. Images PA de l’ « étude 429 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images PA de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 429 » après correction. 
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Figure 6.21 : Infarctus inférieur. Images 4C de l’ « étude 429 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 429 » après correction. 

Figure 6.19 : Infarctus inférieur. Images  4C de l’ « étude 429 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images 4C de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 429 » après correction. 

Figure 6.20 : Infarctus inférieur. Images 4C de l’ « étude 429 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 429 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 429 » après correction. 
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Figure 6.22 : Infarctus apical. Images  2C de l’ « étude 502 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images 2C de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 502 » après correction. 

Figure 6.23 : Infarctus apical. Images  2C de l’ « étude 502 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 502 » après correction. 

Figure 6.24 : Infarctus apical. Images  2C de l’ « étude 502 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 502 » après correction. 
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Figure 6.26 : Infarctus apical. Images  PA  de l’ « étude 502 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images PA de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 502 » après correction. 

Figure 6.25 : Infarctus apical. Images  PA  de l’ « étude 502 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images PA de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 502 » après correction. 

Figure 6.27 : Infarctus apical. Images  PA  de l’ « étude 502 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images PA de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 502 » après correction. 
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 Figure 6.30 : Infarctus apical. Images 4C  de l’ « étude 502 » reconstruite avec  OSEM. 

 1-Images 4C de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 502 » après correction. 

Figure 6.28 : Infarctus apical. Images 4C  de l’ « étude 502 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images 4C de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 502 » après correction. 

Figure 6.29 : Infarctus apical. Images 4C  de l’ « étude 502 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 502 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 502 » après correction. 
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Figure 6.31 : Infarctus antéroapical. Images 2C  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images 2C de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 520 » après correction. 

Figure 6.32 : Infarctus antéroapical. Images 2C  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 520 » après correction. 
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Figure 6.33 : Infarctus antéroapical. Images 2C  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 520 » après correction. 
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Figure 6.34 : Infarctus antéroapical. Images PA  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images PA de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 520 » après correction. 
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Figure 6.35 : Infarctus antéroapical. Images PA  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images PA de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 520 » après correction. 

Figure 6.36 : Infarctus antéroapical. Images PA  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images PA de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 520 » après correction. 
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Figure 6.37 : Infarctus antéroapical. Images 4C  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  ART. 
 1-Images 4C de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 520 » après correction. 

Figure 6.38 : Infarctus antéroapical. Images 4C  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  MLEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 520 » après correction. 
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Figure 6.39 : Infarctus antéroapical. Images 4C  de l’ « étude 520 » reconstruite avec  OSEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 520 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 520 » après correction. 
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6.3.2.3 Cas d’une ischémie myocardique (étude numéro 109 et 304) 
 
 Il s’agit de deux patientes présentant une ischémie l’une inférieure (étude numéro 109) 
et l’autre antérieure (étude numéro 304). Nous vérifions que nos méthodes de corrections 
n’introduisent pas une fausse normalisation d’une réelle anomalie de fixation (ischémie 
inférieure et/ou antérieure). 
 
 Nous avons reconstruit l’étude de stress et  de repos en utilisant les algorithmes ART, 
MLEM et OSEM avec la double correction (par consistance entre les projections acquises et 
par pondération durant la reconstruction) et avec un coefficient de pondération de 0,25. Nous 
présentons ici uniquement les images 2C reconstruites avec MLEM. 
 
 Notons que les images (2C, PA, 4C) obtenues après correction d’une éventuelle 
atténuation mammaire sont superposables à celles sans correction tant pour les images de 
stress (figures 6.40à 6.48 et de la figure 6.58 à 6.66) que pour les images de repos (figures 
6.49 à 6.57et de la figure 6.67 à 6.75). 
 
 Ainsi, une réelle ischémie myocardique persiste bien après correction d’atténuation. 
Nous vérifions ainsi que nos algorithmes ne normalisent pas faussement une réelle ischémie 
myocardique antéroapicale et/ou inférieure.  
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Figure 6.40 : Ischémie inférieure. Images 2C de l’ « étude 109 au stress »  avec ART. 
 1-Images 2C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.41 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109 au stress »  avec ART. 
 1-Images PA de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.42 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109 au stress »  avec ART. 
 1-Images PA de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 109 » après correction. 
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Figure 6.43 : Ischémie inférieure. Images2C de l’ « étude 109 au stress »  avec MLEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.44 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109 au stress »  avec MLEM. 
 1-Images PA de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.45 : Ischémie inférieure. Images 4C de l’ « étude 109 au stress »  avec MLEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 109 » après correction. 
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Figure 6.46 : Ischémie inférieure. Images 2C de l’ « étude 109 au stress »  avec OSEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.47 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109 au stress »  avec OSEM. 
 1-Images PA de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.48 : Ischémie inférieure. Images 4C de l’ « étude 109 au stress »  avec OSEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 109 » après correction. 
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Figure 6.50 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109 au repos »  avec ART. 
 1-Images PA de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.51 : Ischémie inférieure. Images 4C de l’ « étude 109 au repos »  avec ART. 
 1-Images 4C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.49 : Ischémie inférieure. Images 2C de l’ « étude 109 au repos »  avec ART. 
 1-Images 2C de l’« étude 109 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 109 » après correction. 
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Figure 6.54 : Ischémie  inférieure. Images 4C de l’ « étude 109 au repos » avec MELM. 
1-Images 4C de l’ « étude 109 » avant correction. 
2-Images 4C de l’ « étude 109 » après correction. 

 

Figure 6.53 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109  au repos» avec MELM. 
1-Images PA de l’ « étude 109 » avant correction. 
2-Images PA de l’ « étude 109 » après correction. 

Figure 6.52 : Ischémie inférieure. Images 2C de l’ « étude 109 au repos » avec MELM. 
1- Images 2C de l’ « étude 109 » avant correction. 
2- Images 2C de l’ « étude 109 » après correction. 
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Figure 6.55 : Ischémie inférieure. Images 2C de l’ « étude 109 au repos» avec OSEM. 
1-Images 2C de l’ « étude 109 » avant correction. 
2-Images 2C de l’ « étude 109 » après correction. 

 

Figure 6.57 : Ischémie inférieure. Images 4C de l’ « étude 109 au repos »  avec OSEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 10 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 109 » après correction. 
 

Figure 6.56 : Ischémie inférieure. Images PA de l’ « étude 109 repos » avec OSEM. 
1-Images PA de l’ « étude 109 » avant correction. 
2-Images PA de l’ « étude 109 » après correction. 
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Figure 6.60 : Ischémie antérieure. Images 2C de l’ « étude 304 au stress »  avec ART. 
 1-Images 4C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.58 : Ischémie antérieure. Images 2C de l’ « étude 304 au stress »  avec ART. 
 1-Images 2C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 304 » après correction. 

Figure 6.59 : Ischémie antérieure. Images PA de l’ « étude 304 au stress »  avec ART. 
 1-Images PA de l’« étude304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 
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Figure 6.63 : Ischémie antérieure. Images 4C  de l’ « étude 304 au stress »  avec MLEM. 
 1-Images 4C  de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.62 : Ischémie antérieure. Images PA  de l’ « étude 304 au stress »  avec MLEM. 
 1-Images PA  de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.61 : Ischémie antérieure. Images 2C  de l’ « étude 304 au stress »  avec MLEM. 
 1-Images 2C  de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 304 » après correction. 
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Figure 6.66 : Ischémie antérieure. Images 4C de l’ « étude 304 au stress»  avec OSEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.65 : Ischémie antérieure. Images PA de l’ « étude 304 au stress »  avec OSEM. 
 1-Images PA de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.64 : Ischémie antérieure. Images 2C  de l’ « étude 304 au stress »  avec OSEM. 
 1-Images 2C  de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 304 » après correction. 
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Figure 6.69 : Ischémie antérieure. Images 4C de l’ « étude 304 au repos »  avec ART. 
 1-Images PA de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 

Figure 6.68 : Ischémie antérieure. Images PA de l’ « étude 304 au repos »  avec ART. 
 1-Images PA de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.67 : Ischémie antérieure. Images 2C de l’ « étude 304 au repos »  avec ART. 
 1-Images 2C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 304 » après correction. 
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Figure 6.70 : Ischémie antérieure. Images 2C de l’ « étude 304 au repos »  avec MLEM. 
 1-Images 2C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 2C de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.71 : Ischémie antérieure. Images PA de l’ « étude 304 au repos »  avec MLEM. 
 1-Images PA de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.72 : Ischémie antérieure. Images 4C de l’ « étude 304 au repos »  avec MLEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 4C de l’« étude 304 » après correction. 
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Figure 6.73 : Ischémie antérieure. Images 2C de l’ « étude 304 au repos »  avec OSEM. 
 1-Images 2C  de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2-Images 2C de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.74 : Ischémie antérieure. Images PA de l’ « étude 304 au repos »  avec OSEM. 
 1-Images PA de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images PA de l’« étude 304 » après correction. 
 

Figure 6.75 : Ischémie antérieure. Images 4C de l’ « étude 304 au repos »  avec OSEM. 
 1-Images 4C de l’« étude 304 » non corrigées. 
 2- Images 4C  de l’« étude 304 » après correction. 
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6.4 Synthèse 
 
 Nous avons vérifié la validité de nos méthodes de corrections de l’atténuation 
mammaire à travers quelques études de simulations et quelques études patientes. Les résultats 
semblent encourageants et nous ont permis de relever les points suivants : 
 

1. dans les études de simulation de l’atténuation mammaire, nos méthodes  de 
correction ont permis de corriger les anomalies de fixations créées par la 
simulation de l’atténuation mammaire. 

 
2. dans le cas illustré de l’atténuation mammaire chez les patientes évaluées, notre 

approche de correction normalise la fixation. 
 

3. chez les patientes avec un infarctus de myocarde au niveau de la paroi inférieur, 
apical et antéroseptoapical, nos algorithmes de correction ont permis de conserver 
l’information concernant la présence de l’infarctus du myocarde. 

 
4. chez les patientes avec une ischémie de la paroi antérieure et de la paroi inférieure, 

l’ischémie persiste après correction des images reconstruites. 
   

 A cette étape de la validation, nos algorithmes semblent corriger l’atténuation 
mammaire, maintenir la présence d’un infarctus inférieur réel, maintenir la présence 
d’infarctus antérieure réel et d’une ischémie antérieure et ou inférieure réelle.  
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Conclusions générales et perspectives 
 
 Nous proposons une nouvelle approche de correction de l’atténuation mammaire en 
tomoscintigraphie myocardique de perfusion.  
 
 L’étude de validation que nous avons mené nous a permis de vérifier la validité de nos 
méthodes de corrections de l’atténuation mammaire à travers quelques études de simulations 
et quelques études de patients. 
 
 Les résultats semblent encourageants. En  effet, nos méthodes corrigent l’atténuation 
mammaire et maintiennent la présence d’un infarctus inférieur réel, maintiennent la présence 
d’infarctus antérieure réel, maintiennent la présence d’infarctus antérieure et d’une ischémie 
antérieure et inférieure réelles.  
 
 Il s’agit dans le proche avenir de mener une étude de validation sur une large cohorte 
de patiente  versus un gold standard (coronarographie, coroscan).   
 
 Dans l’avenir, il serait également utile d’étudier la validité d’une telle correction dans 
d’autres situations tel par exemple l’atténuation du signal au niveau de la paroi inférieure chez 
les sujets de sexe masculin (atténuation diaphragmatique)…. 
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Annexe n°1 
 

Interface générale de notre logiciel de traitement 
 

 
 
 
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. 

 
 
Chaque menu est formé de plusieurs sous-menus. Nous nous sommes forcés de regrouper 
dans chaque menu des sous-menus réalisant des taches complémentaires.  
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Annexe n°2 
 

Le menu Fermer 
 
 

 
 
 
Ce menu permet d’une part de nettoyer l’écran et de fermer 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 
 

 
 
Ce menu permet de déterminer les projections d’une étude à partir soit :  
 

- des sinogrammes de l’étude 
- des coupes transaxiales du volume de cette étude. 
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Annexe n°4 
 

Le menu Reconstruction-Générale 
 

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

- ART 
- MLEM 
- OSEM 
- FBP 
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Annexe n°5 
 

Le menu Fonction-Utiles 
 

 
 
 
Il regroupe diverses fonctions, entre autre des fonctions de masquage, de détection de contour, 
lecture des images SIMIND etc.…….. 
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Annexe n°6 
 

 Le menu NCAT 
 

 
 
 
 
Ce menu permet de lire les images générées par NCAT, et de simuler des images réelles en 
introduisant entre autre, du bruit, des défauts de détection et des pertes par diffusion.  
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Annexe n°7 
 

Le menu Reconstruction-GSPECT 
 

 
 
Ce menu permet de faire la reconstruction d’une étude TEMP en mode GSPECT avec les 
algorithmes : 
 

- ART 
- MLEM 
- OSEM 
- FBP 
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Annexe n°8 
 

Le menu Création-Movie 
 
 
 

 
 
Ce menu permet d’animer les images. Nous pouvons ainsi visualiser la cinétique du myocarde 
suivant les trois axes, à savoir : 2C, PA et 4C. 
 
 
Le menu « Atténuation-Mammaire » qui n’est pas illustré ici permet de simuler les défauts de 
la perfusion myocardique correspondant aux anomalies créées par l’atténuation mammaire.   
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