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Préambule 

 

En 2018, le Centre Hospitalier Universitaire (CHU) de Caen a été le premier 

établissement au monde à accueillir au sein de son service de médecine nucléaire une 

nouvelle génération de gamma-caméra basée sur des détecteurs au Cadmium-zinc Telluride 

(CzT), capable de réaliser des explorations tomoscintigraphiques sur 360°. Cette caméra a tout 

d’abord été installée en version bêta, dans le cadre du projet RIN2017 financé par la région 

Normandie, ce qui a permis de finaliser son développement, d’évaluer ses performances sur 

fantôme et de produire les premières acquisitions sur des patients en clinique. En 2018, cette 

machine a obtenu les marquages CE et FDA, ce qui a autorisé son utilisation en routine 

clinique, puis sa commercialisation. 

Début 2021, le CHU de Caen a également vu l’installation d’une caméra TEP numérique 

SIEMENS Biograph Vision. Il s’agissait de la première installation en France de ce modèle de 

caméra digitale dans sa version 450. L’installation de cette machine a été précédée par celle 

d’une caméra numérique PHILIPS Vereos en 2018 au Centre de Lutte Contre le Cancer (CLCC) 

François Baclesse, en partenariat avec le CHU de Caen dans le cadre d’un groupement de 

coopération sanitaire. Il s’agissait de la deuxième machine de ce type installée en France. 

Le point commun entre ces systèmes d’imagerie réside dans l’utilisation de détecteurs 

semi-conducteurs, faisant ainsi passer les caméras TEMP et TEP d’une technologie analogique 

vers une technologie numérique. Ces nouveaux équipements promettent d’améliorer la 

résolution spatiale et la sensibilité des systèmes d’imagerie pour permettre ainsi une 

meilleure détectabilité des lésions. Le plateau technique d’imagerie de Caen a ainsi été 

pionnier dans l’utilisation de ces nouvelles technologies en santé. Dans ce contexte, l’objectif 

de cette thèse a été d’évaluer l’apport de ces nouvelles caméras numériques en médecine 

nucléaire dans le domaine de l’oncologie clinique et préclinique. 
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1.1. Introduction générale 

Le principe de base de la médecine nucléaire repose sur l’administration aux patients 

de molécules marquées par un traceur radioactif, appelées radiopharmaceutiques. Ces 

molécules sont utilisées soit pour effectuer des examens d’imagerie à visée diagnostique, soit 

à des fins thérapeutiques pour traiter certaines pathologies cancéreuses dans le cadre de la 

radiothérapie interne vectorisée (RIV). L’imagerie est réalisée à l’aide de détecteurs 

spécifiques capables de détecter les rayonnements gammas émis dans le patient. L'objectif 

est de localiser ces rayonnements de manière externe afin d'étudier la répartition du traceur 

dans l’organisme à un instant donné (imagerie statique) ou au cours du temps (imagerie 

dynamique). Ces techniques permettent ainsi d’étudier le métabolisme des organes ou de 

caractériser une fonction biologique. On parle ainsi d’imagerie fonctionnelle en opposition à 

l’imagerie anatomique, permettant seulement la visualisation de données morphologiques. 

Les caméras utilisées en médecine nucléaire reposaient jusqu’à présent sur un même 

principe de détection, en associant des cristaux à scintillation, destinés à détecter les photons 

gammas et de les convertir en photon lumineux, à des tubes photomultiplicateurs permettant 

de transformer les photons lumineux en signal électrique. Ces systèmes ont connu des 

évolutions matérielles et logicielles importantes au cours du temps ayant permis d’améliorer 

leurs capacités et d’étendre leurs fonctionnalités (1,2). Toutefois, leurs performances 

souffrent toujours de certaines limitations liées au choix du mode de détection qui est resté 

inchangé (3). Ces limites concernent principalement la résolution spatiale, c’est-à-dire la 

capacité du système à distinguer deux sources aussi proches que possible, et la sensibilité, à 

savoir la capacité du système à détecter le plus de désintégrations radioactives par unité de 

temps émises par une source radioactive. La résolution spatiale et la sensibilité sont 

généralement liées et l’amélioration de l’une de ces caractéristiques se fait le plus souvent au 

détriment de l’autre. Le mode de détection utilisé jusqu’à ce jour, reposant sur un traitement 

analogique du signal, a très récemment évolué avec l’apparition de nouvelles caméras de 

tomographie à émission photonique (TEMP) et de tomographie à émissions de positons (TEP) 

utilisant des détecteurs semi-conducteurs (4,5). Ces détecteurs sont dits à conversion directe 

car ils ont pour particularité de convertir directement les photons détectés en signal électrique 

utilisé pour la formation de l’image. 
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En scintigraphie conventionnelle, les premières caméras TEMP utilisant des détecteurs 

semi-conducteurs sont apparues sur le marché dans les années 2010. Elles ont dans un 

premier temps été utilisées sur des caméras à petit champ pour des applications dédiées à la 

cardiologie. Ces caméras ont montré des performances accrues comparées aux caméras de 

Anger conventionnelles (6–8), notamment en termes de résolution en énergie ainsi qu’en 

sensibilité. Ces gains en performance ont permis d’améliorer la prise en charge des patients 

en réduisant les temps d’acquisition ou en diminuant les activités injectées, ce qui en fait 

aujourd’hui une technologie largement utilisée en imagerie de la perfusion myocardique 

(9,10). Depuis, des caméras grand champ ont été commercialisées permettant ainsi de couvrir 

plus largement l’ensemble des explorations réalisées en médecine nucléaire en TEMP. Dans 

un premier temps, des caméras munies de deux détecteurs plans rectangulaires composés 

d’une matrice de plusieurs modules de détecteurs CzT ont été développées. Ces caméras ont 

donc substitué les détecteurs à scintillation classiques par des détecteurs semi-conducteurs 

tout en gardant la même architecture de détection et le même mode de fonctionnement que 

les caméras de Anger conventionnelles. La société GE Healthcare est à ce jour le seul 

constructeur à commercialiser ce type d’équipement avec la caméra NM/CT 870 CZT (11). 

Depuis, ces détecteurs CzT ont été adaptés sur des caméras adoptant une nouvelle 

architecture de détection avec des colonnes de détections positionnées en couronne autour 

du patient sur 360° (12). Deux caméras de ce type sont commercialisées à ce jour en France 

par les sociétés SPECTRUM-DYNAMICS avec la caméra Veriton (13) et la société GE Healthcare 

avec la caméra Starguide (14). 

Les technologies TEP ont également connu des avancées similaires avec l’adoption de 

détecteurs basés sur l’utilisation de semi-conducteurs. Les caméras TEP sont des caméras 

conçues pour la détection des photons d’annihilation émis par des radioéléments émetteurs 

bêta plus (β+). Jusqu’à présent, les détecteurs utilisés reposaient sur le même principe de base 

qu’une gamma-caméra, en couplant des cristaux scintillants à des tubes photomultiplicateurs. 

Les caractéristiques de ce type de caméra diffèrent des caméras de Anger par la nature des 

cristaux utilisés, plus dense que le NaI pour stopper des photons gamma d’énergie 511 keV et 

par la disposition des détecteurs en couronne pour détecter les photons d’annihilation émis 

en coïncidence. Les technologies TEP ont ainsi évolué récemment vers des systèmes 

numériques, avec l’apparition de nouvelles caméras utilisant des détecteurs SiPM en 
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remplacement des tubes photomultiplicateurs classiques (15). Les détecteurs SiPM ont tout 

d’abord été développés pour les caméras PET/IRM. Ces systèmes nécessitent en effet des 

détecteurs qui soient compatibles avec l’utilisation de champs magnétiques intenses, ce qui 

n’était pas le cas des caméras TEP analogiques équipés de tubes photomultiplicateurs 

conventionnels (16–19). Cette technologie a ensuite été adaptée sur les caméras TEP/TDM 

pour bénéficier des performances apportées par les détecteurs à semi-conducteur (20). La 

première caméra TEP numérique fût ainsi commercialisée en 2018 par la société PHILIPS 

Healthcare avec le modèle de caméra Vereos (21). Depuis, d’autres caméras numériques ont 

été commercialisées avec les modèles Discovery MI (22) développées par la société GE 

Healthcare et les modèles Vison 450 et 600 (23) développées par la société SIEMENS 

Healthineers. Plus récemment, des caméras basées sur l’utilisation de détecteurs SiPM et 

disposant d’un long champ de vue longitudinal, permettant de couvrir le corps entier, sont 

apparues avec les caméras SIEMENS Quadra (24) et UNITED-IMAGING Healthcare uExplorer 

(25).  

L’évolution des caméras TEMP et TEP de technologies analogiques vers des 

technologies numériques est présentée schématiquement dans la Figure 1. 
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Figure 1. Evolution des caméras TEMP et TEP : passage de technologies analogiques vers des technologies numériques basées sur des 

détecteurs à semi-conducteur. Depuis leur découverte fin des années 50, les caméras tomographiques ont connu un essor important en 

clinique dans les années 90, renforcé par l'apparition des premières caméras hybrides dans les années 2000. Ce n’est que dans les années 

2010 que sont apparues les premières caméras numériques, d’abord dédiées à la cardiologie, puis généralisées aux explorations corps entier 

dans les années 2020 
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1.2. Objectif de la thèse 

L’objectif de cette thèse était d’évaluer les performances de ces deux nouveaux types 

de caméras TEMP et TEP numériques et leur apport dans le diagnostic en oncologie clinique 

et préclinique. Ce travail a impliqué l’étude des différents axes de recherche suivants, traités 

de manière indépendante : 

• L’évaluation des performances des caméras TEMP CzT 360° en mode clinique et 

comparaison aux caméras de Anger à scintillation ; 

 

• La faisabilité d’utiliser des caméras TEMP CzT 360° pour réaliser de l’imagerie chez 

le petit animal à des fins de recherche préclinique en cancérologie ; 

 

• La faisabilité d’utiliser des caméras TEP numériques pour réaliser de l’imagerie et 

de la quantification chez le petit animal en recherche préclinique. 

 

Ces différents axes de recherche ont tous fait l’objet d’une publication dans des revues 

scientifiques internationales à comité de lecture. Les travaux de recherche menés n’ont pas 

comporté de partie spécifique sur l’évaluation des caméras TEP numériques en mode clinique, 

différentes études ayant déjà investigué ce sujet. Une revue de la littérature présentera 

toutefois un état de l’art des différents travaux publiés spécifiquement sur le modèle de 

caméra utilisé dans ce travail de thèse, dans la section Matériels et méthode. 

Ces activités de recherche ont été menées au sein du service de Médecine Nucléaire 

du CHU de CAEN Normandie qui est équipé des caméras numériques évaluées dans cette 

étude. Le service possède une caméra CzT 360° SPECTRUM-DYNAMICS Veriton pour la 

réalisation d’examens de médecine nucléaire conventionnelle. Il s’agit de la première caméra 

de ce type installée en 2018 dans sa version bêta. Cette caméra a obtenu en 2021 les 

marquages CE et FDA autorisant sa commercialisation et son utilisation en routine clinique. Le 

service dispose par ailleurs d’une caméra TEP numérique de type SIEMENS Biograph Vision 

450. Lesphotos des caméras sont présentées dans la Figure 2. Les études précliniques ont par 

ailleurs été réalisées en collaboration avec le CLCC François Baclesse de Caen, notamment 
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pour le développement et l’impression de modèles de fantôme 3D utilisés pour l’évaluation 

des caméras. 

 

 

Figure 2. Photos de la caméra TEMP CzT 360° SPECTRUM-DYNAMICS Veriton (à gauche) et 

TEP SIEMENS Biograph Vision 450 (à droite) : visualisation des caméras de profil (en haut) 

et de face (en bas) 
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2. Matériels et méthodes 
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2.1. Caméra TEMP CzT 360° 

2.1.1. Détecteurs CzT 

Les détecteurs CzT sont constitués de matériaux semi-conducteurs solides qui ont pour 

particularité d’être isolants à température ambiante et porteurs de charge (conducteurs) 

quand ceux-ci sont excités (par excitation thermique, optique, rayonnement ionisant). Cet 

état intermédiaire entre matériau isolant et matériau conducteur peut s’expliquer par la 

théorie des bandes, représentée dans la Figure 3. 

La théorie des bandes repose sur le fait que les électrons des matériaux solides 

peuvent occuper différents états énergétiques représentés par différentes bandes. Dans la 

bande de valence (de plus faible niveau énergétique), les électrons sont localisés et ne 

peuvent pas participer à la conduction électrique. Dans la bande de conduction (bande 

énergétique élevée), les électrons peuvent se déplacer librement d’un atome à l’autre, ils sont 

dits circulants et permettent donc la conduction électrique. Entre ces deux bandes, il existe 

un niveau énergétique intermédiaire appelé bande interdite, dans laquelle les électrons ne 

peuvent pas être véhiculés. Cette bande est de largeur plus au moins grande en fonction des 

types de matériaux solides. 

Les matériaux conducteurs ne disposent pas de bande interdite. Le chevauchement 

entre bande de valence et bande de conduction permet ainsi aux électrons de passer 

librement d’une bande à l’autre. Les matériaux isolants disposent quant à eux d’une bande 

interdite d’une largeur telle qu’il est impossible pour les électrons de passer d’une bande 

énergétique à l’autre. Les matériaux semi-conducteurs représentent une catégorie 

intermédiaire entre les matériaux conducteurs et les isolants. Pour ce type de solide, la bande 

interdite est suffisamment étroite pour que les électrons puissent passer d’une bande à l’autre 

après excitation. Cette excitation peut être obtenue par une stimulation thermique, otique ou 

encore par interaction avec des rayonnements ionisants. Le matériau passe alors de l’état 

isolant à l’état conducteur. 
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Figure 3. Représentation schématique de la théorie des bandes des matériaux solides 

 

Dans le cas des détecteurs CzT, les photons communiquent leur énergie aux électrons 

qui passent alors de la bande de valence à la bande de conduction, ce qui produit une paire 

électron-trou. Le nombre de paires électron-trou (e--h+) est fonction du nombre d’interactions 

se produisant à l’intérieur du détecteur. Les charges ainsi créées vont alors être collectées 

grâce à une différence de potentiel (ddp) appliquée entre l’anode et la cathode. Le courant 

circulant est ainsi proportionnel à la quantité d’énergie déposée par le photon dans le milieu. 

C’est sur ce principe que les détecteurs semi-conducteurs permettent de créer un signal 

lorsqu’un photon interagit avec celui-ci. Un module semi-conducteur, représenté dans la 

Figure 4, est ainsi constitué d’une matrice de détecteurs CzT dont une unité correspond à un 

pixel dans l’image. 



27 

 

 

Figure 4. Image d'un module CzT composé d’une matrice de 16x16 pixels (source 

Chattopadhyay et al. (26)) et schéma du principe de fonctionnement d'une unité CzT 

 

2.1.2. Caméra SPECTRUM-DYNAMICS Veriton 

Comparées aux caméras de Anger, les caméras CzT 360° reposent à la fois sur 

l’utilisation de nouveaux types de détecteurs semi-conducteurs à conversion directe, mais 

également sur une architecture de détection novatrice. La Figure 5 compare 

schématiquement la conception des deux types de caméras ainsi que leur principe de 

détection.  

Les caméras classiques de Anger sont équipées de deux détecteurs plans, composés 

d’un jeu de collimateur pour sélectionner l’incidence des photons d’émission, d’un cristal 

scintillant au NaI pour convertir les photons gamma en photons lumineux et d’un réseau de 

tubes photomultiplicateurs pour récupérer un signal électrique utilisé pour former une image. 

Ces deux détecteurs, fixés à un statif, peuvent tourner autour d’un axe de rotation pour 

permettre la réalisation d’acquisitions tomographiques.  

Les gamma-caméras CzT 360°, quant à elles, sont composées de douze colonnes de 

détecteurs positionnées en couronne autour du patient, permettant de convertir directement 

les photons collectés en signal électrique. 
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Figure 5. Comparaison de l’architecture (en haut) et du principe de détection (en bas) entre 

une caméra de Anger (à gauche) et une caméra CzT 360° (à droite) 

 

Les unités de détection CzT ont une taille carrée de 2,46 mm de côté et 5 mm 

d’épaisseur. Chacune des douze colonnes de détection est constituée d’une matrice 

d’éléments CzT de taille 16x128. Les colonnes de détection sont équipées de collimateurs à 

trous parallèles en tungstène, d’ouverture carrée de 1,23 mm de dimension, en alignement 
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avec chaque unité de détection CzT. Les colonnes sont munies de capteurs capacitifs 

permettant d’approcher au plus près des contours du patient et sont recouvertes par un cache 

sensible à la pression, capable de stopper le mouvement des détecteurs en cas de contact 

avec le patient. Le champ de vue axial de la caméra est de 32 cm de longueur et l’ouverture 

du champ de vue dans le plan transverse peut varier de 23 cm jusqu’à 80 cm de diamètre. 

 

 

Figure 6. Constitution d'une colonne de détecteur CzT (a), schéma de fonctionnement de la 

caméra CzT 360° avec les différents mouvements réalisés durant l’acquisition (b) et principe 

du mode focus (c) 

 

Les différentes étapes d’acquisition sont illustrées dans la Figure 6 (b) et se déroulent 

selon les étapes suivantes :  

• Les douze colonnes de détecteurs entrent à l’intérieur du statif pour s’approcher 

au plus près du patient ; 
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• Un premier balayage du champ de vue est effectué en faisant pivoter chaque 

colonne de détection autour de son axe de rotation ; 

• L’opération est ensuite répétée sur trois ou quatre itérations, en fonction du 

diamètre du champ de vue à imager, après une rotation incrémentale du statif de 

quelques degrés autour de l’isocentre. 

La caméra propose deux modes de fonctionnement : manuel et automatique. En mode 

manuel, l'utilisateur positionne les détecteurs autour du patient pour créer un champ de vue 

circulaire. En mode automatique, les détecteurs se rapprochent au plus près de la surface du 

patient en utilisant les capteurs capacitifs qui reconnaissent la surface corporelle sans contact 

direct.  

La caméra dispose également d'un mode de mise au point appelé mode focus, qui 

permet de limiter la région examinée à une zone plus petite du champ de vue. Ce mode 

permet de limiter le champ de balayage des colonnes de détection à une zone spécifique 

définie par l'opérateur, en se basant sur une région d'intérêt définie lors d'une acquisition de 

repérage préalable, appelée « préscan ». Ainsi, le mode focus permet de réduire l'acquisition 

à une région d'intérêt plus petite que le champ de vue total couvert par la caméra comme 

représenté dans la Figure 6 (c). 

 

2.2. Caméra TEP SiPM 

2.2.1. Détecteurs SiPM 

Les SiPM (Silicon Photomultipliers) sont des détecteurs de photons qui utilisent des 

photodiodes à avalanche (APD : avalanche photodiode) en silicium pour amplifier les signaux 

de lumière entrants. Sur les caméras TEP numériques, les détecteurs SiPM remplacent ainsi 

les tubes photomultiplicateurs (PMT) conventionnels utilisés sur les caméras analogiques, 

toujours en association avec des cristaux à scintillations pour détecter les photons gamma 

d’annihilation (27). La Figure 7 présente un schéma comparatif entre un comptage photonique 

réalisé sur un système TEP analogique et un système TEP numérique utilisant des détecteurs 

SiPM. 
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Figure 7. Comparaison entre un comptage photonique réalisé à l’aide de tubes 

photomultiplicateurs conventionnels sur un système TEP analogique (en haut) et à l’aide de 

détecteurs SiPM sur un système TEP numérique (en bas) 

 

Les détecteurs APDs sont des photodétecteurs constitués de matériaux semi-

conducteurs munis d’une anode et d’une cathode entre lesquelles est appliquée une forte ddp 

(28). Leur fonction est de convertir les photons lumineux en signal électrique par la création 

de paires électrons (e-) - trous (h+). La haute tension appliquée entre les bornes permet de 

créer des ionisations secondaires dans la zone d’avalanche de la diode pour amplifier le signal 

proportionnellement à la tension de polarisation appliquée. A partir d’une certaine tension, la 

photodiode fonctionne alors en mode Geiger en produisant des ionisations en cascade et 

permettant une efficacité quantique de détection élevée. Un circuit de résistance de 

quenching (ou circuit d’extinction) permet ensuite de stopper l’avalanche et de rendre le 

système de détection de nouveau disponible après un temps mort. Le principe de 

fonctionnement des détecteurs SiPM est présenté dans la Figure 8. 
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Figure 8. Principe d’une jonction p-n et régime de fonctionnement des photodiodes à 

avalanche (a), représentation schématique d’un module SiPM de taille 3x2 (b) et image d’un 

détecteur SiPM (c) 

 

2.2.2. Caméra TEP SIEMENS Biograph Vision 450 

La caméra TEP SIEMENS Biograph Vision 450 utilise l’orthosilicate de lutétium (LSO) 

comme matériau scintillant. Il s’agit actuellement du type de cristal le plus utilisé sur les 

caméras TEP grâce à ses caractéristiques physiques qui lui confère des propriétés optimales 

pour la détection des photons gamma de 511 keV, comparé aux autres cristaux scintillants 

disponibles sur le marché (29–32). Le Tableau 1 compare les principales caractéristiques 

physiques des cristaux de scintillation utilisés en TEP. Le LSO dispose ainsi d’un fort pouvoir 

d’arrêt avec une densité élevée, d’un temps mort faible avec une décroissance rapide des 
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cristaux après stimulation, et d’un rendement lumineux important permettant une meilleure 

réponse du système.  

 

Tableau 1. Principales caractéristiques physiques des cristaux de scintillation utilisés en TEP 

Cristal Numéro 

atomique Z 

Densité 

(g.cm-3) 

Résolution 

en énergie 

@511 keV 

(%) 

Temps de 

décroissance 

(ns) 

Rendement 

lumineux 

relatif (%) 

Na(I) 50 3,7 8 230 100 

BGO 73 7,1 12 300 15 

LSO 65 7,4 10 40 50-80* 

GSO 58 6,7 9 60 20-40* 

*le rendement lumineux dépend de la concentration de dopage en cérium utilisé 

 

Chaque élément de cristal possède une dimension de 3,2x3,2x20 mm. Un mini-bloc de 

détection est formé par association d’une matrice de cristaux scintillants de taille 5x5 à un 

module SiPM. Un bloc de détection TEP est alors formé en assemblant huit mini-blocs sous 

forme de matrice de taille 2x4. Les détecteurs SiPM sont dimensionnés de manière à assurer 

une couverture complète de la surface des cristaux scintillants, ce qui entraine une efficacité 

de détection optimale. Le schéma représentatif des détecteurs est présenté dans la Figure 9. 

La caméra TEP Biograph Vision 450 est constituée au total de six couronnes de détection, avec 

trente-huit blocs de détection par couronne. Les spécifications techniques de la caméra sont 

résumées dans le Tableau 2. 

 Il existe par ailleurs sur le marché un modèle de caméra Vision 600 (33) qui dispose de 

deux couronnes de détection supplémentaires, avec une taille de champ axial qui passe ainsi 

de 19,4 cm à 26,3 cm. Plus récemment, le modèle Biograph Vision Quadra (24) à champ de 

vision axial étendu, a été commercialisé. Ce modèle est basé sur la même architecture de 

détection que les caméras Vision 450 et 600, mais avec un total de trente-deux couronnes de 

détection, correspondant à une longueur axiale totale de 106 cm. 
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Figure 9. Constitution des unités de détection TEP de la caméra SIEMENS Biograph Vision 

450 utilisant des cristaux LSO couplés à des détecteurs SiPM  

 

La machine dispose par ailleurs de nombreuses technologies permettant d’accroitre 

les performances de la caméra telles que : 

• L’acquisition en mode continu (Flowmotion®) qui permet de réaliser des acquisitions 

TEP avec un mouvement de balayage continu de la table d’examen sur l’ensemble de 

la région à explorer. Ce mode peut ainsi être utilisé en remplacement des acquisitions 

en mode pas par pas, qui nécessitent un recouvrement des champs d’acquisition pour 

obtenir une sensibilité homogène sur toute la longueur de champ de vue exploré 

comme montré dans la Figure 10. Le mode Flowmotion permet par ailleurs d’adapter 

la vitesse de balayage sur les différentes zones anatomiques imagées en fonction de la 

qualité image souhaitée. 
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Figure 10. Comparaison des acquisitions TEP en mode pas à pas (à gauche) et en mode 

continu (à droite) 

 

• La mesure du temps de vol (TOF : Time of Flight) (34) qui permet une mesure précise 

de la localisation des évènements d’annihilation au niveau de chaque ligne de 

réponse. Le TEP Biograph Vision 450 permet, par association de cristaux LSO et des 

détecteurs SiPM couvrant 100% de la surface de détection, d’atteindre une résolution 

temporelle de 210 ps (35), comme schématisé dans la Figure 11. La reconstruction des 

images incluant les informations de temps de vol conduit à une amélioration du 

rapport signal sur bruit mesuré ainsi qu’à une meilleure capacité à détecter de petites 

lésions (36) ; 

• Un algorithme de reconstruction permettant la modélisation de la réponse 

impulsionnelle du système (PSF : Pont Spread Function) (37), conduisant à une 

amélioration de la résolution spatiale et du contraste des images reconstruites. Cette 

technique est décrite dans la section 2.5.2.3. 
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L’utilisation combinée de ces différentes technologies (SiPM+TOF+PSF) conduisent à 

une amélioration globale des performances intrinsèques du système. Nous avons décrit plus 

largement le principe et l’intérêt de ces nouvelles technologies TEP dans l’article « Advances 

in PET/CT Technology : An Update » publié dans la revue Seminars In Nuclear Medicine, jointe 

en Annexe 1. 

 

 

Figure 11. Localisation des évènements dans une ligne de réponse (LOR) sans TOF (en haut) 

et avec TOF pour un système équipé de PMT (au centre) ou de détecteur SiPM (en bas). Un 

exemple d'images obtenues avec le fantôme NEMA NU2 est également présenté pour 

chaque configuration (à droite). Source www.siemens-healthineers.com 

 

Tableau 2. Spécifications techniques de la caméra SIEMENS Biograph Vision 450 

Caractéristiques Biograph Vision 450 

Nature du cristal LSO 

Dimension du cristal 3,2x3,2x20 mm 

Nombre de cristaux par minibloc 5x5 

Nombre de miniblocs par bloc 4x2 
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Nombre total de blocs par couronne 38 

Nombre de couronnes 6 

Taille de champ axial 19,7cm 

Fenêtre de coïncidence 4,7ns 

Fenêtre en énergie 435-585 keV 

 

2.2.3. Performances cliniques des caméras numériques SIEMENS Biograph 

Vision 

Plusieurs auteurs ont évalué les performances intrinsèques de la caméra TEP SIEMENS 

Biograph Vision dans la littérature. Ces évaluations ont été réalisées sur deux modèles de 

caméra différents : la Vision 450 utilisée dans cette étude et la Vision 600. Comme indiqué 

dans la section 2.2.2, ces deux modèles de caméra se différentient uniquement par le nombre 

de couronnes de détection dont ils disposent. La caméra Vision 450 dispose de six couronnes 

de détection correspondant à un champ de vue de 19,7 cm dans le plan axial. La caméra Vision 

600 dispose quant à elle de deux couronnes supplémentaires (soit huit au total), le champ de 

vue passant alors de 19,7 à 26,3 cm et permettant ainsi d’accroitre la sensibilité globale du 

système. 

Van Sluis et al. (33) ont ainsi mesuré les performances de la caméra dans la version 600 

selon la norme NEMA NU2, et comparé les résultats à ceux obtenus avec un TEP Biograph 

mCT, flow correspondant au modèle TEP SIEMENS analogique de dernière génération 

disposant de PMT conventionnels. Les auteurs ont ainsi pu démontrer que les performances 

intrinsèques mesurées sur la caméra Vision étaient largement supérieures. La résolution 

spatiale axiale au centre du champ de vue est ainsi passée de 4,3 mm pour la caméra 

analogique à 3,5 mm pour la caméra numérique, la sensibilité du système a été augmentée 

de 70,3%, le contraste mesuré sur des sphères de contraste a largement été amélioré, en 

particulier pour de petites tailles de sphère et la résolution temporelle du système est passée 

de 540 ps à 210 ps pour la caméra Vision.  

Carlier et al. (38) ont également comparé les performances obtenues entre les deux 

modèles TEP numérique et analogique selon la norme NEMA NU2 en déterminant les 

paramètres d’acquisition et de reconstruction permettant d’obtenir une qualité image 



38 

 

similaire sur ces deux types de systèmes. Ils ont ainsi pu démontrer sur fantôme qu’une 

réduction du temps d’acquisition par un facteur deux sur la caméra Vision 450 permettait 

d’obtenir un même niveau de bruit dans les images que celui obtenu avec la caméra mCT, tout 

en améliorant le niveau de contraste obtenu. Pour un même niveau de bruit, les auteurs ont 

par ailleurs démontré qu’il était possible d’utiliser une matrice image plus fine (880x880 au 

lieu de 440x440) tout en réduisant le temps d’acquisition par un facteur 1,34 ; ce qui a permis 

une amélioration de la résolution spatiale intrinsèque et d’obtenir de meilleurs facteurs de 

contraste. 

Les résultats de ces deux études menées sur fantôme ont permis de comparer les 

performances intrinsèques des caméras analogiques et numériques de même marque et de 

même génération. Les résultats ont clairement démontré que la caméra équipée de 

détecteurs SiPM était supérieure en termes de résolution spatiale et de sensibilité. Ces gains 

en performance mesurés sur fantôme suggèrent ainsi que l'utilisation de cette caméra 

pourrait améliorer le diagnostic et optimiser la prise en charge des patients en permettant de 

réduire le temps d’acquisition, sans compromettre la qualité d’image. 

Van Sluis et al. (23) ont dans une étude portant sur trente patients ayant bénéficiés 

d’un examen oncologique au 18F-FDG sur une caméra Vision 600, évalué l’impact du temps 

d’acquisition sur la quantification. Les auteurs ont ainsi pu démontrer qu’en clinique, il était 

possible de diminuer le temps d’acquisition ou l’activité administrée par un facteur trois, sans 

avoir d’impact sur les valeurs de SUVmax et SUVpeak mesurées sur les lésions tumorales. 

Ces résultats ont été confirmés par Alberts al. (39) qui ont comparé rétrospectivement, 

pour vingt-et-un patients ayant bénéficiés d’un examen au 18F-FDG sur une caméra Vision 600, 

l’effet d’une réduction du temps d’acquisition sur la détection des tumeurs. Ils ont ainsi pu 

tester pour chaque patient (acquisition de 2 minutes par pas en mode liste) trois jeux de 

reconstruction correspondant à des acquisitions de 2, 1 minute et 30 secondes par pas, 

respectivement. Les auteurs ont ainsi montré qu’en réduisant le temps d’acquisition par un 

facteur trois, le nombre de lésions détectées après relecture en aveugle n’a pas varié de 

manière significative (100 lésions pour les acquisitions de 2 et 1 minute par pas, contre 98 

lésions pour un temps de 30 secondes par pas) et les mesures quantitatives SUVmax, 

SUVmean effectuées sur les tumeurs n’ont pas varié de manière significative pour les trois 

temps d’acquisition testés. 
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Ces études cliniques ont ainsi confirmé les résultats obtenus sur fantôme et montrent 

que cette technologie permet d’améliorer la qualité image obtenue, tout en améliorant la 

prise en charge des patients, en permettant de diminuer les doses injectées ou les temps 

d’acquisition. 

Les études présentées ci-dessus décrivent les performances obtenues avec la caméra 

SIEMENS Biograph Vision utilisée dans ce travail de recherche. D’autres études ont également 

été conduites sur des caméras numériques de marques concurrentes, montrant des niveaux 

de performance comparables. 

Gnesin et al. (40) ont ainsi comparé les performances NEMA NU2 obtenues sur cinq 

équipements TEP de différentes marques et différents modèles. Trois caméras testées étaient 

des caméras TEP numériques : GE Healthcare Discovery-MI (GE Healthcare, Waukesha, USA) 

(22), Philips Vereos (Philips Medical Systems, Cleveland, USA) (21) et Siemens Biograph Vision 

600 (Siemens Healthineers, Knoxville, USA) (33). Deux caméras étaient des caméras TEP 

analogiques de dernière génération : GE Healthcare Discovery 690 (41) et Siemens Biograph 

mCT (42). Les auteurs ont ainsi montré qu’une qualité d’image similaire pouvait être obtenue 

sur les caméras digitales en réduisant le produit temps x activité injectée d’environ 40% 

comparés aux deux caméras analogiques. Ces résultats sont donc semblables à ceux mesurés 

sur la caméra Vision. 

Enfin, plusieurs études cliniques ont comparé la détectabilité et la quantification des 

lésions tumorales entre les caméras de type analogique et numérique (43,44), pour 

différentes indications telles que le diagnostic d’adénomes parathyroïdiens (45), de tumeurs 

pulmonaires (46), de métastases hépatiques (47), ou encore de tumeurs de la prostate (48–

50). Toutes ces études ont ainsi démontré une augmentation significative du nombre de 

tumeurs détectées en utilisant une caméra numérique. 
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2.3. Principaux fantômes utilisés dans le cadre de ces recherches 

2.3.1. Fantômes précliniques 

2.3.1.1. Fantôme NEMA NU4 

Il s’agit du fantôme de référence utilisé pour évaluer la qualité image des systèmes 

d’imagerie TEP dédiés à l’imagerie chez le petit animal en préclinique. Ce fantôme a été 

développé par la National Electrical Manufacturers Association (NEMA) et est décrite dans la 

norme NEMA NU 4-2008 (51). Ce fantôme cylindrique possède un diamètre interne de 3,3 cm 

et une hauteur de 6,3 cm et il se compose de trois parties distinctes. La première partie 

comprend deux cylindres remplis d’air et d’eau, positionnés à l’intérieur de la cavité 

remplissable du fantôme. Ces cylindres permettent d'évaluer la fraction de diffusion (SOR : 

SpillOver Ratio) dans ces deux matériaux de densité différente. Une seconde partie, située au 

centre du fantôme, consiste en une section dépourvue d’insert, destinée à évaluer 

l’uniformité des images reconstruites. Une troisième partie est composée de cinq tubes 

capillaires remplissables creusés dans le corps du fantôme en polyméthacrylate de méthyle 

(PMMA). Ces tubes capillaires de différents diamètres (1, 2, 3, 4, 5 mm) sont destinés à évaluer 

la résolution spatiale du système. Un schéma représentatif ainsi qu’une photo du fantôme 

sont présentés dans les Figure 12 (a et b). 

 

2.3.1.2. Micro Hollow Sphere Phantom (MHS Phantom). 

Ce fantôme préclinique permet d’évaluer les performances des caméras TEMP et TEP 

dédiées aux petits animaux. Ce fantôme a été développé par la société Data Spectrum 

Corporation (Durham, Etats-Unis). Il est constitué d’un cylindre creux en PMMA. Quatre 

sphères creuses de différents diamètres peuvent être fixées à l’intérieur de la cavité pour 

simuler des lésions chaudes ou froides. Les dimensions précises du fantôme et des sphères 

sont présentées dans le Tableau 3. Une représentation schématique ainsi qu’une photo du 

fantôme sont présentées dans la Figure 12 (c et d). 

Dans notre étude, nous avons utilisé ce fantôme en TEMP et en TEP pour évaluer la 

détectabilité des lésions et pour mesurer les performances quantitatives des équipements 

d’imagerie en calculant des facteurs de recouvrement (voir la section facteurs de 
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recouvrement) pour les différentes tailles de sphère. Au cours de nos expériences, les sphères 

et le fond du fantôme ont été remplis avec différentes solutions radioactives d’activité 

volumique précisément connue et mesurée à l’aide d’un activimètre calibré. Différents 

facteurs de contraste (contraste 1/4, 1/8…) entre les sphères et le fond ont été testés pour 

différents types de radioéléments.  

Les rapports de concentration, calculés à partir des régions d'intérêt définies sur les 

images acquises du fantôme, ont ainsi permis d'évaluer les capacités du système à mesurer 

avec précision l'activité contenue dans les sphères. 

 

Tableau 3. Spécifications techniques du Micro Hollow Sphere phantom 

Cavité creuse du fantôme 

Diamètre interne 

(mm) 

Diamètre externe 

(mm) 

Hauteur interne 

(mm) 

Hauteur externe 

(mm) 

40 51 82 114 

 

Sphères remplissables 

 Volume de 

remplissage (µL) 

Diamètre interne 

(mm) 

Diamètre externe 

(mm) 

Sphère 1 250 7,86 9,9 

Sphère 2 125 6,23 8,2 

Sphère 3 63 4,95 6,9 

Sphère 4 31 3,95 5,9 
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Figure 12. Fantômes utilisés pour l'évaluation préclinique des caméras : schémas 

représentatifs et images correspondantes du fantôme NEMA NU4 (a et b), du Micro Hollow 

Sphere Phantom (b et c) et du rat imprimé en 3D (e et f) 
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2.3.1.3. Fantômes rat imprimés en 3D 

Les imprimantes 3D sont de plus en plus utilisées dans le domaine médical, notamment 

en chirurgie pour créer des modèles anatomiques ou des implants personnalisés (52–54). 

Cette technologie a également été utilisée en imagerie moléculaire pour développer et 

personnaliser des fantômes 3D remplissables chez l’homme (55–57) et le petit animal (52).  

Dans cette étude, nous avons utilisé cette méthode d’impression pour développer un 

modèle de fantôme rat remplissable. Afin de conduire des expérimentations s’approchant au 

plus près des conditions réelles rencontrées en préclinique, le fantôme doit respecter un 

certain nombre de critères dans sa conception et sa fabrication. Il est d'abord nécessaire que 

le modèle de fantôme reproduise fidèlement l'anatomie réelle d'un rat en termes de 

dimensions et de géométrie. Ainsi, il doit inclure les principaux organes qui fixent le 

radiotraceur, en respectant leur taille et leur emplacement anatomique. Ces organes doivent 

être représentés sous forme de cavités creuses, munies d'un col pour permettre le 

remplissage à l’aide d’une solution radioactive. Pour assurer l'étanchéité et empêcher toute 

fuite des solutions de remplissage, le fantôme doit être fabriqué à partir d'un matériau solide 

et présenter un coefficient d'atténuation similaire à celui des tissus, aux énergies utilisées en 

médecine nucléaire. 

Afin de développer un fantôme anatomique réaliste, l’imagerie scanner d’un rat nude 

a ainsi été utilisé comme modèle, en délimitant sur les images le contour de l’animal et des 

différents organes d’intérêts : poumons, foie, reins, vessie. L’objectif de l’étude portant sur la 

détectabilité et la quantification de tumeurs, quatre sphères creuses de 8 et 10 mm de 

diamètres ont été ajoutées pour mimer la présence de tumeurs sous-cutanées. Un schéma 

représentatif du fantôme et de ses différents compartiments ainsi que la photo du rat imprimé 

sont représentés dans la Figure 12 (c et d). 

L’imprimante utilisée pour l’impression était une imprimante de type Tevo Tornado 

(Tevo 3D Electronic Technology Co. Ltd., Chine) fonctionnant sur le principe du Fused 

Deposition Modeling (FDM). Ce procédé consiste à imprimer des objets en déposant 

successivement de très fines couches de matériau par extrusion d’un filament de plastique 

fondu à une température supérieure à 200°C. La tête d’impression est montée sur un chariot 

pouvant se déplacer dans les trois coordonnées de l’espace : X, Y, Z. Les instructions 
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d’impression sont transmises à l’imprimante via un fichier contenant le modèle 3D de l’objet 

à imprimer. L’imprimante et son principe de fonctionnement sont présentés dans la Figure 13. 

Le matériau utilisé pour l'impression du fantôme était du plastique de polyéthylène 

téréphtalate glycol (PETG). Ce matériau présente un intérêt particulier pour l'impression de 

fantômes remplissables en raison de sa dureté, de son étanchéité et de son faible coût. De 

plus, il est connu pour avoir un coefficient d'atténuation massique proche de celui des tissus 

dans la gamme d'énergie utilisée en imagerie (58,59). 

 

 

Figure 13. Photo de l’imprimante 3D (a) et schéma de son principe de fonctionnement (b) 

 

2.3.2. Fantômes cliniques 

2.3.2.1. Fantômes tête et corps 

Les fantômes tête et corps (PTW, Freiburg) sont des fantômes remplissables conçus 

pour simuler en taille le crâne et le corps d’un patient. Ces fantômes peuvent être équipés 

d’un couvercle muni de trois tubes creux pouvant accueillir différents types d’inserts, telles 

que des sources ponctuelles ou des sources linéaires, à différentes positions à l’intérieur du 

fantôme (0, 4,5 et 9 cm du centre du fantôme en position radial). Ces fantômes ont été utilisés 

pour évaluer la sensibilité globale des systèmes TEMP en condition clinique, après remplissage 

du fantôme à l’aide d’une solution radioactive d’activité connue. Ils ont également été utilisés 



45 

 

pour évaluer la résolution spatiale à différentes distances du centre du champ de vue et en 

présence de milieu diffusant, en utilisant les sources linéaires de diamètre interne 1 mm 

remplies d’une solution radioactive. Le schéma représentatif et les caractéristiques 

techniques des fantômes tête et corps, du couvercle avec inserts et des sources linéaires sont 

présentés dans la Figure 14. 

 

 

Figure 14. Fantômes utilisés pour l'évaluation des performances cliniques : fantôme tête (a), 

fantôme corps (b), couvercle nécessaire à l'insertion des sources linéaires (c) et sources 

linéaires utilisées pour l’évaluation de résolution spatiale (d) 

 

2.3.2.2. Fantôme de Jaszczak 

Il s’agit du fantôme de référence utilisé pour l’évaluation de la qualité image obtenue 

à l’aide d’une gamma-caméra en mode tomographique (60–62). Il est utilisé pour comparer 

les performances intrinsèques des caméras, mais aussi pour évaluer l’impact des paramètres 

d’acquisition et de reconstruction utilisés sur la qualité image. Ce fantôme, présenté dans la 

Figure 15, est constitué d’un cylindre creux de 21,6 cm de diamètre interne et de 18,6 cm de 

hauteur pouvant être rempli à l’aide d’une solution radioactive. Une première partie, 

dépourvue d’insert, permet d’évaluer l’uniformité de l’image reconstruite. Une seconde partie 
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constituée de six sphères froides en plexiglass de différents diamètres permettent d’évaluer 

la détectabilité des lésions. Une troisième partie composée de six secteurs de tubes capillaires 

permet d’évaluer visuellement la résolution spatiale en mode tomographique du système. 

 

 

Figure 15. Fantôme de Jaszczak utilisé pour l’évaluation de la qualité image en TEMP muni 

de six sphères solides, six secteurs de tubes capillaires de différentes dimensions et d’une 

partie uniforme 

 

2.4. Acquisition des images 

Le choix du protocole d’acquisition utilisé est crucial lorsque que l’on souhaite évaluer les 

performances des équipements, les résultats obtenus étant directement affectés par les 

paramètres choisis. Il est par ailleurs essentiel de correctement les définir en amont, ces 

paramètres ne pouvant être modifiés à postériori comme c’est le cas pour les paramètres de 
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reconstruction. Ces paramètres doivent par ailleurs être adaptés en fonction du sujet à imager 

(humain en clinique, petit animal en préclinique), du type de radioélément détecté, de 

l’activité totale présente dans le champ de vue afin d’optimiser la qualité image obtenue. 

L’objectif de ce paragraphe est de présenter les différents facteurs pris en compte pour le 

choix des paramètres de reconstruction utilisés dans cette thèse. Les paramètres spécifiques 

utilisés pour chaque test sont présentés dans la section matériels et méthode des articles 

suivants. 

 

2.4.1. Géométrie de comptage 

En imagerie nucléaire, l’objectif est de détecter le plus grand nombre possible de photons 

provenant d’une source de rayonnement donnée, afin d’obtenir une statistique de comptage 

suffisante à l’obtention d’une qualité image utile au diagnostic. L’efficacité de détection 

globale de la caméra dépendra non seulement de la sensibilité intrinsèque des détecteurs, 

mais également de la géométrie de comptage, c’est-à-dire de l’arrangement des détecteurs 

par rapport à la source de rayonnement. Ainsi, plus les détecteurs seront proches de la source 

d’émission, plus le taux de comptage sera important. Cette géométrie de comptage est à la 

fois conditionnée par la géométrie de la source d’émission gamma (volume de diffusion, 

forme, profondeur d’émission…) ainsi que par la géométrie de détection définie par 

l’architecture de la caméra (distance source-détecteur, surface de détection, angle solide de 

détection…). 

En TEMP, il existe plusieurs modes d’acquisition permettant de modifier la géométrie 

de détection :  

• Les acquisitions en mode circulaire, où les détecteurs décrivent une orbite 

circulaire autour d’un axe de rotation. Il est alors possible de modifier le rayon de 

rotation, correspondant à la distance entre la surface d’entrée du détecteur et le 

centre de rotation, afin de s’approcher au plus près du sujet à imager ; 

• Les acquisitions en mode autocontour, où chaque détecteur s’approche 

individuellement, à chaque projection réalisée, au plus près de la surface d’entrée 

du patient ; 
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• Pour la caméra CzT 360°, l’utilisation du mode focus permet par ailleurs de modifier 

la géométrie de détection en contraignant chaque colonne de détection à balayer 

une zone plus restreinte du champ de vue (voir section 2.1.2). 

L’utilisation de ces modes d’acquisition ayant une incidence sur le résultat des tests, le 

même mode a été utilisé pour comparer les résultats obtenus sur la caméra de Anger et la 

caméra CzT 360°. Les acquisitions réalisées sur des sources ponctuelles (mesure de résolution 

spatiale et de sensibilité dans l’air), ou à l’aide de fantômes de dimension inférieure à la taille 

du champ de vue transverse (fantômes précliniques, rat imprimés en 3D), ont été réalisées en 

mode circulaire. Les acquisitions réalisées à l’aide de fantômes cliniques (fantôme tête et 

corps, fantôme de Jaszczak, etc.) ont été, quant à elles, réalisées en mode auto-contour.  

Sur les caméras TEP, il n’est pas possible de modifier la géométrie de détection, les 

détecteurs disposés en couronnes étant fixes. La géométrie de comptage est donc déterminée 

par l’architecture de la caméra en elle-même, définie par le nombre de détecteurs par 

couronne, le nombre de couronnes de détection, le diamètre du champ de vue, etc., et ne 

peut pas être modifié par l’utilisateur. Seule la position de lit permet d’ajuster la position du 

patient ou du fantôme au centre du champ de vue de la caméra. 

 

2.4.2. Durée d’acquisition 

Pour une géométrie de détection donnée, le choix de la durée d’acquisition sera le second 

élément à prendre en compte. Cette durée d’acquisition pourra être définie de deux manières 

différentes : 

• La méthode pré-temps, où l’acquisition est arrêtée après un certain temps défini par 

l’utilisateur au démarrage ; 

• La méthode pré-coups, où l’acquisition est arrêtée lorsqu’un nombre suffisant 

d’évènements est détecté dans le champ de vue. 

Toutes les acquisitions TEMP et TEP ont été réalisées en utilisant la méthode pré-

temps, l’objectif étant de comparer les performances des équipements pour un temps 

d’acquisition défini. 
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2.4.3. Fenêtre spectrométrique 

Pour chaque acquisition réalisée en imagerie nucléaire, une analyse spectrale des 

photons détectés est réalisée pour ne sélectionner que les photons n’appartenant qu’à une 

gamme d’énergie déterminée. L’énergie des photons ainsi enregistrés est comprise dans une 

fenêtre centrée sur le(s) pic(s) photoélectrique(s) du radioélément utilisé avec une largeur 

d’acceptation variable. Cette technique permet de ne sélectionner que les photons d’intérêt, 

tout en éliminant les photons correspondant aux rayonnements diffusés. Lors de l’acquisition, 

le choix de la fenêtre en énergie, et en particulier la largeur de fenêtre, est important, car elle 

peut impacter les différents tests de performances des équipements. Ainsi, opter pour une 

fenêtre plus large permet de détecter plus de photons, ce qui accroît la sensibilité du système. 

En revanche, cela entraîne également une comptabilisation plus élevée de photons diffusés, 

ce qui peut diminuer la qualité de l’image obtenue. 

En TEMP, les mêmes fenêtres en énergie ont été utilisées pour comparer les 

performances de la caméra de Anger et de la caméra CzT 360°. Elles étaient centrées sur le pic 

photoélectrique des radioéléments avec une largeur de fenêtre de 15% (129-151 keV pour le 

99mTc).  

En TEP la fenêtre en énergie utilisée pour comptabiliser les photons d’annihilation était 

comprise entre 435 et 585 keV. 

 

2.5. Reconstruction 

Lors de l’évaluation des performances des caméras TEMP ou TEP, il est essentiel de 

tenir compte des méthodes de reconstruction d'image utilisées ainsi que des méthodes de 

corrections associées. Ces éléments ont des impacts significatifs sur plusieurs paramètres 

cruciaux relatifs à la qualité des images obtenues, tels que la résolution spatiale, le contraste 

image, l'uniformité des coupes reconstruites, ainsi que le niveau de bruit. En outre, il est 

important de souligner que le choix de ces paramètres a également un effet direct sur la 

précision des mesures quantitatives effectuées, ce qui implique la nécessité de choisir les 
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paramètres de reconstruction et de correction appropriées pour garantir des résultats fiables 

et reproductibles d’un équipement à l’autre. 

 

2.5.1. Algorithmes de reconstruction 

2.5.1.1. Reconstruction analytique : rétroprojection filtrée 

La reconstruction par rétroprojection filtrée (FBP : filtered back projection) est une 

technique de reconstruction utilisée en tomographie pour créer une imagerie 

tridimensionnelle (imagerie en coupe) à partir d'une série d’images de projection 2D d'un 

objet. Le principe de la rétroprojection filtrée consiste à projeter les données acquises depuis 

différents angles de vue sur une grille volumique en 3D. Ces données de projection sont 

préalablement filtrées dans le domaine fréquentiel (par transformée de Fourrier) afin de 

corriger les artéfacts pouvant apparaitre durant le processus d’épandage des images de 

projection (artéfacts en étoile). C’est une méthode de reconstruction d’image qui n’est plus 

aujourd’hui utilisée pour la reconstruction d’images cliniques en médecine nucléaire, celle-ci 

ayant largement été remplacée par les techniques de reconstruction itératives. Cette 

méthode de reconstruction reste encore néanmoins utilisée pour la mesure des performances 

des caméras. Son utilisation permet en effet de reconstruire selon une même méthode des 

données image quelle que soit la caméra utilisée. Il est ainsi possible de comparer les 

performances intrinsèques de caméras de marque et modèle différents, tout en 

s’affranchissant de l’impact des algorithmes de reconstruction développés par chaque 

constructeur sur la qualité image globale obtenue (résolution spatiale, uniformités, bruit, etc.) 

Pour l’évaluation des caméras TEMP cette technique de reconstruction n’a pas pu être 

utilisée, la caméra CzT 360° Veriton ne disposant pas de cette technique de reconstruction. 

Pour l’évaluation de la caméra TEP, cette reconstruction a uniquement été utilisée 

pour l’évaluation de la résolution spatiale du système. 
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2.5.1.2. Reconstruction itérative 

Comme pour la méthode de reconstruction par rétroprojection filtrée, la 

reconstruction itérative est une technique utilisée en tomographie pour créer une image 

tridimensionnelle à partir d'une série de projections bidimensionnelles mesurées d'un objet. 

Contrairement à la méthode FBP, qui utilise une approche analytique pour reconstruire 

l'image, la reconstruction itérative utilise une approche de type « essais et erreurs » pour 

affiner progressivement l'image de l’objet à reconstruire. Le principe de la reconstruction 

itérative consiste, à partir d'une estimation initiale de l'image de l’objet, à ajuster cette 

estimation en fonction des différences entre les projections réelles et les projections 

calculées. Ce processus est répété plusieurs fois jusqu'à ce que l'image 3D finale satisfasse des 

critères de qualité prédéfinis. Plus précisément, la reconstruction itérative utilise une 

approche d'optimisation mathématique pour minimiser la différence entre les projections 

réelles met les projections calculées. Cette différence est souvent mesurée à l'aide d'une 

fonction de coût. À chaque itération, l'algorithme de reconstruction ajuste l'estimation de 

l'image 3D en minimisant cette fonction. 

La technique OSEM (Ordered Subset Expectation Maximization) est la méthode de 

reconstruction itérative la plus utilisée pour la reconstruction d’images tomographiques 

d’émission (63). Ce type d’algorithme nécessite de définir le nombre total d’itérations 

(itérations et sous-itérations) utilisé pour la reconstruction d’image. Le nombre d'itérations 

nécessaire pour converger vers une solution satisfaisante dépend de la qualité des données 

d'entrée et de la complexité de l'objet scanné. Un nombre d’itérations insuffisant conduit à 

une image peu bruitée, mais de faible résolution. A l’inverse, l’augmentation du nombre 

d’itérations permet d’améliorer la résolution spatiale, mais augmente le bruit dans l’image. Il 

est nécessaire pour chaque type d’algorithme de reconstruction et chaque type de caméra, 

d’optimiser ces paramètres afin d’obtenir la meilleure qualité image possible dans des 

conditions données. Plusieurs reconstructions ont été testées au cours des études, 

notamment en faisant varier le nombre total d’itérations ou en ajoutant des filtres post-

reconstruction. 
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2.5.2. Méthodes de correction 

2.5.2.1. Correction de l’atténuation 

En médecine nucléaire, l’imagerie d’émission photonique présente une limitation liée à 

l’atténuation plus ou moins importante des photons émis dans le patient en fonction de la 

profondeur et de la densité des tissus traversés. Il en résulte un biais quantitatif sur le nombre 

d’événements détectés en fonction du lieu d’émission. 

Il existe en pratique deux méthodes courantes pour corriger les images de 

l’atténuation. Une première méthode, toujours utilisée en TEMP, utilise un masque défini par 

seuillage sur les images de médecine nucléaire pour délimiter les contours du volume imagé. 

Une correction d’atténuation mathématique par la méthode de Chang (64,65) est ensuite 

effectuée, en appliquant sur les images un coefficient d’atténuation linéique µ/cm en fonction 

de la profondeur. Cependant, la limite de cette méthode est qu’elle ne permet de définir qu’un 

seul coefficient d’atténuation, quelle que soit la nature des différents tissus traversés. La 

deuxième méthode consiste à utiliser une source externe de transmission, le plus souvent une 

imagerie scanner pour les caméras TEMP et TEP hybrides. Les images de transmission ainsi 

obtenues sont segmentées pour les principales densités tissulaires (air, eau, muscle, os). Une 

table de conversion est ensuite appliquée pour convertir les coefficients d’absorption de 

l’énergie des photons utilisés pour l’imagerie de transmission, vers l’énergie d’émission du 

radioélément utilisé en médecine nucléaire. La carte d’atténuation ainsi obtenue est alors 

utilisée lors de la reconstruction pour corriger les images d’émissions de l’atténuation (66). 

La caméra CzT 360° corps entier ne disposait pas encore de scanner couplé au moment 

où ont été réalisés les tests de performance de la caméra. Les images ont donc été corrigées 

de l’atténuation par la méthode de Chang, en utilisant un facteur µ de 0,11 cm-1 lorsque cela 

était nécessaire. Le même procédé a été utilisé sur la caméra de Anger bien que la correction 

d’atténuation à l’aide d’une imagerie scanner soit possible. 

En TEP les images ont en revanche été systématiquement corrigées de l’atténuation à 

l’aide des images scanners. 
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2.5.2.2. Correction du diffusé 

Les événements diffusés correspondent à la détection des photons qui ont interagi par 

effet Compton dans le patient, ou dans les détecteurs, et dont la trajectoire a été déviée par 

rapport à leur lieu d’émission. Cela conduit à détecter des évènements dont la localisation est 

erronée. La plupart de ces photons sont éliminés en n’acceptant que les photons dont 

l’énergie est proche du pic photoélectrique du radioélément mesuré, les photons diffusés 

ayant perdu une partie de leur énergie lors de leur interaction. Cependant, la résolution en 

énergie des détecteurs n’étant pas parfaite, une partie de ces photons diffusés sont détectés 

dans la fenêtre en énergie retenue lors de l’acquisition. Ces photons peuvent alors conduire à 

l’enregistrement d’évènements dans des zones dépourvues d’activité, ou à une surestimation 

de l’activité réelle mesurée dans les zones de fixation. La correction du diffusé est donc 

importante, notamment pour réduire les biais quantitatifs de mesure. 

En TEMP, la méthode de correction de diffusion par triple fenêtre en énergie (TEW : 

Triple Energy Window) (67) est la technique la plus couramment utilisée. Elle consiste à 

réaliser l’acquisition sur deux fenêtres décalées, inférieure et supérieure, encadrant 

directement la fenêtre correspondant au pic photoélectrique du radioélément utilisé pour 

estimer la part de photons diffusés détectés dans le pic principal. La correction du diffusé n’a 

pas été utilisée en TEMP, celle-ci n’étant pas disponible sur la caméra Veriton lors de nos 

travaux de recherche. 

En TEP, la méthode la plus courante pour corriger les images TEP du diffusé consiste à 

ajuster dans l’image la distribution spatiale des photons diffusés (68–70). Les contours de 

l’objet imagé sont tout d’abord définis par segmentation sur la carte d’atténuation. Le contour 

est alors reporté sur les images d’émission pour définir les évènements détectés en dehors de 

l’objet qui correspondent aux évènements diffusés. Ces évènements sont ajustés par une 

fonction analytique simple de type gaussienne pour modéliser la distribution du diffusé. Les 

sinogrammes sont alors filtrés à l’aide de la fonction ainsi définie pour soustraire la 

contribution du diffusé à l’intérieur de l’objet. En imagerie TEP, la correction du diffusé a 

systématiquement été appliquée lors de la reconstruction des images. 
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2.5.2.3. Correction de la réponse impulsionnelle du système (modélisation PSF) 

En traitement du signal, la réponse impulsionnelle d’un système caractérise la réponse 

mesurée en sortie lorsque le système est stimulé en entrée par une impulsion. Dans le cas 

d’un détecteur gamma, lorsque le système est stimulé par une source ponctuelle, le signal 

mesuré en sortie prend généralement la forme d'une gaussienne, dont la largeur à mi-hauteur 

est caractéristique du détecteur. Sur une caméra de médecine nucléaire (TEMP ou TEP), cette 

réponse impulsionnelle (PSF : Point Spread Function) n’est pas uniforme sur l’ensemble du 

champ de vue. Il en résulte que la résolution spatiale mesurée dépendra de la localisation de 

la source dans le plan transverse du champ de vue, comme schématisé dans la Figure 16. En 

particulier, la résolution spatiale est meilleure au centre du champ de vue et diminue lorsque 

l’on s’approche de la surface d’entrée des détecteurs. En TEP, cette dégradation de la 

résolution en bord du champ de vue est liée à une erreur de mesure de la ligne de réponse en 

fonction du lieu d’interaction du photon dans le cristal. Afin de corriger ces effets, des 

techniques de correction de la PSF sont utilisées lors de la reconstruction de l'image. Le 

principe consiste à modéliser au préalable la réponse impulsionnelle du système en chaque 

point du champ de vue par une fonction mathématique, puis d’appliquer une fonction de 

correction inverse lors de la reconstruction d’image. 
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Figure 16. Erreur de localisation des lignes de réponse et mesure de la réponse 

impulsionnelle du système en différents points du champ de vue de la caméra TEP 

 

La caméra TEP Biograph Vision 450 dispose d’un algorithme de reconstruction qui 

modélise la PSF (TrueX). Cette méthode a été utilisée dans cette étude pour la reconstruction 

des images TEP. En revanche, la méthode correction de la PSF n'était pas disponible sur la 

caméra CzT 360° Veriton lors de la réalisation des tests de performance. Par conséquent, cette 

méthode de correction n'a pas été utilisée pour la reconstruction des images en TEMP. 

 

2.5.3. Autres paramètres 

2.5.3.1. Matrice de reconstruction 

La matrice de reconstruction définit le nombre de pixels composant l’image. Pour une 

dimension de champ de vue donnée, la matrice de reconstruction choisie va donc définir la 
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taille du pixel de l’image. En théorie, plus la taille de la matrice image sera grande pour un 

champ de vue donné, plus la taille de pixel sera petite et plus la résolution spatiale mesurée 

sera grande. Cependant, la résolution spatiale globale du système restera toujours limitée par 

la résolution spatiale intrinsèque du détecteur. Choisir une taille de pixel plus fine que la 

résolution intrinsèque de détecteur ne conduira donc pas à augmenter la résolution globale 

du système. Par ailleurs, l’augmentation de taille de la matrice entraînera, pour un nombre 

donné de coups détectés, une diminution du nombre de coups par pixel enregistré. La 

diminution de la statistique de comptage mesurée au niveau de chaque pixel va donc conduire 

à une augmentation de bruit dans l’image et donc à une dégradation potentielle de la qualité 

image. Il convient donc de choisir la taille de matrice de reconstruction de manière que la taille 

du pixel soit inférieure à la résolution spatiale intrinsèque du système, tout en évitant de 

choisir une matrice trop fine qui pourrait nuire à la qualité image obtenue. 

Pour les caméras de Anger plusieurs tailles de matrice d’acquisition sont disponibles 

parmi les suivantes : 64x64, 128x128, 256x256, 512x512, 1024x1024. Le plus souvent, la taille 

de matrice recommandée sur les caméras de Anger conventionnelles est de 128x128 pour 

l’acquisition des images de projection en mode tomographique. Sur la caméra CzT 360°, seule 

la matrice image de taille 256x256 est disponible. Afin de comparer les performances 

obtenues entre les caméras de Anger et CzT 360°, une matrice de reconstruction de taille 

256x256 a été choisie par défaut pour les tests de résolution spatiale et de qualité image sur 

les deux systèmes. Pour l’acquisition des images cliniques en revanche, la taille de matrice de 

128x128 a été conservée sur la caméra de Anger suivant les recommandations des sociétés 

savantes. 

En TEP, les caméras présentent une résolution spatiale intrinsèque nettement 

supérieure à celle observée en TEMP. La taille de matrice standard utilisée est généralement 

de 440x440. Toutefois, sur les caméras numériques, des études ont démontré qu'une matrice 

plus fine de 880x880 pouvait améliorer la détection des lésions, sans provoquer une 

augmentation significative du bruit (38). Toutes les reconstructions en TEP ont été réalisées 

avec une matrice 880x880 pour tirer pleinement parti de la résolution spatiale intrinsèque de 

la machine. 
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2.5.3.2. Filtres de reconstruction 

Les algorithmes de reconstruction présentent certaines limites susceptibles d’affecter 

la qualité et la fidélité des images obtenues. En particulier, les algorithmes de reconstruction 

itératifs peuvent être à l’origine de bruit généré dans l’image, quand le nombre d’itérations 

utilisé lors de la reconstruction augmente. De plus, la méthode de reconstruction utilisée peut 

conduire à la formation de différents types d'artéfacts. Par exemple, les algorithmes de 

rétroprojection filtrée peuvent être à l’origine d’artéfacts en étoile, tandis que les algorithmes 

de reconstruction modélisant la PSF peuvent produire des artéfacts an anneau, appelé 

artéfacts de Gibbs (71). Ces artefacts peuvent ainsi entraîner une distorsion dans les images 

et biaiser les analyses visuelles ou quantitatives.  

Pour atténuer la présence du bruit et des artéfacts, l’ajout de filtres pré ou post-

reconstruction peut être utilisé dans le domaine spatial ou fréquentiel (72,73). Par exemple, 

un filtre de type gaussien peut être appliqué après reconstruction, pour lisser les images 

reconstruites à l’aide d’un algorithme itératif et réduire le niveau de bruit présent dans les 

images. Ce filtre peut avoir un pouvoir lissant plus ou moins important en fonction du 

paramètre FWHM utilisé, exprimé en millimètres, et qui détermine la force du filtre appliqué.  

 

2.6.  Paramètres de performance intrinsèque des caméras 

Ce chapitre présente les différents paramètres étudiés dans ces différents travaux de 

recherche pour caractériser les performances intrinsèques des caméras. Il est important de 

noter que la mise en œuvre de ces mesures dépendra du type de caméra testée (caméra TEMP 

ou TEP) et du contexte d'utilisation envisagé (évaluation en mode clinique ou en mode 

préclinique). 

 

2.6.1. Résolution spatiale 

L'évaluation de la résolution spatiale peut être effectuée de deux manières. D'une part, 

de manière qualitative, en utilisant des fantômes spécialement conçus pour évaluer la qualité 

des images produites par les systèmes précliniques (fantôme NEMA NU4 présenté dans la 
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section 2.3.1.1) ou cliniques (tel que le fantôme de Jaszczak présenté dans la section 2.3.2.2). 

Ces fantômes sont constitués de secteurs comportant des tubes capillaires de différents 

diamètres, permettant d’apprécier visuellement la résolution spatiale du système. D'autre 

part, elle peut être réalisée de manière quantitative en utilisant des sources ponctuelles ou 

linéaires placées dans le champ de vue. Dans ce cas, la résolution spatiale est estimée en 

traçant un profil passant par le pixel maximal de l’image de la source dans les directions 

radiale, tangentielle et axiale. La résolution spatiale est alors définie en calculant la largeur à 

mi-hauteur (FWHM : Full Width at Half Maximum), et en complément la largeur au dixième 

de hauteur (FWTM : Full Width Tenth Maximum), du profil ainsi obtenu. Un exemple de profil 

obtenu avec le logiciel Amide (74) est donné dans la Figure 17, pour trois sources positionnées 

dans le champ de vue.  

La résolution spatiale est un point critique pour un dispositif d’imagerie, car elle 

permet d’évaluer la capacité du système à discriminer deux sources ponctuelles positionnées 

à une distance le plus proche possible l’une de l’autre. Plusieurs facteurs peuvent avoir une 

influence sur la résolution spatiale mesurée, tels que la nature des détecteurs (matériau 

utilisé, épaisseur des cristaux…), les caractéristiques de système de collimation (largeur 

d’ouverture, épaisseur et profondeur des septas…), la distance entre la source et les 

détecteurs, la présence de matériaux diffusant autour de la source ou encore les paramètres 

de reconstruction utilisés (algorithme de reconstruction, nombre d’itérations, sous-itérations, 

filtre de reconstruction…). 

La résolution spatiale peut être évaluée selon deux approches : en mode intrinsèque, 

c'est-à-dire sans collimateur positionné sur les détecteurs, ou en mode extrinsèque, avec des 

collimateurs fixés sur les détecteurs. La résolution intrinsèque représente une mesure 

maximale théorique de la résolution, celle-ci étant surtout utilisée pour comparer les caméras 

les unes aux autres. En revanche, la résolution spatiale extrinsèque offre une estimation plus 

réaliste de la résolution réellement atteinte par la caméra, car elle prend en compte tous les 

composants de la caméra ayant un impact sur la résolution. En effet, les caractéristiques des 

collimateurs utilisés, telles que l'ouverture, la longueur et l'épaisseur des septas, ont une 

incidence sur la résolution spatiale mesurée (75).  

La caméra CzT 360° Veriton étant équipée de collimateurs non amovibles, toutes les 

mesures de résolution spatiale ont été réalisées sur les caméras TEMP en mode extrinsèque. 



59 

 

Il convient de souligner que la résolution spatiale n'est pas uniforme dans l'ensemble du 

champ de vue (FOV : Field Of View), car elle dépend de la distance entre la source et la surface 

d'entrée du détecteur. Par conséquent, son estimation a été réalisée en positionnant les 

sources capillaires au centre, puis à différentes positions dans le champ de vue. 

 

Figure 17. Estimation de la résolution spatiale pour trois sources positionnées dans le champ 

de vue de la caméra CzT 360° : coupe transverse centrée sur les trois sources linéaires (au 

centre) et profils correspondants (à droite) 

 

Pour l’évaluation de la résolution spatiale en TEMP, les mesures ont été effectuées à 

l’aide de tubes capillaires remplis d’une solution de technétium-99m (99mTc), présentés dans 

la Figure 14 (d). Les mesures ont été effectuées dans l’air, à différentes positions dans le 

champ de vue (0, 4,5, 9 cm) puis en présence de matériau diffusant, en introduisant les tubes 

capillaires à l’intérieur du fantôme tête et du fantôme corps remplis d’eau à l’aide des inserts 

adaptés présentés dans la Figure 14 (c). 

En TEP, la résolution a été estimée à l’aide de sources de fluor-18 (18F) positionnées 

dans l’air, en l’absence de matériaux diffusant, au centre et à 5 cm du centre du champ de 

vue. Les valeurs FWHM et FWTM ont été calculées selon les recommandations NEMA NU4-

2018, par interpolation linéaire entre les pixels adjacents encadrant la hauteur moitié, ou le 
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dixième de hauteur pour la FWTM, de la valeur maximale estimée de la fonction de réponse. 

La valeur maximale a été déterminée par un ajustement parabolique en utilisant le point de 

crête et les deux points voisins les plus proches de la valeur maximale, comme montré dans la 

Figure 18. 

Les mesures de résolution spatiale ont été effectuées à l’aide de différents algorithmes 

et en testant différents paramètres de reconstruction, incluant la variation du nombre 

d’itérations et de sous-itérations utilisés avec les algorithmes de reconstruction itératifs. 

 

 

Figure 18. Calcul de la FWHM déterminée par interpolation 

 

2.6.2. Résolution en énergie 

Lorsqu’une acquisition est réalisée à l'aide d'une gamma-caméra, une analyse 

spectrale est effectuée pour mesurer l'énergie de chaque rayonnement gamma détecté. Cela 

permet d'obtenir un spectre en énergie qui représente la distribution des événements 
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mesurés en fonction de leur énergie d’émission. Seuls les événements correspondant à 

l'énergie d'émission du radioélément (pic photoélectrique) sont ainsi pris en compte pour la 

formation de l’image, afin d'éliminer les rayonnements diffusés résultant de l’interaction des 

photons avec le patient ou dans les collimateurs. 

Cependant, la précision de mesure en énergie d’une caméra n’est pas parfaite. Il existe 

une dispersion de mesure en énergie plus au moins importante pour les évènements détectés 

autour de la valeur réelle. Le pic photoélectrique du radioélément mesuré possède ainsi une 

distribution de type gaussienne. Par conséquent, une fenêtre spectrale en énergie plus ou 

moins large (généralement d'environ 15 à 20%), centrée autour du pic photoélectrique, est 

nécessaire pour comptabiliser l’ensemble des évènements issus du pic photoélectrique. 

 La résolution en énergie exprime ainsi la capacité d’un détecteur à discriminer avec 

précision l’énergie des rayonnements gamma détectés. Elle est souvent évaluée en mesurant 

la largeur à mi-hauteur (FWHM) du pic photoélectrique d’un radioélément mesuré, exprimée 

en pourcent. Plus la largeur du pic est réduite, meilleure est la résolution en énergie. Dans 

cette étude, la mesure de résolution en énergie a été réalisée pour les principaux 

radioéléments couramment utilisés en médecine nucléaire conventionnelle, dont les 

caractéristiques d’émissions sont détaillées dans le Tableau 4. Un exemple de spectre mesuré 

sur une caméra de Anger est donné dans la Figure 19. 

 

Tableau 4. Energie d’émission γ des radioéléments utilisés pour la mesure de résolution en 

énergie 

Radioélément Demi-vie Energie (keV) Intensité (%) 

Thallium 201 (201Tl) 9,3h 69-71 
167 

73,7 
10,2 

Technétium 99m (99mTc) 6 h 141 89 

Iode 123 (123I) 13,2 h 159 83 

Indium 111 (111In) 2,8 j 171 
245 

90,9 
94,2 

 

Dans cette étude, ce test n’a été réalisé que sur les caméras TEMP uniquement 

(caméra de Anger et CzT 360°). Pour ce faire, une source linéaire a été préparée pour la caméra 

CzT 360°, tandis qu'une source ponctuelle a été utilisée pour la caméra de Anger, pour chaque 
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radioélément testé, conformément aux recommandations préconisées par le constructeur. 

Une acquisition spectrale a ensuite été réalisée. Les pics phototoélectriques de chaque 

radioélément ont été ajustés à l’aide d’une fonction gaussienne, et la largeur à mi-hauteur 

calculée pour chaque pic d’intérêt. 

 

 

Figure 19. Exemple de spectres mesurés sur la caméra de Anger pour les quatre 

radioéléments étudiés 

 

2.6.3. Sensibilité 

La sensibilité d’un système exprime sa capacité à détecter le nombre maximum de 

désintégrations par unité de temps, lorsque les détecteurs sont exposés à une source 

radioactive placée dans le champ de vue. Une sensibilité plus élevée signifie qu'un plus grand 

nombre de coups est détecté par seconde, ce qui se traduit par une statistique de comptage 

et un rapport signal sur bruit plus élevés.  
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La sensibilité est mesurée en utilisant une source dont l’activité est connue avec 

précision, avec une géométrie spécifique telle qu'une source ponctuelle, une source 

cylindrique ou un fantôme tête ou corps. La source est positionnée généralement au centre 

du champ de vue, puis une acquisition est effectuée pendant un temps de comptage défini. 

La sensibilité est ensuite calculée en fonction du nombre total d’évènements détectés à l’issue 

de l’acquisition en utilisant la formule (1). 

𝑆𝑒𝑛𝑠𝑖𝑏𝑖𝑙𝑖𝑡é (coups/s/MBq) =
𝑁𝑜𝑚𝑏𝑟𝑒 𝑑𝑒 𝑐𝑜𝑢𝑝𝑠 𝑑é𝑡𝑒𝑐𝑡é𝑠 (𝑐𝑜𝑢𝑝𝑠)

𝑇𝑒𝑚𝑝𝑠 𝑑′𝑎𝑐𝑞𝑢𝑖𝑠𝑖𝑡𝑖𝑜𝑛 (𝑠)𝑥𝐴𝑐𝑡𝑖𝑣𝑖𝑡é 𝑠𝑜𝑢𝑟𝑐𝑒 (𝑀𝐵𝑞)
(1) 

La mesure de la sensibilité est essentielle pour évaluer les performances d'un système 

d'imagerie, car elle permet de quantifier sa capacité à détecter efficacement les photons 

gamma émis par la source.  

Dans cette étude, l’évaluation de la sensibilité a été effectuée pour les caméras TEMP 

de Anger et CzT 360° en mode clinique uniquement. La sensibilité globale d’un système 

dépend non seulement de la performance intrinsèque des détecteurs, mais également de la 

géométrie de comptage, qui est liée à l’architecture de la caméra (arrangement des 

détecteurs, surface totale de détection, distance entre les détecteurs et la source…). Ainsi, le 

test de sensibilité a été réalisé dans différentes conditions de mesure, en utilisant diverses 

sources de 99mTc, et pour différentes configurations de caméra. Ainsi, la sensibilité a été 

évaluée à l’aide de sources ponctuelles, dans l’air ou en présence de milieu diffusant, ainsi 

qu’à l’aide des fantômes tête et corps remplis d’une solution radioactive uniforme, comme 

décrit dans la section 2.3.2.1. A l’issue de chaque acquisition, le nombre de coups enregistrés 

et le temps total d’acquisition ont été relevés. La sensibilité a ensuite été calculée selon 

l’équation (1). 

 

2.6.4. Qualité image 

L'évaluation de la qualité image s’effectue en utilisant des fantômes conçus 

spécifiquement pour le type de caméra testé, qu’il s’agisse d’une caméra TEMP ou TEP, et 

selon son mode d’utilisation, clinique ou préclinique. L'objectif principal de cette évaluation 

est d'obtenir une mesure précise et fiable de la qualité de l'image, tout en minimisant la 
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variabilité entre les observateurs. Bien qu’une évaluation visuelle puisse être suffisante, 

l’évaluation de la qualité image est souvent complétée par l'extraction de paramètres calculés. 

Cette approche permet d'objectiver une analyse visuelle simple par des mesures 

quantitatives. Ces paramètres peuvent inclure des mesures de résolution spatiale, de 

contraste, d'uniformité, de rapport signal-sur-bruit, ou d'autres indicateurs spécifiques à 

l'imagerie nucléaire. En utilisant ces paramètres calculés, il est ainsi possible de comparer de 

manière objective les performances des différentes caméras. 

 

2.6.4.1. Evaluation de la qualité image en TEMP clinique 

Pour évaluer la qualité des images TEMP en mode clinique, le fantôme de Jaszczak, 

rempli d’une solution uniforme de 99mTc, a été utilisé. En complément d’une simple analyse 

visuelle, l’American Association of Physicists in Medicine (AAPM) a défini un certain nombre 

de paramètres calculés pouvant être extraits des images du fantôme (76). 

Afin d’évaluer l’uniformité des coupes tomographiques reconstruites ainsi que le bruit 

dans l’image, une région d’intérêt (ROI : Region of Interest) carrée de taille 15x15 pixels a été 

tracée dans le fond du fantôme (partie uniforme). Les valeurs moyenne, min, max et l’écart-

type ont été relevées. L’uniformité intégrale et l’erreur quadratique moyenne (RMS : Root 

Mean Square) ont ensuite été calculées à l’aide des formules (2) et (3). 

𝑈𝑛𝑖𝑓𝑜𝑟𝑚𝑖𝑡é 𝑖𝑛𝑡é𝑔𝑟𝑎𝑙𝑒 =  
𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑎𝑥 − 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑖𝑛

𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 max + 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑖𝑛
𝑥100 (2) 

𝑅𝑀𝑆 (%) =
é𝑐𝑎𝑟𝑡 − 𝑡𝑦𝑝𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠

𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠
𝑥100 (3) 

Pour évaluer le contraste des sphères froides, une ROI carrée de 15x15 pixels a été 

tracée sur chaque sphère. Les valeurs moyenne et minimale des pixels de chaque sphère ont 

été relevées et le contraste entre les sphères et le fond du fantôme a ensuite été calculé à 

l’aide de la formule (4) 

𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡𝑟𝑎𝑠𝑡𝑒𝑠𝑝ℎ𝑒𝑟𝑒  =
𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑑𝑒𝑠 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑓𝑜𝑛𝑑 − 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠 𝑚𝑖𝑛𝑠𝑝ℎ𝑒𝑟𝑒

𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑖𝑛 𝑓𝑜𝑛𝑑
(4) 
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2.6.4.2. Evaluation de la qualité image en TEMP préclinique 

L’évaluation de la qualité des images en TEMP préclinique a été évaluée à l’aide du 

MHS Phantom rempli de solutions diluées de 99mTc ou d’123I, en testant différents rapports de 

concentration entre les sphères et le fond du fantôme. En utilisant des régions d’intérêts 

volumiques tracées autour des sphères et dans le fond du fantôme, les coefficients de 

variation (COV : Coefficient Of Variation) pour chaque sphère et le fond ont été calculés à 

l’aide de la formule (5). Parallèlement, le contraste des sphères chaudes a été évalué selon la 

formule (6). 

𝐶𝑂𝑉𝑠𝑝ℎ𝑒𝑟𝑒 𝑜𝑢 𝑓𝑜𝑛𝑑 =
𝐸𝑐𝑎𝑟𝑡 − 𝑡𝑦𝑝𝑒𝑠𝑝ℎ𝑒𝑟𝑒 𝑜𝑢 𝑓𝑜𝑛𝑑

𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑠𝑝ℎ𝑒𝑟𝑒 𝑜𝑢 𝑓𝑜𝑛𝑑

(5) 

𝐶𝑜𝑛𝑡𝑟𝑎𝑠𝑡𝑒𝑠𝑝ℎ𝑒𝑟𝑒 =
𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑎𝑥𝑠ℎ𝑒𝑟𝑒

𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑓𝑜𝑛𝑑
 (6) 

 

2.6.4.3. Evaluation de la qualité image en TEP préclinique 

Comme nous l’avons présenté dans la section 2.3.1.1, le fantôme NEMA NU4 permet 

d’évaluer trois indicateurs de qualité image pour les systèmes d’imagerie préclinique : la 

fraction de diffusé dans l’air et dans l’eau, l’uniformité de l’image reconstruite, ainsi que la 

résolution spatiale. Ces indicateurs ont ainsi été évalués en calculant pour chacun, des 

paramètres quantitatifs représentatifs. 

Les fractions absorbées dans l’air et l’eau ont été calculées en traçant des volumes 

d’intérêt (VOI : Volume of Interest) cylindriques de 4 mm de diamètre et 7,5 mm de hauteur 

dans l’air et l’eau ainsi que dans le fond du fantôme. La valeur moyenne des pixels a été 

relevée pour chaque région d’intérêt tracée et les spillovers ratios calculés à l’aide de la 

formule (7). 

𝑆𝑂𝑅𝑎𝑖𝑟 𝑜𝑢 𝑒𝑎𝑢 =
𝑀𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑎𝑖𝑟 𝑜𝑢 𝑒𝑎𝑢

𝑀𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑓𝑜𝑛𝑑
(7) 

Pour l’évaluation de l’uniformité image, un VOI cylindrique de 22 mm de diamètre et 

de 10 mm de hauteur a été tracé sur la partie uniforme du fantôme. La valeur moyenne des 
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pixels ainsi que l’écart-type (SD : Standard Deviation) ont été relevés. L’uniformité a ensuite 

été calculée à l’aide de la formule (3). 

𝑆𝐷(%) =
𝐸𝑐𝑎𝑟𝑡 − 𝑡𝑦𝑝𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑓𝑜𝑛𝑑

𝑀𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑓𝑜𝑛𝑑
𝑥100 (3) 

Pour l’évaluation de la résolution spatiale, les données image ont été reformatées pour 

obtenir une coupe de 10 mm d’épaisseur centrée sur les tubes capillaires. Des ROIs circulaires 

entourant chaque tube capillaire ont ensuite été tracées et la valeur du pixel max relevée. Le 

facteur de recouvrement (RC : Recovery Coefficient) a ensuite été calculé pour chaque tube 

capillaire à l’aide de la formule (4). 

𝑅𝐶𝑐𝑎𝑝𝑖𝑙𝑙𝑎𝑖𝑟𝑒 =
𝑃𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑎𝑥𝑐𝑎𝑝𝑖𝑙𝑙𝑎𝑖𝑟𝑒

𝑀𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙𝑠𝑓𝑜𝑛𝑑 
(4) 

 

2.7. Quantification 

La quantification en imagerie TEMP et TEP consiste à mesurer la concentration du 

radioélément présente au niveau de chaque pixel de l’image, permettant ainsi de déterminer 

la distribution du radiotraceur dans le corps humain. Cette technique est particulièrement 

utile en cancérologie pour évaluer l’activité métabolique des tumeurs, notamment pour 

évaluer l'efficacité des traitements, en comparant l’intensité de fixation avant et après 

traitement (77,78). Cependant, il existe des sources de biais de mesure, notamment liées à la 

résolution spatiale limitée du système et aux artefacts de reconstruction tomographique. Par 

conséquent, il est essentiel d'évaluer l'exactitude des différents paramètres quantitatifs 

mesurés.  

Pour réaliser des mesures quantitatives sur les images, les caméras doivent être 

préalablement calibrées afin de convertir le nombre de coups détectés par pixel en activité 

volumique (Bq/mL). Pour ce faire, un facteur de conversion est établi pour relier l'activité 

connue d'une source radioactive, mesurée à l’aide d’un activimètre de référence, au nombre 

de coups total détectés par la caméra. 
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En TEMP, cette calibration peut être réalisée à l’aide d’un fantôme cylindrique rempli 

d'une solution uniforme d’activité exactement connue et mesurée à l’aide de l’activimètre du 

service à l’aide de la formule (10). 

𝐹𝑐𝑎𝑙𝑖𝑏𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛 =
𝐴𝑣𝑜𝑙𝑢𝑚𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑓𝑎𝑛𝑡ô𝑚𝑒 (𝐵𝑞 𝑚𝐿⁄ )

𝑁𝑐𝑜𝑢𝑝𝑠 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙  (𝑐𝑜𝑢𝑝𝑠 𝑠 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙⁄⁄ )
(10) 

Avec Avolumique fantôme l’activité volumique théorique du fantôme calculée à l’heure 

d’acquisition et Ncoups total le nombre de coups total par pixel et par unité de temps, mesuré sur 

un VOI tracé sur l’image du fantôme. 

En TEP, cette calibration est généralement réalisée à l’aide d’un fantôme solide de 

forme cylindrique de germanium-68 (68Ge) dont l’activité est calibrée à une date donnée. Sur 

les installations SIEMENS, l’acquisition quotidienne de ce fantôme permet de calculer une 

valeur appelée ECF (scanner efficiency calibration factor) exprimé en Bq.s/coups, qui 

correspond au rapport entre l’activité théorique du fantôme et le taux de comptage du 

système. Afin d'améliorer la précision de mesure par la caméra TEP, une calibration croisée 

avec l'activimètre calibré du service peut être effectuée pour déterminer un facteur de 

correction appelé Cross Calibration Correction Factor (CCCF). À cette fin, un fantôme 

cylindrique d'eau de volume connu est rempli avec une solution de 18F dont l’activité est 

mesurée précisément à l'aide de l'activimètre. Une acquisition du fantôme est alors réalisée 

et l'activité volumique est ensuite déterminée sur le VOI tracé sur l'image du fantôme. Le 

facteur CCCF est alors calculé à l’aide de l’équation (11). 

𝐶𝐶𝐶𝐹 =  
𝐴𝑡ℎé𝑜𝑟𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑓𝑎𝑛𝑡ô𝑚𝑒 (𝐵𝑞) 

𝑉𝑓𝑎𝑛𝑡ô𝑚𝑒 (𝑚𝐿)𝑥 𝐴𝑣𝑜𝑙𝑢𝑚𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟é𝑒 (
𝐵𝑞
𝑚𝐿)

 (11) 

Avec Athéorique fantôme l’activité théorique de remplissage du fantôme à l’heure 

d’acquisition, mesurée à l’aide de l’activimètre, Vfantôme le volume du fantôme et Avolumique 

mesurée l’activité volumique mesurée sur un VOI tracé sur les images reconstruites du fantôme. 
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2.7.1. Paramètres semi-quantitatifs en TEMP 

La TEMP a longtemps été considérée comme une modalité d’imagerie non 

quantitative, en raison des nombreux biais de mesure liés aux capacités limitées des caméras 

à scintillation (faible résolution spatiale, absence de correction du diffusé et d’atténuation, 

etc.). Ces limites ont depuis été repoussées grâce à des détecteurs à cristaux haute résolution 

de plus faible épaisseur, de même qu’au recours à des algorithmes de reconstruction 

permettant de réaliser de la correction de diffusion, ou encore la démocratisation des 

systèmes hybrides TEMP/TDM permettant de réaliser en routine de la correction 

d’atténuation à partir des images scanner. Les enjeux en termes de quantification sont 

devenus d’autant plus importants que le développement de la radiothérapie interne 

vectorisée en médecine nucléaire nécessite d’utiliser des outils quantitatifs à des fins de 

dosimétrie pré et post-traitement. Malgré tout, les caméras de Anger encore en service à ce 

jour, ne disposent pas toujours des outils intégrés permettant de réaliser de manière directe 

de la quantification sur les images tomoscintigraphiques.  

Dans cette étude, nous n’avons pas réalisé de quantification absolue en TEMP, mais 

seulement testé la quantification relative, ou semi-quantitative, en calculant des rapports de 

concentration T/N entre une zone tumorale et une zone non tumorale, telle qu’un tissu ou un 

organe sain (par exemple rapport Tumeur/Foie, Tumeurs/Reins, etc.). Le rapport T/N a été 

obtenu en traçant un VOI englobant la tumeur ou l’organe d’intérêt, puis calculé à partir de la 

valeur du pixel max relevée à l’aide de la formule (12). 

𝑇 𝑁⁄ =
𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑎𝑥𝑡𝑢𝑚𝑒𝑢𝑟

𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑚𝑎𝑥𝑜𝑟𝑔𝑎𝑛𝑒

(12) 

Afin de tester la précision des mesures semi-quantitatives, des facteurs de 

recouvrement ont été calculés pour chaque rapport T/N à l’aide l’équation (13). 

𝑅𝐶𝑇/𝑁 =
𝑇 𝑁⁄ 𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟é

𝑇 𝑁⁄ 𝑡ℎé𝑜𝑟𝑖𝑞𝑢𝑒
(13) 

Avec T/Nmesuré le rapport de concentration théorique calculé à partir des activités 

mesurées des solutions de remplissage. 
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2.7.2. Paramètres quantitatifs en TEP 

A l’inverse des caméras TEMP, l’imagerie TEP a toujours été largement utilisée pour 

réaliser de la quantification. En oncologie, le calcul de l’index SUV (Standardized Uptake value) 

et de ses valeurs dérivées, telles que le SUVmax, SUVmean, SUVpeak, etc., est la méthode la 

plus communément utilisée pour caractériser l’intensité de fixation du 18F-

fluorodesoxyglucose (18F-FDG) dans les tissus (79–81). Le calcul de ces index permet ainsi de 

caractériser l’activité métabolique des tumeurs en fonction de l’intensité de captation du 

radiotraceur, et d’évaluer l’efficacité thérapeutique en comparant l’intensité de fixation des 

lésions cancéreuses avant et après traitement. Les SUVs sont des valeurs de fixation 

normalisées, calculées à l’aide de l’équation (14). 

𝑆𝑈𝑉 =
𝑓𝑖𝑥𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛 𝑑𝑢 𝑡𝑟𝑎𝑐𝑒𝑢𝑟 𝑑𝑎𝑛𝑠 𝑙𝑎 𝑡𝑢𝑚𝑒𝑢𝑟 𝑜𝑢 𝑙′𝑜𝑟𝑔𝑎𝑛𝑒 𝑑′𝑖𝑛𝑡é𝑟ê𝑡(𝐵𝑞. 𝑚𝐿−1)

𝑎𝑐𝑡𝑖𝑣𝑖𝑡é 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙𝑒 𝑖𝑛𝑗𝑒𝑐𝑡é𝑒 𝑎𝑢 𝑝𝑎𝑡𝑖𝑒𝑛𝑡 (𝐵𝑞)𝑥 𝑚𝑎𝑠𝑠𝑒 𝑑𝑢 𝑝𝑎𝑡𝑖𝑒𝑛𝑡 (𝑔)
(14) 

Le calcul de ces index nécessite donc de mesurer le plus précisément possible l’activité 

volumique au niveau de chaque pixel de l’image. 

Afin d’évaluer la précision de la quantification d’un système TEP, on a généralement 

recours au calcul de facteurs appelés coefficients de recouvrement (RC : Recovery Coefficient). 

Les facteurs RC correspondent au rapport entre l’activité volumique mesurée et l’activité 

volumique réelle présente dans des sphères de contraste. Ce rapport de recouvrement, 

idéalement égal à 1 pour un système parfait, est toutefois affecté par certain nombre de biais 

quantitatifs, liés aux performances physiques de la caméra, notamment à la résolution 

spatiale intrinsèque du système, mais également aux paramètres utilisés pour la 

reconstruction des images (algorithme de reconstruction, taille de la matrice image…). Ces 

biais de mesure sont liés à l’effet de volume partiel qui se caractérise par une sous-estimation 

plus ou moins importante de l’activité mesurée en fonction de la taille des sphères (82,83), 

comme illustré dans la Figure 20.  
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Figure 20. Illustration de l'augmentation graduelle de l'effet du volume partiel, mesurée de 

gauche à droite, pour une source radioactive sphérique 

 

Afin d’évaluer la précision de la quantification sur le système TEP en mode préclinique, 

le MHS Phantom munis de quatre sphères remplissables de différentes dimensions, présenté 

dans la section 2.3.1.2, a été utilisé. Les sphères et le fond du fantôme ont été remplis avec 

différentes concentrations radioactives pour obtenir un rapport de contraste défini. Les 

expériences ont été répétées avec différents rapports d’activité entre sphères et fond et 

différents radioéléments couramment utilisés en oncologie préclinique tels que le fluor-18 

(18F) ou le gallium-68 (68Ga). Différentes conditions d’acquisition (position du fantôme et 

nombre de sources présentes dans le champ de vue) et différents paramètres de 

reconstruction (algorithme, nombre d’itérations…) ont par ailleurs été testés. 

En oncologie, il existe différentes méthodes pour mesurer l’intensité de fixation du 

radiotraceur (84) au niveau d’une région d’intérêt et ainsi calculer les index SUV à l’aide de 

l’équation (14). Les deux méthodes de quantification couramment employées en imagerie 

TEP, qui ont été utilisées dans cette étude pour calculer les facteurs de recouvrement, sont 

les suivantes : 

• Amax, qui correspond à la valeur du pixel maximum mesuré dans un VOI de taille 

supérieure au diamètre physique de la sphère ; 
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• A50, qui correspond à la valeur moyenne des pixels calculée sur un VOI défini par un 

isocontour de 50% autour du pixel maximum. 

A partir des valeurs de Amax et A50 déterminées sur les VOIs tracés sur les sphères 

chaudes du MHS Phantom, les facteurs de recouvrement pour chacun de ces paramètres ont 

été calculés à partir des formules (15) et (16). 

𝑅𝐶 𝐴𝑚𝑎𝑥 =
𝐴𝑚𝑎𝑥 (𝐵𝑞. 𝑚𝐿−1)

𝐴𝑡ℎé𝑜𝑟𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑠𝑝ℎè𝑟𝑒  (𝐵𝑞. 𝑚𝐿−1)
(15) 

𝑅𝐶 𝐴50 =
𝐴50 (𝐵𝑞. 𝑚𝐿−1)

𝐴𝑡ℎé𝑜𝑟𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑠𝑝ℎè𝑟𝑒 (𝐵𝑞. 𝑚𝐿−1)
(16) 

Avec Athéorique sphère l’activité théorique présente dans la sphère à l’heure d’acquisition 

et calculée à partir de l’activité de la solution mère utilisée pour le remplissage des sphères 

corrigé de la décroissance radioactive. 
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3. Résultats 
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3.1. Evaluation des performances intrinsèques des caméras CzT 360° en 

utilisation clinique et comparaison aux caméras de Anger 

3.1.1. Objectif de l’étude 

L’objectif de cette étude était de caractériser les performances d’une caméra TEMP 

CzT 360° en utilisant des conditions proches de celles utilisées en clinique, et de les comparer 

aux performances obtenues avec une caméra de Anger conventionnelle. Chaque test a été 

effectué dans les mêmes conditions sur la caméra SPECTRUM-DYNAMICS Veriton et sur une 

caméra de Anger de type SIEMENS Symbia T2. Les performances en termes de résolution 

spatiale, de résolution en énergie, de sensibilité et de qualité image ont ainsi été mesurées. 

La résolution spatiale extrinsèque a été évaluée à l’aide de sources linéaires placées à 

différentes positions dans le champ de vue. La résolution en énergie a été évaluée à l’aide 

d’acquisitions spectrales réalisées pour les principaux radioéléments utilisés en médecine 

nucléaire (99mTc, 201Tl, 123I, 111In). La sensibilité globale du système a été évaluée pour 

différentes géométries de source (sources ponctuelles, sources cylindriques, fantôme tête et 

corps). La qualité image a été évaluée à l’aide d’un fantôme de Jaszczak. Enfin, cet article a 

également présenté les premières images cliniques réalisées avec la caméra CzT 360° sur une 

sélection de différents types d’examens couramment pratiqués en médecine nucléaire, 

notamment la scintigraphie osseuse, la scintigraphie thyroïdienne ou la scintigraphie rénale 

ainsi qu’une imagerie réalisée après un traitement au radium-223 (223Ra). Comme pour l’étude 

sur fantôme, chaque patient a été successivement imagé sur les caméras CzT 360° et de Anger 

afin de comparer la qualité image obtenue. 
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3.1.2. Evaluation of a new multipurpose whole-body CzT-based camera : 

comparison with a dual-head Anger camera and first clinical images 
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3.1.3. Principaux résultats 

Cet article représente la première étude publiée ayant évalué les performances 

intrinsèques d’une caméra CzT 360° ainsi que les premières images cliniques obtenues avec 

cette caméra.  

Les résultats de cette étude ont montré des performances supérieures obtenues avec 

la caméra CzT 360° comparé à une caméra de Anger conventionnelle. Plus précisément : 

• Une meilleure résolution en énergie du système a été observée pour tous les 

radioéléments testés. Notamment, la FWHM obtenue pour le 99mTc était de 5,46% 

pour la caméra CzT 360°, contre 9,27% pour la caméra de Anger, soit une amélioration 

de la résolution de 40%. Cette amélioration de la résolution en énergie permet une 

meilleure discrimination des pics en énergie et de réaliser des acquisitions en double 

isotope pour des radioéléments ayant des pics photoélectriques proches (comme par 

exemple avec le 99mTc et l’123I) ; 

• Une sensibilité accrue a été obtenue, en particulier lorsque le mode focus était activé. 

Par exemple, la sensibilité mesurée à l’aide d’une source positionnée dans l’air au 

centre du champ de vue est ainsi passée de 145 cps/MBq pour la caméra de Anger à 

1159 cps/MBq avec la caméra CzT 360° une fois le mode focus activé, soit une 

augmentation de 700%. Cette sensibilité accrue en mode focus rend ce système 

particulièrement performant pour l’imagerie de petites structures telles que la 

thyroïde, le cœur ou le cerveau, permettant ainsi pour ces explorations de réduire les 

temps d’acquisition, l’activité totale injectée ou encore d’améliorer la qualité globale 

des images grâce à une meilleure statistique de comptage ; 

• Une amélioration de la qualité image, du contraste et de la détectabilité des lésions a 

été observée à la fois sur les images fantôme et sur les différents cas cliniques étudiés. 

Des rapports de contraste sur bruit de deux à cinq fois plus importants ont été mesurés 

sur la caméra CzT360° par rapport à la caméra de Anger, en fonction du type 

d'exploration réalisé. 

En résumé, cette étude a démontré que la caméra CzT 360° offre des performances 

supérieures à celles de la caméra de Anger conventionnelle, en termes de résolution en 

énergie, de sensibilité et de qualité d'image. Ces résultats suggèrent que la caméra CzT 



91 

 

représente une évolution technologique prometteuse pour l'imagerie clinique en médecine 

nucléaire, offrant des avantages significatifs pour diverses applications cliniques, notamment 

en oncologie. 

 

Les résultats préliminaires de cette étude ont fait l’objet d’une présentation sous 

format poster au congrès annuel 2019 de la Society of Nuclear Medicine and Molecular 

Imaging (SNMMI) :  

Cedric Desmonts, Mohammed Abdeldjalil Bouthiba, Blandine Enilorac, Denis Agostini 

and Nicolas Aide. Performance evaluation of a new multipurpose whole-body CzT-based 

camera : comparison with a dual head anger camera. Journal of Nuclear Medicine May 2019, 

60 (supplement 1) 1384. 

Cet article a également reçu le prix du meilleur article EJNMMI Physics 2021 (prix en 

Annexe 2) lors du congrès annuel de l’European Association of Nuclear Medicine (EANM) 

organisé en 2021. 

 

3.1.4. Images complémentaires 

3.1.4.1. Images fantôme de Jaszczak 

Les images obtenues dans cette étude pour le fantôme de Jaszczak rempli avec 350 

MBq de 99mTc sont présentées dans la Figure 21 pour les différents temps d'acquisition testés : 

5, 10, 20 et 30 minutes. Les images ont été acquises successivement sur la caméra de Anger 

et sur la caméra CzT 360°. Pour chaque temps d'acquisition testé, les images montrent que la 

caméra CzT 360° présente un contraste amélioré (sphères froides), une meilleure résolution 

spatiale (tubes capillaires) et un niveau de bruit moins important (partie uniforme) par rapport 

à la caméra de Anger. 
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Figure 21. Images du fantôme de Jaszczak obtenues pour les caméras CzT 360° (en haut) et 

de Anger (en bas) pour les différents temps d’acquisition testés : 30, 20, 10 et 5 min (de 

gauche à droite). Les images sont présentées pour trois plans de coupe axiaux, centrés sur 

les sphères de contraste, la partie uniforme et les tubes capillaires. Les images ont été 

reformatées pour obtenir une épaisseur de coupe 5 mm 
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3.1.4.2. Images cliniques complémentaires 

Les images cliniques obtenues dans cette étude pour des patients ayant bénéficiés 

successivement d’un examen sur la caméra de Anger et sur la caméra CzT 360° sont 

présentées les figures suivantes : 

• Une scintigraphie osseuse après injection d’hydroxyméthylène diphosphonate 

de sodium marqué au technétium (99mTc-HDP) dans la Figure 23. Il s’agit d’un 

examen de référence pour l’étude de la plupart des atteintes osseuses, qu’elles 

soient infectieuses, traumatiques ou tumorales (notamment la recherche de 

métastases osseuses) ; 

• Une scintigraphie rénale après injection d’acide dimercaptosuccinic marqué au 

technétium (99mTc-DMSA) dans la Figure 24. Il s’agit d’un examen indiqué dans 

la recherche d’anomalies corticales en relation avec une infection urinaire 

haute, par exemple pour le diagnostic de pyélonéphrite aiguë ; 

• Une scintigraphie thyroïdienne au pertechnétate de technétium dans la Figure 

25. Cet examen est indiqué pour étudier le fonctionnement de la glande 

thyroïdienne en cas d’hyperthyroïdie ou en présence de nodules ; 

• Une imagerie réalisée après un traitement au 223Ra dans la Figure 26. Ce 

traitement est indiqué pour soulager les douleurs causées par des métastases 

osseuses chez les patients atteints d’un cancer de la prostate résistant à la 

castration (CPRC). Le traitement consiste en une cure de six injections de 

dichlorure de 233Ra (Xofigo, Bayer AG, Leverkusen, Allemagne), administrées 

toutes les quatre semaines. L’administration se fait par injection intraveineuse 

en ambulatoire de 55 kBq/kg de poids corporel de produit. Il est possible de 

réaliser une imagerie à l’issue de l’injection pour contrôler la bonne fixation du 

produit. Bien que le 233Ra soit un émetteur alpha, ce type d’imagerie est 

possible, car la décroissance du 223Ra étant est accompagnée de l’émission de 

trois photons gammas d’énergie 83, 154 et 270 keV (85,86), avec une 

probabilité d’émission supérieure à 1%. Le schéma de désintégration de 223Ra 

et ses principales caractéristiques d’émission alpha et gamma sont présentées 

dans la Figure 22. Néanmoins, cette imagerie est rendue complexe par la très 

faible proportion de photons gammas émis (<2%) et de la faible activité de 223Ra 
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injectée (de l’ordre de 5MBq). Lors des acquisitions TEMP réalisées sur les 

caméras CzT 360° et de Anger, nous avons utilisé une fenêtre de largeur de 20% 

centrée sur 82 keV pour inclure les photons émis dans le pic principal 

d’émission. 

 

Figure 22. Schéma de désintégration du 223Ra (A) avec les principales caractéristiques 

d'émission alpha des éléments fils (B), accompagnés des principales émissions gamma (C) et 

mesure du spectre énergétique correspondant sur une gamma-caméra de type PHILIPS forte 

(D) selon Flux et al. (85) 
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Tous les exemples présentés ne concernent pas nécessairement des examens ayant 

été indiqués pour le diagnostic de cancers. Il s’agit parfois d’explorations plus généralistes 

pouvant être réalisées en médecine nucléaire. Néanmoins, ces examens peuvent être réalisés 

dans le cadre d’une prise en charge plus globale de patients en oncologie. 

Pour chaque examen, les paramètres d’acquisition ont été identiques sur les deux 

caméras, notamment concernant le temps d’acquisition et le choix de la fenêtre en énergie 

utilisée. Les paramètres de reconstruction ont pu varier d’un examen à l’autre pour suivre les 

recommandations du constructeur, ou celles recommandées par les sociétés savantes de 

médecine nucléaire (notamment la Société Française de Médecine Nucléaire) pour les 

acquisitions réalisées sur la caméra de Anger. L’ensemble des paramètres d’acquisition et de 

reconstruction utilisés pour la réalisation de chaque type d’examen est présenté dans le 

Tableau 5.  

Les différentes images cliniques montrent que le contraste obtenu est globalement 

meilleur pour l’ensemble des examens réalisés sur la caméra CzT 360° pour un niveau de bruit 

inférieur. Ceci est particulièrement le cas pour l’imagerie de la thyroïde, ou l’activation du 

mode focus a permis d’améliorer la résolution. En condition de faibles coups de comptage, 

comme c’est le cas pour l’imagerie au radium, le foyer hyper fixant localisé au niveau de 

l’épaule droite est clairement visible avec la caméra CzT 360°, à l’inverse de la caméra de Anger 

ou le faible rapport signal sur bruit rend la détection plus difficile. Ceci est lié à une meilleure 

sensibilité de la caméra qui a permis, pour un même temps d’acquisition, d’améliorer la 

statistique de comptage.  
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Examen Os Rein Thyroïde Traitement au radium 

Equipement VERITON SYMBIA VERITON SYMBIA VERITON SYMBIA VERITON SYMBIA 

Tps 
acquisition 

640s 640s 640s 640s 640s 640s 1800s 1800s 

Fenêtre en 
énergie 

140 keV +/-
15% 

140 keV +/-
15% 

140 keV +/-
15% 

140 keV +/-
15% 

140 keV +/-
15% 

140 keV +/-
15% 

82 keV +/-
20% 

82 keV +/-
20% 

Mode focus Non NA Non NA Oui/Non NA Non NA 

Zoom NA 1 NA 1 NA 1,45 NA 1 

Matrice 256 128 256 128 256 128 256 128 

Algorithme OSEM2D OSEM2D OSEM2D OSEM2D OSEM2D OSEM2D OSEM2D OSEM2D 

Itération 
 

8 4 8 4 10 4 3 4 

Sous-
itération 

8 8 8 8 32 8 4 8 

Tableau 5. Paramètres d'acquisition et de reconstruction utilisés pour les différents examens cliniques 
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Figure 23. Scintigraphies osseuses de 10 minutes réalisées successivement sur la caméra CzT 360° (ligne du haut) et la caméra de Anger (ligne 

du bas) après injection de 667 MBq de 99mTc-HDP. Les images sont présentées selon les trois plans de coupe et visualisées selon un même 

fenêtrage (0-85%)  
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Figure 24. Scintigraphies rénales de 10 minutes réalisées successivement sur la caméra CzT 360° (ligne du haut) et la caméra de Anger (ligne 

du bas) après injection de 91 MBq de 99mTc-DMSA. Les images sont présentées selon les trois plans de coupe et visualisées selon un même 

fenêtrage (0-75%)  
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Figure 25. Scintigraphies thyroïdiennes de 10 minutes réalisées successivement sur la caméra CzT 360° (lignes du haut) et la caméra de Anger 

(ligne du bas) après injection de 117 MBq de 99mTc-pertechnétate. Cinq coupes coronales successives centrées sur la thyroïde sont présentées 

pour la caméra CzT 360° sans (ligne du haut) et avec le mode focus activé (ligne centrale) et la caméra de Anger (ligne du bas) selon un même 

fenêtrage (0-80%)  
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Figure 26. Scintigraphies de rayonnement de freinage d’une durée de 30 minutes obtenues 48 heures après l’injection de 5,27MBq de 223Ra 

sur la caméra CzT 360° (ligne du haut) et la caméra de Anger (ligne du bas). Les images sont présentées selon les trois plans de coupe et 

visualisées selon un même fenêtrage (0-25%). Les flèches rouges présentent une métastase osseuse au niveau de l’épaule gauche 
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3.2. Faisabilité d’imager des petits animaux à l’aide d’une caméra CzT 360° en 

recherche préclinique 

3.2.1. Objectif de l’étude 

L’imagerie moléculaire constitue un outil de référence en recherche préclinique en 

oncologie, notamment pour le développement de nouveaux traceurs à visée diagnostique et 

thérapeutique. Les études précliniques en cancérologie se faisant le plus souvent sur des 

modèles murins, des caméras dédiées à l’imagerie du petit animal ont été développées, 

offrant d’excellentes performances, notamment en termes de résolution spatiale. Cependant, 

ces caméras sont faiblement accessibles en raison de leur coût d’acquisition et de 

maintenance élevés, limitant leur disponibilité à quelques laboratoires de recherche. Les 

services de médecine nucléaire impliqués dans la recherche n’ont ainsi pas toujours accès à 

ce type d’équipement, ce qui restreint les possibilités de réaliser des études précliniques. 

 L’étude réalisée précédemment a montré des performances améliorées en clinique 

en terme résolution en énergie, de sensibilité et de détectabilité des lésions comparé à une 

caméra de Anger conventionnelle. Ces améliorations laissent entrevoir la possibilité d’utiliser 

la caméra pour réaliser de l’imagerie tumorale chez le petit animal. L’architecture des 

détecteurs disposés en couronne, capables de s’approcher au plus près des structures à 

imager, semble par ailleurs bien adaptée à ce type d’imagerie.  

Cette étude avait ainsi pour objectif d’étudier la faisabilité d’utiliser la caméra, 

normalement utilisée en clinique, pour réaliser de l’imagerie chez le petit animal dans le 

domaine de l’oncologie préclinique. Cette étude a dans un premier temps testé les 

performances de la caméra CzT 360° à l’aide d’un fantôme préclinique muni de sphères 

chaudes, approprié à l’évaluation des systèmes dédiés à l’imagerie du petit animal. Ensuite, 

un fantôme rat imprimé en 3D a été utilisé pour évaluer la capacité de la caméra à imager des 

tumeurs sous-cutanées de différentes tailles dans des conditions proches de la réalité. 

L’ensemble des tests ont été réalisés avec du 99mTc et de l’123I qui sont deux radioéléments 

fréquemment utilisés en recherche préclinique en oncologie. 
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3.2.2. Feasibility of imaging small animals on a 360° whole-Body Cadmium Zinc 

Telluride SPECT camera : a phantom study 
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3.2.3. Principaux résultats 

Cette étude sur fantôme avait pour but d’évaluer la faisabilité d’imager des petits 

animaux à l’aide d’une caméra CzT 360° clinique, tout d’abord en utilisant un fantôme 

préclinique muni de sphères remplissables, puis avec un fantôme imprimé en 3D simulant un 

rat porteur de quatre tumeurs sous-cutanées. 

Les acquisitions réalisées à l’aide du MHS Phantom ont démontré, aussi bien pour des 

acquisitions au 99mTc qu’à l’123I, qu’il était possible d’imager des sphères d’une taille minimale 

de 3,95 mm de diamètre, ceci en l’absence d’activité dans le fond du fantôme. Dans des 

conditions de contraste sphère/fond moins favorables, la détectabilité des lésions a toutefois 

été diminuée. Pour les acquisitions d’une durée de 10 minutes et un ratio de 1/10 entre les 

sphères et le fond, la dernière sphère visible était ainsi de 4,95 mm de diamètre pour les deux 

radioéléments testés. La visibilité des sphères était satisfaisante, avec un contraste de sphère 

mesuré d’environ 2. Pour les acquisitions d’une durée de 10 minutes et un ratio sphères/fond 

de 1/4, la dernière sphère visible n’était seulement que de 6,23 mm de diamètre. Les sphères 

étaient correctement visibles avec un contraste de sphère calculé de l’ordre de 1,5. Par 

ailleurs, les acquisitions fantômes d‘une durée de 20 minutes n’ont pas montré de résultats 

significativement meilleurs que pour les acquisitions de 10 minutes, ce qui montre une bonne 

sensibilité globale du système. 

Les acquisitions réalisées avec un fantôme rat imprimé en 3D ont également montré 

la possibilité d’imager dans des conditions précliniques des tumeurs sous-cutanées de 8 et 10 

mm de diamètre avec un bon niveau de rapport contraste sur bruit, aussi bien pour les 

acquisitions réalisées au 99mTc qu’à l’131I. Les mesures semi-quantitatives (ratio tumeurs/ 

organes) effectuées sur le fantôme rempli de 99mTc ont montré de bonnes précisions de 

mesure pour les tumeurs de 10 mm, avec des facteurs de recouvrement moyens calculés de 

1,06. L’exactitude de mesure était significativement moins bonne pour les tumeurs de 8 mm, 

avec des facteurs de recouvrement de l’ordre de 0,27. Les mesures réalisées avec le fantôme 

rempli d’123I étaient du même ordre de grandeur, avec des facteurs de recouvrement moyens 

calculés de 0,97 pour les tumeurs de 10 mm et de 0,20 pour les tumeurs de 8 mm. Il est 

important de noter que les résultats semi-quantitatifs obtenus sont rapidement impactés par 

la taille des lésions, dès lors que leur diamètre interne s’approche de la résolution spatiale 
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intrinsèque de la caméra. De même que pour les acquisitions réalisées avec le MHS Phantom, 

les résultats semi-quantitatifs obtenus à l’aide du fantôme rat ne présentaient pas de 

différences significatives entre les durées d’acquisition de 10 et 20 minutes.  

Pour des applications précliniques en cancérologie, où la taille des tumeurs est de 

l’ordre du centimètre, l’utilisation d’un tel équipement est donc techniquement possible. Ce 

type de système ne permet pas toutefois d’atteindre le même niveau de performance que des 

caméras microTEMP dédiées au petit animal. Pour des applications précliniques telles qu’en 

cardiologie ou neurologie par exemple, où la visualisation de structures millimétriques est 

requise, la résolution spatiale atteinte par ce type de système sera ainsi probablement 

insuffisante. 

 

3.2.4. Images de fantôme complémentaires 

Des images de fantôme complémentaires obtenues dans cette étude sont présentées 

dans ce paragraphe. 

La Figure 27 présente les images tomodensitométriques (TDM) et TEMP obtenues pour 

le MHS Phantom remplis au 99mTc et à l’123I avec un contraste de 1/10 entre les sphères et le 

fond. Les images correspondent aux acquisitions d’une durée de 20 minutes. Les images TEMP 

ont été normalisées sur le fond du fantôme. Sur les images du fantôme rempli au 99mTc, nous 

pouvons clairement visualiser les deux plus grosses sphères de diamètre 7,86 mm et 6,23 mm 

tandis que la sphère de 4,95 mm est partiellement visible à ce niveau de fenêtrage. Pour 

l’acquisition à l’123I, seules les deux sphères de plus gros diamètre sont visibles. Par ailleurs, 

nous pouvons constater sur ces images certains artéfacts liés à la méthode de reconstruction 

utilisée. Ainsi, les sphères chaudes apparaissent légèrement ovoïdes dans les différents plans 

de coupe. Dans le plan axial, nous pouvons constater la présence d'un artéfact en anneau lié 

à la proximité des quatre sources dans le même plan de coupe. Nous pouvons également 

remarquer quelques défauts d'uniformité dans le fond du fantôme, en particulier dans les 

plans de coupe coronal et sagittal. 

La Figure 28 présente les images du fantôme rat imprimé en 3D remplis à l’aide de 

99mTc et 123I. Les images TDM et TEMP fusionnées correspondent aux acquisitions de 20 
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minutes. Différentes coupes sont présentées pour chaque acquisition selon les plans axial et 

coronal. 

 

Figure 27. Images TDM et TEMP du MHS Phantom obtenues pour les acquisitions au 99mTc 

et à l’123I d’une durée de 20 minutes et un contraste de 1/10 entre les sphères et le fond du 

fantôme. Une coupe centrée sur la plus grosse sphère est présentée pour les plans de 

coupe axial, coronal et sagittal (de gauche à droite) 
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Figure 28. Images TDM et TEMP fusionnées du fantôme rat imprimé en 3D obtenues pour les acquisitions au 99mTc (en haut) et à l’123I (en 

bas) d’une durée de 20 minutes. Différentes coupes sont présentées selon les plans de coupe axiaux et coronaux
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3.3. Quantification chez le petit animal à l’aide d’une caméra TEP digitale 

clinique 

3.3.1. Objectifs de l’étude 

L’imagerie TEP occupe une place essentielle dans le domaine de l’imagerie préclinique, 

en complément d’autres modalités telles que l’imagerie ultrasonore, l’imagerie par 

résonnance magnétique ou plus récemment l’imagerie de particules magnétiques (MPI : 

Magnetic Particle Imaging). Bien que les caméras microTEP dédiées à l’imagerie de petits 

animaux soient plus rependues que les caméras microTEMP, leur disponibilité reste toutefois 

limitée à un nombre restreint de laboratoire de recherche. Grâce aux gains en performance 

obtenus avec les caméras TEP numériques utilisées en clinique, en termes de sensibilité et de 

résolution spatiale, nous avons étudié dans cette étude la faisabilité d’utiliser ce type de 

caméra pour réaliser de l’imagerie chez le petit animal, à des fins de recherche préclinique en 

oncologie. 

Les performances intrinsèques de la caméra ont dans un premier temps été évaluées 

en mesurant la résolution spatiale du système à l’aide de sources capillaires de 18F placées à 

différentes positions dans le champ de vue. Ensuite, la qualité image a été évaluée à l’aide 

d’un fantôme NEMA NU4 pour le 18F et le 68Ga, qui sont deux radioéléments couramment 

utilisés en imagerie TEP préclinique. Les images ont été reconstruites selon différentes 

méthodes (algorithme FBP, 3D-OSEM, PSF) afin de définir les paramètres de reconstruction 

requis pour l’imagerie de petits animaux. Les différents paramètres de qualité image tels que 

SORair, SOReau, l’uniformité et les valeurs RC ont également été calculés selon les normes 

NEMA NU 4-2018, afin de comparer les résultats obtenus à ceux rapportés dans la littérature 

pour des systèmes d’imagerie dédiées aux petits animaux.  

Cette étude avait également pour objectif de tester les capacités du système à imager 

quatre animaux simultanément, sans compromettre la qualité d’image obtenue. En effet, 

l’une des limites des systèmes microTEP réside dans leur faible cadence d’acquisition 

d’images. La possibilité de ne pouvoir imager qu’un seul animal à la fois, avec des temps 

d’acquisition généralement de l’ordre de 20 minutes, peut être considéré comme un frein. 

Plusieurs études ont ainsi étudié la faisabilité d’imager plusieurs animaux simultanément sur 
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des équipements microTEP (87–89). L’avantage des caméras TEP cliniques est qu’elles 

disposent d’un champ de vue étendu, permettant d’imager beaucoup plus facilement 

plusieurs animaux en une seule acquisition. Cette étude a donc étudié l’impact d’imager 

quatre animaux simultanément sur la qualité image obtenue. A cette fin, les tests de qualité 

image effectués précédemment ont été répétés avec le fantôme positionné de manière 

décentrée dans le champ de vue et en présence de trois autres sources de diffusion, ceci afin 

de mimer la présence simultanée de quatre animaux dans le champ de vue. 

Enfin, cette étude visait à évaluer les possibilités de réaliser de l’analyse quantitative 

sur les images obtenues chez le petit animal. La précision de la quantification a tout d’abord 

été évaluée en calculant les facteurs de recouvrement sur des sphères chaudes de petite 

dimension à l’aide du MHS Phantom utilisé dans l’étude précédente. Plusieurs niveaux de 

contraste entre sphères et fond du fantôme ont été testés afin d’en évaluer l’impact sur la 

quantification. Les tests ont été effectués à la fois avec le fantôme centré dans le champ de 

vue, puis en position décentrée avec trois sources de diffusion, afin d’évaluer l’impact de 

l’imagerie simultanée de plusieurs animaux sur la quantification. La mesure de quantification 

a ensuite été validée à l’aide de quatre fantômes rats imprimés en 3D, chacun disposant de 

quatre tumeurs sous-cutanées de dimensions 8 et 10 mm. Les tumeurs ont été remplies avec 

des concentrations radioactives différentes et les acquisitions répétées cinq fois dans le temps 

afin simuler différents niveaux de concentration radioactive. Les mesures quantitatives ont 

été effectuées pour les deux radioéléments précédemment testés en remplissant les 

fantômes soit avec du 18F soit avec du 68Ga. 
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3.3.2. PET imaging and quantification of small animals using a clinical SiPM-

based camera 
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3.3.3. Principaux résultats 

Cette étude avait pour but de montrer la faisabilité d’imager des petits animaux à l’aide 

d’une caméra TEP clinique équipée de détecteurs SiPM dans le cadre de la recherche 

préclinique en oncologie. 

Les mesures de résolution spatiale effectuées à l’aide de sources capillaires, pour 

différentes positions dans le champ de vue, ont montré qu’il était possible d’atteindre des 

résolutions inférieures à 2 mm. Cependant, cela a nécessité l’utilisation d’un algorithme de 

reconstruction de type PSF avec un nombre d’itérations suffisant, les algorithmes classiques 

de type FBP ou 3D-OSEM ne permettant pas d’atteindre des niveaux de résolution inférieurs 

à 3 ou 4 mm. De plus, l’utilisation d’un algorithme PSF nous a montré qu’une meilleure 

uniformité de réponse pouvait être obtenue aux différentes postions du champ de vue 

testées. 

 Les acquisitions réalisées à l’aide du fantôme NEMA NU4 ont montré une bonne 

qualité image, ceci pour les trois compartiments du fantôme (spillover, uniformité et 

résolution), aussi bien pour les acquisitions au 18F que pour les acquisitions aux 68Ga. Les 

valeurs de SORair, SOReau, d’uniformité et les facteurs de recouvrement calculés ont ainsi pu 

montrer des performances comparables à celles mesurées sur des systèmes microTEP 

commercialisés dans les années 2010. Ces valeurs restent néanmoins en retrait comparées 

aux caméras récentes les plus performantes. Les tests de qualité image réalisés à l’aide du 

fantôme NEMA NU4 en position décentrée, en présence de trois sources de diffusion, n’ont 

pas par ailleurs montré de différences significatives par rapport aux acquisitions centrées. 

L’imagerie simultanée de plusieurs animaux n’a donc pas entraîné de dégradation de la qualité 

des images. 

Les mesures quantitatives effectuées à l’aide du MHS Phantom ont montré des 

résultats satisfaisants, avec des facteurs de recouvrement calculés proches de 1 pour les plus 

grosses sphères de contraste. Les acquisitions réalisées en position décentrée, puis en 

présence de trois sources de diffusion, n’ont en revanche pas montré d’impact significatif sur 

la quantification. Enfin, les mesures effectuées à l’aide des fantômes de rat imprimés en 3D 

ont confirmé la précision des mesures quantitatives obtenues, avec une bonne concordance 

entre les activités théoriques calculées et mesurées sur les différentes tumeurs.  
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Nous avons ainsi démontré dans cette étude que les performances obtenues avec une 

caméra TEP équipée de détecteurs SiPM, associé à des algorithmes de reconstruction avancés 

(modélisation de la PSF), permettent de réaliser de l’imagerie quantitative au 18F et au 68Ga 

chez le petit animal à des fins de recherche préclinique en oncologie. De plus, nous avons 

montré qu’il était possible d’imager plusieurs animaux simultanément, sans nuire à la qualité 

image ni à la quantification. 

 

Les fichiers additionnels de l’article sont fournis en Annexes 3 et 4. 

 

Les résultats préliminaires de cette étude ont fait l’objet d’une présentation sous 

format poster au congrès annuel 2023 de l’European Association of Nuclear Medicine 

(EANM) : 

Desmonts c, Lasnon C, Jaudet, C, Aide N. PET imaging and quantification of small 

animals using a clinical SiPM-based camera. EANM’23 Abstract Book Congress Sep 9-13, 2023. 

Eur J Nucl Med Mol Imaging 50 (Suppl 1), 1–898 (2023). Abstract EP-0639. 
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4. Discussion et perspectives 
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4.1. Discussion 

Les résultats obtenus dans ces différentes études ont démontré une amélioration 

notable des performances des caméras TEMP et TEP grâce à l’utilisation des détecteurs semi-

conducteurs. A travers les expériences réalisées dans le domaine de l'oncologie, nous avons 

ainsi pu évaluer leur efficacité en mode clinique ainsi que leur potentielle utilisation chez le 

petit animal en recherche préclinique. Il est dès lors légitime de se questionner sur la 

possibilité que ces technologies supplantent à l’avenir les équipements analogiques, et quelles 

nouvelles perspectives s’ouvrent avec l’introduction de ces nouveaux dispositifs. Toutefois, 

ces technologies étant encore relativement récentes, il est actuellement difficile de prédire 

leur place dans le parc d’équipements à venir. 

 

Caméras TEMP CzT 360° en oncologie clinique 

Le développement des caméras CzT 360° marque une évolution importante dans le 

domaine de l’imagerie scintigraphique. Jusqu’à présent, les technologies utilisées en 

médecine nucléaire reposaient sur l’utilisation de caméras analogiques équipées de 

détecteurs à scintillation au NaI(Tl) couplés à des PMT. Ce principe de détection est dès lors 

resté inchangé depuis leur invention en 1957 par Hal Anger (90). L’introduction des détecteurs 

semi-conducteurs à conversion directe sur les gamma-caméras, a permis une transition vers 

des technologies numériques. Les caméras CzT 360° se distinguent non seulement par 

l'utilisation de nouveaux types de détecteurs, mais aussi par une architecture de détection 

novatrice. Cette conception diffère considérablement de celle des caméras TEMP utilisées 

jusqu'à présent, qui comportent deux détecteurs plans tournant autour d'un axe de rotation 

(91). Ces évolutions, liées à l’utilisation de détecteurs plus performants en termes de 

sensibilité et de résolution en énergie, combinées à une géométrie de détection permettant 

de se conformer au plus près de la morphologie du patient, ont un impact sur les 

performances diagnostiques attendues de ces caméras de nouvelle génération. En effet, ce 

travail de thèse a montré que les performances intrinsèques de cette caméra sont meilleures 

qu’une caméra de Anger conventionnelle. Bien que la résolution spatiale intrinsèque mesurée 

reste similaire à une caméra de Anger, nous avons observé une augmentation significative de 
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la sensibilité du système, en particulier en mode focus, une résolution en énergie accrue, ainsi 

qu’un contraste image plus élevé permettant une amélioration de la détectabilité des lésions. 

Ainsi, l'amélioration des performances intrinsèques de cette nouvelle caméra peut 

avoir un impact direct sur la prise en charge des patients en médecine nucléaire dans la 

pratique clinique quotidienne : 

• La sensibilité accrue du système conduit à une statistique de comptage plus élevée, 

ce qui ouvre la possibilité de réduire le temps d’acquisition et/ou de diminuer les 

activités injectées aux patients, sans compromettre la qualité de l'image obtenue. 

Cette réduction du temps d'acquisition est particulièrement avantageuse pour la 

réalisation d’acquisitions tomographiques corps entiers, notamment en 

scintigraphie osseuse. En effet, la longueur d’exploration serait limitée à un champ 

beaucoup plus réduit avec une caméra de Anger conventionnelle, en raison de la 

durée totale de l'examen requise. De plus, pour l’imagerie de régions anatomiques 

plus petites, la sensibilité plus élevée, en particulier en activant le mode focus, 

permet soit de réduire le temps d’examen, soit d’améliorer la statistique de 

comptage pour une durée d’acquisition égale. 

• La résolution en énergie améliorée permet la réalisation d'acquisitions en double 

isotope, c’est-à-dire la réalisation de deux images distinctes en une seule 

acquisition suite à l’administration de deux radioéléments différents. Cette 

amélioration de la résolution en énergie est en particulier bénéfique pour les 

examens pour lesquels le pic photoélectrique des radioéléments utilisés sont 

proches, par exemple pour une acquisition au 99mTc et à l’123I. Grâce à la meilleure 

résolution en énergie de la caméra CzT 360°, il devient alors possible de discriminer 

plus précisément ces pics énergétiques et de réaliser des acquisitions simultanées 

pour deux radioéléments d’énergie proche, offrant ainsi une plus grande flexibilité 

diagnostique. 

• Les résultats obtenus à partir des images du fantôme Jaszczak et des cas cliniques 

étudiés dans cette thèse suggèrent une amélioration globale de la qualité des 

images générées par la nouvelle caméra, par rapport aux caméras de Anger 

conventionnelles. Cela se traduit par un contraste image supérieur et un rapport 

signal sur bruit amélioré, y compris pour des temps d’acquisition plus courts, ce qui 
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suggère une amélioration de la détectabilité des lésions. Toutefois, ces résultats 

devront être confirmés par des études cliniques ultérieures portant sur différentes 

indications et incluant des cohortes de patients plus importantes. 

Actuellement, les caméras CzT 360° sont encore relativement peu répandues en raison 

de leur coût d'acquisition élevé par rapport aux caméras de Anger conventionnelles. 

Cependant, le nombre de systèmes installés en France et dans le monde est en constante 

évolution et devrait continuer à augmenter dans les années à venir. La rapide adoption des 

caméras CzT dans le domaine de la cardiologie nucléaire laisse présager un développement 

rapide de cette technologie à l'avenir. Néanmoins, elle ne remplacera peut-être pas à court 

terme les caméras de Anger, qui restent une technologie éprouvée, permettant de répondre 

à la plupart des interrogations diagnostiques, ceci pour un coût moindre et une flexibilité plus 

importante, notamment pour de petits services de médecine nucléaire ayant une activité 

généraliste. En outre, il convient de souligner certaines limites des caméras CzT 360° dans la 

conception et au stade de développement actuel. 

 Tout d’abord, ces systèmes ne sont capables d'effectuer que des acquisitions en mode 

tomographique. Par conséquent, le remplacement d'une caméra de Anger par une caméra 

CzT 360° représente un changement de pratique pour les explorations scintigraphiques qui 

nécessitaient jusqu'à présent uniquement l’acquisition d’une imagerie planaire (en mode 

statique ou en balayage corps entier). Ce type d’imagerie reste encore très courant dans la 

pratique des services de médecine nucléaire et reste à ce jour une référence pour de 

nombreuses explorations. Pour certaines indications, ceci peut même représenter un obstacle 

à la réalisation de l’examen. C’est par exemple le cas pour les examens 

lymphoscintigraphiques, où il est nécessaire de visualiser la migration du produit injecté sous 

la caméra à l’aide d’une image statique dynamique. Un mode dynamique en mode 

tomographique a été développé pour la caméra CzT 360° Veriton (voir ci-dessous) mais ne 

permet pas une visualisation en temps réel sur un écran de contrôle, un temps de 

reconstruction d’image étant nécessaire une fois l’acquisition terminée. 

Les caméras CzT 360° actuellement disponibles sur le marché fonctionnent de manière 

optimale dans une plage d'énergie allant de 20 à 200 keV. En conséquence, il n'est pas encore 

possible d'effectuer des acquisitions avec des radioéléments tels que l'iode-131 (131I) ou 

l'indium-111 (111In), qui ont des énergies d’émission plus élevées. Cela peut constituer un 
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obstacle à l'adoption de ce type de caméra dans les services qui utilisent ces radioéléments. 

Pour ces diverses raisons, le parc d'équipements restera à court terme un mélange de 

technologies analogiques et numériques, avec une proportion croissante de caméras CzT 360° 

au fil du temps. 

La caméra a été testée dans cette étude dans sa version bêta, avant l’obtention de son 

marquage CE et FDA nécessaires à sa mise sur le marché. Depuis sa commercialisation, de 

nombreuses mises à jour ont été effectuées, améliorant d'une part la stabilité globale du 

système, et ajoutant d'autre part de nouvelles fonctionnalités. Bien que ces fonctionnalités 

n'aient pas été évaluées au cours de cette thèse, elles peuvent avoir un impact significatif sur 

les résultats obtenus dans cette étude. Les évolutions apportées concernent les 

fonctionnalités telles que : 

• La correction d’atténuation à l’aide d’images scanners. Dans sa version bêta, la caméra 

ne comportait pas de scanner intégré. Par conséquent, la correction ne pouvait être 

réalisée dans cette étude que par le biais d'une correction mathématique selon la 

méthode proposée par Chang et al. (64). L'intégration d'un scanner couplé a ainsi 

permis la mise en place d'une méthode de correction d'atténuation à partir des images 

scanner, ce qui a un impact potentiel sur la qualité image obtenue ainsi que sur la 

quantification ; 

• La correction de l’effet de volume partiel (PVC : partial volume correction) et de la 

réponse impulsionnelle du système (PSF). Dans cette étude, la technique de 

reconstruction était limitée à l’utilisation d'un algorithme itératif de type OSEM. Cette 

méthode de reconstruction était disponible sur les deux systèmes testés, ce qui a 

permis de comparer les performances des caméras en utilisant une même méthode de 

reconstruction. Depuis, d'autres algorithmes de reconstruction ont été développés 

pour la caméra CzT 360° Veriton, visant à améliorer la qualité des images reconstruites 

en apportant diverses corrections. Ces nouveaux algorithmes incluent des corrections 

de l'effet de volume partiel (PVC) et de la réponse impulsionnelle du système (PSF) lors 

de la reconstruction des images TEMP. La correction PVC exploite les données 

anatomiques issues des images TDM, ce qui requiert de réaliser une imagerie hybride 

pour pouvoir être utilisée. Les images ainsi corrigées présentent une apparence globale 

significativement différente par rapport à une reconstruction OSEM classique, avec des 
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contours plus détaillés grâce à la correction PVC ainsi qu’un rehaussement de contraste 

obtenu grâce à la correction PSF. Bien que ces méthodes n'aient pas été évaluées dans 

le cadre de cette étude, elles peuvent avoir un impact significatif sur la qualité des 

images obtenues, notamment en termes de contraste et de résolution spatiale ; 

• L’imagerie dynamique. Une mise à jour logicielle de la caméra a permis d'ajouter 

l'imagerie dynamique en mode tomographique. Cette fonctionnalité est 

particulièrement utile pour les études nécessitant l'acquisition d'une série d'images au 

fil du temps, afin de mesurer la cinétique d'absorption et d'élimination du radiotraceur 

dans les compartiments vasculaires, tissulaires ou au sein d’organe. Elle offre ainsi la 

possibilité d'évaluer les fonctions métaboliques ou fonctionnelles pour divers types 

d’examens tels que les explorations osseuses, rénales, cardiaques ou encore la mesure 

de vidange gastrique. Cependant, l’utilisation de ce mode n’a pas été investigué dans 

cette étude ; 

• La quantification. Une récente mise à jour du système permet de réaliser de la 

quantification absolue sur les images TEMP. Une calibration préalable du système à 

l’aide d’un fantôme uniforme est nécessaire afin de convertir le nombre de coups par 

pixel en activité volumique en Bq/mL, selon la procédure décrite dans la section 2.7. 

En indiquant le poids du patient et l’activité totale injectée lors de l’acquisition, il 

devient ainsi possible de calculer des index SUV sur des régions d’intérêts tracées sur 

les images tomographiques reconstruites ; 

• L’imagerie à haute énergie. La caméra actuelle dispose d’un système de détection 

capable de détecter des photons dans une gamme d’énergie comprise entre 20 et 200 

keV. Une évolution de la caméra est en cours de développement pour permettre 

d’augmenter l’énergie maximale détectable. Cette évolution permettra d’élargir les 

types d’explorations possibles, notamment dans le champ de la thérapie, où l’imagerie 

après traitement nécessite de détecter des photons de haute énergie. 

Ainsi, nous constatons que depuis le développement récent de cette nouvelle 

génération de caméra, il reste encore un potentiel d'amélioration important pour exploiter 

pleinement les avantages offerts par les performances de ces systèmes. Plus spécifiquement 

en oncologie, ces nouvelles évolutions, qui concerne le développement de détecteurs 

permettant l’imagerie haute énergie, l’implémentation de méthodes de correction PVE et PSF 
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lors de la reconstruction ainsi que des outils développés pour la quantification, positionneront 

ce type de caméra comme un instrument d’intérêt pour la mise en œuvre de traitements 

oncologiques reposant sur l'administration de radiopharmaceutiques.  

 

Utilisation d’une caméra CzT 360° en oncologie préclinique 

L’objectif de cette étude était également d’étudier la faisabilité d’utiliser ce type de 

caméra dédié à l’homme pour réaliser de l’imagerie préclinique chez le petit animal. Cette 

possibilité répond au besoin de certains centres d’imagerie souhaitant s’investir dans la 

recherche en oncologie sur des modèles animaux, sans toutefois disposer d’équipement 

d’imagerie dédié. En effet, la disponibilité de ce type de système est faible, leur coût 

d’acquisition et de maintenance sont élevées et la nécessité d’avoir ce type d’équipement à 

demeure n’est pas toujours justifiée, faute d’avoir une activité de recherche suffisante. La 

mutualisation d’un équipement utilisé par ailleurs en clinique permet ainsi d’ouvrir de 

nouvelles perspectives et d’optimiser les coûts de fonctionnement. Les performances 

obtenues en clinique laissent en effet envisager la possibilité de repousser la capacité des 

caméras CzT 360° à imager de petites structures. L’architecture des détecteurs disposés en 

couronne, capables de s’approcher au plus près du centre du champ de vue, offre aussi une 

géométrie de détection particulièrement adaptée à l’imagerie du petit animal. Nous avons 

ainsi pu démontrer à travers cette étude basée sur fantômes que l’imagerie préclinique était 

techniquement envisageable. Nous n’avons pas toutefois pu réaliser d’acquisitions réelles sur 

des animaux pour valider cette évaluation, l’utilisation de fantômes imprimés en 3D ayant 

partiellement pu répondre à cette problématique. Si les résultats obtenus démontrent la 

faisabilité technique de réaliser de telles acquisitions, un certain nombre d’obstacles restent 

encore néanmoins à surmonter pour pouvoir imager des animaux sur ce type de caméra, le 

plus souvent implantés dans des services hospitaliers. Ces obstacles se concentrent 

principalement sur des aspects logistiques et administratifs. En effet, les règlementations 

françaises en matière d’hygiène, de radioprotection et d’éthique concernant 

l’expérimentation animale sont strictes, ce qui rend complexe la prise en charge d'animaux 

dans un environnement non spécifiquement prévu à cet effet. L’organisation à mettre en 

place doit ainsi anticiper un certain nombre d’aspects tels que : 
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• Le transport des animaux depuis l'animalerie la plus proche jusqu'au service 

clinique, en mettant en place un circuit clairement défini. Les locaux de 

médecine nucléaire disposent généralement d’un sas de livraison 

habituellement utilisé pour la réception des sources radioactives Ce sas est 

isolé des flux de patients et peut être adapté à cette utilisation 

• Des créneaux disponibles en dehors des horaires d’accueil des patients, 

généralement en fin de journée à la fin des vacations ; 

• Un espace identifié pour la manipulation des animaux, doté de paillasses, 

idéalement situé dans la salle d’examen ou à proximité direct ; 

• Une procédure de nettoyage et de désinfection des locaux suite à la 

manipulation des animaux, et avant la reprise des activités cliniques le 

lendemain ; 

• Un espace dédié pour conserver les animaux dans le cadre de projet réalisé sur 

plusieurs jours. En effet, les animaux immunodéprimés une fois sortis de 

l’animalerie ne peuvent y revenir ; 

• Un espace dédié pour entreposer les animaux sacrifiés pendant une période 

suffisante avant de les éliminer selon les procédures habituelles de gestion des 

déchets biologiques. Ceci nécessite, d’un point de vue pratique, de disposer 

d’un congélateur dans la zone de stockage des déchets du service pour 

conserver les animaux le temps de leur décroissance radioactive. 

Si la prise en charge d’animaux au sein d’un service clinique situé à proximité d’une 

animalerie ne présente pas d’obstacle techniquement insurmontable, elle nécessite 

néanmoins le respect de différentes règles et l’approbation des différentes autorités 

compétentes (comités d’éthique, autorité de sûreté nucléaire, comités d’hygiène et sécurités, 

direction des services vétérinaires, ministère de la Recherche, etc.) pour être autorisée à 

réaliser ce type d’activité conformément à la réglementation en vigueur. 

 

TEP numérique en oncologie préclinique 

Pour finir, nous avons évalué les performances de la caméra Vision 450 en mode préclinique 

afin de réaliser de l’imagerie chez le petit animal. L’intérêt d’une telle utilisation est, tout 
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comme pour les caméras TEMP, d’éviter la nécessité de recourir à une caméra microTEP 

dédiée. Nous avons ainsi pu constater que les performances atteintes par la caméra clinique 

sont très proches de celles obtenues avec des caméras microTEP dédiées à l’imagerie du petit 

animal commercialisées dans les années 2010. Ces performances restent toutefois 

légèrement en retrait en termes de résolution et de contraste par rapport aux caméras de 

dernière génération les plus performantes. Ainsi, pour les centres ne disposant pas encore de 

caméra microTEP et souhaitant réaliser de l’imagerie préclinique, l’investissement dans une 

caméra dédiée pourrait être ainsi substitué par l’utilisation d’une caméra clinique de dernière 

génération. Pour les services équipés de microTEP anciens nécessitant d’être renouvelés et 

qui ne disposent pas des moyens financiers nécessaires à l’achat d’une nouvelle caméra, le 

recours à ce type d’équipement peut également prendre tout son sens. Par ailleurs, nous 

avons pu voir qu’il était possible d’imager plusieurs animaux simultanément sans affecter la 

qualité des images obtenues. L’utilisation d’une machine clinique peut donc représenter un 

atout supplémentaire comparé aux caméras précliniques disposant d’un petit champ de vue, 

avec une plus grande flexibilité d’utilisation. Pour finir, nous avons vu qu’il était possible de 

réaliser de l’imagerie quantitative avec une bonne précision de mesure. Aucun compromis 

n’est donc nécessaire dans les usages possibles d’une telle caméra dans le domaine de la 

recherche préclinique en cancérologie. Il est de fait légitime de s'interroger sur le 

remplacement des caméras microTEP dédiées pour une utilisation en oncologie préclinique. Il 

reste néanmoins à s’assurer, tout comme pour l’utilisation de caméra CzT 360°, que l’usage 

des installations pour accueillir des animaux soit compatible avec une utilisation en clinique, 

notamment en ce qui concerne les aspects règlementaires d’hygiène et de radioprotection. 

Il est important de noter que les évaluations réalisées dans cette étude, en mode préclinique, 

se sont limitées au domaine de l'oncologie. Les performances obtenues avec ce type 

d’équipement pourraient s’avérer insuffisantes pour une utilisation dans d’autres domaines 

de recherche, particulièrement ceux qui requièrent des résolutions spatiales plus élevées. 

Ainsi, pour des domaines tels qu’en cardiologie, qui nécessite l’étude de structures très fines 

comme la paroi myocardique pour la visualisation de défauts de perfusion ou le calcul de 

fractions d’éjection ventriculaire, ou encore en neurologie pour l’étude de la perfusion 

cérébrale ou de l’activité des récepteurs synaptiques sur des structures de très petites tailles 
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(cortex cérébral, noyaux gris centraux…), il pourrait être nécessaire de recourir à des 

technologies de dernière génération avec des résolutions spatiales submillimétriques. 

 

4.2. Perspectives 

Les travaux de recherche présentés dans cette thèse ouvrent de nouvelles perspectives de 

recherche dans le cadre du développement de nouvelles activités de thérapie oncologique par 

radioélément au sein du service de médecine nucléaire du CHU de Caen. Ces nouvelles 

activités concernent la mise en place de la radiothérapie interne sélective (RIS) à l’aide de 

microsphères marquées à l’yttrium-90 (90Y) pour le traitement de tumeurs hépatiques, ainsi 

que la mise en place d’une nouvelle activité de radiothérapie interne vectorisée (RIV) au 

lutétium-177 (177Lu), avec la création d’une chambre d’hospitalisation de jour spécialement 

dédiée à l’accueil des patients. Un nouveau projet collaboratif de thérapie alpha est également 

en cours de développement, rassemblant les différents acteurs du nucléaire et de la santé sur 

le plateau caennais. Ce projet s’intéressera à l’utilisation de l’211At pour le traitement de 

cancers, dont la production sera réalisée sur le site du Grand Accélérateur National d’Ions 

Lourds (GANIL). 

Par ailleurs, la reconstruction en cours du CHU de Caen s'inscrit dans une démarche de 

modernisation et de développement de nouvelles techniques médicales. Dans ce cadre, il est 

ainsi prévu l’installation d’une nouvelle caméra TEP de pointe, basée sur l’utilisation de 

détecteurs SiPM. Ce nouvel équipement permettra également de répondre aux besoins de la 

médecine personnalisée pour le traitement des cancers. 

 

Caméra CzT 360° : vers une imagerie quantitative dans le cadre de la radiothérapie interne 

personnalisée ? 

La théranostique est une activité en plein essor dans le domaine de l'oncologie, offrant 

de nouvelles opportunités pour offrir des traitements personnalisés aux patients atteints de 

cancer en combinant le diagnostic et la thérapie. Cependant, pour atteindre cet objectif, il est 

essentiel de disposer de données fiables provenant des techniques d'imagerie utilisées en 

médecine nucléaire. Ainsi, les caméras TEMP utilisées dans le cadre de la radiothérapie interne 
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à l'aide de radioéléments, doivent être en mesure de fournir une imagerie de qualité 

suffisante, ainsi que des données quantitatives précises et reproductibles, afin de répondre 

aux exigences d'efficacité et de sécurité liées aux traitements réalisés dans ce cadre. 

En effet, ces techniques requièrent de réaliser une imagerie post-thérapeutique, ce qui 

est rendu complexe en raison de la nécessité de détecter des rayonnements à spectre 

énergétique large. Cela s’applique aux techniques de traitement RIS utilisant des microsphères 

marquées à l’90Y pour le traitement des carcinomes hépatocellulaires (CHC) (92,93). L’imagerie 

TEMP réalisée après traitement utilise le rayonnement de freinage (imagerie Bremsstrahlung), 

nécessitant la détection de larges fenêtres en énergie, généralement comprises entre 50 et 

200 keV (94). Il convient de noter qu’une imagerie TEP est également possible, la 

désintégration de l’90Y étant accompagnée d’une émission de béta + dans une très faible 

proportion (95). Cela s’applique également aux traitements par radiothérapie interne 

vectorisée (RIV), basés sur l’utilisation de traceurs marqués au 177Lu, pour les traitements de 

tumeurs neuroendocrines (TNE) au 177Lu-DOTATATE (96) ou de la prostate 177Lu-PSMA (97). 

L’imagerie post-traitement nécessite dans ce cas de détecter les principaux photons gammas 

émis par le 177Lu, dont les principaux pics d’émission sont de 113 et 208 keV (98). C’est enfin 

le cas pour les traitements utilisant des radioéléments émetteurs alpha comme le 223Ra, dont 

l’imagerie est réalisée grâce à l’émission en très faible proportion de photons gammas 

d’énergie de 85 keV accompagnant la désintégration alpha (85), exigeant ainsi des caméras 

très sensibles pour pouvoir les détecter.  

Aujourd’hui, la théranostique représente un domaine de développement majeur en 

médecine nucléaire, exigeant l’utilisation de caméras performantes, nécessaire à l’obtention 

d’une imagerie de qualité, notamment à des fins de dosimétrie pour la mise en œuvre des 

traitements personnalisés (99). Les premières études concernant l’utilisation de caméras CzT 

360° dans le cadre des traitements au 177Lu-PSMA ont récemment été publiées, montrant par 

exemple la possibilité avec ce type de caméra de réduire de manière significative les temps 

d’acquisition (100) ou de réaliser des acquisitions scintigraphiques corps entiers (101) à des 

fins de suivi après traitement. Néanmoins, de nombreux domaines de recherche restent à 

explorer pour optimiser l’utilisation de l’imagerie et de la dosimétrie réalisées à l’aide des 

caméras CzT 360°. 
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TEP numérique en oncologie : une évolution vers une imagerie corps entier ? 

En oncologie clinique, l'adoption des détecteurs SiPM représente une avancée 

technologique significative, marquant le passage des technologies TEP de l'imagerie 

analogique à l'imagerie numérique. Cependant, cette transition ne semble pas représenter 

une rupture technologique aussi marquée que celle observée avec les caméras CzT 360° en 

médecine nucléaire conventionnelle. En effet, le principe de détection demeure toujours basé 

sur l'association de cristaux scintillants à des photomultiplicateurs au sein d'un même bloc de 

détection. La modification se situe uniquement au niveau de la technologie des 

photomultiplicateurs utilisée, qui intègre des détecteurs de type SiPM offrant, entre autres, 

une résolution spatiale et une sensibilité améliorées. L’architecture de détection en couronne 

de la caméra reste par ailleurs identique à celle des caméras analogiques, ce qui ne modifie 

pas la géométrie de comptage. Ainsi, cette évolution technologique ne change pas 

fondamentalement la façon dont les examens sont effectués en routine clinique, 

contrairement aux caméras CzT 360° en médecine nucléaire conventionnelle, où la conception 

de la caméra a permis une transition d’une imagerie planaire à une imagerie tridimensionnelle 

pour de nombreuses indications.  

Cependant, toutes les études publiées comparant les systèmes TEP analogiques et 

numériques de différentes marques et modèles ont démontré que les caméras SiPM offrent 

de meilleures performances. Ces avancées permettent d'optimiser la prise en charge des 

patients et d'améliorer les performances diagnostiques. (33,38–40,43–50). 

Ainsi, les caméras numériques basées sur les détecteurs SiPM représentent sans aucun 

doute une étape importante dans l’évolution future des technologies TEP. La prochaine 

évolution majeure sera probablement la démocratisation des caméras TEP grand champ 

(total-body PET) (102–106). Ces machines reposent sur une architecture de détection 

similaire, tout en juxtaposant un grand nombre de couronnes de détection, permettant ainsi 

de couvrir un champ de vue plus large dans l’axe longitudinal (107). Elles permettent ainsi, en 

une seule position de lit, l’acquisition de l’organisme entier, là où il est actuellement 

nécessaire d’effectuer un balayage pour couvrir la totalité du champ de vue à explorer. 

Différents constructeurs se sont lancés dans le développement et la commercialisation de ces 

équipements, notamment Siemens avec le modèle de caméra TEP Biograph Vision Quadra 
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(24), et l’arrivée d’un nouvel acteur dans le secteur de l’imagerie TEP, avec United-Imaging 

avec sa gamme de caméras TEP uExplorer (United Imaging Healthcare) (25).  

Ces technologies permettront là encore de repousser les performances des caméras 

TEP en termes de sensibilité, en permettant de diminuer drastiquement les activités injectées 

ou encore de réduire le temps total d’acquisition. Cependant, l’adoption de ce type 

d’équipement nécessitera également une réorganisation des flux au sein des services et de 

redimensionner les capacités d’accueil. En effet, malgré la réduction du temps total d’examen, 

le délai d’attente d’une heure requis entre l’injection et le temps de passage sous caméra pour 

les examens TEP au 18F-FDG ne peut pas être raccourci, ce qui peut constituer un facteur 

limitant. Par conséquent, les unités TEP équipées de ces systèmes numériques devront être 

dotés d’un nombre de box d’injection suffisant pour permettre une rotation suffisante des 

patients et optimiser le taux d’occupation de la caméra.  

Ces nouveaux équipements permettront surtout d'explorer de nouveaux domaines 

d’application en imagerie fonctionnelle grâce à l'imagerie paramétrique (108–110). En effet, 

les acquisitions corps entiers permettront la réalisation d’une imagerie dynamique, offrant 

ainsi la possibilité d'extraire des informations temporelles sur la distribution du radiotraceur 

dans l'organisme. Contrairement aux simples mesures semi-quantitatives de SUV calculées sur 

des images statiques acquises après un certain délai après injection, de nouvelles données 

quantitatives issues d’une analyse compartimentale de type Patlak pourront prendre en 

compte la cinétique de captation du radiotraceur au sein des tissus, améliorant ainsi la 

caractérisation de leur métabolisme (111–113). Dans le domaine de l'oncologie, ces données 

permettront une meilleure compréhension de la biologie des tumeurs, se traduisant par une 

amélioration de la précision du pronostic et à une orientation plus précise de la prise en charge 

thérapeutique. En combinant l’imagerie paramétrique à des techniques radiomiques 

(114,115), il sera potentiellement possible de développer des modèles prédictifs basés sur 

l’intelligence artificielle, intégrant à la fois des données cinétiques et des données texturales. 

Dans l’ère de la médecine personnalisée et avec l’avènement de la théranostique, les caméras 

grand champ peuvent ainsi devenir un outil incontournable dans la prise en charge des 

patients atteints de cancers. 

 



152 
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Les nouvelles caméras TEMP et TEP numériques utilisées en médecine nucléaire 

marquent une avancée technologique majeure dans le domaine de la cancérologie. Dans le 

cadre de cette thèse, cela s’est traduit par des performances mesurées supérieures à celles 

obtenues avec des caméras analogiques, permettant ainsi une efficacité diagnostique accrue 

et une prise en charge améliorée des patients. De plus, nous avons pu démontrer que les 

performances obtenues avec ce type de caméras cliniques sont suffisantes pour réaliser de 

l’imagerie chez le petit animal en oncologie préclinique.  

Ces caméras représenteront indéniablement un atout indispensable pour le 

développement de la théranostique, qui est un axe majeur de développement en médecine 

nucléaire. Cette approche innovante permet de combiner l'utilisation de vecteurs spécifiques 

à la fois pour le diagnostic et la thérapie, en vue de personnaliser le traitement des patients 

atteints de cancer. Pour cela, il sera essentiel de disposer de caméras performantes 

permettant d'effectuer une imagerie quantitative de haute précision à la fois avant et après 

traitement, afin de caractériser et de cibler au mieux les tumeurs à traiter, ainsi que d'évaluer 

la sécurité et l'efficacité de la thérapie. Les caméras TEP et TEMP numériques évaluées dans 

cette thèse possèdent toutes les caractéristiques nécessaires pour relever ces défis.  
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Annexe 1 - Advances in PET/CT Technology : An Update 
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Annexe 3 - Additional file 1 : Tables of results obtained for spatial resolution, image quality parameters and RC values calculated 

for various acquisition and reconstruction settings 

Table S1. FWHM and FWTM measured at the center of the FOV and with a 5cm radial and tangential offset. Radial, tangential and axial resolution 

measurements are expressed in mm and presented for the different reconstruction settings. 

 Centre X=+5, y=+5 

 Radial Tangential Axial Radial Tangential Axial 

 FWHM FWTM FWHM FWTM FWHM FWTM FWHM FWTM FWHM FWTM FWHM FWTM 

FBP 3,86 7,03 3,90 7,08 3,91 7,13 4,20 7,69 4,23 7,77 4,22 7,78 

3D-OSEM i5s5 3,25 5,92 3,36 6,13 3,37 6,37 3,65 6,60 3,67 6,64 4,58 6,67 

3D-OSEM i10s5 3,20 5,80 3,30 5,99 3,30 6,11 3,63 6,58 3,64 6,60 4,11 6,67 

3D-OSEM i15s5 3,16 5,75 3,22 5,89 3,21 5,87 3,60 6,57 3,62 6,64 3,96 6,65 

3D-OSEM i20s5 3,13 5,68 3,17 5,78 3,17 5,77 3,59 6,56 3,62 6,60 3,67 6,64 

3D-OSEM i25s5 3,10 5,66 3,15 5,73 3,15 5,75 3,59 6,55 3,61 6,58 3,82 6,62 

3D-OSEM i30s5 3,06 5,62 3,13 5,70 3,14 5,74 3,58 6,53 3,60 6,57 3,78 6,61 

PSF i5s5 2,29 3,92 2,19 3,70 2,37 3,86 2,16 3,89 2,24 4,03 2,24 4,16 

PSF i10s5 1,91 3,71 1,86 3,41 1,89 3,55 1,86 3,39 1,92 3,50 1,96 3,60 

PSF i15s5 1,85 3,53 1,83 3,32 1,86 3,50 1,79 3,24 1,82 3,32 1,84 3,36 

PSF i20s5 1,80 3,35 1,79 3,28 1,85 3,48 1,78 3,22 1,79 3,27 1,81 3,50 

PSF i25s5 1,79 3,34 1,78 3,25 1,84 3,45 1,77 3,20 1,77 3,22 1,79 3,27 

PSF i30s5 1,80 3,35 1,77 3,24 1,83 3,45 1,78 3,21 1,78 3,25 1,79 3,27 

 

Table S2. Image quality parameters calculated for the 18F-filled NEMA NU 4-2008 phantom positioned in the center of the FOV (C-SC-). Results are presented 

for the different reconstruction settings tested. 

Recons SORwater %SD 
water 

SORair % SD air Unifor
mity 
%SD 

RC 
5mm 

%SD 
5mm 

RC 
4mm 

%SD 
4mm 

RC 
3mm 

%SD 
3mm 

RC 
2mm 

%SD 
2mm 

RC 
1mm 

%SD 
1mm 

FBP 0,18 11,49 0,11 20,45 1,74 0,64 1,85 0,49 2,25 0,29 2,82 0,16 4,19 0,04 13,17 
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3D-OSEM i3s5 0,24 5,98 0,19 7,44 1,39 0,77 2,28 0,64 2,06 0,39 2,65 0,20 3,07 0,03 8,91 

3D-OSEM i5s5 0,20 6,56 0,15 8,73 1,75 0,76 2,77 0,63 2,42 0,41 2,69 0,22 3,11 0,04 7,31 

3D-OSEM i10s5 0,17 7,29 0,13 9,76 2,21 0,74 3,53 0,62 2,92 0,41 3,15 0,22 3,56 0,06 6,74 

3D-OSEM i15s5 0,17 7,91 0,10 12,85 2,49 0,74 3,94 0,63 3,17 0,41 3,59 0,22 3,85 0,06 6,84 

3D-OSEM i20s5 0,17 8,51 0,10 14,29 2,69 0,74 4,21 0,63 3,33 0,41 3,90 0,22 4,06 0,06 6,94 

3D-OSEM i25s5 0,17 9,08 0,10 15,47 2,85 0,74 4,38 0,63 3,46 0,41 4,15 0,22 4,22 0,07 7,06 

3D-OSEM i30s5 0,17 9,60 0,10 16,46 2,98 0,74 4,50 0,63 3,58 0,41 4,34 0,22 4,33 0,07 7,12 

PSF i3s5 0,23 7,34 0,19 8,45 4,46 1,12 7,53 0,78 6,98 0,38 8,75 0,15 10,74 0,01 8,76 

PSF i5s5 0,17 9,84 0,13 10,42 4,55 1,37 7,35 1,10 7,36 0,53 11,36 0,25 11,64 0,02 8,44 

PSF i10s5 0,12 13,00 0,08 13,09 5,15 1,60 7,63 1,43 7,11 0,76 9,84 0,40 13,59 0,04 9,03 

PSF i15s5 0,10 13,78 0,06 14,58 5,57 1,66 8,07 1,54 7,07 0,85 9,28 0,46 13,16 0,06 11,66 

PSF i20s5 0,10 13,71 0,05 15,95 5,55 1,67 7,55 1,58 6,42 0,90 8,56 0,50 13,23 0,08 13,43 

PSF i25s5 0,10 13,39 0,05 16,35 5,73 1,66 7,32 1,59 6,21 0,93 7,97 0,51 13,30 0,09 14,20 

PSF i30s5 0,10 12,92 0,04 16,59 5,85 1,65 7,31 1,60 6,46 0,96 7,87 0,53 12,78 0,10 14,58 

PSF i20s5 Gauss 
2mm 

0.10 14.97 0.06 17.56 3.47 1.10 3.85 0.92 3.12 0.56 4.86 0.28 8.59 0.06 10.85 

 

Table S3. Image quality parameters calculated for the 18F-filled NEMA NU 4-2008 phantom in off-center position with 3 scattering sources placed in the FOV 

(OC-SC+). Results are presented for the different reconstruction settings tested. 

Recons SORwater %SD 
water 

SORair % SD air Unifor
mity 
%SD 

RC 
5mm 

%SD 
5mm 

RC 
4mm 

%SD 
4mm 

RC 
3mm 

%SD 
3mm 

RC 
2mm 

%SD 
2mm 

RC 
1mm 

%SD 
1mm 

FBP 0,17 18,57 0,08 44,06 3,79 0,56 4,30 0,45 5,63 0,30 7,73 0,14 9,32 0,03 28,43 

3D-OSEM i3s5 0,24 11,19 0,20 12,61 2,21 0,67 2,36 0,58 3,24 0,35 2,36 0,18 5,18 0,03 9,02 

3D-OSEM i5s5 0,20 11,89 0,15 13,71 2,58 0,67 3,29 0,59 3,72 0,37 2,83 0,22 5,38 0,04 8,76 

3D-OSEM i10s5 0,17 13,14 0,12 15,53 3,15 0,66 3,75 0,57 4,32 0,38 3,85 0,22 6,04 0,06 10,25 

3D-OSEM i15s5 0,17 14,08 0,11 16,88 3,53 0,66 4,05 0,57 4,70 0,37 4,61 0,22 6,58 0,06 11,67 

3D-OSEM i20s5 0,16 14,83 0,10 18,03 3,81 0,67 4,30 0,57 4,98 0,37 5,15 0,22 6,97 0,06 12,68 

3D-OSEM i25s5 0,10 25,12 0,10 19,09 4,02 0,67 4,49 0,57 5,20 0,37 5,54 0,21 7,26 0,06 13,48 

3D-OSEM i30s5 0,10 25,99 0,01 200,57 4,19 0,67 4,64 0,57 5,38 0,37 5,83 0,21 7,48 0,06 14,15 
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PSF i3s5 0,25 6,62 0,21 7,24 3,80 0,97 6,43 0,67 5,93 0,34 6,67 0,13 9,85 0,01 9,51 

PSF i5s5 0,19 8,61 0,15 9,55 3,76 1,20 6,52 0,93 6,02 0,48 8,20 0,22 6,67 0,02 9,22 

PSF i10s5 0,13 11,78 0,09 12,84 4,61 1,35 7,31 1,29 6,11 0,67 7,70 0,38 9,59 0,04 10,61 

PSF i15s5 0,10 14,02 0,07 15,51 5,25 1,41 9,76 1,44 7,36 0,76 8,23 0,42 9,92 0,06 10,30 

PSF i20s5 0,10 14,62 0,06 17,54 4,52 1,43 9,86 1,53 7,23 0,87 9,30 0,51 11,30 0,08 10,19 

PSF i25s5 0,09 15,00 0,05 18,65 4,73 1,43 9,93 1,54 7,43 0,92 10,09 0,56 13,55 0,08 10,28 

PSF i30s5 0,09 15,18 0,05 19,43 4,91 1,42 9,85 1,58 7,65 0,95 10,41 0,59 14,99 0,10 11,57 

 

Table S4. Image quality parameters calculated for the 68Ga-filled NEMA NU 4-2008 phantom positioned in the center of the FOV (C-SC-). Results are presented 

for the different reconstruction settings tested. 

Recons SORwater %SD 
water 

SORair % SD air Unifor
mity 
%SD 

RC 
5mm 

%SD 
5mm 

RC 
4mm 

%SD 
4mm 

RC 
3mm 

%SD 
3mm 

RC 
2mm 

%SD 
2mm 

RC 
1mm 

%SD 
1mm 

FBP 0,19 18,56 0,14 18,52 3,43 0,44 3,97 0,33 3,78 0,20 5,33 0,10 6,84 - - 

3D-OSEM i3s5 0,24 12,24 0,21 11,10 2,98 0,49 3,49 0,38 3,03 0,23 3,94 0,10 5,43 - - 

3D-OSEM i5s5 0,21 13,23 0,17 11,80 3,14 0,48 3,85 0,38 3,25 0,24 4,67 0,12 6,45 - - 

3D-OSEM i10s5 0,18 14,76 0,14 13,35 3,45 0,48 4,33 0,38 3,59 0,24 5,81 0,12 8,02 - - 

3D-OSEM i15s5 0,17 16,69 0,12 14,00 3,67 0,47 4,63 0,38 3,83 0,24 6,59 0,12 8,86 - - 

3D-OSEM i20s5 0,17 17,33 0,12 14,77 3,84 0,47 4,85 0,38 4,04 0,24 7,14 0,12 9,60 - - 

3D-OSEM i25s5 0,17 17,80 0,12 15,46 3,98 0,47 5,02 0,38 4,21 0,24 7,55 0,12 10,25 - - 

3D-OSEM i30s5 0,16 18,18 0,11 16,08 4,10 0,47 5,16 0,38 4,37 0,24 7,84 0,12 10,82 - - 

PSF i3s5 0,24 10,04 0,21 8,08 1,51 0,62 2,36 0,39 3,17 0,23 5,38 0,09 6,53 - - 

PSF i5s5 0,19 11,22 0,16 9,65 1,53 0,70 2,60 0,48 2,36 0,30 2,90 0,13 5,31 - - 

PSF i10s5 0,14 13,40 0,11 13,03 2,28 0,75 3,77 0,58 2,99 0,38 2,46 0,18 4,44 - - 

PSF i15s5 0,12 14,76 0,09 15,34 2,63 0,75 4,05 0,59 3,56 0,41 3,24 0,20 5,12 - - 

PSF i20s5 0,12 15,67 0,08 17,01 2,81 0,74 4,14 0,59 3,73 0,42 3,92 0,22 6,07 - - 

PSF i25s5 0,11 16,30 0,07 18,28 2,94 0,73 4,16 0,58 3,78 0,43 4,28 0,22 6,91 - - 

PSF i30s5 0,11 15,97 0,07 20,05 3,04 0,73 4,16 0,58 3,83 0,44 4,50 0,23 7,66 - - 
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Table S5. Image quality parameters calculated for the 68Ga-filled NEMA NU 4-2008 phantom in off-center position with 3 scattering sources placed in the 

FOV (OC-SC+). Results are presented for the different reconstruction settings tested. 

Recons SORwater %SD 
water 

SORair % SD air Unifor
mity 
%SD 

RC 
5mm 

%SD 
5mm 

RC 
4mm 

%SD 
4mm 

RC 
3mm 

%SD 
3mm 

RC 
2mm 

%SD 
2mm 

RC 
1mm 

%SD 
1mm 

FBP 0,20 19,15 0,14 27,01 5,90 0,31 3,78 0,25 6,15 0,16 9,82 0,08 20,56 - - 

3D-OSEM i3s5 0,24 11,16 0,21 9,98 3,50 0,45 4,11 0,33 3,76 0,21 4,35 0,09 8,07 - - 

3D-OSEM i5s5 0,22 12,58 0,18 10,65 3,93 0,48 4,71 0,36 4,26 0,24 4,93 0,11 7,93 - - 

3D-OSEM i10s5 0,19 15,22 0,15 12,18 4,33 0,48 5,39 0,36 4,77 0,24 5,46 0,12 8,80 - - 

3D-OSEM i15s5 0,18 17,08 0,14 13,45 4,61 0,48 5,77 0,36 5,14 0,24 5,59 0,12 9,32 - - 

3D-OSEM i20s5 0,18 18,49 0,13 14,46 4,84 0,48 6,03 0,36 5,43 0,24 5,65 0,12 9,66 - - 

3D-OSEM i25s5 0,18 19,61 0,13 15,32 5,02 0,48 6,22 0,36 5,65 0,24 5,70 0,12 9,88 - - 

3D-OSEM i30s5 0,18 20,53 0,13 16,05 5,16 0,47 6,37 0,36 5,83 0,24 5,76 0,12 10,03 - - 

PSF i3s5 0,26 7,85 0,23 7,39 1,79 0,62 3,76 0,38 3,54 0,21 5,37 0,07 5,58 - - 

PSF i5s5 0,20 9,52 0,17 9,25 1,77 0,72 3,21 0,47 3,04 0,27 4,50 0,11 5,80 - - 

PSF i10s5 0,15 12,24 0,12 12,35 2,48 0,77 3,38 0,55 3,45 0,36 4,40 0,16 5,33 - - 

PSF i15s5 0,13 13,84 0,10 14,32 2,87 0,77 3,83 0,56 3,76 0,40 4,21 0,19 5,24 - - 

PSF i20s5 0,12 14,95 0,08 15,70 2,62 0,76 3,88 0,56 3,67 0,41 3,92 0,20 4,77 - - 

PSF i25s5 0,12 15,79 0,08 16,75 2,76 0,75 4,23 0,56 3,90 0,42 4,10 0,21 4,46 - - 

PSF i30s5 0,11 16,47 0,07 17,57 2,90 0,75 4,59 0,56 4,15 0,43 4,39 0,22 4,20 - - 

 

Table S6. RC max and RC A50 calculated for the 18F Micro Hollow Sphere phantom with a contrast ratio of 1/8 for C-SC- and OC-SC+ acquisitions. 

  C-SC- OC-SC+ 

  RC max RC A50 RC max RC A50 

  Φ spheres (mm) 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 

3D-OSEM i3s5 0,94 0,77 0,55 0,37 0,70 0,58 0,42 0,30 0,91 0,75 0,55 0,32 0,69 0,54 0,41 0,26 

3D-OSEM i5s5 0,91 0,80 0,61 0,43 0,69 0,60 0,46 0,34 0,90 0,77 0,60 0,35 0,67 0,56 0,44 0,29 
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3D-OSEM i10s5 0,88 0,78 0,63 0,47 0,68 0,59 0,47 0,37 0,88 0,76 0,61 0,37 0,66 0,55 0,44 0,30 

3D-OSEM i15s5 0,87 0,77 0,63 0,48 0,68 0,59 0,47 0,37 0,87 0,76 0,60 0,38 0,66 0,55 0,44 0,30 

3D-OSEM i20s5 0,87 0,77 0,63 0,48 0,68 0,58 0,47 0,37 0,87 0,76 0,60 0,38 0,66 0,55 0,44 0,30 

3D-OSEM i25s5 0,88 0,77 0,63 0,48 0,68 0,58 0,47 0,37 0,87 0,76 0,60 0,37 0,66 0,55 0,44 0,30 

3D-OSEM i30s5 0,88 0,77 0,63 0,48 0,68 0,58 0,47 0,37 0,87 0,76 0,60 0,37 0,66 0,55 0,44 0,30 

PSF i3s5 1,43 0,89 0,49 0,29 0,99 0,65 0,38 0,23 1,30 0,85 0,48 0,26 0,91 0,60 0,36 0,22 

PSF i5s5 1,72 1,16 0,66 0,36 1,17 0,84 0,49 0,29 1,55 1,14 0,64 0,32 1,08 0,80 0,47 0,26 

PSF i10s5 1,90 1,52 0,94 0,52 1,29 1,08 0,69 0,41 1,72 1,53 0,93 0,41 1,20 1,09 0,67 0,36 

PSF i15s5 1,86 1,68 1,13 0,63 1,28 1,19 0,82 0,50 1,72 1,73 1,13 0,52 1,21 1,21 0,80 0,42 

PSF i20s5 1,79 1,77 1,25 0,72 1,25 1,26 0,90 0,56 1,68 1,84 1,28 0,58 1,19 1,29 0,90 0,47 

PSF i25s5 1,71 1,82 1,35 0,80 1,20 1,30 0,96 0,61 1,63 1,90 1,38 0,63 1,16 1,34 1,00 0,51 

PSF i30s5 1,63 1,85 1,42 0,86 1,17 1,33 1,04 0,66 1,58 1,95 1,47 0,68 1,13 1,37 1,07 0,54 

PSF i20s5 Gauss 
2mm 

1,43 1,27 0,84 0,51 1,02 0,92 0,62 0,40 1,40 1,22 0,80 0,44 0,98 0,88 0,59 0,36 

 

Table S7. RC max and RC A50 calculated for the 18F Micro Hollow Sphere phantom with a contrast ratio of 1/4 for C-SC- and OC-SC+ acquisitions. 

  C-SC- OC-SC+ 

  RC Amax RC A50 RC Amax RC A50 

  Φ spheres (mm) 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 

3D-OSEM i3s5 0,91 0,72 0,50 0,37 0,70 0,57 0,38 0,33 0,89 0,71 0,47 0,32 0,68 0,55 0,39 0,29 

3D-OSEM i5s5 0,91 0,77 0,56 0,42 0,70 0,61 0,46 0,36 0,90 0,76 0,52 0,34 0,69 0,57 0,43 0,31 

3D-OSEM i10s5 0,92 0,77 0,61 0,47 0,72 0,61 0,49 0,40 0,88 0,76 0,55 0,37 0,68 0,58 0,44 0,33 

3D-OSEM i15s5 0,92 0,76 0,62 0,49 0,72 0,60 0,50 0,41 0,88 0,75 0,55 0,38 0,68 0,58 0,45 0,34 

3D-OSEM i20s5 0,92 0,75 0,62 0,50 0,72 0,60 0,50 0,41 0,88 0,74 0,55 0,38 0,68 0,58 0,45 0,34 

3D-OSEM i25s5 0,93 0,75 0,62 0,50 0,71 0,60 0,50 0,42 0,89 0,74 0,55 0,38 0,68 0,58 0,45 0,34 

3D-OSEM i30s5 0,92 0,75 0,62 0,50 0,72 0,60 0,50 0,42 0,89 0,74 0,55 0,38 0,68 0,58 0,45 0,34 

PSF i3s5 1,08 0,70 0,42 0,30 0,83 0,55 0,36 0,28 1,07 0,67 0,41 0,28 0,78 0,52 0,35 0,26 
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PSF i5s5 1,32 0,90 0,51 0,34 1,01 0,69 0,42 0,31 1,31 0,86 0,48 0,30 0,93 0,65 0,40 0,28 

PSF i10s5 1,57 1,22 0,67 0,42 1,18 0,91 0,53 0,36 1,58 1,18 0,63 0,35 1,11 0,87 0,50 0,32 

PSF i15s5 1,64 1,40 0,78 0,49 1,24 1,02 0,59 0,41 1,67 1,02 0,59 0,41 1,16 0,99 0,57 0,34 

PSF i20s5 1,65 1,52 0,86 0,54 1,24 1,11 0,67 0,45 1,69 1,51 0,82 0,42 1,18 1,08 0,63 0,36 

PSF i25s5 1,65 1,60 0,92 0,58 1,25 1,16 0,71 0,48 1,68 1,60 0,89 0,45 1,18 1,16 0,68 0,38 

PSF i30s5 1,64 1,65 0,96 0,62 1,23 1,20 0,74 0,51 1,66 1,68 0,94 0,47 1,17 1,22 0,71 0,40 

PSF i20s5 Gauss 
2mm 

1,34 1,09 0,65 0,42 1,01 0,83 0,53 0,38 1,32 1,06 0,62 0,37 0,96 0,80 0,50 0,33 

 

Table S8. RC max and RC A50 calculated for the 68Ga Micro Hollow Sphere phantom with a contrast ratio of 1/8 for C-SC- and OC-SC+ acquisitions 

  C-SC- OC-SC+ 

  RC max RC A50 RC max RC A50 

  Φ spheres (mm) 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 7.86 6.23 4.95 3.95 

3D-OSEM i3s5 0,63 0,41 0,29 0,19 0,46 0,31 0,22 0,16 0,59 0,40 0,27 0,17 0,43 0,30 0,21 0,15 

3D-OSEM i5s5 0,63 0,42 0,31 0,21 0,45 0,31 0,24 0,17 0,59 0,41 0,28 0,18 0,43 0,31 0,22 0,16 

3D-OSEM i10s5 0,62 0,42 0,32 0,23 0,46 0,32 0,25 0,18 0,59 0,40 0,29 0,19 0,43 0,31 0,23 0,16 

3D-OSEM i15s5 0,62 0,41 0,32 0,23 0,46 0,32 0,25 0,19 0,59 0,40 0,29 0,20 0,43 0,31 0,23 0,17 

3D-OSEM i20s5 0,62 0,41 0,32 0,24 0,46 0,32 0,25 0,19 0,59 0,39 0,30 0,20 0,43 0,31 0,23 0,17 

3D-OSEM i25s5 0,62 0,41 0,32 0,24 0,46 0,32 0,25 0,19 0,59 0,39 0,30 0,20 0,43 0,31 0,23 0,17 

3D-OSEM i30s5 0,62 0,41 0,32 0,24 0,46 0,32 0,25 0,19 0,59 0,39 0,30 0,20 0,43 0,31 0,23 0,17 

PSF i3s5 0,82 0,48 0,28 0,17 0,58 0,35 0,22 0,15 0,75 0,45 0,27 0,16 0,54 0,33 0,21 0,14 

PSF i5s5 0,92 0,57 0,34 0,20 0,64 0,41 0,26 0,16 0,84 0,55 0,31 0,18 0,60 0,39 0,24 0,15 

PSF i10s5 0,96 0,68 0,43 0,24 0,67 0,47 0,31 0,19 0,89 0,65 0,38 0,21 0,63 0,45 0,28 0,18 

PSF i15s5 0,94 0,71 0,47 0,26 0,67 0,50 0,35 0,21 0,87 0,69 0,42 0,23 0,63 0,48 0,31 0,19 

PSF i20s5 0,92 0,73 0,50 0,28 0,66 0,51 0,37 0,22 0,86 0,70 0,44 0,25 0,62 0,49 0,32 0,20 

PSF i25s5 0,90 0,74 0,53 0,29 0,65 0,51 0,38 0,23 0,85 0,71 0,45 0,26 0,61 0,50 0,33 0,21 

PSF i30s5 0,88 0,74 0,54 0,30 0,64 0,52 0,39 0,24 0,84 0,72 0,46 0,27 0,60 0,50 0,34 0,21 
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Annexe 4 – Additional file 2 : SPECT images of the NEMA NU4-2008 phantom and 

CT images of the 3D-printed rat phantoms 

 

Figure S1: Image samples of 18F and 68Ga-filled NEMA NU 4-2008 phantoms performed for C-SC- 

acquisitions. Three different reconstruction settings are presented : 3D-OSEM, PSF and PSF with a 2 

mm FWHM Gaussian filter only for 18F acquisition. Axial slices are centred in the three different parts 

of the phantom : air and water inserts (left), uniform region (middle) and capillaries (right). The image 

window was normalized on the background of the phantom 
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Figure S2: CT images of the four 3D-printed rat phantoms filled with water. Images were reconstructed 

with a soft tissue kernel filter and displayed with a window width of 500 Hounsfield unit (HU) and a 

window level of +50 HU. Four axial (left) and coronal (right) slices are presented, showing the different 

compartments of the phantom 
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Apport des technologies TEMP et TEP numériques en médecine nucléaire dans 
le domaine de l’oncologie clinique et préclinique 

Résumé : La médecine nucléaire a connu ces dernières années d’importantes évolutions 
technologiques grâce à l’arrivée de caméras dites numériques, qui reposent sur l’utilisation de 
détecteurs semi-conducteurs. En tomographie d’émission monophotonique (TEMP), cette 
technologie a d’abord été introduite sur des caméras CzT dédiées à l’exploration cardiaque. 
Plus récemment, des caméras CzT 360° à champ de vue étendu ont été développées pour 
permettre des explorations tomographiques corps entier. De même, les caméras utilisées en 
tomographie par émission de positon (TEP) ont connu une transition vers des technologies 
numériques grâce à l’utilisation de nouveaux détecteurs SiPM. Ce travail a permis d’évaluer 
les performances de ces caméras TEMP et TEP numériques en médecine nucléaire dans le 
domaine de l’oncologie clinique et préclinique. Nous avons ainsi démontré les gains en 
sensibilité, en résolution en énergie et en contraste image obtenus à l’aide des caméras CzT 
360° par rapport aux caméras de Anger conventionnelles. Il a également été démontré la 
faisabilité d’utiliser ce type de caméra, initialement développée pour l’homme, pour réaliser 
de l’imagerie chez le petit animal. Dans un second temps, nous avons évalué sur fantôme les 
caméras TEP SiPM pour une utilisation en préclinique. Nous avons ainsi mesuré des 
performances s’approchant de celles obtenues avec des caméras microTEP dédiées, en 
permettant l’imagerie simultanée de quatre animaux, et montré la possibilité de réaliser de la 
quantification avec une précision suffisante en oncologie préclinique. 

Mots clés : caméra TEMP CzT 360°, caméra TEP SiPM, imagerie clinique, imagerie préclinique, 
oncologie 

Contribution of digital SPECT and PET technologies in nuclear medicine in the 
field of clinical and preclinical oncology 

Abstract : In recent years, nuclear medicine has undergone significant technological advances 
with the introduction of digital cameras based on the use of semiconductor detectors. In 
single-photon emission computed tomography (SPECT), this technology was first introduced 
on dedicated cardiac CzT cameras. More recently, 360° CzT cameras with extended field-of-
view have been developed to enable whole-body tomographic explorations. Similarly, the 
cameras used in positron emission tomography (PET) have undergone a transition to digital 
technologies thanks to the use of new SiPM-based detectors. This work has allowed for the 
evaluation of the performance of these digital SPECT and PET cameras in nuclear medicine, 
within the field of clinical and preclinical oncology. We have thus demonstrated the 
improvements in sensitivity, energy resolution, and image contrast achieved through the use 
of 360° CzT cameras compared to conventional Anger cameras. Additionally, we 
demonstrated the feasibility of using this type of camera developed for humans, to perform 
preclinical imaging in small animals. Furthermore, we have evaluated SiPM-based PET 
cameras using phantoms for potential preclinical applications. We have thus measured 
performance approaching that obtained with dedicated microPET cameras, enabling 
simultaneous imaging of four animals, and demonstrated the ability to perform accurate 
quantification in preclinical oncology. 

Key words : 360° CzT SPECT camera, SiPM-based PET camera, clinical imaging, preclinical 
imaging, oncology 


