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1. Introduction

L’interprétation qualitative et quantitative des images de
tomographie d’émission monophotonique (SPECT) est
rendue difficile par des obstacles physiques bien identi-
fiés, qui sont la diffusion et l’atténuation des photons émis
par le radiotraceur, la résolution spatiale limitée du détec-
teur, variant avec la distance objet-détecteur, et les imper-
fections de la reconstruction tomographique à partir d’un
nombre limité de projections bruitées. A cela, s’ajoutent
les problèmes de mouvements, physiologiques ou fortuits,
du patient, dont les conséquences doivent également être
considérées.

De nombreuses méthodes de correction de diffusion, d’at-
ténuation, de prise en compte de la variation de la fonction
de réponse du détecteur avec la profondeur, et de recons-
truction tomographique ont été décrites dans la littérature
dans les 20 dernières années. Quelques unes sont mainte-
nant disponibles sur les caméras utilisées dans les servi-
ces cliniques. Face aux différentes méthodes de traitement
qu’il est possible d’utiliser, le clinicien est en droit de s’in-
terroger sur la stratégie de traitement des données à mettre
en oeuvre lorsqu’il réalise un examen. Faut-il corriger de
l’atténuation ? Est-il utile de corriger de la diffusion si on
ne corrige pas de l’atténuation ? Est-il bénéfique de corri-
ger de l’atténuation sans corriger de la diffusion ? Est-il
suffisant de corriger de l’atténuation et de la diffusion, ou
doit-on aussi corriger de la fonction de réponse du détec-
teur variable avec la profondeur ? En mettant en oeuvre
telle et telle corrections, quelles performances peut-on at-
tendre concernant la qualité des images et leur contenu
quantitatif ?

L’objet de ce travail est de tenter d’apporter des éléments
de réponse à ces questions, pour permettre une utilisation
plus rationnelle des méthodes de traitement actuellement
disponibles, dans le but d’accroître la fiabilité des inter-
prétations qualitatives des examens et de s’orienter, à terme,
vers une interprétation davantage quantitative. De nom-
breuses études ont déjà été consacrées aux conséquen-
ces, qualitatives ou quantitatives, d’un effet ou d’une cor-

rection sur les images, voire de deux effets ou corrections.
Cependant, il n’existe pas, à notre connaissance, de publi-
cation faisant état de l’importance respective des diffé-
rents phénomènes affectant la quantification et par consé-
quent, de l’apport attendu des différentes corrections. Dans
cet article, nous nous placerons dans une configuration
bien spécifique de tomographie cardiaque (décrite au pa-
ragraphe 2.1), pour illustrer l’importance respective des
différentes corrections pouvant être mises en oeuvre (pa-
ragraphe 2.2). Les résultats et leur généralisation seront
discutés à la lumière de données publiées dans la littéra-
ture (paragraphe 3).

2. Matériel et méthodes

Pour illustrer les conséquences qualitatives et quantitati-
ves des différents phénomènes affectant les images SPECT,
nous considérons une configuration d’acquisition repré-
sentative d’une tomoscintigraphie cardiaque. Ce type
d’examens représente en effet une part importante des exa-
mens réalisés en Médecine Nucléaire. En outre, il se prête
particulièrement bien à l’étude des différents phénomènes
dans toute leur complexité (atténuation non homogène dans
la région thoracique, diffusion responsable en partie de
l’activité cavitaire, effet de résolution spatiale affectant
l’apparence de la paroi ventriculaire gauche (VG) et la dé-
tection de régions ischémiées). Pour étudier de façon la
plus complète possible la justesse et la précision des cor-
rections des différents phénomènes, il est nécessaire de
connaître précisément la "vérité" sous-jacente aux don-
nées analysées. Ceci est rendu possible par la simulation
de Monte Carlo, qui permet une modélisation fidèle des
phénomènes intervenant dans l’obtention des images
SPECT, tout en ayant une maîtrise complète des distribu-
tions d’activité et d’atténuation originales, ainsi que des
histoires des photons émis et détectés lors de la formation
des images. Dans ce paragraphe, nous présentons d’abord
la configuration d’acquisition étudiée, puis les différentes
corrections dont nous illustrerons les conséquences, avant
de décrire les critères utilisés pour caractériser l’effet des
différentes corrections.
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2.1. Fantôme et configuration simulée
Un fantôme Data Spectrum cardiaque statique (Data-Spec-
trum, Chapel Hill, NC) a été considéré. Le fantôme était un
cylindre de section elliptique (32 cm x 24 cm) représentant
le thorax, incluant des compartiments correspondant au
VG (paroi d’épaisseur constante de 1 cm), au foie (volume
de 520 ml), aux poumons et à la colonne vertébrale. Pour
obtenir une version numérique du fantôme, une acquisi-
tion par imagerie de résonance magnétique a été réalisée et
a  permis de segmenter les différents compartiments, dont
les différentes densités ont été prises en compte dans la
simulation de Monte Carlo. Les images segmentées ont
été utilisées pour effectuer une simulation de Monte Carlo,
en simulant des activités homogènes de Tc-99m dans le
VG (7,8 10-2 MBq/ml) et dans le foie (4,7 10-2 MBq/ml). Une
coupe axiale du fantôme numérique est représentée en Fi-
gure 1.

- FIGURE 1 -
Exemple de coupe transverse de la distribution

d’activité simulée.

Une acquisition tomographique de 128 projections sur 360°
(collimateur parallèle LEHR, rayon de rotation = 20 cm,
taille des pixels de projection = 3,8 mm x 5 mm) a été simulée
par la méthode de Monte Carlo, au moyen d’un code de
simulation dérivé du code PHG (1, 2). Pour chaque projec-
tion, les événements simulés ont été triés en séries spec-
trales de 28 images échantillonnées tous les 3,5 keV, de 63
à 161 keV. Environ 8 millions de photons ont été détectés
dans la fenêtre 20 %, sur l’ensemble des projections.

Pour étudier les caractéristiques que devraient présenter
des images corrigées parfaitement de la diffusion et de
l’atténuation, une simulation Monte Carlo du même fan-
tôme a été effectuée en considérant exactement la même
distribution d’activité, mais en simulant une propagation
des photons dans l’air, plutôt que dans les milieux atté-
nuants constituant le fantôme.

2.2. Corrections et méthodes de reconstruction
mises en oeuvre
Nous avons étudié l’impact des corrections d’atténuation,
de diffusion et de la variation de la réponse du collimateur
avec la profondeur, en examinant l’évolution de différents
critères (visuels ou quantitatifs), en fonction des correc-
tions mises en oeuvre.

Pour corriger chaque phénomène, une ou plusieurs mé-
thodes de correction ont été mises en oeuvre, afin de dé-
terminer si, pour un phénomène particulier (atténuation
par exemple), les résultats dépendent fortement de la mé-
thode de correction utilisée. En outre, nous avons utilisé
les atouts de la simulation de Monte Carlo pour obtenir les
résultats qui correspondraient au cas où une (ou plusieurs)
corrections seraient effectuées de façon idéale.

2.2.1. Correction de la diffusion
En plus des résultats correspondant aux données détec-
tées dans la fenêtre 20% standard (images I20), nous pré-
sentons les résultats correspondant à deux méthodes de
correction de la diffusion facilement disponibles en rou-
tine clinique : la méthode de soustraction de Jaszczak et la
méthode de triple fenêtrage en énergie (TEW).
La soustraction de Jaszczak (3) a été utilisée en considé-
rant la fenêtre usuelle 20% (126-154 keV) et la fenêtre Comp-
ton 91-122,5 keV. Le facteur de pondération classique k=0,5
a été utilisé.
La méthode TEW (4, 5) a été mise en oeuvre en considé-
rant la fenêtre 126-154 keV comme fenêtre centrale et les
fenêtres 122,5-126 keV et 150,5-154 keV comme fenêtres
latérales.
Ces deux corrections de la diffusion introduisent généra-
lement des valeurs négatives dans les images corrigées.
Ces valeurs ne correspondant à aucune réalité physique,
elles ont été systématiquement remplacées par zéro.
Pour obtenir les résultats attendus pour une correction de
la diffusion idéale, nous avons considéré les images re-
construites à partir des seuls photons non diffusés (ou
photons primaires), qu’il est possible d’identifier par la
méthode de Monte Carlo.

2.2.2. Correction de la variation de la réponse du colli-
mateur avec la profondeur
Une seule correction de la variation de la réponse du colli-
mateur avec la profondeur (appelée abusivement correc-
tion de la réponse du collimateur dans la suite) a été mise
en oeuvre, à savoir la méthode reposant sur le principe
fréquence-distance (6). Cette méthode est un filtrage non
stationnaire agissant sur les projections, avant la recons-
truction. Pour la mettre en oeuvre, on doit dispose d’une
table donnant la largeur à mi-hauteur de la fonction de
dispersion ponctuelle du collimateur, en fonction de la dis-
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tance entre la source et le collimateur. Les valeurs exactes
de cette table ont été obtenues en simulant, par la méthode
de Monte Carlo, des acquisitions de sources ponctuelles
placées à différentes distances du collimateur et en déter-
minant, par régression linéaire, la relation linéaire entre lar-
geur à mi-hauteur et distance au collimateur.

2.2.3. Méthodes de reconstruction tomographique
Deux méthodes de reconstruction tomographique ont été
considérées : la rétroprojection filtrée et une méthode de
reconstruction itérative par un algorithme de type gradient
conjugué, reposant sur le résidu minimal (RM) (7).
La rétroprojection filtrée (RPF) a été effectuée en utilisant
un filtre de Hann avec une fréquence de coupure de 0,5
pixel-1.
L’algorithme RM (7) a été mis en oeuvre en utilisant un
couple projecteur/rétroprojecteur tridimensionnel. Vingt
itérations ont été effectuées, nombre pour lequel la con-
vergence était atteinte, les caractéristiques des images
n’évoluant pas sensiblement entre 15 et 50 itérations.

2.2.4. Correction de l’atténuation
Deux approches de correction d’atténuation ont été mises
en oeuvre : la correction de l’atténuation par la méthode
de Chang itérative (8, 9), utilisant une reconstruction par
rétroprojection filtrée et la correction d’atténuation par la
méthode RM (7).
Dans les deux cas, la carte exacte (connue puisque simu-
lée) des coefficients d’atténuation à 140 keV a été considé-
rée.
Lors de la correction par la méthode de Chang, une seule
itération a été effectuée. La rétroprojection filtrée a été ef-
fectuée en utilisant un filtre de Hann de fréquence de cou-
pure 0,5 pixel-1.
Pour la correction de l’atténuation intégrée à la recons-
truction par la méthode RM, un couple projecteur/rétro-
projecteur asymétrique a été utilisé, le phénomène d’atté-
nuation n’étant modélisé que dans le projecteur. L’utilisa-
tion d’un couple projecteur/rétroprojecteur asymétrique
présente comme principal avantage une réduction sensi-
ble des temps de calcul (7). Vingt itérations ont été effec-
tuées.
Pour comparer les performances des méthodes de correc-
tion de l’atténuation à celles qu’aurait une méthode de
correction de l’atténuation idéale, nous avons considéré
les données simulées en l’absence de milieu atténuant et
reconstruites par rétroprojection filtrée (filtre de Hann de
0,5 pixel-1 de fréquence de coupure). Notons que la mé-
thode itérative RM sans correction de l’atténuation est
identique à une RPF avec filtrage de Hann.
L’image correspondant à des corrections de diffusion, d’at-
ténuation et de réponse du collimateur idéale a été obte-
nue en convoluant la distribution d’activité originale avec

une fonction gaussienne bidimensionnelle de largeur à mi-
hauteur égale à 6,6 cm, qui représente la largeur à mi-hau-
teur de la fonction de réponse au contact du collimateur.

2.2.5. Combinaisons de corrections
Les corrections ou combinaisons de corrections suivan-
tes ont été réalisées :
- correction de l’atténuation uniquement,
- correction de la diffusion uniquement,
- correction de la diffusion suivie d’une correction de l’at-

ténuation,
- correction de la réponse du collimateur suivie d’une cor-

rection de l’atténuation,
- corrections de la diffusion, de la réponse du collimateur

et de l’atténuation.

2.3. Critères d’évaluation utilisés
Pour étudier les résultats des différents protocoles de trai-
tement, en plus de l’examen visuel des images reconstrui-
tes, nous avons considéré plusieurs critères liés au con-
traste dans les images, à la résolution spatiale, au rapport
signal-sur-bruit, à l’uniformité de la distribution d’activité
estimée dans la paroi VG d’activité idéalement uniforme et
à la mesure de l’activité absolue dans la paroi VG et dans
une région hépatique.

Pour calculer les différents indices, les coupes transver-
ses reconstruites ont été réorientées en 20 coupes petit
axe d’environ 5 mm d’épaisseur. Des cartes polaires d’ac-
tivité ont également été déduites de ces coupes petit axe.

2.3.1. Contraste
Le contraste entre paroi VG (région chaude) et cavité VG
(région froide) a été caractérisé en calculant l’activité
moyenne m1 dans une région 3D (1163 voxels) interne à la
paroi simulée (2163 voxels) et l’activité moyenne m2 dans
une région 3D (1004 voxels) interne à la cavité VG (2094
voxels). La valeur du contraste a été déduite par 100x(m1-
m2)/(m1+m2). La cavité VG ne contenant théoriquement
pas d’activité, la valeur idéale de contraste était 100%.

2.3.2. Uniformité de la distribution d’activité dans la
paroi VG
Pour chaque volume reconstruit, la carte polaire a été divi-
sée en 9 régions (apicale, latérale, antérieure, septale, infé-
rieure, inférobasale, latérobasale, antérobasale et septo-
basale). Dans chaque région, la valeur moyenne de l’acti-
vité a été calculée et l’ensemble des 9 valeurs résultantes a
été normalisé par un même facteur de sorte que la valeur
maximale soit égale à 100. La valeur moyenne des 9 valeurs
ainsi normalisées constitue un indice d’uniformité de la
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distribution d’activité dans la paroi VG (appelée unifor-
mité de la carte polaire dans la suite). La distribution d’ac-
tivité simulée dans la paroi VG étant uniforme, idéalement,
cet indice devrait avoir une valeur de 100 %.

2.3.3. Résolution spatiale
Pour définir un indice caractérisant la résolution spatiale
dans les images qui soit relativement indépendant des biais
introduits par l’atténuation et la diffusion, chaque volume
VG reconstruit a été d’abord normalisé par un facteur spé-
cifique tel que l’activité totale dans le volume VG recons-
truit soit identique à l’activité totale dans le volume VG
simulé. Chaque coupe petit axe a été divisée en 16 secteurs
et les profils d’activité correspondant à chaque secteur
ont été calculés. Connaissant le profil d’activité théorique,
le profil d’activité observé pour une résolution spatiale
donnée peut être obtenu par convolution du profil théori-
que avec une gaussienne de largeur à mi-hauteur corres-
pondant à la résolution spatiale considérée. Pour chaque
secteur, une procédure d’optimisation a été utilisée pour
déterminer la largeur à mi-hauteur de la gaussienne minimi-
sant l’écart quadratique entre le profil d’activité observé
et le profil d’activité résultant du modèle de convolution.
La valeur moyenne de l’ensemble des largeurs à mi-hau-
teur calculées pour les différents secteurs constitue un
indice lié à la résolution spatiale dans la région VG. Cet
indice a été comparé à la largeur à mi-hauteur de la
gaussienne caractérisant la fonction de dispersion ponc-
tuelle au contact du collimateur, égale à 6,6 mm.

2.3.4. Rapport signal-sur-bruit
Pour définir un indice qui soit fonction du rapport signal-
sur-bruit, une région d’intérêt 3D de 1087 voxels a été tra-
cée dans le volume hépatique reconstruit (7386 voxels au
total). Quelles que soient les méthodes de reconstruction
et de correction mises en oeuvre, un test de Kolmogorov-
Smirnov a montré que les valeurs des voxels étaient tou-
jours compatibles avec des distributions gaussiennes. Le
rapport signal-sur-bruit a donc été défini par le rapport
moyenne/écart-type des valeurs des voxels dans la région
d’intérêt hépatique. La valeur idéale du rapport signal-sur-

bruit a été définie égale à   N/ N = 15, où N représente le

nombre moyen d’événements dans le volume hépatique.

2.3.5. Mesure de l’activité absolue
La précision avec laquelle on peut estimer l’activité régio-
nale a été déterminée dans la paroi VG et dans une région
hépatique. Pour connaître l’erreur d’estimation de l’acti-
vité dans la paroi VG par rapport à l’activité simulée, l’er-
reur d’estimation de l’activité dans chacune des 9 régions
de la carte polaire a été calculée et l’erreur moyenne a été
déduite. L’erreur d’estimation de l’activité dans la région

hépatique a été déterminée en considérant une région hé-
patique 3D de 1087 voxels, dans laquelle l’activité moyenne
mesurée a été comparée à l’activité effectivement simulée.
Idéalement, ces erreurs devraient être nulles.

3. Résultats et discussion

Les coupes transverses obtenues en mettant en oeuvre
différentes corrections ou combinaisons de correction sont
présentées en Figure 2. Les valeurs des différents indices
mesurés à partir des images pour les différentes configura-
tions sont présentées dans le Tableau I.

Lorsque l’on reconstruit les images sans aucune correc-
tion (I20+RPF), le contraste entre paroi et cavité VG est
largement sous-estimé (égal à 60 %). La carte polaire est
loin d’être uniforme (indice d’uniformité égal à 78 %). L’in-
dice de résolution spatiale vaut 13,3 mm. La valeur du rap-
port signal-sur-bruit dans les images est de 4,66. Moins de
9 % de l’activité originale est restaurée dans la paroi VG et
moins de 15 % dans le foie. Nous examinons ci-dessous
l’effet des corrections sur ces différents indices.

3.1. Contraste
La correction d’atténuation seule n’améliore pas le con-
traste entre la paroi et la cavité VG dans la configuration
étudiée. Ceci s’explique par le fait que ces deux régions
sont très proches spatialement et sont donc affectées de
façon relativement similaire par l’atténuation. A contrario,
la correction de diffusion améliore significativement le con-
traste (d’environ 10 %), même en l’absence de correction
de l’atténuation. Autrement dit, pour certaines applica-
tions où la quantification absolue n’est pas recherchée,
effectuer uniquement une correction de la diffusion peut
avoir un intérêt pour obtenir un rehaussement de con-
traste (pour la détection de lésions par exemple). Dans
notre exemple, une correction de la diffusion parfaite per-
mettrait d’obtenir un contraste de 73 % et les corrections
de la diffusion actuellement disponibles permettent d’ob-
tenir des contrastes voisins de 70 % (au lieu de 60 % sans
correction). Associer une correction de l’atténuation à la
correction de la diffusion ne dégrade pas le contraste : les
valeurs de contraste mesurées après correction de diffu-
sion et d’atténuation sont toujours supérieures ou égales
aux valeurs mesurées en effectuant uniquement l’une ou
l’autre de ces deux corrections.

La correction de la réponse du collimateur peut également
être déterminante pour l’amélioration du contraste. Alors
que la correction de l’atténuation seule ne modifie pas
sensiblement le contraste, celui-ci est compris entre 75 %
et 80 % lorsqu’on lui associe une correction de réponse du
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- FIGURE 2 -
Coupes transverses obtenues en fonction des corrections mises en oeuvre.

I20 = image 20%; RPF = rétroprojection filtrée; RM = reconstruction par l’algorithme reposant sur le résidu minimal;
TEW : correction de la diffusion par la méthode de triple fenêtrage en énergie; PFD = principe fréquence-distance.
Chaque image est représentée en fonction de sa propre valeur maximale, ce qui masque les différences concernant la quantification

absolue.
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collimateur. Ceci résulte de l’amélioration de la résolution
spatiale consécutive à une mise en oeuvre d’une correc-
tion de réponse du collimateur. Compte tenu de la proxi-
mité des deux régions à partir desquelles est calculé le
contraste, l’amélioration de la résolution spatiale affecte
directement la valeur du contraste. Cependant, effectuer
uniquement une correction de la réponse du collimateur,
en plus de la correction de l’atténuation, ne permet pas
d’obtenir le contraste optimal. La meilleure façon d’obte-
nir des images présentant le contraste le plus proche de
100 % est d’associer les trois corrections : diffusion, ré-
ponse du collimateur et atténuation. On peut ainsi espérer
restaurer un contraste voisin de 90 %, alors que l’usage de
deux seulement de ces corrections ne permet pas de res-
taurer plus de 80 % du contraste.

D’autres résultats obtenus dans des configurations diffé-
rentes (fantômes cardiaque et elliptique, reconstructions
par une méthode itérative et par une méthode ML-EM),
confirment l’impact négligeable de la correction de l’atté-
nuation seule sur le contraste (10, 11) et le rehaussement
de contraste consécutif à l’association d’une correction
d’atténuation et de diffusion (10-12). Ces auteurs rappor-
tent également des rehaussements de contraste substan-
tiels consécutifs à l’ajout d’une correction de la réponse
du collimateur aux deux corrections de diffusion et d’atté-
nuation (10, 12).

3.2. Uniformité de la distribution d’activité dans
la paroi VG
Le contraste quantifie la potentialité de distinguer des ré-
gions d’activités différentes et est donc un indice de quan-
tification relative. De même, l’indice d’uniformité de la carte
polaire tel que nous l’avons défini est un indice lié à la
quantification relative, mais entre régions d’activités iden-
tiques.

Dans notre configuration, la correction d’atténuation ap-
paraît fondamentale pour restaurer en partie l’uniformité
de la carte polaire, qui passe de moins de 80% sans correc-
tion à presque 90 % avec. La correction de diffusion seule
ne permet pas d’améliorer l’uniformité mais, en revanche,
combinée à la correction d’atténuation, elle permet d’obte-
nir des valeurs d’uniformité légèrement supérieures (uni-
formité supérieure à 90 %) à celles obtenues avec la seule
correction d’atténuation. A l’exception des résultats obte-
nus en mettant en oeuvre la correction d’atténuation par la
méthode de Chang, la correction de la réponse du collima-
teur tend à amplifier les améliorations d’uniformité obser-
vées sans elle. En combinant les 3 corrections, l’uniformité
devient voisine de 95 %. On peut en conclure que la cor-
rection d’atténuation est la correction déterminante pour
restaurer l’uniformité de la distribution d’activité dans une
région présentant une activité uniforme, mais que lui asso-

cier des corrections de diffusion et de réponse du collima-
teur ne dégrade pas l’uniformité.

3.3. Résolution spatiale
L’obtention d’images présentant une bonne résolution
spatiale est essentielle lors de la recherche de petites struc-
tures. Dans la configuration que nous avons étudiée, la
correction déterminante pour améliorer la résolution spa-
tiale dans les images est la correction de la réponse du
collimateur. Les corrections d’atténuation seule ou de dif-
fusion seule ont un effet négligeable sur l’indice de réso-
lution spatiale considéré ici. L’association d’une correc-
tion d’atténuation à une correction de la diffusion ne per-
met de réduire l’indice de résolution spatiale considéré
que d’environ 1,5 mm. En revanche, la combinaison d’une
correction de la réponse du collimateur avec une correc-
tion d’atténuation améliore la résolution spatiale d’envi-
ron 4 mm. L’ajout d’une correction de la diffusion aux cor-
rections d’atténuation et de réponse du collimateur ne
permet pas d’améliorer davantage la résolution spatiale.
Ces résultats indiquent que lorsque la résolution spatiale
est un élément déterminant pour l’examen pratiqué, la mise
en oeuvre d’une correction de la réponse du collimateur
peut fortement améliorer la qualité des images et la préci-
sion avec laquelle des mesures de dimensions sont effec-
tuées. L’amélioration de la résolution spatiale dans les ima-
ges entraine aussi une réduction de l’effet de volume par-
tiel (au sens réduction de l’activité apparente due à la dis-
persion résultant de la fonction de réponse du système),
et accroît donc la justesse de l’ensemble des paramètres
(distance, activité) qui peuvent être extraits des images.

3.4. Rapport signal-sur-bruit
L’indice de rapport signal-sur-bruit utilisé dans ce travail
quantifie à la fois le bruit de haute fréquence présent dans
les images, et aussi le bruit de plus basse fréquence, dû à
la corrélation du signal entre pixels voisins. Dans la simu-
lation sans milieu atténuant, ce rapport vaut 7,9. La correc-
tion d’atténuation ne réduit pas le rapport signal-sur-bruit.
En revanche, les corrections de la diffusion mises en oeuvre,
qui éliminent les photons diffusés, et même la correction
idéale qui consiste à ne considérer que les photons primai-
res, réduisent ce rapport. Ce phénomène a déjà été décrit
(e.g., 11) et est incontournable. Lorsque le rapport signal-
sur-bruit est un paramètre critique, il est donc important de
considérer la diminution du rapport signal-sur-bruit con-
sécutive à la mise en oeuvre d’une correction de la diffu-
sion soustrayant des photons diffusés. De même, la cor-
rection de la réponse du collimateur par la méthode repo-
sant sur le principe fréquence-distance réduit le rapport
signal-sur-bruit. Cette méthode opère en effet comme un
filtrage inverse qui tend à amplifier les hautes fréquences.
Lors de la mise en oeuvre de cette méthode, il est donc
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impératif de contrôler l’amplification de ces hautes fréquen-
ces (par un paramètre analogue à une fréquence de cou-
pure) pour conserver des images présentant un rapport
signal-sur-bruit acceptable. La mise en oeuvre d’une cor-
rection de la réponse du collimateur ne conduit pas forcé-
ment en une diminution du rapport signal-sur-bruit. Une
approche de correction alternative, consistant à modéliser
l’effet de la réponse du collimateur dans l’opérateur de
projection, permet en particulier de ne pas dégrader le rap-
port signal-sur-bruit, voire de l’améliorer (11).

3.5. Mesure de l’activité
La fiabilité de la mesure de l’activité dans une région dé-
pend fortement de sa taille. Dans la région hépatique de
grande taille, les phénomènes biaisant la mesure de l’acti-
vité absolue sont essentiellement l’atténuation et la diffu-
sion, puisque pour la simulation sans milieu atténuant (et
donc sans diffusion), l’activité hépatique est estimée avec
une erreur de 5 % seulement. Ce sont les résultats opti-
maux que l’on peut espérer obtenir en utilisant des métho-
des performantes de correction de l’atténuation et de la
diffusion. En pratique, de simples corrections d’atténua-
tion et de diffusion permettent d’estimer l’activité avec
une erreur toujours inférieure à 10 %, dans les grandes
régions. Utiliser uniquement une correction de l’atténua-
tion dans ces régions entraine une surestimation de l’acti-
vité de plus de 15%. Il faut donc nécessairement associer
une correction de la diffusion à la correction d’atténuation
pour obtenir une quantification absolue précise. En plus
des corrections d’atténuation et de diffusion, la correction
de la réponse du détecteur réduit légèrement les erreurs de
quantification et permet d’estimer l’activité avec une er-
reur de l’ordre de 5 %.

Si on souhaite mesurer l’activité dans une région de petite
taille (ici, la paroi ventriculaire gauche d’épaisseur égale à
1 cm), les corrections de la diffusion et de l’atténuation ne
suffisent plus à obtenir une estimation précise. En effet,
l’activité de la paroi VG reste sous-estimée de plus de 30 %
dans les images reconstruites à partir des données simu-
lées sans milieu atténuant. Cette sous-estimation est liée à
la résolution spatiale limitée dans les images, responsable
de l’effet de volume partiel. L’effet de volume partiel étant
d’autant plus pénalisant que la résolution spatiale est mau-
vaise, la mise en oeuvre d’une correction de la réponse du
collimateur, en améliorant la résolution spatiale dans les
images (d’environ 4 mm), améliore de fait la précision des
mesures d’activité. En combinant les trois corrections, l’ac-
tivité dans la paroi VG est sous-estimée d’environ 15 %, au
lieu de plus de 30 % en corrigeant uniquement de l’atté-
nuation et de la diffusion. L’erreur de 15 % est compatible
avec l’erreur attendue lorsque l’on estime l’activité dans
une structure de 1 cm avec une résolution spatiale de l’or-
dre de 9 mm (13). Un résultat paradoxal concerne l’appa-

rente précision avec laquelle l’activité dans la paroi VG est
mesurée en effectuant uniquement des corrections d’atté-
nuation de réponse du collimateur (erreurs voisines de 5
%). Cette précision fortuite est due au fait que dans cette
configuration, la sous-estimation de l’activité résultant de
l’effet de volume partiel (environ 15 %) est compensée par
la surestimation de l’activité causée par la présence de
photons diffusés. De façon générale, la combinaison des
corrections d’atténuation et de la réponse du collimateur
ne permet pas d’effectuer des mesures fiables de l’activité
absolue dans les régions de petite taille.

Pour estimer de façon fiable l’activité présente dans des
structures de petite taille, il est donc indispensable d’as-
socier une prise en compte de l’effet de volume partiel aux
trois corrections (atténuation, diffusion, réponse du colli-
mateur). D’autres auteurs sont arrivés à des conclusions
analogues dans des configurations très différentes. Par
exemple, dans une étude à l’I-123 avec correction de la
réponse du collimateur, de la diffusion et de l’atténuation
(14), l’activité estimée au sein de sphères de volume va-
riant entre 3,4 et 21,5 ml s’est avérée sous-estimée de 15 à
25 %.

Concernant la quantification absolue, nous nous sommes
intéressés uniquement à la mesure d’activité et non à la
mesure de dimensions. L’étude de l’impact de différentes
corrections sur la mesure du volume de la thyroïde (15) a
montré que pour des volumes variant de 18 ml à 80 ml,
l’erreur d’estimation du volume était de 21±2 % sans cor-
rection, de 16±2 % avec correction d’atténuation et de 7±1
% avec correction d’atténuation et de diffusion. Ces résul-
tats, qui dépendent de la méthode mise en oeuvre pour
mesurer le volume (méthode de seuillage en l’occurence),
illustrent cependant la nécessité d’associer impérativement
une correction de diffusion à une correction d’atténuation
pour estimer des dimensions le plus correctement possi-
ble.

3.6. Comparaison des performances
des différentes méthodes
Les résultats présentés dans le Tableau I permettent aussi
de déterminer si les résultats obtenus avec les méthodes
de correction actuellement disponibles varient fortement
en fonction de la méthode de correction mise en oeuvre, et
s’ils sont loin de ceux que l’on pourrait escompter si on
disposait de corrections parfaites.

Les résultats obtenus avec les deux approches de correc-
tion de l’atténuation mises en oeuvre sont voisins, ex-
cepté pour la quantification d’activité absolue et le rap-
port signal-sur-bruit. La comparaison des résultats obte-
nus en associant une correction de la diffusion idéale et
une correction de l’atténuation par la méthode de Chang
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ou par RM (primaires + Chang ou primaires + RM) avec les
résultats obtenus pour des corrections idéales de la diffu-
sion et de l’atténuation (air) montre que l’erreur d’estima-
tion de l’activité dans la paroi VG est plus proche de celle
observée pour les corrections idéales avec la correction
de l’atténuation par la méthode RM qu’avec la méthode de
Chang. Le choix d’une correction d’atténuation spécifi-
que n’est donc pas anodin, tout particulièrement lorsque
l’on s’intéresse à la quantification d’activité absolue.

Les deux méthodes de correction de la diffusion mises en
oeuvre conduisent à des performances voisines, sauf pour
le rapport signal-sur-bruit. Celui-ci est systématiquement
et sensiblement inférieur avec l’approche TEW qu’avec la
soustraction de Jaszczak. D’autres études ont également
mis en évidence la nature particulièrement bruitée des ima-
ges issues d’une correction de la diffusion par TEW (16,
17). Par ailleurs, les caractéristiques des images issues des
deux méthodes de correction de la diffusion utilisées sont
proches de celles que l’on obtiendrait en considérant uni-
quement les photons primaires, ce qui indique que, au moins
pour les critères considérés dans cette étude, les perfor-
mances des méthodes de correction de la diffusion mises
en oeuvre sont relativement satisfaisantes.

Les performances obtenues en combinant les corrections
de la diffusion et de l’atténuation sont sous-optimales par
rapport aux résultats qu’on obtiendrait en l’absence de
ces 2 phénomènes, surtout concernant la restauration de
contraste (contraste voisin de 70 % au lieu de 90 % dans le
cas idéal) et le rapport signal-sur-bruit. Les combinaisons
de corrections de diffusion et d’atténuation que nous avons
testées ne permettent donc pas d’obtenir des résultats
aussi bons que ceux qui seraient obtenus si l’on pouvait
complètement s’affranchir de ces deux phénomènes.

Concernant la correction de la réponse du collimateur, les
performances de la méthode reposant sur le principe fré-
quence-distance peuvent uniquement être évaluées de
façon indirecte à partir de nos résultats. L’approche n’est
certainement pas idéale puisqu’elle ne restaure pas la ré-
solution spatiale mesurée au contact du collimateur (6,6
mm). Cependant, son effet sur la résolution spatiale dans
les images est indéniablement favorable (amélioration de 4
mm).

3.7. Effets non simulés
La configuration que nous avons utilisée ici pour évaluer
l’impact des différentes corrections sur les caractéristiques
des images ignore plusieurs phénomènes importants, qui
peuvent aussi affecter les résultats obtenus, en particulier
les problèmes de mouvement (flou cinétique causé par les
battements cardiaques et la respiration, défaut de contrac-
tion en imagerie cardiaque), l’activité parasite non spécifi-
que et la connaissance imparfaite de la carte des coeffi-

cients d’atténuation utilisée pour la correction de l’atté-
nuation.

3.7.1. Mouvement
L’impact du mouvement est bien souvent ignoré. Son effet
sur les caractéristiques qualitatives et quantitatives des
images mériterait d’être plus précisément connu. Quelques
études seulement y ont été consacrées.
Les travaux de Eisner et al. sur des chiens (18) ont montré
que des défauts de contraction (sans altération de la per-
fusion) pouvaient résulter en d’apparents défauts de per-
fusion non négligeables, dans les études synchronisées à
l’électrocardiogramme. Ceci est une conséquence directe
de l’effet de volume partiel qui, dans les structures de pe-
tites tailles, rend le résultat de la mesure de l’intensité du
signal fortement dépendante de la taille de la structure et
de la résolution spatiale dans l’image (13). Pour une même
activité dans la paroi VG, les défauts de contraction se
traduisent par une paroi d’épaisseur localement variable
et la restauration d’activité dans les régions correspon-
dant à des parois d’épaisseurs variables est différente.
Le mouvement peut aussi être responsable d’un décalage
entre les données en émission et la carte des coefficients
d’atténuation utilisée pour la correction d’atténuation. Il a
été récemment montré que l’effet d’un tel décalage n’est
pas négligeable en tomographie cardiaque (19, 20) : un
décalage de 7 mm produit une modification de l’activité
régionale pouvant aller jusqu’à 17% dans la région septale.
Des décalages de l’ordre de 2 ou 3 cm peuvent entrainer
des inhomogénéités de la distribution d’activité VG (et
donc de la carte polaire) comparables à celles observées
en l’absence de correction d’atténuation. L’impact exact
des décalages sur l’ensemble des paramètres que nous
avons considérés reste à étudier.

3.7.2. Activité parasite
Dans le fantôme considéré dans ce travail, nous avons
négligé la présence d’activité parasite (non spécifique), en
supposant l’activité exclusivement concentrée dans la paroi
VG et dans le foie. Nous avons également considéré une
distribution d’activité uniforme dans la paroi VG et une
concentration d’activité hépatique relativement faible par
rapport à la concentration présente dans la paroi VG. L’ac-
tivité parasite liée à la fixation non spécifique du traceur
affecte à la fois la qualité des images et les mesures effec-
tuées à partir des images. Par exemple, King et al. (21) ont
montré que la présence d’une activité hépatique avec un
rapport de concentration foie/paroi ventriculaire égal à 2
introduisait des modifications de l’ordre de 10 % du nom-
bre d’événements dans les cartes polaires d’activité.

3.7.3. Carte d’atténuation estimée
La mise en oeuvre d’une correction d’atténuation non
uniforme requiert la mesure de la carte des coefficients
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d’atténuation. Dans nos expériences, nous avons supposé
la carte d’atténuation parfaitement connue. En pratique,
celle-ci est généralement estimée à partir d’une acquisition
en transmission, après reconstruction tomographique. Pour
des fantômes numériques cardiaques mimant des examens
au Tl-201, il a été montré que la résolution spatiale de la
carte d’atténuation n’affectait que très faiblement l’homo-
généité de la carte polaire (variations de l’indice d’unifor-
mité, tel que nous l’avons défini, inférieures à 5 % après
convolution de la carte d’atténuation idéale par une
gaussienne de largeur à mi-hauteur égale à 4,7 cm) (22).
Lorsque les coefficients d’atténuation sont mesurés au
moyen d’un radioélément d’énergie différente de celle du
radiotraceur, une mise à l’échelle erronée des coefficients
d’atténuation pourrait également affecter l’homogénéité
de la carte polaire. Toujours dans des études de fantômes
numériques cardiaques au Tl-201 (22), l’erreur ainsi intro-
duite s’est révélée négligeable puisqu’une surestimation
ou une sous-estimation de 30 % de l’ensemble des valeurs
du coefficient d’atténuation a produit des modifications
de l’indice d’uniformité de la carte polaire, tel que nous
l’avons défini, inférieures à 3 %.
L’effet du choix de la carte d’atténuation a également été
étudié dans le contexte d’acquisitions cérébrales (23, 24).
Lorsqu’on effectue uniquement une correction d’atténua-
tion, les modifications des valeurs des coefficients d’atté-
nuation utilisées conduisent à des différences de l’ordre
de 5 % dans la mesure locale du pourcentage de dose
injectée pour des études cérébrales à l’I-123 (24). En com-
binant corrections de diffusion et d’atténuation, les diffé-
rences maximales observées dans la mesure du flux san-
guin cérébral régional sont de l’ordre de 10 %, suivant la
nature des cartes d’atténuation utilisées (23).

Conclusion

Les différents effets physiques affectant l’imagerie SPECT
ont des conséquences diverses (introduction de biais
quantitatifs, détérioration du contraste, dégradation de la
résolution spatiale) sur les caractéristiques des images re-
construites. Même si, idéalement, l’ensemble des phéno-
mènes à l’origine de biais ou de distorsions devraient être
corrigés, nous avons montré que certaines corrections
s’avèrent prioritaires en fonction de l’objectif poursuivi :
mesure de l’activité absolue, restauration de contraste pour
augmenter la probabilité de détection des lésions, haute
résolution spatiale pour une meilleure délimitation des struc-
tures. Il ressort en outre de notre travail que des correc-
tions actuellement disponibles sont efficaces et permet-
tent d’approcher les résultats que l’on obtiendrait si l’on
disposait de corrections idéales. Cependant, nous avons
mis en évidence des variabilités parfois non négligeables
entre les résultats issus de différentes méthodes. Ceci sou-
ligne l’importance de la validation d’une méthode de cor-

rection particulière dans le contexte (protocole d’étude)
où l’on souhaite la mettre en oeuvre, afin de déterminer
précisément son effet et son intérêt.
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