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Résumé 
 

La méthode de Monte Carlo (MMC) constitue un outil primordial dans le développement et 

l’optimisation des performances de l’imagerie en médecine nucléaire. En exploitant la 

simulation Monte Carlo (MC), notre travail a pour objectif d’optimiser l’application de la 

méthode de correction de diffusion, Triple Fenêtre d’Energie (TEW), sur les images 

tomographiques en tomographie par émission monophotonique (TEMP) acquises au 99mTc, et 

de définir les paramètres adéquats pour l’acquisition des images de TEMP au 223Ra. 

La modélisation du système TEMP adopté dans notre évaluation, SPECT/CT Symbia T6 de 

Siemens, a été réalisée à l’aide de GATE. La simulation a été validée par des tests 

expérimentaux avec une bonne concordance. 

L’étude de l’effet de la diffusion sur les performances de la TEMP au 99mTc a confirmé 

l’impact important de la diffusion directe sur la qualité des images. Par ailleurs, nous avons 

conclu que pour optimiser la correction de la diffusion par la méthode TEW, des sous-fenêtres 

étroites sont plus appropriées pour générer des estimations plus précises du nombre des 

photons diffusés sous le pic photoélectrique, et améliorer la quantification des images 

tomographiques. 

La caractérisation de la TEMP pour l’acquisition des images de post-injection du 223Ra, a 

montré que des fenêtres d’énergies relativement larges et des collimateurs avec des septa épais 

sont les plus adaptés à ce type d’acquisition. 

 

Mots-clefs : Tomographie par Emission Monophotonique (TEMP), Monte Carlo, GATE, 
99mTc, 223Ra, correction de diffusion, Triple Fenêtre d’Energie (TEW) 
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Abstract  
 

Monte Carlo simulations represent an essential tool for developing and optimizing the 

performances of devices in nuclear medicine imaging. Using the assets of this method, the 

purpose of our work is to optimize the application of the Triple Energy Window method 

(TEW) on the single photon emission computed tomography (SPECT) images acquired with 
99mTc, and to define the suitable parameters for the image acquisition with 223Ra photons. 

The SPECT system adopted for our study, SPECT/CT Symbia T6 from Siemens, was modeled 

using GATE platform. The simulation was validated by experimental tests with a good 

agreement. 

A preliminary investigation confirmed the significant impact of forward scattering on the 

SPECT parameters and image quality with 99mTc. Then, the evaluation of the scatter correction 

with TEW method was performed. We concluded from the optimization of the TEW method 

that narrow sub-energy windows provide more accurate scatter fraction estimation under the 

photopeak, and the quantification of the tomographic images is enhanced. 

Characterization of SPECT for 223Ra post-injection scintigraphy has shown that relatively large 

energy windows coupled to a collimator with thick septa are more adapted for this kind of image 

acquisition. 

 

Keywords: Single photon emission computed tomography (SPECT), Monte Carlo, GATE, 
99mTc, 223Ra, scatter correction, Triple Energy Window (TEW) 
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Introduction générale 

La médecine nucléaire est une spécialité de la médecine où des radiopharmaceutiques, un 

radionucléide couplé à une molécule biologique (traceur), sont administrés aux patients à des 

fins thérapeutiques ou diagnostiques. Dans ce dernier cas, le radiotraceur se fixe dans l’organe 

ou le tissu cible en fonction de la fonction métabolique ou physiologique à explorer, permettant 

de l’examiner de manière non-invasive. L’imagerie en médecine nucléaire, la scintigraphie, est 

appelée imagerie fonctionnelle ou encore imagerie par émission. L’image est formée à partir 

des rayonnements gamma ou X provenant du patient et leur détection par des appareils 

spécifiques pour la construction des images. 

Deux modalités sont actuellement utilisées en imagerie par émission : la tomographie par 

émission monophotonique (TEMP) (Single Photon Emission Computed Tomography 

(SPECT)) et la tomographie par émission de positon (TEP). Dans le cas de la TEMP, le 

radionucléide émet un rayonnement mono-photonique et la détection du rayonnement est 

effectuée par la rotation des détecteurs autour du patient. Par contre en TEP, des émetteurs 

béta+ sont administrés au patient, et suite à leur annihilation avec les électrons de la matière, 

deux photons de 511 keV, émis à 180±0.25° l’un par rapport à l’autre, sont détectés en 

coïncidence au niveau des anneaux de la TEP. Dans les deux cas, des algorithmes de 

reconstruction tomographique sont appliqués sur les images acquises afin d’obtenir la 

distribution tridimensionnelle du radiotraceur dans l’organe et de faciliter l’interprétation 

qualitative et quantitative des images.  

Le traitement quantitatif est influencé par des facteurs limitants qui dépendent des performances 

techniques de l’appareil, de la physiologie du patient, des caractéristiques du radiotraceur 

injecté, et des effets physiques tels que la diffusion et l’atténuation, qui nuisent à la qualité de 

l’image. Pour les facteurs physiques, des méthodes de correction ont été développées afin de 

compenser leurs effets sur la fiabilité de l’interprétation quantitative et qualitative de l’image. 

La méthode de Monte Carlo (MMC) est un outil de simulation qui permet de caractériser les 

nouveaux instruments et d’analyser des phénomènes difficiles à étudier expérimentalement. En 

médecine nucléaire, cette méthode permet aussi de développer de nouvelles méthodes de 
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traitement d’image et d’optimiser celles déjà existantes, comme les méthodes de correction de 

diffusion et d’atténuation implémentées dans les machines de routine clinique. 

Le présent travail est mené dans l’optique d’optimiser les outils disponibles en routine clinique 

et d’en tirer le maximum des bénéfices. Nous avons eu recours aux simulations Monte Carlo 

pour modéliser le système choisi pour notre évaluation, SPECT/CT Symbia T6 Truepoint de 

Siemens, installé au niveau du service de médecine nucléaire du Centre Hospitalo-Universitaire 

Mohammed VI de Marrakech, et de profiter de ses avantages pour améliorer le service rendu 

au patient du département.   

Notre intérêt porte sur deux objectifs :  

- L’évaluation des effets de la diffusion sur les performances de la TEMP et la pertinence 

de sa correction pour la qualité des images scintigraphiques acquises au 99mTc, 

- La caractérisation de la TEMP pour l’acquisition des images de post-traitement au 223Ra, 

tenant compte de la diffusion aussi. 

Pour ce faire, le modèle de la TEMP par la méthode de Monte Carlo a été validé par des tests 

expérimentaux, en utilisant deux types de sources radioactives (mono-énergétique et 

poly-énergétique). Des acquisitions expérimentales de quelques indices de performances de la 

SPECT/CT Symbia T6 ont été réalisées. Ensuite, les mêmes manipulations ont été reproduites 

dans des conditions similaires par simulation. Les résultats de simulation ont été comparés aux 

données de l’expérience. Après la validation, le système simulé était prêt pour commencer le 

travail concernant les objectifs précités. 

Nous avons commencé par l’évaluation de l’effet de la diffusion et de ses deux composantes, 

rétrodiffusion et diffusion directe, sur les différents paramètres de la TEMP, spécifiquement la 

résolution spatiale et résolution en énergie, au cours de l'acquisition des photons émis par la 

désexcitation de 99mTc. Ensuite, l’amélioration de la correction de diffusion par la méthode de 

Triple Fenêtre d’Energie (TEW), largement utilisée en routine clinique pour les acquisitions 

tomographiques avec le 99mTc, a été entamé. L’application de cette méthode pour la soustraction 

des photons diffusés sous le pic photoélectrique implique l’exploitation des fenêtres d’énergie 

secondaires, adjacentes à la fenêtre d’énergie principale, afin de comptabiliser les photons 

diffusés sous cette dernière. Le choix des caractéristiques de ces sous-fenêtres, largeur et 

nombre, conditionne la correction de la diffusion. Des fenêtres secondaires larges ou étroites 

peuvent entraîner une surestimation ou une sous-estimation de la fraction de diffusion sous le 

pic photoélectrique. Ainsi, le présent travail s’intéresse à la détermination des paramètres des 
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fenêtres d’énergie secondaires menant à une estimation précise des photons diffusés dans la 

fenêtre d’énergie principale. A cette fin, des tests expérimentaux et des simulations par la MMC 

ont été menés pour différents environnements (radioactifs et non-radioactifs), reproduisant ainsi 

le cas des lésions dites « froides », qui ne fixent pas de radioactivité, et « chaudes », 

radioactives. Les simulations ont permis d’évaluer des performances difficilement mesurées 

dans la pratique, comme la fraction de diffusion. 

Le second objectif de ce travail de thèse est d’explorer les différents choix de paramètres 

d’acquisition des images scintigraphiques interprétables de post-traitement au 223Ra. Ce 

radioélément émetteur alpha est injecté en faibles activités au patient, pour le traitement palliatif 

des métastases osseuses issues du cancer de la prostate. Ses photons X et gamma, émis avec de 

faibles intensités suite à sa désintégration, sont utilisés pour l’acquisition des images dont 

l’interprétation peut s’avérer difficile.  Par conséquent, le choix des paramètres d’acquisition 

comme le type de collimateur et les fenêtres d’énergie principales, est primordiale pour extraire 

un maximum d’informations des images acquises. De ce fait, cette étude a été menée par 

simulation Monte Carlo, ce qui nous a permis de vérifier le type de collimateur adéquat à ce 

type de scintigraphie, les fenêtres d’énergie produisant des images avec moins de photons 

diffusés, la faisabilité en pratique, et également la réponse de la TEMP à un radionucléide 

émetteur des photons poly-énergétiques (de faibles, moyennes et hautes énergies). 

Ce mémoire de thèse est composé de six chapitres, organisés de la manière suivante : 

Le premier chapitre rappelle la structure et les composants de la gamma caméra TEMP, étant 

l’objet de ce travail de thèse. Le principe de fonctionnement et les performances de cette 

machine sont aussi présentés, ainsi que les facteurs qui limitent la qualité des images 

scintigraphiques et leurs effets sur la quantification.  

La problématique de la reconstruction des images tomographiques et les différentes méthodes 

de reconstructions des images spécifiques à la TEMP sont discutées dans le deuxième chapitre. 

De plus, les facteurs physiques affectant la qualité de l’image de TEMP, l’atténuation et la 

diffusion, et les différentes méthodes de corrections sont abordés aussi. 

Dans ce travail, nous avons largement mis à contribution la simulation par la méthode de Monté 

Carlo afin d’étudier des paramètres qui sont difficiles à évaluer par mesures expérimentales. 

Cette méthode est introduite dans le troisième chapitre avec une mise au point spéciale sur 

GATE (Geant 4 Application for Tomographic Emission), la plateforme de modélisation et 

simulation exploitée dans cette thèse. MaGrid ainsi que le cluster HPC-MARWAN sont 
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présentés également dans ce chapitre comme outil d’exécution des simulations dans un temps 

réduit avec une statistique des évènements acceptable. 

Le processus de validation que nous avons suivi pour l’élaboration du modèle dans GATE du 

système TEMP adopté dans notre étude (Symbia TruePoint T6 de Siemens) est détaillé dans le 

chapitre 4. Les performances de la TEMP, telles que la résolution spatiale, la sensibilité et la 

résolution en énergie ont été mesurées expérimentalement dans le cas de deux radionucléides, 

le 99mTc et le 133Ba et en présence des différents types de collimateurs disponibles dans le service 

de médecine nucléaire du CHU Mohammed VI, Marrakech. Les résultats ont été ensuite 

comparés à ceux de la simulation. 

Le cinquième chapitre aborde l’évaluation de la correction de diffusion avec une méthode 

implémentée dans la routine clinique. En premier lieu, les conditions et les résultats de l’étude 

de la diffusion et son effet sur la qualité de l’image sont détaillés. Ensuite, les moyens 

d’optimisation de ladite méthode sont présentés. Les méthodes et matériels sont décrits pour 

chaque application.  

Nous nous intéressons dans le sixième chapitre à l'estimation par simulation des paramètres de 

choix pour l’acquisition des scintigraphies de post-traitement au 223Ra.  

Les perspectives des études discutées dans ce travail de thèse sont présentées en conclusion 

générale. 
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Chapitre I : Tomographie par Emission 

Monophotonique 

 

 

Introduction 

La tomographie par émission est une modalité de l’imagerie médicale dont le but est de fournir 

la distribution d’un radiotraceur, préalablement injecté au patient, dans le corps humain à 

travers la détection des photons gamma ou X émis de nombreuses positions suivant le 

fonctionnement de l’organe à explorer. 

Deux principales méthodes de tomographie par émission sont disponibles en médecine 

nucléaire : la tomographie par émission monophotonique (TEMP ou SPECT pour Single 

Photon Emission Computed Tomography), et la tomographie par émission de positon (TEP ou 

PET pour Positron Emission Tomography).  

En TEMP, la gamma caméra, à une ou plusieurs têtes de détection, tourne autour du patient afin 

d’acquérir des projections bidimensionnelles de la distribution volumique du radiotraceur 

concentré dans l’organe à explorer. 

Par contre en TEP, l’acquisition repose sur la détection en coïncidence des photons 

d’annihilation du positon dans la matière, par des cristaux formant un anneau autour du patient. 

L’objectif est de fournir la distribution volumique du radiotraceur émetteur des positons, 

concentré dans l’organe à explorer,  

Dans ce premier chapitre, nous allons rappeler les notions basiques de la TEMP, en passant par 

son principe de fonctionnement, ses différentes composantes, ses performances, ainsi que les 

limites de son utilisation. 

I.1. Principe de fonctionnement de la TEMP 

I.1.1. Radiopharmaceutiques ou radiotraceurs 

Un radiopharmaceutique ou encore un radiotraceur est une molécule qui se concentre 

sélectivement sur un organe afin de mettre en évidence d’une façon non-invasive son 

fonctionnement ou un processus métabolique spécifique. Il peut être sous forme d’un atome 
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radioactif, comme le cas de l’131I qui se fixe sélectivement sur la thyroïde, ou composé d’un 

élément radioactif, marqueur, associé par des liaisons chimiques à une molécule biologique, 

traceur, qui sert à le « transporter » vers l’organe à explorer, possédant des récepteurs 

spécifiques à cette molécule. La liaison chimique entre le traceur et le marqueur doit être solide 

pour éviter leur dissociation après l’injection. 

Le radiotraceur peut être administré au patient par voie intraveineuse, orale, rectale, ou par 

inhalation, selon le but de l’étude. Plusieurs radioéléments sont utilisés en médecine nucléaire 

pour la détection par TEMP (Tableau I-1), et le choix du radioélément dépend des facteurs 

physiques suivants : 

- Une durée de vie assez longue pour permettre la bonne distribution du 

radiopharmaceutique dans l’organe (parfois le corps entier) à explorer, et aussi courte 

pour éviter l’irradiation inutile du patient, 

- Une énergie raisonnablement élevée pour éviter l’atténuation des rayonnements gamma 

par les différents organes sur leur trajet, et faciliter leur détection.  

Tableau I-1 : Caractéristiques de quelques radioéléments utilisés en médecine nucléaire pour les 
acquisitions par TEMP 

Isotopes 
Energie d’émission 

gamma (keV) 
Période physique 

99mTc 140 6,02 h 

131I 364  8j 

123I 159 13,2 h 

111In 173, 247 2.8 j 

133Xe 81 5,27 j 

153Sm 103 1,92 j 

 

Le radioélément le plus utilisé en imagerie par TEMP est le 99mTc, un radioélément émetteur 

des photons gamma à partir de la désintégration béta- du 99Mo (Figure I-1 [1]), compte tenu de 

sa courte période physique (6 h), et de la faible énergie des rayonnements gamma émis de 

140 keV, suffisante pour les détecter et éviter leur atténuation dans le corps. La disponibilité du 
99mTc sous forme de générateur portable de type 99Mo/99mTc, qui peut être utilisé pendant plus 

d’une semaine (dépendant de l’activité initiale du 99Mo) fait de lui le radioélément du choix en 

médecine nucléaire.   
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Figure I-1 : Schéma de désintégration du 99Mo  

 

I.1.2. Composants du dispositif de détection 

La conception de la gamma caméra dans son état actuel remonte aux années 50 par Hal Anger 

(né en 1920), d’où vient le nom de caméra Anger. Dès lors, son principe de fonctionnement n’a 

pas connu de modifications majeures, mais des améliorations au niveau de ses performances et 

des outils informatiques ont marqué l’évolution de cet appareil. 

Le principe de la gamma caméra repose sur la détection des photons X ou gamma émis par le 

patient, de les comptabiliser et de déterminer leurs positions d’émission des images 

bidimensionnelle ou tridimensionnelle interprétable par le médecin. La gamma caméra (Figure 

I-2 [2]) peut comporter une ou plusieurs têtes de détection qui se compose d’un collimateur, 

d’un cristal scintillateur de détection, souvent d’un guide de lumière, d’un arrangement de tubes 

photomultiplicateurs, et d’un circuit électronique. 

 

Figure I-2 : Exemple d’une gamma caméra à deux têtes de détection (à gauche) avec une vue sur les 
composants de sa tête de détection (à droite)  
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I.1.2.1. Le collimateur  

Le collimateur (Figure I-3 [3]) est une plaque en matériau atténuant des rayonnements gamma 

(plomb, tungstène …), percé de trous de formes souvent hexagonales, mais qui peut être 

coniques ou cylindriques, séparés par des septa (des espaces du matériau atténuant). Le rôle du 

collimateur est de sélectionner les photons émis dans la même direction que les trous, et 

d’atténuer ceux provenant d’autres directions, et qui peuvent transporter des informations 

incorrectes sur la position d’émission des rayonnements. Le collimateur permet l’obtention 

d’une représentation bidimensionnelle du radiotraceur sur le cristal. 

 

Figure I-3: Structure hexagonale d’un collimateur à trou parallèle  

 

Plusieurs types de collimateurs sont utilisés pour les différentes acquisitions. Ils se distinguent 

par la géométrie et la capacité d’atténuation selon l’organe à explorer et l’énergie du 

radionucléide utilisé. En choisissant le bon collimateur, il est possible de préserver, 

d’augmenter ou de diminuer la taille des images, en utilisant des collimateurs à trous parallèles, 

convergents ou divergents respectivement, et de choisir entre la qualité et la vitesse de 

l’acquisition. Le collimateur à trous parallèles reproduit avec fidélité la forme de l’organe et il 

est adapté à la majorité des tissus, ainsi il est le plus communément utilisé. Les collimateurs 

peuvent être choisis aussi selon la qualité d’image recherchée. Pour améliorer la résolution 

spatiale, des collimateurs avec des trous étroits permettant une sélection limitée des 

rayonnements sont utilisés. Pour augmenter la sensibilité, des collimateurs à trous plus ouverts 

sont utilisés afin d’augmenter la statistique de l’acquisition. Généralement trois types de 

collimateurs sont les plus souvent adoptés pour les acquisitions TEMP, basse énergie pour les 

photons dont l’énergie est inférieure à 200 keV comme le 99mTc (140 keV) et le 201Tl (69 keV 

et 81 keV), moyenne énergies pour les photons d’énergie moyenne entre 200 keV et 300 keV, 

comme le 67Ga (93 keV, 184 keV, et 296 keV), et haute énergie pour les photons dont l’énergie 

est supérieure à 300 keV comme l’131I (284 keV et 364 keV). 
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I.1.2.2. Le cristal scintillant 

Les rayonnements sont détectés par la gamma caméra à travers un scintillateur inorganique 

(Tableau I-2 [3]). En interagissant avec les photons gamma par effet photoélectrique ou effet 

Compton, le scintillateur convertit ces photons en un nombre de photons lumineux 

(scintillation). Le processus de conversion repose sur l’interaction du photon émis de la source 

avec les atomes du cristal, dont la structure est composée d’une bande de valence, remplie des 

électrons, une bande de conduction, dont les niveaux d’énergie sont vides et un gap entre les 

deux bandes. Une quantité d’énergie de ce photon est transférée aux électrons du scintillateur, 

les éjectant de la bande de valence vers la bande de conduction, créant ainsi un pair d’électron 

trou. Les atomes du cristal sont dans un état d’excitation, et lors de la désexcitation (le retour 

des électrons vers la bande de valence) des photons de scintillations sont émis (Figure I-4 [4]), 

avec une longueur d’onde entre 380 et 440 nm, adaptée à la fenêtre d’entrée des 

photomultiplicateurs. Le nombre des scintillations dépend de l’énergie déposée par les photons 

gamma qui ont atteint le cristal et de l’épaisseur de ce dernier.  

Tableau I-2 : Caractéristiques de différents scintillateurs utilisés en imagerie par émission  

 NaI (Tl) BaF2 BGO LSO GSO 

Numéro atomique 

effectif 
51 54 74 66 59 

Coefficient 

d’atténuation 

linéique (cm-1) 

0.34 0.44 0.92 0.87 0.62 

Indice de réfraction 1.85 - 2.15 1.82 1.85 
Rendement 

lumineux 

(% NaI(Tl)) 

100 5 15 75 30 

Longueur d’onde 

(nm) 
410 220 480 420 430 

Constante de 

décroissance (ns) 
230 0.8 300 40 65 

Fragilité Oui Peu Non Non Non 
Hygroscopique Oui Non Non Non Non 

 

Un scintillateur doit avoir un bon pouvoir d’arrêt et doit être transparent vis-à-vis des photons 

de scintillation pour réduire l’auto-absorption. Iodure de sodium dopé au thallium, NaI(Tl), 

représente le cristal de choix pour ce compromis, avec son numéro atomique (Z=51) et sa 

densité (3,7 g/cm3) suffisants pour arrêter les photons émis par la majorité des radioéléments 

utilisés en médecine nucléaire. Sa faible constante de désintégration (230 ns) et son rendement 
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lumineux élevé, permettent un taux de comptage élevé, produisant un photon lumineux pour 

approximativement 30 eV d’énergie photonique.  

Le scintillateur en TEMP est souvent présenté sous forme d’un seul cristal de grande surface 

(par exemple 40 x 50 cm2), de forme rectangulaire ou circulaire et d’une épaisseur relativement 

faible (9,5 mm ou 15.87 mm) suffisante pour arrêter les 140 keV, énergie du 99mTc, le 

radioélément le plus utilisé en médecine nucléaire. Dans quelques systèmes dédiés à la détection 

des photons dont l’énergie peut atteindre 511 keV, le cristal est plus épais (12,7 mm, 15,9 mm 

ou 19 mm).  L’inconvénient majeur du NaI(Tl) est son hygroscopicité, ainsi afin de le protéger 

contre l’humidité, un confinement hermétique, souvent une couche en époxy ou à base de 

l’aluminium, doit être utilisé autour du cristal, et la machine doit être installée dans 

environnement où le niveau d’humidité est contrôlé. 

 

Figure I-4 : Principe de production des photons de scintillation dans un scintillateur inorganique  

 

I.1.2.3. Le guide de lumière 

La différence d’indice de réfraction entre le cristal (1,85 pour NaI(Tl)) et la photocathode exige 

l’utilisation d’un guide de lumière, une plaque en verre avec un indice de réfraction 

intermédiaire. Son rôle est d’assurer un bon couplage optique entre le scintillateur et le 

photomultiplicateur, afin d’éviter la perte des scintillations par réflexion sur la surface de la 

photocathode. Ainsi, le guide de lumière assure la bonne distribution des photons lumineux sur 

la surface des photomultiplicateurs, pour combler la perte en nombre de scintillations entre les 

espaces morts créés entre les photomultiplicateurs.  
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I.1.2.4. Les tubes photomultiplicateurs 

Le photomultiplicateur (PMT) est un tube sous vide (Figure I-5 [3]), soumis à une différence 

de potentiel élevée croissante entre la photocathode, la fenêtre d’entrée du photomultiplicateur 

soumis à une tension négative, et l’anode. Des électrodes dont la tension est intermédiaire, les 

dynodes (généralement de nombre de 10), sont arrangées en cascade entre la photocathode et 

l’anode. La photocathode est constituée d’un matériau bi-alcalin dont l’efficacité quantique est 

maximale pour les photons de longueur d’onde de 370 nm (avec un spectre de réponse entre 

200 et 600 nm), adaptée à la majorité des scintillateurs utilisés en tomographie par émission 

[3]. La gamma caméra comporte un grand nombre de tubes photomultiplicateurs, typiquement 

entre 37 et 93, de différents diamètres et distribués en formes hexagonale pour diminuer la 

formation des espaces morts. 

  

Figure I-5 : Les composants et le schéma du principe du photomultiplicateur (a), avec la disposition 
des PMT sur la surface du cristal NaI(Tl)   

 

Le rôle du photomultiplicateur est de convertir les scintillations provenant du cristal en un signal 

électrique. La photocathode absorbe entre 20 et 25% des scintillations provenant du cristal, 

générant ainsi des photoélectrons. Sous l’effet de la différence de potentiel, chaque 

photoélectron se dirige vers la première dynode, portée à une tension supérieure à celle de la 

photocathode, et en interagissant avec celle-ci un nombre d’électrons (entre 2 et 4) sont émis et 

accéléré vers la deuxième dynode. Ce processus de multiplication des électrons par les n 

dynodes du PMT, portées à des différences de potentielles croissantes, continue jusqu’à la 

collecte de tous les électrons au niveau de l’anode. Un signal électrique, exploitable par un 

circuit électrique et proportionnel à l’énergie déposée par le photon détecté, est engendré. Le 

nombre des électrons collectés sur l’anode dépend du rendement quantique qui représente le 

rapport entre le nombre des électrons émis par la photocathode et le nombre de photons 

lumineux incidents.  

(a) (b) 
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Les tubes photomultiplicateurs sont très sensibles au champ magnétique, comme celui de la 

terre. Cette sensibilité dépend principalement de la taille de la photocathode, sa géométrie et le 

type des dynodes. Afin d’éviter cet effet, les PMTs sont protégés par du blindage de type 

µ-métal (alliage composé de nickel, fer et molybdène) [3]. 

I.1.2.5. Le circuit électrique  

Malgré l’amplification des électrons dans les tubes photomultiplicateurs, le signal généré reste 

insuffisant pour pouvoir l’analyser correctement, ce qui demande une amplification 

additionnelle. Cette étape commence par une pré-amplification du signal pour augmenter 

suffisamment le nombre des électrons, afin de faciliter la transmission du courant vers 

l’amplificateur qui, à son tour, multiplie le signal d’environ mille fois. Ces différentes étapes 

d’amplification sont conçues pour assurer la proportionnalité entre le signal électrique et 

l’énergie déposée par les photons X ou gamma dans le cristal.  

Dans la gamma caméra d’Anger, des circuits de positionnement sont utilisés pour estimer les 

sommes pondérées des signaux sortant des photomultiplicateurs, produisant des signaux 

analogiques : 
 et �.  
 correspond au centre de masse des photons de scintillations émis suivant 

l’axe des abscisses et � suivant l’axe des ordonnés. Un troisième signal, �, est estimé, il 

correspondant à l’énergie déposée dans le cristal par le photon détecté. [5] 

Quand un photon gamma interagit dans le cristal à une position donnée, les photomultiplicateurs 

environnants reçoivent une fraction des photons lumineux générés suite à l’interaction. Dans le 

but de déterminer la position d’interaction, chaque préamplificateur attaché à un 

photomultiplicateur est connecté à quatre plaques collectrices, qui génèrent la position selon 

l’axe des abscisses (

, 
�), et selon l’axe des ordonnés (�
, ��), par un réseau de résistance 

électrique �. Chaque résistance a une valeur inversement proportionnelle à la distance qui 

sépare le photomultiplicateur d’une plaque donnée. Le courant sortant de chaque 

photomultiplicateur est partagé sur les quatre plaques, ainsi on obtient quatre signaux 

représentant la somme des courants pondérée depuis tous les photomultiplicateurs. [3, 5] 

Ainsi, les coordonnées de la position d’interaction sont données par : 

Équation I-1    � = ��
��� , � = ��
���  

Et l’énergie totale déposée dans le cristal est exprimée par : 
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Équation I-2 :                                     � = �
 + �� + �
 + �� 

 L’amplitude de chaque signal sortant de l’amplificateur est analysée par un sélecteur 

d’amplitude monocanal (pulse-height analyser), composé de deux discriminateurs 

d’impulsions, dont le rôle est de sélectionner les signaux � dont la hauteur est incluse dans une 

fenêtre d’énergie spécifique. La fenêtre d’énergie est déterminée avant de commencer 

l’acquisition, et elle est généralement de 15% ou 20%, centrée sur l’énergie du pic 

photoélectrique. Seules les impulsions sélectionnées sont utilisées dans l’affichage des images. 

[3] 

Suivant l’étape de détermination des coordonnées de la position d’interaction des photons dans 

le cristal, les données analogiques sont transportées vers l’ordinateur lié à la gamma caméra via 

des pilotes de lignes. L’utilisation de ces pilotes assure la non déformation du signal, et protège 

les circuits électroniques de la gamma caméra de l’endommagement par la surcharge 

électronique. Les pilotes de ligne peuvent être utilisés pour changer l’amplitude des signaux 

afin qu’elle soit adéquate à celle acceptée par l’ordinateur [6].  

Des convertisseurs analogiques-numériques sont ensuite utilisés pour permettre la manipulation 

et la représentation des données dans l’ordinateur. 

I.1.3. Types d’acquisition 

I.1.3.1. Modes d’acquisition des images  

Les rayonnements gamma émis par le patient peuvent être détectés sous différents modes : 

statique, tomographique, dynamique et synchronisé. 

I.1.3.1.1. Mode statique 

En mode statique, les têtes de détection de la gamma caméra et la table du patient restent fixes 

sur une position donnée prédéterminée pendant toute la durée de l’acquisition. Une simple 

projection bidimensionnelle est formée perpendiculairement à une direction donnée.  Les 

informations temporelles ne sont pas exploitées.  

La qualité des images acquises en mode statique dépend de la fenêtre d’énergie utilisée, du type 

du collimateur, de l’angulation du détecteur, du délai d'attente suivant l’injection du 

radiopharmaceutique et du temps d'acquisition. [5, 6] 

I.1.3.1.2. Mode dynamique 

Dans ce mode, les images sont acquises directement après l’injection du radiopharmaceutique 

au patient. Les séquences des images sont indexées dans le temps ce qui permettra de réaliser 
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des études quantitatives, de reproduire des courbe temps-activité, et de calculer le taux de 

fixation ou d’évacuation du radiopharmaceutique dans le tissu ou l’organe étudié.  

I.1.3.1.3. Mode synchronisé 

Le mode synchronisé est utilisé pour les organes ayant un mouvement incontrôlable dépendant 

du temps, principalement le cœur. L’acquisition est synchronisée avec les battements du cœur 

en utilisant un électrocardiogramme (ECG). Les images sont acquises sous forme de trames 

dépendant de la cistole ou de la diastole. 

I.1.3.1.4. Mode tomographique 

Pendant l’acquisition tomographique (Figure I-6 [5]), les têtes de détection tournent autour du 

patient, suivant une orbite circulaire ou elliptique de 360°. Le but est d’acquérir des projections 

de différents angles, représentant la répartition de la concentration bidimensionnelle du 

radiopharmaceutique dans l’organe à explorer. Chaque projection est composée de plusieurs 

profils unidimensionnels. Chaque point du profil représente l’intégrale des photons émis du 

patient suivant une ligne perpendiculaire à la surface de la tête de détection. 

 

Figure I-6 : Acquisition des projections par rotation des têtes de détection autour de l’organe à 
explorer  

 

L’empilements des différents profils unidimensionnels des coupes de projection acquises 

suivant la même position axiale (y), pour les différents angles de rotation (entre 0° et 180° ou 

360°) forment un sinogramme. Le rôle des sinogrammes est de contrôler et corriger les fautes 

d’acquisition, notamment le mouvement du patient. [5] 

La méthode standard de collecte les projections en mode tomographique est pas à pas ou « step 

and shoot ». Dans cette technique, la tête de détection tourne une seule fois d’une manière 

discontinue autour du patient. Elle s’arrête pendant un temps préconfiguré pour permettre 

l’acquisition des projections après un arrêt angulaire. En mode continu la tête tourne autour du 
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patient plusieurs fois sans arrêt jusqu’à ce que des projections avec des statistiques suffisantes 

soient acquises.  

L’avantage de l’acquisition en mode tomographique est la possibilité de réaliser des études 

quantitatives avec plus de précision, une haute qualité d’image de meilleur contraste, et la 

possibilité d’obtenir la répartition tridimensionnelle de la concentration du 

radiopharmaceutique à partir des différentes projections. 

I.1.3.2. Modes d’enregistrement des données  

Les données de sortie du convertisseur analogique-numérique sont enregistrées sous deux 

formes différentes : Le mode séquentiel (mode liste), ou le mode incrémentiel (mode image). 

I.1.3.2.1. Enregistrement séquentiel « mode liste » 

Dans ce mode, les données numériques représentant les coordonnées d’interaction du photon 

dans le cristal sont enregistrées dans un tableau en mémoire. Les coordonnées sont codées, 

ordonnées et enregistrées selon le temps de détection. Ces informations sont ensuite arrangées 

sous forme d’image (statique, dynamique …), et manipulées en changeant la taille de la matrice, 

le temps d’acquisition par trame, et même les données physiologiques, comme le début du cycle 

cardiaque, peuvent être inclus. [6] 

La possibilité de classer les données en mode séquentiel sans qu’elles soient chevauchées, 

permet d’éliminer les événements arythmiques dans les acquisitions cardiaques.  

Le mode séquentiel donne plus de flexibilité dans la manipulation des données, mais il demande 

beaucoup de capacité en mémoire et de temps pour le traitement des informations, et les images 

ne sont pas disponibles pendant ou immédiatement après l’acquisition.   

I.1.3.2.2. Enregistrement incrémentiel 

En mode incrémentiel, les données numériques sont utilisées afin d’identifier l’adresse d’une 

position spécifique en mémoire correspondante à la position d’interaction. Le contenu de cette 

mémoire est incrémenté d’une unité pour chaque photon détecté. Ce mode d’enregistrement 

construit une image en mémoire tampon pendant la collection. Les données sont enregistrées 

directement sur une matrice d’image prédéfinie, et chaque pixel (intersections entre lignes et 

colonnes de la matrice) a une adresse spécifique (en ligne et colonne) correspondant à la 

position dans le cristal. Le choix de la taille de la matrice, et par la suite le nombre et la taille 

des pixels, joue un rôle important dans la résolution spatiale de l’image. [6] 
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I.1.3.2.3. Sinogrammes en TEMP  

Les sinogrammes consistent en des vecteurs bidimensionnels contenant des informations sur 

les photons détectés durant une acquisition tomographique, suivant toutes les directions 

possibles, dans un plan orthogonal (une coupe) à l’axe de rotation de la tête(s) de détection. Les 

coordonnées des entrées du sinogramme identifient l’orientation spatiale des photons détectés 

suivant la coordonnée radiale ��, et l’angle azimutale �. Chaque ligne du sinogramme 

correspond aux projections monodimensionnelles acquises à différents angles de rotation �, 

pour la même position axiale y (Figure I-7 [5]) et le nombre de colonnes correspond au nombre 

de point de mesure. Les deux coordonnées �� et � sont définies en utilisant le plan de référence �
��� couplé à une tête de détection et obtenu par la rotation inverse suivant un angle � du 

plan fixe �
� couplé à la gamma caméra. Un axe additionnel �� permet d’ajouter une 

coordonnée axiale � afin de localiser le sinogramme suivant l’axe de rotation du scanner. 

L’empilement des sinogrammes acquis dans tous les plans pour un objet donné est organisé 

dans un vecteur tridimensionnel � (�� , �, �). Si le système a plus d’une tête, le nombre de 

comptage enregistré suivant une direction identifiée par les coordonnées tridimensionnelles �� , �, �, est égal à la somme des comptages enregistrés sur toutes les têtes pour cette direction. [7, 

8] 

La collection des projections suivant toutes les orientations possibles autour de l’axe z, 

représente l’information utilisée pour la reconstruction de l’image sur ce plan. Le résultat final 

pour un algorithme de reconstruction est une image volumique de l’empilement de tous les 

plans reconstruits. 

 

Figure I-7 : Exemples des lignes de la même projection monodimensionnelle du cœur, acquise de 
différents angles  
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I.2. Caractéristiques de la gamma caméra 

Les performances de la gamma caméra et la qualité des images acquises sont caractérisées par 

des paramètres tel que l’uniformité, la sensibilité, la résolution en énergie, le taux de comptage 

et la résolution spatiale. Ces indices de performance sont rappelés dans cette section. 

I.2.1. Uniformité  

L’uniformité est la capacité de la gamma caméra de reproduire une image de distribution 

homogène d’une source radioactive homogène. Elle peut être intrinsèque, concernant seulement 

la réponse du système sans collimateur, ou extrinsèque tenant compte de la réponse du 

collimateur aussi. Cette dernière est appelée uniformité du système.   

Deux paramètres d’uniformité sont à distinguer : uniformité intégrale (UI) et uniformité 

différentielle (UD). 

I.2.1.1. Uniformité intégrale  

Elle mesure la variation globale maximale de l’intensité des pixels dans le champ de vue du 

détecteur. Elle est obtenue par la relation : 

Équation I-3 :    ��(%) = �  × "#$�"%&"#$
"%&    

Où Max est la valeur maximale du comptage dans les pixels de l’image, et Min est la valeur 

minimale du comptage dans les pixels de l’image 

I.2.1.2. Uniformité différentielle  

Ce paramètre caractérise les variations de taux de comptage dans l’image. Il est obtenu en 

considérant une ligne ou colonne de 5 pixels contigus, commençant du premier pixel de l’image. 

Les valeurs Min et Max des pixels sont déterminées et l’uniformité sur cette rangée est calculée 

par l’Équation I-3. Ce processus est répété sur tous les pixels de l’image, en devançant d’un 

pixel entre chaque rangée de 5 pixels. Les uniformités calculées pour toutes les colonnes et 

lignes sont comparées, et la valeur maximale est déterminée, c’est l’uniformité différentielle. 

L’uniformité peut être dégradée par plusieurs facteurs comme :  

- La divergence de collection des photons entre le centre et la périphérie des 

photomultiplicateurs,  

- Le dysfonctionnement possible d’un ou plusieurs photomultiplicateurs,  

- La non linéarité spatiale,  
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- Un réglage imprécis de la position ou de la largeur de la fenêtre d’énergie, et 

- Le taux de comptage élevé, supérieur à la capacité de détection de la machine.  

L’uniformité du système peut être influencée également par la déformation du collimateur. 

I.2.2. Résolution spatiale 

La résolution spatiale (RS) est la distance minimale séparant deux sources radioactives linéaires 

ou ponctuelles, percevables sur l’image produite par le détecteur. Elle est exprimée par la 

largeur à mi-hauteur (LMH ou FWHM pour Full Width at Half Maximum) d’une fonction 

d’étalement ponctuelle (ou  PSF pour Point Spread Function) d’une source ponctuelle ou d’une 

fonction d’étalement linéique (ou LSF pour Line Spread Function) d’une source linéaire 

(Figure I-8).  

   

Figure I-8 : (a) L’image d’une source linéaire avec la ligne de profil suivant l’axe des X, (b) la 
fonction d’étalement linéique correspondante, tracée suivant l’axe des X, avec la position de la largeur 

à mi-hauteur (LMH) 

 

La résolution spatiale du système, RS, est définie par l’équation suivante : 

Équation I-4 :    '( = )'%* + '+*              

 Où Ri est la résolution spatiale intrinsèque, et Rc est la résolution spatiale du collimateur. 

I.2.2.1. Résolution spatiale intrinsèque 

Elle met en évidence la résolution spatiale du système de détection seulement (le cristal, le 

photomultiplicateur et l’électronique associée) en absence du collimateur. Elle résulte de 

plusieurs facteurs comme, le bruit de Poisson qui décrit le comptage des photons, la limitation 

de la résolution en énergie du scintillateur et de la variation du rendement lumineux selon 

l’énergie déposée, la limitation dû aux fluctuations du rendement quantique des 
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photomultiplicateurs, le changement de la réponse principale du détecteur dépendant de la 

profondeur d’interaction et des propriétés optiques de la surface du cristal. Le bruit de Poisson 

est le principal facteur dégradant la résolution spatiale intrinsèque. Par conséquence, la 

détection des photons de faible énergie provoque la génération d’un faible nombre de photons 

lumineux, ce qui entraîne un faible taux de signal-sur-bruit. Généralement, la résolution spatiale 

intrinsèque est de l’ordre de 3-5 mm, et elle dépend de l’épaisseur du cristal, le nombre de tubes 

photomultiplicateurs utilisés, et de l’algorithme de reconstruction de la position utilisé. [3] 

I.2.2.2. Résolution spatiale du collimateur 

La géométrie du collimateur conditionne sa résolution spatiale (Rc). Cette dernière est donnée 

par l’équation suivante [6] : 

Équation I-5 :     '+ = ,- (+ + - + .)  

Où : h est le diamètre des trous, l est la hauteur septal, c est la distance entre le collimateur et le 

cristal (généralement négligeable) et f est la distance entre la source et la surface externe du 

collimateur. 

L’Équation I-5 montre que les caractéristiques du collimateur influencent la résolution spatiale. 

Ainsi, si le diamètre des trous est petit par rapport à la hauteur des septa, la résolution spatiale 

devient plus petite et la capacité de restituer deux points très proches augmente, donnant une 

qualité d’image meilleure. La résolution spatiale du collimateur varie aussi avec la distance 

source-collimateur, plus la source est loin du collimateur plus la résolution se détériore. 

Généralement pour les valeurs de référence, souvent fournis par le constructeur, elle est 

mesurée à une distance de 10 cm, et elle est de quelques millimètres à quelques centimètres 

dépendant de la géométrie du collimateur [3]. 

Un autre paramètre influençant Rc est l’efficacité géométrique du collimateur, exprimée par : 

Équation I-6 :    /0.. = 123450 607 8,292&7 +2--%3#9é7123450 929#- 607 8,292&7 é3%7          

 

I.2.3. Résolution en énergie  

La résolution en énergie (RE) est la capacité de la gamma caméra de distinguer deux photons 

d’énergies différentes. Elle est déterminée par la largeur à mi-hauteur autour de l’énergie à 

laquelle elle est mesuré (l’énergie caractéristique du radioélément), et est exprimée par : 
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Équation I-7 :                    ':(%) = ∆::  

ΔE est la largeur à mi-hauteur sous le pic photoélectrique. 

Ses valeurs de référence sont données pour une énergie spécifique, par exemple elle est de 

l’ordre de 10% à 140 keV (énergie du photon de désexcitation du 99mTc). Ce paramètre est 

influencé par l’alignement des gains des photomultiplicateurs, le bon fonctionnement de tous 

les photomultiplicateurs, la qualité du cristal (non défectueux et pas de détérioration), le bon 

couplage physique entre le photomultiplicateur, le guide de lumière et le cristal, ainsi que le 

taux de comptage élevé. Actuellement, la majorité des gamma caméras possèdent des méthodes 

électroniques pour la correction de l’énergie, estimée à partir du signal de sortie des 

photomultiplicateurs, qui alignent le pic photoélectrique estimé par chaque photomultiplicateur 

afin d’améliorer la résolution en énergie globale [6].   

I.2.4. Linéarité spatiale 

La linéarité spatiale représente le degré de non linéarité dans l’image d’un objet linéaire. Elle 

est déterminée par le déplacement spatial maximal dans l’image sur le champ de vue. La 

linéarité spatiale est étroitement liée à l’uniformité, ainsi si plusieurs déplacements apparaissent 

sur une zone, l’uniformité y sera plus faible. Les facteurs majeurs qui dégradent la linéarité 

spatiale sont les mêmes que ceux qui influencent l’uniformité. 

I.2.5. Taux de comptage 

Ce rapport représente le nombre de photon gamma détecté dans un temps donné. Il décrit la 

proportionnalité entre le temps de comptage et l’intensité des rayonnements gamma incidents 

sur la surface du cristal. Ce paramètre se dégrade par l’utilisation des fenêtres d’énergie très 

petite, l’utilisation de zoom, et par l’augmentation du nombre photons diffusés détectés. Le 

fonctionnement des circuits de conversion analogique-numérique, ainsi que tous les autres 

circuits qui tiennent compte du temps dégradent aussi le taux de comptage. Par conséquent, le 

système devient plus lent si un composant (de la détection jusqu’à l’affichage de l’image) ne 

fonctionne pas harmonieusement avec les autres.  

I.2.6. Temps mort 

Le temps mort est le temps correspondant à la durée d’analyse de la détection d’un photon par 

la gamma caméra. Pendant ce temps, le détecteur est « aveugle » aux photons incidents, ce qui 

entraîne une perte de comptage. Il est composé du temps de détection, de traitement 
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électronique, de conversion et de lecture des événements. Le temps mort peut-être paralysable 

ou non paralysable: 

Temps mort paralysable : la détection d’un autre photon pendant ce temps entraîne 

l’allongement du temps mort, 

Temps mort non paralysable : la gamma caméra ne détecte aucun photon pendant ce temps, et 

l’enregistrement d’un nouvel événement ne se fait qu’à la fin du dernier. 

I.2.7. Sensibilité 

La capacité de la gamma caméra de détecter un photon émis par une source radioactive est 

exprimée par la sensibilité. Elle est déterminée à partir du rapport du nombre de photons 

primaires détectés par la gamma caméra, sous l’angle solide délimité par la surface du champ 

de vue du détecteur, sur le nombre de photons émis par la source radioactive.  

La sensibilité est directement liée à l’épaisseur du cristal, la fenêtre d’énergie, et le rapport de 

la surface du cristal non couverte par le collimateur sur le la surface totale de celui-ci. Elle est 

inversement proportionnelle à l’énergie du photon et à l’épaisseur du collimateur et ne dépend 

pas de la distance source-collimateur pour les collimateurs à trous parallèles. Les facteurs qui 

dégradent la sensibilité sont les mêmes que ceux qui influencent l’uniformité (voir I.2.1 de ce 

chapitre) en plus de l’endommagement du collimateur et le temps mort. 

La sensibilité est inversement proportionnelle à la résolution spatiale. Une meilleure sensibilité 

sera obtenue pour une faible résolution spatiale. 

I.3. Limites d’imagerie en TEMP 

La précision qualitative et quantitative en TEMP est influencée par plusieurs facteurs qui 

peuvent être regroupés en trois catégories : facteurs physiologiques, facteurs physiques et 

facteurs technologiques. 

I.3.1. Facteurs physiologiques 

Ce sont des facteurs étroitement associés au patient et à la qualité du produit 

radiopharmaceutique (spécificité, bio-cinétique et dose administrée). La possibilité de la 

concentration, plus ou moins importante, des radiopharmaceutiques sur des organes autres que 

l’organe cible, génère une activité du fond qui détériore la statistique de détection et par 

conséquent la qualité de contraste de l’image. La qualité de l’image est influencée aussi par le 

choix du temps d’acquisition, souvent prédéfini pour permettre l’acquisition d’un nombre des 
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évènements suffisant pour l’obtention rapide des images facilement interprétables, tenant 

compte de l’état de santé du patient, notamment sa capacité à rester immobile pendant l’examen. 

Ainsi, les mouvements physiologiques comme les battements du cœur ou la respiration, ou 

volontaires du mouvement du patient pendant l’examen, génèrent des artéfacts au niveau des 

images, ce qui compliquera l’interprétation des images [8]. La taille du patient peut aussi avoir 

un effet remarquable sur l’image du fait de l’augmentation de la contribution des photons 

diffusés. 

I.3.2. Facteurs physiques 

L’interaction des photons dans le corps du patient et le détecteur influencent les images acquises 

par la gamma caméra. Deux phénomènes perturbent la qualité d’image : l’atténuation et la 

diffusion. 

I.3.2.1. Atténuation 

 L’atténuation est le phénomène d’absorption des photons par la matière suite à l’effet 

photoélectrique ou à la déviation de leur trajectoire loin du détecteur suite à la diffusion 

Compton à grand angle. Elle dépend de l'énergie transportée par le photon, de la matière 

traversée (tissu mou, os, poumon …) et de la localisation du site d’émission. L’atténuation des 

photons suit une loi exponentielle dépendante de la nature et de l'épaisseur de matière traversée 

selon l’équation suivante : 

Équation I-8 :     � = � 0�<$              

Où : I0 est l’intensité du faisceau des rayonnements avant de traverser la matière, I est l’intensité 

du faisceau après avoir traversé la matière, x est l’épaisseur de la matière traversée (en cm), et 

µ est le coefficient d’atténuation linéique. Ce dernier représente la probabilité d’interaction d’un 

photon par unité de longueur (en cm-1). Il est associé à la section efficace par : 

Équation I-9 :     < = = × 1>×?>      

Où : @ est la masse volumique de la matière traversée (en �. AB�C), DE est le nombre 

d’Avogadro (FGHBI. BHJ�K), A est la masse atomique du milieu (en �. BHJ�K),  L est la section 

efficace (en ABMFGHBI�K). 

La section efficace totale L s’exprime en fonction des sections efficaces des différentes 

interactions responsables de l’atténuation : 

Équation I-10:  = = =8,292é-095%OP0 + =Q23892& + ='#R-0%S, + =Q5é#9%2& 60 8#%50 
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Dans le cas de la TEMP, l’atténuation est plus prépondérante au centre qu’aux bords de l’organe 

(Figure I-9). L’erreur introduite par l’atténuation dépend aussi de l’épaisseur de l’organe à 

explorer. En conséquence, les photons émis d’une lésion profonde dans le corps auront plus de 

probabilité d’être atténués que ceux émis d’une lésion superficielle. Également, un organe 

d’épaisseur variable, qui se trouve sur la trajectoire des rayonnements émis d’une région où le 

radiopharmaceutique est uniformément distribués, entraînera un comptage inhomogène. Ceci 

est un souci généralement remarqué dans le cas de la scintigraphie myocardique où l’atténuation 

du aux tissus mous (le diaphragme ou les seins), peut engendrer des artéfacts faux-positifs. 

Ainsi, dans les études quantitatives, les images sont fictivement de faible contraste et un grand 

taux de fixation est remarqué pour les tissus de faible capacité d’atténuation comme le poumon 

[9].  

 

 

Figure I-9: Effet de l’atténuation sur les images TEMP. (a) Coupe transversale d’un fantôme 
cylindrique où la distribution de la radioactivité est uniforme, et la différence de contraste entre les 

bords et le centre de l’image est remarquable, (b) profil suivant l’axe des X, de la distribution 
inhomogène du comptage des bords (comptage maximale) vers le centre (comptage relativement 

faible)  

 

I.3.2.2. Diffusion  

Pendant son passage dans la matière, le photon peut subir des interactions cohérentes (Rayleigh) 

ou incohérentes (Compton), ce qui modifie sa trajectoire et son énergie, et par conséquence 

influence la qualité d’image et falsifie son interprétation. Vu que la diffusion Compton est le 

processus dominant pour les énergies des photons gamma utilisés en médecine nucléaire, la 

contribution de la diffusion Rayleigh (10% au maximum) est négligée dans les corrections de 

la diffusion.  
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L’effet Compton repose sur l’interaction entre un photon incident d’énergie TU = ℎW (où h est 

la constante de Planck et W est la fréquence), et un électron des couches externes de l’atome, 

considéré comme libre, et dont l’énergie de liaison est négligeable. Suite à cette interaction, une 

partie de l’énergie du photon incident est transmise à l’électron éjecté ensuite de l’atome, et le 

photon diffusé est dévié d’un angle � avec une énergie : 

Équation I-11     ,XY = ,X�
 ,X3+*(��Z[\ ]) 
Où BAM est l’énergie de masse de l’électron.  

L’énergie des photons diffusés vers l’avant atteint son maximum à un angle � =  0°, et  ℎWY =  ℎW. De plus, aux très faibles énergies où 
,X3+* ≪ 1,  ℎWY ≈ ℎW indépendamment de l’angle 

de diffusion. Dans le cas de la rétrodiffusion, le transfert d’énergie du photon incident à 

l’électron atteint son maximum à un angle � =  180°, et l’Équation I-11 devient : 

Équation I-12 :    ,XY = ,X�
*× ,X3+* 
L’énergie de l’électron de recul peut être écrite par : 

Équation I-13 :    d0 = ,X ,X3+*(��Z[\ ])�
 ,X3+*(��Z[\ ]) 
La section efficace différentielle par électron, eLf, de la diffusion Compton des photons 

diffusés dans l’angle solide eΩ , est donnée par la formule de Klein-Nishina [10] : 

Équation I-14 :  
6=06/ = 5 ** h �
+27*](�
i(��Z[\ ]))*j × (� + i*(��Z[\ ])*(�
+27*])(�
i(��Z[\ ]))) 

Où :  k = lmnop et qr = 2.818 �B est le rayon classique de l’électron. 

La section efficace totale par électron, Lf, est obtenue après intégration sur tous les angles. Et 

la section efficace par atome, Ltunvwux, est obtenue en multipliant Lf par le numéro atomique � de l’atome.  

I.3.3. Facteurs technologiques 

I.3.3.1. Effet du volume partiel ou limitation de la résolution spatiale  

Malgré les avancées et les développements instrumentaux que la TEMP a connu, certains 

facteurs technologiques influencent encore la qualité de l’image. Le facteur le plus important 

est l’influence directe de la distance source-collimateur sur la résolution spatiale à cause de la 

collimation physique des rayonnements, ainsi que la largeur finie de la fonction d’étalement 
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ponctuelle. Ceci a donnée naissance à l’effet du volume partiel. Cet effet a un impact 

principalement sur la visualisation des structures de petites tailles, dont les dimensions sont 

inférieures de 2 à 3 fois la résolution spatiale de l’appareil. Il s’exprime par une grande 

distorsion dans l’estimation des concentrations des activités régionales (Figure I-10 [9]) : la 

sous-estimation de l’activité dans les structures à haute activité par rapport aux organes 

environnants, et le contraire pour les structures ayant une faible activité. [7, 9] 

 

Figure I-10: Estimation de la distribution de l’activité pour des structures de différentes tailles pour 
une gamma camera avec une résolution spatiale de 6 mm. Les lignes continues représentent l’activité 

réelle, et les lignes tiretées représentent l’estimation de l’activité dans les images de TEMP  

  

La largeur finie de la PSF produit un lissage des bords entre les structures adjacentes avec 

différentes concentrations de l’activité dans l’image finale, confondant toutes les transitions 

brusques de l’activité (Figure I-11 [7]). La limitation de la résolution spatiale du TEMP dépend 

de plusieurs facteurs de différentes origines :  

i) Physique : les rayonnements diffusés,  

ii) Instrumentale : la taille du cristal scintillant, son efficacité de détection et la 

géométrie du collimateur,  

iii) Pratique : comme le choix des paramètres d’acquisition et de reconstruction. 

Le choix de la région d’intérêt pour extraction de l’activité régionale n’a pas d’effet direct sur 

la résolution spatiale, mais modifie davantage la précision de la détermination de la distribution 

actuelle du radiotraceur.   
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Figure I-11: Effet du volume partiel, (à gauche) distribution de l’activité pour un tomographe idéal, (à 
droite) image d’un tomographe avec une résolution spatiale finie. (En bas) l’activité estimée tout au 

long des lignes de profils tracées sur l’image  

 

I.3.3.2. Réponse de l’ensemble collimateur-détecteur  

La réponse de l’ensemble collimateur détecteur renvoie à l’image obtenue après acquisition 

d’une source ponctuelle. La forme de cette réponse est le premier facteur décrivant la résolution 

de l’image en TEMP. Elle est constituée de quatre composantes [8, 9] : 

•  La fonction de réponse intrinsèque : c’est la réponse du système TEMP à un champ 

d’irradiation bien focalisé en l’absence du collimateur. Cette fonction représente 

l’efficacité de détection des photons gamma par le cristal, et elle dépend de l’énergie du 

photon incident, de la fenêtre d’énergie utilisée, et de l’épaisseur et la composition du 

cristal. Elle est déterminée par deux facteurs : la précision de la résolution de la position 

par le système de détection et l’effet de la diffusion dans le cristal, 

•  La fonction de réponse géométrique : fait partie de la réponse totale du collimateur. Elle 

représente la répartition des photons détectés, inclus dans la fenêtre d’énergie principale, 

après avoir traversé les trous du collimateur sans interagir avec les septa, 

•  La fonction de réponse de la pénétration septale : décrit la contribution des photons 

détectés dans la fenêtre d’énergie après avoir traversé les septa sans être absorbés, 

•  La fonction de réponse de la diffusion sur les septa : décrit les photons diffusés dans les 

septa et effectivement détectés dans la fenêtre d’énergie choisie. 

L’effet de chacun de ces facteurs est présenté dans la Figure I-12 [9] pour un collimateur de 

haute énergie et un collimateur de moyenne énergie, dans le cas de l’émission des photons de 

364 keV, à une distance de 10 cm de la surface du collimateur. La fonction de réponse 

intrinsèque n’a pas été prise en compte. 
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La réponse de l’ensemble collimateur-détecteur dépend de la distance source collimateur, ce 

qui influence la résolution spatiale surtout dans le cas des acquisitions tomographiques, où la 

distance dépend des angles des projections. Dans ce cas, les images acquises des organes seront 

probablement déformées, et les interprétations seront incorrectes. 

 

 

Figure I-12: Effet de chaque composant de la fonction de réponse du collimateur-détecteur pour un 
collimateur de haute énergie (rangé en haut), et moyenne énergie (rangé en bas) pour des photons de 

364 keV. La première colonne à gauche représente la réponse totale, la deuxième : la réponse 
géométrique, la troisième : la réponse de la pénétration septale et la dernière : la réponse de la 

diffusion dans les septa  
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Chapitre II : Reconstruction d’image en imagerie par 

émission monophotonique TEMP 

 

 

Introduction 

L’acquisition tomographique en TEMP permet d’explorer la distribution du 

radiopharmaceutique à travers des coupes axiales, coronales ou sagittales tout au long de la 

partie acquise, et donc de visualiser l’intérieur du corps d’une façon non invasive. Afin 

d’obtenir ces coupes, des algorithmes de reconstruction de l’image sont proposées. Ils font 

appel à l’utilisation des projections prises de différents angles autour du patient, à travers la 

rotation des têtes de détection autour de la partie d’intérêt. Ces algorithmes sont divisés en deux 

catégories : analytiques et algébriques. 

Dans le présent chapitre les différentes méthodes de reconstruction tomographique sont 

présentées, ainsi que des méthodes de corrections des effets physiques afin de remédier aux 

limitations de la TEMP. 

II.1. Problématique de la reconstruction d’image en 

tomographie par émission 

La reconstruction d’image est un processus dit inverse. Il repose sur l’utilisation des outils 

informatiques pour restituer la concentration réelle du radiopharmaceutique dans l’organe 

exploré à partir des projections acquises [1]. Le but est d’obtenir une représentation 

tridimensionnelle (3D) du radiopharmaceutique dans l’organe à explorer, à partir des 

distributions bidimensionnelles (2D) acquises de différents angles autour du patient [2].  

Afin de définir la fonction de distribution bidimensionnelle de la concentration de l’activité �(�, 	), représentée par le nombre des rayonnements incidents d’une position (�, 	) de 

l’organe, considérons �(�, �), la fonction de projection de �(�, 	) sur la surface du détecteur, 

correspondant à la somme des photons émis tout au long de la ligne de projection 

perpendiculaire à une position s où ils sont détectés suivant un angle �, formée entre la position 

de détection et l’axe ��  (Figure II-1). 
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Figure II-1 : La fonction de projection S(7, ]) dans le détecteur, de la fonction de distribution de 
l’activité .($, R) dans l’organe, détectée sous l’angle θ  

 

En fixant un repère cartésien (�, �, 	) à la fonction f associée au patient et un repère tournant (�, �, y) à la fonction g liée à la TEMP en rotation autour du patient à un angle �, pour chaque 

angle de rotation θ et position s du détecteur, les coordonnées des deux repères sont reliées par : 

Équation II-1 :                                  z$R{ = zZ[\ ] − \}~ ]\}~ ] Z[\ ] { z7P{ 
L’opérateur de projection peut être défini par la transformée de Radon [3], une opération 

mathématique centrale de toutes les techniques tomographiques.  

Équation II-2  :                                  �'].�(7) = S(7, ])  

Avec R est l’opérateur de la transformée de Radon. 

Ainsi la transformée de Radon �(�, �) de la fonction �(�, 	) est la ligne intégrante des valeurs 

de �(�, 	) suivant la ligne inclinée d’un angle � par rapport à l’axe �, à une distance s de 

l’origine. Elle est exprimée par : 

Équation II-3: 

  S(7, ]) = � .($, R)6P =  � .(7 Z[\ ] − P \}~ ] , 7 \}~ ] + P Z[\ ])6P
���
���      

Résoudre le problème de la reconstruction tomographique consiste alors à chercher la solution 

2D de la transformée inverse de Radon (Équation II-4), et donc de trouver la distribution 2D de 
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�(�, 	), considérant les données des projections unidimensionnelles (1D) �(�, �), obtenues des 

différents angles de projections � (entre 0 et 2π). 

Équation II-4                                       .($, R) = z'���'.�{ ($, R)  

Afin d’obtenir une solution unique et stable à partir de l’inversion analytique du problème de 

reconstruction tomographique, le nombre de projections doit être infini. Cependant, en pratique 

le nombre de projections acquises reste limité entre 64 et 128. D’autre part, le bruit de mesure 

dans les projections, souci fondamental en médecine nucléaire, devient plus important pour les 

acquisitions tomographiques en comparaison des acquisitions statiques, où le temps 

d’acquisition est plus long et le comptage par pixel est plus important [4]. 

La résolution du problème d’inversion de la transformée de Radon repose sur des méthodes 

analytiques ou algébriques comme présenté dans les parties qui suivent. 

II.2. Reconstruction analytique 

Les méthodes analytiques sont basées sur l’inversion mathématique directe de la transformée 

de Radon [1], en considérant des hypothèses sur le processus d’acquisition comme 

l’échantillonnage continue des données, absence des effets physiques comme l’atténuation et 

la diffusion et la connaissance de la valeur d’une projection à chaque point  (�, �) du 

sinogramme [5]. En conséquence, la solution peut être calculée rapidement et facilement [6]. 

L’algorithme le plus utilisé pour la reconstruction analytique dans les appareils commercialisés 

est la rétroprojection filtrée (FBP) [4].  

Cette section sera consacrée à la rétroprojection simple, la rétroprojection filtrée et les filtres 

couplés à cette dernière. 

II.2.1. La rétroprojection 

La rétroprojection simple repose sur l’intersection de toutes les lignes de projection passant par 

un point �(�, 	) donné [2, 7], elle ne représente pas l’inverse de la projection mais sa 

transposée. Tenant compte que la position de la source dans le corps est inconnue, la 

rétroprojection renvoie les activités mesurées vers l’image par une distribution uniforme le long 

des lignes de projection suivant l’angle � [1, 2]. Ainsi, la même valeur de l’activité sera 

attribuée à tous les pixels qui ont contribué à ce point de mesure, y compris ceux qui ne 

contiennent pas d’activité et ceux où l’activité existe réellement. Mathématiquement, ce 

processus peut être représenté par l’Équation II-5 de l’estimation de la distribution d’activité, �∗(�, 	), à partir de la rétroprojection de �(�, �) sur tous les angles �: 
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Équation II-5                                    .∗($, R) = � S(7, ])6]�   

Dans les conditions idéales, spécialement sans atténuation, les projections acquises entre 180° 

et 360° ne fournissent pas de nouvelles informations, puisqu’elles sont symétriques aux 

projections acquises entre 0 et 180°. Donc l’orbite peut être limitée à 180° [2] et des coupes 

transverses sont formées.  

Théoriquement, un nombre infini de projections doit être utilisé afin de reconstruire 

parfaitement l’objet (organe). Par contre en pratique, où un petit nombre de projections est 

acquis, la rétroprojection génère des artéfacts en étoile. Ils représentent des pixels dans l’image 

reconstruite où des comptages sont faussement attribués alors qu’ils ne contiennent pas 

d’activité en réalité. Ce phénomène donne naissance à un flou dans les images acquises avec 

une infinité de projections et déforme et nuit à la qualité des images [2, 8]. 

Afin de diminuer l’effet de ces artéfacts, la solution est de pondérer la distribution de l’activité 

le long des lignes de projection de telle façon que les pixels proches de la "source" des 

rayonnements contiennent un faible comptage. Ceci peut être réalisé en deux étapes : 

premièrement chaque ligne des sinogrammes est filtrée, ensuite la rétroprojection est appliquée 

[2], ce qui nous introduit à la rétroprojection filtrée. 

II.2.2. Rétroprojection filtrée 

La reconstruction tomographique par rétroprojection filtrée repose sur l’utilisation du théorème 

de la coupe centrale de Fourier. Ce théorème donne la relation entre la transformée de Fourier 

bidimensionnelle d’une image et la transformée de Fourier unidimensionnelle de ses projections 

[1, 5]. Ainsi la transformée de Fourier  �(W, �) de la projection �(�, �) est obtenue par : 

Équation II-6                          �(X, ]) = � S(7, ])0�%*�X7
��� 67        

Tenant compte de l’Équation II-3, elle devient : 

Équation II-7      �(X, ]) =  � �� .($, R)6P
��� �0�%*�X767
���    

En utilisant l’Équation II-1, nous obtenons : 

 Équation II-8    �(X, ]) =  � � .($, R)0�%*�X($ Z[\ ]
R \}~ ])6$
��� 6R
���   

En posant : W� = W cos � et W� = W sin �: 

Équation II-9   �(X, ]) = � � .($, R)0�%*�($X$
RXR)6$
��� 6R
���       
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L’Équation II-9 représente la transformée de Fourier bidimensionnelle de l’activité à estimer, 

démontrant le théorème de la coupe centrale : 

Équation II-10   �(X, ]) = �(X$ = X Z[\ ] , XR = X Z[\ ])  

Ainsi, quand la transformée de Fourier unidimensionnelle est calculée pour toutes les 

projections �(W, �), la transformée de Fourier bidimensionnelle de la distribution de l’activité 

dans l’objet �(W� = W cos � , W� = W cos �), suivant les mêmes angles de projections sera 

connue [7]. 

Afin d’exprimer la fonction de distribution de la concentration l’activité dans l’organe, on 

considère la transformée de Fourier inverse dans l’espace fréquentiel : 

Équation II-11   .($, R) = � � �(X$
���
��� , XR)0%*�($X$
RXR)6X$6XR 

En reprenant l’Équation II-10: 

Équation II-12   .($, R) = � � �(X
���
��� , ])0%*�($X$
RXR)6X$6XR   

Rappelons que: � = � cos � + 	 sin �,  W� = W cos � et W� = W cos �, donc W =  �W�M + W�M .  

En utilisant les coordonnées polaires, l’Équation II-12 peut être écrite sous la forme : 

Équation II-13   .($, R) = � � �(X
���� , ])|X|0%*�X76X6]      

Cette équation donne le processus de la reconstruction d’image par la rétroprojection filtrée. 

Les données sont rétroprojetées et filtrées dans l’espace de Fourier par le filtre rampe |W|, notée ��(�, �). La transformée de Fourier est ensuite inversée. La formule de la rétroprojection filtrée 

de �(�, 	) est donc :  

Équation II-14   .($, R) = � S�(7, ])6]�    

Finalement la rétroprojection filtrée suit les étapes suivantes [1] : 

- Appliquer la transformée de Fourier à �(�, �) afin d’obtenir �(W, �) ; 

- Filtrer �(W, �) avec le filtre rampe |W|; 
- Appliquer la transformée de Fourier inverse pour obtenir la projection filtrée ��(�, �) ; 

- Appliquer la rétroprojection sur ��(�, �) afin d’obtenir l’image désirée �(�, 	). 
Le but d’appliquer le filtre rampe est de diminuer le flou dû à la rétroprojection [2]. Toutefois, 

l’amplitude de ce filtre augmente avec la valeur de W, et dans le cas où le bruit statistique de 

haute fréquence existe dans l’image, son application amplifie ce bruit, ce qui diminue le 



Chapitre II: Reconstruction d’image en imagerie par émission monophotonique TEMP 
 

34 

contraste des images reconstruites [2, 7, 8]. Afin de remédier à ce problème, des filtres qui 

réduisent le bruit de haute fréquence sont utilisés en plus du filtre rampe.  

Des filtres Fourier ont été conçus pour la reconstruction des images en médecine nucléaire, ils 

sont classés en trois catégories : passe-bas, passe-bande et passe-haut. Les filtres passe-haut 

permettent de laisser passer les informations de hautes fréquences, y compris le bruit de l’image, 

et sont considérés comme des filtres d’amélioration de l’image. Alors que les filtres passe-bande 

permettent de retenir les données avec les fréquences inclues dans la bande passante et 

d’éliminer les autres [9].  

Tous ces filtres sont caractérisés par deux paramètres : l’ordre ou la puissance de la fonction du 

filtre, qui détermine la forme de la courbe en fonction de la fréquence, et la fréquence maximale Wn, appelée la fréquence de Nyquist ou encore la fréquence de coupure. Cette dernière 

caractéristique donne la valeur maximale des nombres de fréquence nécessaires pour décrire la 

courbe du sinus ou le cosinus représentant la projection d’une image. Elle détermine aussi la 

quantité du lissage et l’influence du filtre sur la résolution spatiale et le bruit. Plus Wn est faible 

plus le lissage est important, et plus sa valeur est grande plus la résolution spatiale s’améliore 

et les détails de l’image sont plus visibles jusqu’à une certaine fréquence. Toutefois, à très 

grande valeur de Wn, quelques détails peuvent être perdus à cause du bruit. En conséquence, le 

choix du filtre est gouverné par le but de son utilisation et doit être appliqué de telle façon que 

le bruit soit éliminé en premier et que les détails de l’image soient préservés. Comme dans le 

cas de la scintigraphie myocardique pour des patients obèses, l’utilisation d’un filtre avec une Wn faible est recommandée vu la grande quantité du bruit.  

En médecine nucléaire, les filtres les plus populaires sont Butterworth et Hann. Ce dernier est 

un filtre passe-bas qui préserve les structures de faibles fréquences en éliminant le bruit de haute 

fréquence. Il permet un calcul très rapide et un lissage très important, mais engendre une perte 

en résolution spatiale [7, 9]. 

Le filtre Butterworth est un filtre passe-bas aussi, caractérisé par la fréquence de coupure et 

l’ordre, qui déterminent sa forme et permettent une grande flexibilité dans la détermination de 

ses propriétés. L’ordre détermine la rapidité de la décroissance des amplitudes avec 

l’augmentation de la fréquence. Plus l’ordre est grand, plus la décroissance de la courbe est 

aigue [7, 9].  
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II.3. La Reconstruction itérative 

Les méthodes de reconstruction analytique basées sur la transformée de Fourier et la 

rétroprojection sont très utiles en pratique clinique vu leur rapidité, stabilité et facilité. 

Néanmoins, ces méthodes ne sont pas flexibles et présume que la TEMP a des caractéristiques 

idéales avec une uniformité parfaite, une résolution spatiale haute et absence de l’atténuation 

ou de l’effet de la diffusion. Or en pratique, plusieurs facteurs contribuent à la dégradation de 

l’image [7, 9]. 

Les méthodes itératives, par contre, sont très flexibles et permettent d’introduire les corrections 

nécessaires des effets qui nuisent à la qualité de l’image, comme la diffusion Compton et 

l’atténuation, pendant le processus de la reconstruction [8]. Le principe des méthodes itératives, 

appelées algébriques, repose sur l’utilisation des estimations successives, appelées itérations, 

afin d’obtenir la solution, notamment l’image de la concentration du radiotraceur dans l’organe 

exploré. Ainsi, une première estimation arbitraire, par exemple une image uniforme initialisée 

à 0 ou à 1, de la distribution inconnue du radiotraceur est créée, et les projections 

correspondantes à cette estimation sont calculées, pour ensuite être comparées avec les 

projections mesurées [2, 7, 9]. S’il y a une différence entre les projections estimées et mesurées, 

des corrections sont appliquées et une nouvelle itération est réalisée dans le but d’évaluer la 

convergence entre les projections mesurées et estimées [9,10]. L’objet ajusté devient le point 

de commencement d’une seconde itération, et le processus continue pour de multiples itérations 

(généralement prédéterminées) jusqu’à ce qu’une solution finale soit atteinte. 

Les méthodes analytiques impliquent que l’objet inconnu peut être représenté sous forme d’une 

fonction �(�, 	) et les données acquises peuvent prendre la forme d’une fonction continue �(�, �). L’algorithme de reconstruction est ensuite dérivé à partir d’une inversion 

mathématique, et finalement discrétisé. Par contre, dans les méthodes itératives le problème de 

la reconstruction d’image est discrétisé dès le début, il est réduit à la détermination d’un 

ensemble fini des valeurs inconnues à partir des équations finies. Des méthodes d’inversions 

numériques sont appliquées afin de résoudre ce problème [1], où une matrice du système F�� 

est utilisée afin d’établir une relation (Équation II-15) entre les valeurs mesurées le long des 

différentes lignes des projections, et les valeurs à estimer, enregistrées dans un vecteur de 

distribution f [1, 8]. Les valeurs mesurées sont souvent organisées dans un vecteur projection 

g, par contre les valeurs à estimer sont souvent discrétisées sous forme de voxel. 

Équation II-15    S = ∑ #%�.1��� + &   
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Ce processus décrit la probabilité de détecter un photon émis d’une position � de l’organe à une 

position � du détecteur. Il dépend de plusieurs facteurs y compris la géométrie du détecteur, 

l’atténuation et la résolution. Le vecteur unidimensionnel � contient le bruit présent dans les 

mesures, il peut être modélisé par différentes méthodes qui suggèrent qu’il suit la loi de Poisson 

ou de Gauss. 

Plusieurs algorithmes ont été développés pour les méthodes itératives. Leur différence réside 

dans la manière de comparaison des projections mesurées et celles estimées, ainsi que les types 

de corrections qui sont appliquées à l’estimation courante [2, 9]. Ces algorithmes sont classés 

en trois catégories : non-statistiques, statistiques qui tiennent compte du bruit Gaussien et 

statistiques qui tiennent compte du bruit de Poisson.  

Une des plus simples méthodes itératives à utiliser est la technique de reconstruction algébrique 

(ART), basée sur un algorithme itératif non-statistique. Elle améliore l’activité estimée angle 

par angle en comparant chaque projection mesurée à celle calculée par la description de chaque 

itération point par point et la correction de tous les voxels qui se trouvent sur une ligne de 

projection. Le but est de minimiser la différence entre les valeurs des projections calculées et 

mesurées. Le processus s’arrête quand un certain critère devient relativement faible, par 

exemple la somme des carrés des soustractions entre les projections estimées et mesurées. Cette 

méthode est très rarement utilisée en imagerie par émission à cause de sa lenteur pour le nombre 

des pixels utilisés en routine clinique par rapport aux autres méthodes itératives [7, 8]. 

Par contre, les méthodes statistiques, présentées dans la partie suivante, sont les plus adoptées 

en clinique. 

II.3.1. Méthode MLEM  

Tenant compte de la nature arbitraire de la radioactivité, le model de Poisson est le plus adéquat 

pour l’imagerie par émission, en conséquence, un ensemble de données � correspond à une 

mesure spécifique � [2]. Le model de Poisson fournit la probabilité de mesurer un comptage 

spécifique tenant compte du nombre de désintégration [2, 7]. L’application de ce model 

permettra dans le cas de la méthode MLEM (Maximum Likelihood Expectation Maximization) 

de trouver une solution générale pour la meilleure estimation de � qui produira la mesure � 

avec la plus grande vraisemblance �. � peut être présentée comme le produit des probabilités 

individuelles des pixels des projections : 

Équation II-16    (.) = ∏ ¢£¤ �− ∑ #%�.�� �¥∑ #%�.�� ¦8%(8%!)��%   
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L’algorithme EM (Expectation Maximization) de MLEM est divisé en deux temps distinctes : 

étape d’espérance (T) et étape de maximisation (�). Pour l’étape T la formule de la 

vraisemblance de toute image reconstruite est obtenue à partir des données mesurées. Ceci est 

réalisé sur la base de l'estimation de l'activité à partir de l'itération précédente, ou une estimation 

initiale dans le cas de la première itération. Dans l’étape de �, l'image qui a généré les données 

mesurées avec la plus grande vraisemblance est déterminée.  [2, 7]. 

Ceci conduit à l'algorithme MLEM tel que décrit par Lange et Carson [2] : 

Équation II-17   .�(¨
�) = .�̈∑ #%�&%©� ∑ S%∑ #%�ª.�ª̈3�ª©� #%�&%��        

Une image initiale est nécessaire pour commencer les itérations. Elle est choisie de telle façon 

qu’elle soit uniforme, au centre du champ de vue, et que ses valeurs soient positives.  

Etant donnée l’Équation II-17, les voxels de l’image initiale doivent être différents de zéro, sauf 

s’il est connu à priori qu'ils sont effectivement nuls. [1, 2] 

L’algorithme MLEM nécessite une projection et une rétroprojection pour chaque itération, ce 

qui demande une grande capacité de calcul. D’autre part, une dizaine d’itérations est 

recommandée afin d’atteindre une bonne convergence vers l’image finale.  En conséquence, 

MLEM est connu comme une reconstruction tomographique lente et des méthodes 

d’accélération ont été proposées. La méthode la plus populaire est OSEM (Ordered Subset 

Expectation Maximization). [1] 

II.3.2. Méthode OSEM  

Cette méthode est une dérive de la méthode MLEM. Elle a été développée par Hudson et Larkin 

afin d’accélérer la convergence vers l’image finale en utilisant MLEM [2]. Son principe repose 

sur la subdivision des projections en des sous-ensembles pour chaque itération. L’estimation de 

l’activité d’un sous-ensemble est utilisée comme l’estimation initiale du sous-ensemble suivant. 

MLEM est appliquée à chaque sous-ensemble, comme une sous-itération. La première itération 

est complète quand tous les sous-ensembles sont analysés. [2, 8] 

II.4. Corrections des phénomènes physiques 

II.4.1. Correction de la diffusion 

Les photons primaires interagissent en majorité par effet photoélectrique dans le scintillateur. 

Cependant, avant d’atteindre les têtes de détection, une quantité importante des photons gamma 

subissent une diffusion dans le corps du patient dont une grande partie sera détectée dans le 
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scintillateur. Etant donné que la résolution en énergie des systèmes TEMP est limitée, le rejet 

des photons diffusés par le fenêtrage spectrométrique sous le pic photoélectrique est imprécis 

et résulte en une détermination incorrecte du point d’émission des photons du corps du patient 

[1, 11].  D’autre part, une fenêtre d’énergie large, centrée sur l’énergie du pic photoélectrique, 

est importante pour obtenir une bonne statistique de comptage. Par contre, les photons dont 

l’angle de diffusion est faible seront éventuellement inclus dans cette fenêtre (Figure II-2) ; en 

conséquence, la quantification de l’activité sera difficile à réaliser et le contraste en sera réduit 

[12]. 

 

Figure II-2: Spectre en énergie simulé par la méthode de Monte Carlo du 99mTc, avec une fenêtre 
d’énergie de 15% centrée sur 140 keV et visualisation de la diffusion sous le pic photoélectrique 

 

La contribution des photons diffusés sous le pic photoélectrique peut être exprimée par un 

rapport des photons diffusés aux photons primaires. Ce rapport est influencé par plusieurs 

facteurs comme l’énergie des photons, la forme et la distribution de la source, la composition 

du tissu où le radiopharmaceutique est concentré, la fenêtre d’énergie et les caractéristiques de 

la gamma caméra comme la résolution en énergie [1, 12].  

Afin de remédier à l’effet de la diffusion sur la qualité de l’image, plusieurs méthodes ont été 

proposées pour sa correction [11]. Le but est d’améliorer la quantification de l’activité et/ou le 

contraste [7]. Deux classes de méthodes de correction de diffusion sont disponibles : correction 

avec soustraction et correction sans soustraction. 

Avant l’application de ces méthodes, les photons diffusés sont rejetés d’une fenêtre 

spectrométrique délimitée autour du pic photoélectrique et seuls les photons détectés sous cette 

fenêtre sont acceptés. Le choix de la largeur de cette fenêtre reste primordial puisqu’une large 
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fenêtre va inclure davantage des photons diffusés dans l’image, et une fenêtre étroite éliminera 

des photons primaires qui peuvent être utiles pour une bonne qualité d’image avec une 

statistique de comptage acceptable. 

II.4.1.1. Correction avec soustraction 

Cette méthode de correction de diffusion est basée sur la mesure des photons diffusés sous une 

ou plusieurs sous-fenêtres d’énergie, adjacentes à la fenêtre d’énergie principale. La 

compensation de la diffusion avec ces méthodes est simple et facile à introduire dans la routine 

clinique. Deux méthodes sont les plus implémentées dans les gamma caméras cliniques :  

II.4.1.1.1. Méthode de Double Fenêtre d’Energie  

Dans cette méthode développée par Jaszczak et al. [13], la répartition spatiale des photons 

diffusés dans une large fenêtre d’énergie secondaire, directement adjacente à la fenêtre 

principale, est considérée comme égale au nombre des photons diffusés contaminant le pic 

photoélectrique (Figure II-3). Un facteur k est introduit afin de prendre en considération les 

variations quantitatives entre les deux fenêtres (secondaire et principale). Il est déterminé par 

une mesure d’étalonnage pour chaque radioélément exploité. L’estimation du nombre des 

photons diffusés par pixel de chaque projection est donnée par l’équation suivante : 

Équation II-18 :    (Q"(%, �) = ¨(Q((%, �)    

Où SCM est le nombre des photons diffusés sous le pic photoélectrique, i et j sont les 

coordonnées de la position d’un pixel dans la matrice de projection considérée, et SCS est le 

nombre des photons diffusés sous la fenêtre secondaire. La valeur du facteur k est généralement 

0.5 pour le 99mTc et varie dépendant du radionucléide. [7] 

La fenêtre d’énergie principale inclut des photons diffusés légèrement déviés, avec une faible 

perte d’énergie, et dont la majorité ont subi une seule diffusion ne les éloignant pas beaucoup 

de la position réelle d’émission dans l’objet (le corps du patient). En utilisant une large fenêtre 

secondaire, les photons diffusés avec une énergie inférieure à celle des photons sous la fenêtre 

principale, sont déviés avec de grands angles de diffusion et ont subi plusieurs diffusions 

successives, les éloignant graduellement de la position exacte d’émission. En conséquence, 

l’inconvénient principal de cette méthode de correction est que l’élimination concerne 

majoritairement les photons diffusés dont la position est loin de la source d’émission. [11] 
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Figure II-3: Spectre en énergie du 99mTc avec la fenêtre d’énergie principale wm, et la fenêtre 
d’énergie secondaire ws, 

 

II.4.1.1.2. Méthode de Triple Fenêtre d’Energie  

Développée par Ogawa et al. [14], la méthode de Triple Fenêtre d’Energie repose sur 

l’emplacement de deux fenêtres d’énergie additionnelles de part et d’autre de la fenêtre 

d’énergie principale centrée sur l’énergie du pic photoélectrique (Figure II-4). L’aire 

trapézoïdale formée entre les trois fenêtres représente une estimation du nombre des photons 

diffusés sous le pic photoélectrique : 

Équation II-19 :     Q(Q�d = zQ-«- + Q5«5{ × «3*     

Où ¬­t�® est le nombre des photons diffusés sous le pic photoélectrique, ¬¯ est le nombre des 

photons sous la sous-fenêtre gauche °¯, ¬� est le nombre des photons sous la sous-fenêtre droite °�, et ¬n est le nombre total des photons (diffusés et primaires) sous la fenêtre d’énergie 

principale °n. 

L’estimation du nombre des photons primaires P, par pixel sous le pic photoélectrique est 

calculée par : 

Équation II-20 :    � = Q3 − Q(Q�d        
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Figure II-4 : La position et la largeur des fenêtres d’énergie secondaires wl et wr et la fenêtre 
d’énergie principale wm avec la délimitation de l’aire trapézoïdale (en gris foncé) sur un spectre en 

énergie du 99mTc 

 

La méthode TEW est connue pour sa simplicité et la facilité de son implémentation dans la 

routine clinique. Néanmoins, son inconvénient principal est la génération du bruit dans l’image 

dépendant de la largeur des sous fenêtres d’énergie. Plus les fenêtres sont étroites, plus le bruit 

est important, et plus les fenêtres sont larges, plus la surestimation des photons diffusés sous le 

pic photoélectrique est importante. En conséquence, on s’éloigne de la position actuelle 

d’émission des rayonnements dans le corps du patient. Ainsi, le bon choix de la largeur des 

fenêtres secondaires est primordiale dans la précision de la compensation de la diffusion par 

TEW. 

Dans le cas du 99mTc, le comptage dans la fenêtre adjacente droite °� est considéré comme nul 

et la méthode de triple fenêtre est simplifiée en double fenêtre [7, 11]. Pour les radionucléides 

caractérisés par plusieurs énergies, la correction doit être réalisée pour chaque pic 

photoélectrique et chaque fenêtre d’énergie principale considérée [12]. 

II.4.1.2. Corrections sans soustraction 

Ces méthodes impliquent principalement la correction de la diffusion pendant la reconstruction 

d’image, principalement par les méthodes itératives, en repositionnant les photons diffusés dans 

les voxels de l’émission originale [7]. La correction de la diffusion pendant la correction de 

l’atténuation fait partie aussi des méthodes de compensation de la diffusion sans soustraction. 
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II.4.1.2.1. Correction de diffusion lors de la correction d’atténuation 

Il s’agit d’une approche itérative où une source de transmission est utilisée, notamment le 

tomodensitomètre (TDM) actuellement exploité dans l’imagerie hybride (TEMP/TDM). Cette 

méthode repose sur la convolution du comptage sous le pic photoélectrique avec une fonction 

mono exponentielle [11]. Elle tient compte de la moyenne géométrique des projections 

opposées afin de minimiser la dépendance à la profondeur d’interaction, un facteur de 

rehaussement B (build-up factor) est introduit par la suite pour considérer que le nombre des 

photons détectés à un point donné est incrémenté par la présence des photons diffusés qui ne 

sont pas émis de la position dans le patient correspondante à la position de détection. Également, 

le rapport des photons diffusés au nombre total des photons est utilisé dans le calcul. Ces deux 

derniers facteurs sont variables le long des projections 2D des images. La convolution ainsi que 

le paramètre B sont optimisés par des données expérimentales ou par une simulation MC. Le 

facteur B dépend de la profondeur d’interaction, et les photons détectés originaires d’une 

diffusion sont considérés dans la compensation de la diffusion.  

La compensation de la présence des photons diffusés tient compte aussi des coefficients 

d’atténuation effectifs, dont les valeurs sont déduites à partir des informations extraites de la 

TDM. Elles sont inférieures aux coefficients d’atténuation linéiques tabulés pour un faisceau 

de transmission étroit [7, 12].  

II.4.1.2.2. Correction de la diffusion lors la reconstruction d’image 

La compensation de la diffusion au cours de la reconstruction d’image est basée sur le 

repositionnement des photons diffusés dans le point d’émission (le voxel) d’origine [11, 15]. 

Tous les photons sont utilisés (primaires et diffusés) dans la reconstruction, et la solution finale 

inclut des informations à partir des photons diffusés. D’une part, ceci résulte en une diminution 

du bruit, une amélioration du rapport signal-sur-bruit et une augmentation du contraste par 

rapport aux autres méthodes de compensation [7, 11, 15]. D’autre part, la taille de la matrice du 

système augmente et un grand nombre d’itérations est nécessaire, ralentissant ainsi la vitesse 

des ordinateurs [7, 11]. Ce problème a été résolu avec les progrès technologiques actuels, et 

l’amélioration des méthodes d’accélération des reconstructions itératives a permis d’incorporer 

les photons diffusés dans le model d’émission. 

La modélisation de la diffusion se base sur l’intégration de l’estimation du diffusé directement 

dans la matrice de transition F ��de l’équation de la méthode MLEM (Équation II-17) ou de sa 

version accélérée OSEM. Dans ce cas, la diffusion est calculée pour chaque itération, 
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ralentissant les capacités de calculs suite à l’élargissement de la matrice, contrairement au cas 

où seulement l’atténuation et les facteurs géométriques sont inclus [7, 15]. En outre, 

l’estimation d’une carte d’atténuation précise spécifique pour chaque patient est essentielle, elle 

est utilisée dans la formation des fonctions d’étalement ponctuelle des photons diffusés, et ceci 

ralenti à son tour le système de calcul.  

Ce problème a été résolu en utilisant deux matrices où la diffusion est incluse dans la projection 

directe seulement avec l’atténuation et la résolution du détecteur. Par contre en rétroprojection, 

seuls les modèles de l’atténuation et de la résolution du détecteur sont inclus. Afin d’éviter le 

calcul de la fonction de réponse des diffusés dans chaque point de la carte d’atténuation, pour 

chaque projection et chaque itération, et tenant compte que les composants de la diffusion ne 

changent pas après les premières itérations, les facteurs de correction peuvent être calculés une 

seule fois ou alternativement quelques fois. En conséquence, la composante �̂, représentant 

l’estimation de la diffusion pour toutes les projections, peut être introduite en dénominateur de 

l’équation de MLEM (ou OSEM) [7]: 

Équation II-21 :   .�(¨
�) = .�̈∑ #%�&%©� ∑ S%∑ #%�ª.�ª̈
7�3�ª©� #%�&%��   

La composante �̂ peut être calculée par la méthode TEW, ou à travers une simulation par la 

MMC. Dans ce dernier cas, la modélisation de �̂ dans le projecteur est réalisée par le calcul des 

projections des photons diffusés ayant la plus faible quantité de bruit.  

II.4.2. Correction d’atténuation 

Les photons gamma, après leur émission du site de désintégration dans le corps, traversent une 

distance avant d’atteindre le détecteur. Pendant leur trajectoire, ces photons peuvent subir des 

interactions dans les tissus dépendant de leur composition (tissu mou, os, air, …) et de la 

profondeur d’émission (un photon qui interagit dans un tissu plus profond dans le corps aura 

plus de probabilité d’être atténué que si le tissu était proche de la surface). Ceci résulte en 

l’atténuation du flux des photons principalement par effet photoélectrique. En conséquence des 

informations importantes sur la concentration du radiopharmaceutique dans l’organe exploré, 

comme la position et l’activité, sont perdues. Ce phénomène est observé particulièrement dans 

le cas de la scintigraphie myocardique, où les tissus mous, le diaphragme, les poumons et les 

seins, qui entourent le cœur peuvent donner naissance à des « faux-positifs » [7]. 

Subséquemment une correction de l’atténuation s’impose pour remédier aux conséquences de 

cet effet sur la qualité de l’image et sur la précision des études quantitatives. 
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II.4.2.1. Détermination de la carte d’atténuation 

La correction de l’atténuation entraîne la connaissance de la relation entre le nombre des 

photons effectivement émis par l’organe où le radiopharmaceutique est concentré et le nombre 

effectivement reçu et détecté par la gamma caméra. Ceci repose sur la détermination d’une carte 

d’atténuation spécifique pour chaque patient, où la distribution spatiale des coefficients 

d’atténuation linéique est déterminée pour tous les points couverts par le détecteur [8, 15]. Cette 

carte est introduite par la suite dans l’algorithme de reconstruction tomographique avec les 

autres phénomènes à corriger.  

La carte d’atténuation est atteignable par deux méthodes : avec une source de transmission 

(tomodensitomètre ou un radionucléide externe), ou sans utilisation d’une source de 

transmission.  

II.4.2.1.1. Carte d’atténuation sans source de transmission 

Pour les organes comme le cerveau et l’abdomen, où le tissu peut être considéré comme 

homogène, la carte d’atténuation est déterminée à partir des informations acquises par la TEMP, 

sans avoir recours à une source de transmission externe. Le processus est simple et deux choix 

se présentent : soit une distribution uniforme des coefficients d’atténuation est allouée à un 

contour du corps connu, soit la carte d’atténuation est acquise à partir des informations 

mesurées des rayonnements émis du patient et détectés dans la TEMP [7, 12, 16]. 

Dans le premier cas, l’épaisseur du corps du patient est déterminée à partir des images acquises 

par la gamma caméra, le contour convexe autour du patient est ensuite délimité manuellement 

ou automatiquement. Pour la délimitation manuelle, une approximation du contour par une 

ellipse [16], où une atténuation uniforme est appliquée, peut être employée. Dans le cas des 

géométries irrégulières un contour manuel est tracé par les experts du domaine (technicien, 

médecin spécialiste …). Cette méthode est la plus utilisée vu sa rapidité et la facilité de son 

implémentation dans la routine clinique. 

Pour la délimitation automatique du contour, des algorithmes sont appliqués sur des images 

reconstruites et acquises en utilisant deux radiopharmaceutiques pour distinguer les organes sur 

les images. Ces dernières sont acquises avec des fenêtres d’énergie centrées sur le pic 

photoélectrique seulement [17] ou avec des fenêtres d’énergie additionnelles centrées sur une 

énergie sur le front Compton [18, 19], puisque cette partie du spectre contient des informations 

utiles sur les bords des organes. Les différentes projections sont segmentées ensuite.  
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L’estimation de la carte d’atténuation à partir des données mesurées par la TEMP a eu un succès 

limité vu qu’elle crée des artéfacts sur les images [7]. D’autre part, elle exige la résolution de 

l’équation de reconstruction pour la distribution de l’atténuation et la diffusion simultanément, 

or il est difficile d’établir cette résolution pour un paramètre (diffusion ou atténuation) sans 

connaitre le deuxième en avance [16].  

II.4.2.1.2. Carte d’atténuation avec une source de transmission 

En routine clinique, la correction de l’atténuation concerne davantage les parties 

non-uniformes, comme le thorax, ce qui demande une détermination de la carte d’atténuation 

avec des méthodes directes [7], notamment l’utilisation d’une source de transmission. Une 

mesure avec transmission repose sur la détermination de la fraction des photons transmis après 

le passage des rayonnements (X ou γ) à travers le corps du patient dans toutes les directions des 

projections acquises. Deux méthodes peuvent être utilisées pour la transmission, un 

radionucléide adapté à l’intervalle d’énergie de la gamma caméra, ou un TDM installé avec la 

gamma caméra pour former un système d’imagerie hybride.  

II.4.2.1.3. Transmission avec un radionucléide  

La source des rayonnements γ utilisée pour la création de la carte d’atténuation peut être 

ponctuelle, linéaire ou planaire, mais le collimateur doit être adapté aux caractéristiques de la 

source. Les acquisitions avec les sources de transmission, 57Co, 99mTc, 133Ba, 139Ce, 153Gd, 201Tl, 

ou 241Am, sont souvent réalisées simultanément ou après l’acquisition d’émission. Le 

radionucléide doit être de longue période physique et l’énergie de ses photons γ doit être proche 

de celle des radioéléments utilisés en routine pour les acquisitions scintigraphiques.  

Pour constituer la carte d’atténuation, deux étapes sont nécessaires [20] : (i) une première 

acquisition avec la source de transmission sans la présence du patient et (ii) une acquisition 

avec le patient qui se trouve entre la source de transmission et la tête de la gamma caméra. A 

cet effet, plusieurs configurations ont été proposées dépendant du type du collimateur [7, 15]. 

Ci-après trois exemples des sources utilisées avec des collimateurs à trous parallèles sont 

présentés :  

- Une source rectangulaire (sheet source) : La source est placée à l’opposé du détecteur équipé 

d’un collimateur à trous parallèles, où les photons de transmission seront détectés. Elle couvre 

entièrement le champ de vue du détecteur et ne nécessite que sa rotation autour du patient pour 

acquérir les projections utiles pour la formation de la carte d’atténuation. Cette méthode, bien 

que pratique en routine clinique, elle présente un désavantage majeur : des photons diffusés 
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sont compris dans la fenêtre d’énergie du radioélément utilisé pour la scintigraphie. Afin de 

remédier à ce problème, un collimateur doit être ajouté du côté de la source de transmission [7], 

dont l’énergie caractéristique doit être inférieure à celle du radionucléide d’émission (exemple : 
153Gd en transmission avec le 99mTc en émission), 

- Des sources linéaires : Des sources linéaires de différents diamètres internes et activités sont 

placées du côté opposé de détecteur où un collimateur à trous parallèles est installé. Les sources 

sont distribuées de telle façon que leurs diamètres diminuent et leurs activités augmentent du 

centre vers les bords du détecteur, 

- Une seule source linéaire amovible : Installée à l’opposé de la tête de la gamma caméra 

équipée d’un collimateur à trous parallèles, la source est déplacée en translation de telle façon 

que la partie à acquérir soit « balayée» [7, 15]. Cette technique est la plus exploitée dans les 

modèles commerciaux. Une source de 153Gd dont la fenêtre d’énergie centrée sur le pic 

photoélectrique (103 keV) est utilisée pour différencier entre les énergies des sources de 

transmission et celle d’émission. 

II.4.2.1.4. Transmission avec tomodensitomètre  

La transmission avec un radionucléide présente des inconvénients comme la difficulté de 

manipulation des sources, un long temps d’acquisition pour augmenter le taux de comptage, le 

pourcentage important des photons diffusés qui contamine les données de transmission, et la 

source qui doit être changée après une période d’utilisation dépendant de sa période radioactive 

[7]. En conséquence, actuellement les cartes d’atténuation sont déterminées à travers 

l’utilisation d’un scanner TDM qui peut être : (i) attaché à la ganterie de la gamma caméra, et 

dans ce cas le TDM est à rotation lente avec un détecteur des rayons X conventionnel de 1 à 4 

barrettes, ou (ii) déjà installé dans le système de la gamma caméra hybride TEMP/TDM [1]. 

Dans le deuxième cas, le scanner TDM est rapide et fourni des images avec un faible bruit et 

une résolution spatiale similaire à celle des TDM utilisés en diagnostique. Les images sont 

souvent acquises directement après la TEMP, ne nécessitant pas le déplacement du patient. 

Le scanner TDM a la capacité de fournir des cartes tridimensionnelles de la distribution spatiale 

des coefficients d’atténuation spécifiques pour chaque patient [7]. Puisque ces coefficients 

dépendent de l’énergie, une transformation doit être réalisée afin de les adapter à l’énergie du 

radioélément utilisé en émission. Cette transformation doit tenir compte de quelques conditions, 

comme le fait que le faisceau à rayons X est polychromatique, il contient des hautes et des 

basses énergies. Ces dernières sont atténuées dans le corps du patient dépendant de la nature, 
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de l’épaisseur et de la différence entre le centre et les bords des tissus. Ceci crée ce qu’on appelle 

« le durcissement du faisceau ». Les TDM actuels corrigent ce phénomène pendant la formation 

des images en unités d’Hounsfield (UH), reflétant la variation des tissus dépendant de leur 

densité au lieu des coefficients d’atténuation [1, 7]. Donc la première étape de la détermination 

de la carte d’atténuation adaptée à l’énergie du radioélément d’émission est de convertir l’image 

rapportée en unité d’Hounsfield en une carte des coefficients d’atténuation linéiques. Afin 

d’atteindre cet objectif, des facteurs d’étalonnage proportionnels à l’énergie du radioélément 

d’émission sont utilisés.  

L’étalonnage est réalisé à travers une acquisition des images TDM d’un fantôme, qui contient 

des matériaux dont la composition et les coefficients d’atténuation linéiques sont connus. La 

correspondance entre les UH et les coefficients est éventuellement possible en considérant que 

les pixels avec une UH inférieure à 0 correspondent à l’eau avec une densité de 0 à 1, les pixels 

dont les valeurs sont entre 0 et 1000 UH sont traités comme un mélange d’os et d’eau, et les 

pixels dont les valeurs sont supérieures à 1000 UH sont traitées comme de l’os dense [1]. Une 

courbe d’étalonnage pour chaque région dépendant de son coefficient d’atténuation à l’énergie 

des photons du radionucléide d’émission est tracée. Les valeurs sont par la suite enregistrées 

dans un tableau de correspondance dans l’ordinateur comme préparation pour l’étape de la 

correction de l’atténuation. 

Une autre méthode de conversion des UH en coefficient d’atténuation consiste en la 

segmentation des images en plusieurs régions où les différents tissus sont identifiés et distingués 

en utilisant l’échelle de gris. Chaque région est remplacée postérieurement par le coefficient 

d’atténuation qui lui est attribué dépendant du tissu et de l’énergie des photons du radionucléide 

d’émission. 

II.4.2.2. Méthodes de correction de l’atténuation 

Après avoir déterminé la carte d’atténuation, la correction de l’atténuation est appliquée 

directement sur les projections par les méthodes analytiques ou itératives. Ainsi, l’Équation II-3 

devient :  

Équation II-22 :  S(7, ]) = � .($, R)0� � <¥7,Pª¦6PªP*P
��� 6P   

Où µ(�, y’) est le coefficient d’atténuation linéaire au point (�, y’), et |y2 − y| est l’épaisseur 

du milieu atténuant. Cette équation représente les projections mesurées dépendant de la 

distribution du radionucléide dans un milieu atténuant, elle est appelée la transformée de Radon 

atténuée [1, 7]. 
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La résolution de cette équation s’avère complexe et se base sur son inversion. Mais aucune 

méthode analytique n’est capable de fournir une solution surtout pour une carte d’atténuation 

non-uniforme. En conséquence, deux cas se présentent tenant compte du milieu atténuant : un 

milieu atténuant uniforme et dans ce cas la résolution est obtenue avec des méthodes 

analytiques, ou un milieu atténuant non-uniforme et la résolution avec les méthodes itératives 

est appliquée.  

II.4.2.2.1. Correction dans un milieu uniforme 

L’uniformité du milieu atténuant n’est valide pour le corps humain que dans le cas de la tête ou 

du pelvis, avec une hypothèse que les structures osseuses et les non-uniformités sont 

négligeables [1, 7]. Le coefficient d’atténuation est considéré comme uniforme sur la totalité 

du volume à reconstruire, et une méthode analytique directe est facilement appliquée avec une 

carte d’atténuation uniforme. La méthode la plus utilisée est celle de Chang [21], où le 

coefficient d’atténuation est constant le long du contour du volume et la distribution de 

l’atténuation n’est pas mesurée mais estimée à partir du contour de l’objet considéré comme 

une ellipse [1]. La distribution de la concentration de l’activité �(�, 	) est reconstruite en 

premier temps sans correction d’atténuation, en utilisant une méthode analytique. Chaque plan 

est corrigé par un facteur multiplicatif ¬(�, 	) représentant l’inverse du coefficient 

d’atténuation moyen µ pour un point (�, 	) sur tous les angles de projections [7, 8]. L’équation 

de �(�, 	) devient : 

Équation II-23:    .>Q($, R) = Q($, R) × .($, R)   

Où le facteur ¬(�, 	) est donnée par : 

Équation II-24 :   Q($, R) = ��" ∑ 0�<-¥$,R,]%¦"%©�    

 Où M est le nombre total des projections de l’acquisition tomographique et l est la distance 

entre le point (�, 	) et le bord du patient suivant une direction �� 
Cette méthode est facile à implémenter et elle est la plus exploitée en routine clinique, par contre 

son efficacité diminue quand le volume à acquérir est très grand. Ceci peut entraîner une 

surestimation de l’Équation II-24 et une correction erronée de l’atténuation. Ainsi il est 

préférable d’utiliser une correction itérative en comparant les projections �Et(�, 	) avec les 

projections originales �(�, 	). 
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II.4.2.2.2. Correction dans un milieu non-uniforme 

L’hypothèse d’un milieu uniforme pour la correction de l’atténuation n’est pas valable pour la 

majorité des organes du corps humain. Les tissus et les organes sont des milieux hétérogènes et 

non-uniforme, ainsi l’atténuation des photons peut engendrer des erreurs d’interprétation des 

images scintigraphiques. Dans le cas de la scintigraphie myocardique de perfusion par exemple, 

l’atténuation des photons peut générer des faux positifs et des artéfacts qui cachent des 

anomalies de perfusion. D’autre part, la reconstruction des images avec les méthodes 

analytiques peut être réalisée seulement si la carte d’atténuation est uniforme. Donc afin de tenir 

compte de la non-uniformité de l’anatomie humaine, les méthodes itératives sont préférables 

[1, 7].  

La méthode MLEM et sa version rapide OSEM sont les plus utilisées pour la reconstruction 

itérative avec la correction de l’atténuation. Ceci est dû à la facilité d’inclure les phénomènes 

physiques, comme la diffusion et l’atténuation, la modélisation de la réponse géométrique du 

collimateur et sa compensation pour la non-uniformité de l’atténuation avec une grande 

précision [15].  

Contrairement à la reconstruction tomographique analytique, où la correction de l’atténuation 

est estimée avant la reconstruction tomographique de l’image, la reconstruction itérative permet 

de corriger l’atténuation pendant le processus de reconstruction [1]. Si nous reprenons 

l’Équation II-22 pour une concentration de l’activité �� au voxel �, un coefficient d’atténuation µ� du même voxel � à une position u dans l’objet suivant une incidence �, l’équation devient : 

Équation II-25 :   S(7, ]) = � .(P)0� � <(PY)6Pª�´P
��� 6P    

Qui peut être écrit sous la forme [7] :  

Équation II-26 :    S(7, ]) = ∑ .���(7, ])�      

Où : 

 ��(7, ]) = µ �<% ¶0� � <(P)6P�´P��� − 0� � <(P)6P�´P� ·                        7% <� >  
¹º(0� � <(P)6P�´P��� )                                                       7% <� =   

�� = y�
K − y�  est la longueur du rayon à travers le pixel �, ayant la concentration �� et le 

coefficient d’atténuation linéique µ�. 
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Ces projections atténuées sont comparées par la suite avec les projections mesurées, et la 

distribution de l’activité estimée est mise à jour suivant le résultat de cette comparaison.  
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Chapitre III : Méthode de Monté Carlo et simulation en 

médecine nucléaire 

Introduction 

La méthode de Monte Carlo est l’outil le plus populaire de simulation et de modélisation dans 

les différents domaines de la physique médicale, particulièrement dans l’imagerie médicale. 

C’est une méthode statistique qui se base sur le tirage des nombres pseudo-aléatoires, suivant 

des lois probabilistes, ou des fonctions de densité de probabilité (FDP), qui décrivent les 

processus physiques d’intérêt. La nature stochastique des processus d’émission, de transport, 

d’interaction des rayonnements ionisants dans la matière et leur détection, fait de MC la 

méthode la plus adaptée aux différentes applications en physique médicale.  

 En médecine nucléaire, l’exploitation de cette méthode permet l’évaluation et la caractérisation 

des appareils nouvellement conçus, le développement des méthodes de reconstruction d’image 

et de correction (atténuation, diffusion, mouvement respiratoire, …), l’optimisation de l’image 

et de nouveaux protocoles d’acquisition, ainsi que la description des variables dépendant du 

temps, comme le mouvement des détecteurs et de la source. Un autre atout fondamental de la 

MMC est sa capacité de calculer des paramètres physiques difficiles à explorer 

expérimentalement.  

Plusieurs logiciels ont été développés afin de faciliter l’utilisation de la MMC pour la 

modélisation et la simulation des TEMP et TEP. Dans le présent chapitre quelques plateformes 

seront présentées. Une mise au point sur les caractéristiques et les composantes de la plateforme 

de simulation et modélisation GATE (GEANT4 Application for Tomographic Emission), 

exploité dans ce travail de thèse, sera détaillée.  

III.1. Générateurs des nombres aléatoires  

Ce générateur représente la partie fondamentale des calculs utilisant la MMC, il représente une 

étape cruciale pour les simulations. Tous les générateurs sont basés sur des algorithmes 

mathématiques spécifiques, utilisés pour générer des nombres aléatoires distribués 

uniformément à partir d’un nombre initial ou « graine ».  Une simulation typique utilise des 

nombres aléatoires entre 107 et 1012 et une légère déviation peut entraîner des erreurs 

importantes. Actuellement, les générateurs de nombres aléatoires sont caractérisés par des 

modèles mathématiques déterministes répétitifs, dont les nombres sont « pseudo-aléatoire ». 

Toutefois, les incertitudes larges sont causées plus par les approximations dans la formulation 
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mathématique des modèles de simulation que par le manque du caractère aléatoire dans le 

générateur [1, 2]. Mathématiquement, la séquence des nombres pseudo-aléatoires utilisée doit 

respecter les propriétés suivantes : 

a. Indépendance : Les séquences des nombres aléatoires doivent être indépendantes en 

série ; 

b. Longue période : La période du générateur doit être longue afin d’éviter la répétition 

des nombres déjà utilisés dans la simulation ; 

c. Uniformité : La séquence doit être uniforme et non biaisée ;  

d. Reproductibilité : Pendant la compilation des programmes, il faut répéter le calcul afin 

de définir l’occurrence des erreurs. Le caractère de reproductibilité est important dans 

le cas du changement de la machine de calcul ; 

e. La vitesse de génération des nombres aléatoires ; 

f. Fractionnement : Les séquences générées doivent être capables de se diviser en 

sous-séquences. 

Les générateurs sont divisés en deux catégories : générateurs linéaires de type congruent, et 

générateurs de type Fibonacci. 

Dans le cas du générateur congruent, une série des nombres aléatoires »x est calculée à partir 

d’une première graine »r selon la formule suivante : 

Équation III-1:   �&
� = (#�& + 4)326(3)  

Où a et b sont des constantes, a est le multiplicateur et b est l’incrément, et m est le module, 

souvent choisi comme la puissance de 2. Si b=0, le générateur est appelé générateur de type 

congruent multiplicatif. L’utilisation de la même graine génère la même séquence, donc pour 

comparer différentes simulations il faut changer la graine pour chaque simulation.  

Dans le cas du générateur du type Fibonacci, les nombres aléatoires sont calculés selon la 

méthode suivante : 

 Équation III-2    P& = P&�- ⊗ P&�¨(3),      - > ¨  

Où ⊗ peut être un des opérateurs arithmétiques binaires (addition, soustraction, ou 

multiplication) et B est la puissance de 2 (B =  2v). Ce générateur est caractérisé par sa 

longue période, sa vitesse de génération des nombres pseudo-aléatoires, sa facilité 

d’implémentation, et sa réussite aux tests statistiques standards (surtout si k est très long).  
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III.2. Méthodes d’échantillonnages  

Dans toutes les simulations par MMC, des informations initiales sur le processus à simuler 

doivent être connues. Ces informations sont exprimées par des FDPs. Par exemple dans le cas 

de la modélisation de l’interaction d’un photon dans la matière, les sections efficaces totales et 

partielles, représentant la probabilité qu’un photon interagisse dans la matière, font partie des 

informations à définir afin de déterminer la longueur de la trajectoire du photon dans la matière, 

et le type d’interaction prédominant. [1, 2] 

La FDP est intégrable, et elle peut être normalisée. Afin d’échantillonner une variable 

stochastique qui suit une FDP particulière, dans l’intervalle uniforme [0-1], les méthodes 

suivantes peuvent être utilisées. 

III.2.1. Méthode directe  

La méthode directe est utilisée si la fonction inverse de la distribution cumulative ��K(�) est 

obtenue facilement.  Considérant x comme la quantité physique à sélectionner et f(x) la FDP 

dans le domaine ��n�x, �n½��, la fonction de distribution cumulative F(x) de la fonction f(x) est 

donnée par : 

Équation III-3 :    �($) = 8524#4%-%9é (P ≤ $) =  � .(P)$$3%& 6P  

Puisque F(x) est distribuée uniformément sur [0-1], la valeur échantillonnée x peut être obtenue 

en substituant F(x) par un nombre aléatoire R et � = ��K(�). 

III.2.2. Méthode de rejet 

Lorsque l’obtention de la fonction inverse est impossible, la méthode de rejet est utilisée suivant 

les étapes ci-après [2] :  

a. Définir la fonction normalisée �Y(�) = ¿(�)¿ÀÁÂ(�), où fmax(x) est la valeur maximale de f(x) ; 

b. Echantillonner deux nombres aléatoires distribués uniformément R1 et R2 ; 

c. Calculer x en utilisant la formule : 

Équation III-4    $ =  $3%&  +  '�($3#$ – $3%&)  

d. Si R2 est inférieur ou égal à �Y(�), alors x est accepté comme une valeur échantillonnée, 

sinon une autre valeur de x sera échantillonnée.  
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III.2.3. Méthode mixte 

Une combinaison des deux méthodes précédentes peut être utilisée afin d’éviter les soucis liés 

au développement des algorithmes de celles-ci. On considère que la fonction f(x) peut être 

exprimée par une expression linéaire : 

Équation III-5     .($) = ,($). S($)  

Où ℎ(�) est la fonction inverse et �(�) est légèrement difficile à inverser.  Les différentes 

étapes pour cette méthode sont les suivantes : 

•  Normaliser ℎ(�) produisant ℎY(�) de telle façon que l’intégrale de ℎY(�) sur l’intervalle 

[xmin, xmax] soit égale à 1 ; 

•  Normaliser �(�) produisant �Y(�) de telle façon que sa valeur maximale soit égale à 1 ; 

•  Choisir une valeur de � en appliquant la méthode directe et en considérant ℎY(�) comme 

FDP ; 

•  Appliquer la méthode de rejet sur �Y(�) en utilisant la valeur échantillonnée de l’étape 

précédente. Pour un nombre aléatoire R, si  �Y(�) ≤ �, accepter �, sinon refaire l’étape 

précédente. 

III.3. Echantillonnage dans la simulation des interactions des 

photons avec la matière 

III.3.1. Parcours du photon  

Le parcours du photon dans la matière doit être calculé pour délimiter les points d’interaction 

dans le volume traversé. Cette distance dépend de l’énergie du photon, de la composition et de 

la densité de la matière [1]. La fonction de distribution peut être utilisée afin d’échantillonner 

la distribution du parcours x du photon dans la matière. Si la fonction de densité de probabilité 

est donnée par [2] : 

Équation III-6 :    8($) = µ ¢£¤ (−µ$)  

La probabilité qu’un photon traversera une distance ≤ d sera exprimée par : 

Équation III-7 :     �(6) = � µ ¢£¤(−µ$) 6$6 = �− ¢£¤(−µ$)� 6 = � − ¢£¤ (−µ6)  

Afin d’échantillonner le parcours, un nombre aléatoire uniforme � est tiré et le problème est 

résolu pour d. 

Équation III-8 :    ' = �(6) = �� − ¢£¤(−µ6)�  
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Équation III-9 :   6 = − �µ Ä~(� − ')  

III.3.2. Simulation de l’interaction des photons avec la matière  

Lorsqu’un photon d’une énergie E traverse la matière, il peut interagir avec celle-ci par l’un des 

quatre types d’interaction : photoélectrique, diffusion cohérente (Rayleigh), diffusion 

incohérente (Compton) et création de paire. La section efficace ou probabilité d'interaction de 

ce photon avec une matière de numéro atomique Z par l'un de ces processus, est exprimée par 

le coefficient d’atténuation linéique µ(AB�K) : 

Équation III-10 :   µ929  =  µ 8,292 +  µ%&+2,  +  µ +2, +   µ8#%50 

Pour les énergies utilisées en imagerie médicale (inférieure à 1 MeV) l’effet de création de paire 

n’est pas considéré, ainsi seul l’effet photoélectrique, la diffusion cohérente, et la diffusion 

incohérente sont pris en compte dans les simulations.  

Pour les problèmes de transport des rayonnements dans la matière, le model de calcul avec la 

MMC inclut la géométrie et les caractéristiques du matériau traversé afin de modéliser 

l’efficacité de transport de photon dans la matière.  

Plusieurs étapes sont suivies pendant le passage d’un photon dans la matière (un fantôme, le 

patient et le détecteur). Les rapports relatifs aux coefficients d’atténuation linéique pour l’effet 

photoélectrique, la diffusion cohérente et non cohérente par rapport à µ tot sont utilisés afin de 

choisir aléatoirement le processus qui aura lieu à chaque point d’interaction [1- 3] : 

- Si � ≤ ÅÆÇÈÉÈÅÉÈÉ  , l’effet photoéletrique est choisi ; 

- Si � ≤ ÅÆÇÈÉÈ
ÅÊËÌÈÇÅÉÈÉ  , l’effet Compton est choisi ; 

- Si � ≤ ÅÆÇÈÉÈ
ÅÊËÌÈÇ
ÅÌÈÇÅÉÈÉ  , l’effet Rayleigh est choisi 

III.4. Techniques de réduction de variance 

L’émission des photons par une source radioactive est isotrope, ils sont ensuite soit absorbés 

dans le corps du patient, soit absorbés dans la tête de détection (cristal, collimateur) ou traverse 

le cristal sans interaction. En revanche en imagerie nucléaire, particulièrement dans le cas de la 

TEMP, l’efficacité géométrique est faible à cause du petit angle solide défini par le collimateur 

[1, 2]. Dans une simulation MC, chaque photon émis par la source est suivi individuellement, 

ainsi le temps de calcul s’allonge afin d’atteindre des résultats statistiquement acceptables. En 

conséquence, l’intérêt est de restreindre le suivi des photons seulement à ceux qui contribuent 
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à la formation de l’image, de réduire le temps de calcul des simulations et d’augmenter les 

statistiques des évènements. Des techniques de réduction de variance ont été développées pour 

atteindre cet objectif.  

Ces techniques reposent sur l’introduction d’un poids qui décrit la probabilité que le photon suit 

un parcours donné (histoire). Il est calculé pour chaque photon comme le rapport entre la FDP 

réelle et la FDP estimée et utilisé pour la détermination du résultat final : si un événement se 

produit, le poids est ajouté au lieu d’incrémenter le compteur d’une unité. 

III.5. Logiciels de simulation Monte Carlo utilisés en 

médecine nucléaire 

III.5.1. Les logiciels génériques  

Il s’agit des logiciels basés sur MMC et qui sont destinés pour la simulation et la modélisation 

des processus de détection des rayonnements pour la physique des hautes énergies et/ou la 

physique médicale. Quelques-unes de ces plateformes sont gratuites alors que d’autres 

demandent la possession d’une licence. Parmi ces codes on trouve : 

- EGS (Electron Gamma Shower) [1, 4] : développé dès 1963 au SLAC National Accelerator 

Laboratory (Stanford Linear Accelerator Center) afin de simuler les cascades 

électromagnétiques de haute énergie, ce code représente l’état de l’art de la simulation du 

transport des rayonnements. Il est très flexible, bien documenté et expérimenté. Il est 

programmé en MORTRAN, et dit de classe II à cause de sa capacité à traiter individuellement 

la production des électrons de collision et les photons de bremsstrahlung. Une nouvelle version 

de EGS nommé EGSnrc permettant une simulation plus précise des interactions des électrons 

et des positons dans la matière est valable aussi. 

-MCNP (Monte Carlo Neutron Photon) [1, 2] : un code à objectif général, utilisé pour la 

simulation du transport des neutrons, photons et électrons. Il dépend du temps, et la 

configuration des matériaux est réalisée arbitrairement par une géométrie généralisée : des 

cellules géométriques limitées par des surfaces de premier et deuxième degré, et un tour 

elliptique de quatrième degré. 

- ITS (Integrated Tiger Series) [2]: Outil fort dans la description de l’état de l’art de la 

production et du transport des cascades des électrons/photons dans un environnement 

multidimensionnel et multi-matériaux  indépendamment du temps. Il est constitué d’une 
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collection de programmes partageant une librairie de codes sources qui peut résoudre des 

problèmes sophistiqués du transport des rayonnements. 

-GEANT (GEometry ANd Tracking) [5]: Une plateforme de simulation du passage des 

particules dans la matière. Initialement développée pour les expériences de la physique des 

hautes énergies, elle est actuellement utilisée dans les domaines de la physique médicale et dans 

l’évaluation de l’effet des rayonnements sur les satellites. GEANT fournit les processus 

physiques, permet la modélisation de la description des interactions électromagnétiques et 

hadroniques, et inclus les processus optiques et de désintégration. 

III.5.2. Les logiciels spécifiques pour la médecine nucléaire  

Il s’agit des logiciels destinés principalement pour la simulation et la modélisation des 

phénomènes et processus en relation avec la médecine nucléaire. Certains sont dédiés pour la 

TEMP comme MCMATV [6] et SIMIND [7], d’autres ne sont destinés que pour la TEP comme 

PETSIM [8], Eidolon [9] et PET-EGS [10], et une troisième catégorie de logiciels qui peuvent 

être utilisés pour la simulation des TEMP et TEP comme SIMSET [11]. Ces codes permettent 

la simulation du transport des photons dans la matière à travers la géométrie et/ou les voxels 

des fantômes, alors que les électrons secondaires sont souvent considérés comme absorbés dans 

leur point d’émission et sont donc non suivis. L’utilisateur peut attacher au logiciel de 

simulation des programmes écrits indépendamment en C ou FORTRAN. [3, 12] 

Un autre logiciel spécifique qui a connu un grand succès dans la simulation des TEMP et TEP 

est GATE. Il a été utilisé dans notre travail et sera présenté dans la partie suivante. 

III.6. Plateforme de simulation GATE : Geant4 Application 

for Tomographic Emission  

Comme l’indique son nom, l’architecture de GATE est basée sur celle de GEANT4. Ce logiciel 

« open source », initialement dédié pour la simulation des TEMP et TEP, la plateforme GATE 

a connu une amélioration et un développement pour étendre son utilisation à la simulation en 

radiothérapie. Seuls les détails d’utilisation de GATE en imagerie nucléaire seront présentés 

dans cette partie. 

III.6.1. Architecture de GATE  

GATE a hérité les avantages du logiciel GEANT4 écrit en C++. Il regroupe une centaine de 

classes constituants une couche très proche du noyau de GEANT4, permettant la gestion du 

temps, la construction, le positionnement, le mouvement et la visualisation de la disposition des 
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objets dans l’espace, ainsi que la décroissance radioactive des radioéléments. GATE bénéficie 

aussi des classes spécifiques facilitant la simulation et la modélisation des systèmes TEMP et 

TEP, permettant ainsi de spécifier les caractéristiques de ces appareils (résolution spatiale, 

résolution en énergie, …) afin de rendre la simulation plus réaliste [13]. 

La facilité de l’utilisation de GATE réside dans l’écriture des scripts interactifs dans un ou 

plusieurs fichiers macros, ne nécessitant pas une connaissance particulière de la programmation 

en C ou C++.  

III.6.2. Gestion du temps et du mouvement 

La synchronisation du temps avec le mouvement des objets modélisés (détecteurs, patients), la 

décroissance radioactive ainsi que l’évolution du radiotraceur dans l’organisme, représentent 

des atouts majeurs de la simulation en GATE. Chaque simulation est déterminée par un temps 

de départ appelé « TimeStart », un temps par projection (le pas de la simulation) « TimeSlice », 

principalement utilisé pour la simulation d’une acquisition tomographique ou pour découper la 

simulation en plusieurs intervalles de temps permettant le mouvement des volumes modélisés, 

et un temps de la fin de la simulation « TimeStop » [13]. 

III.6.3. Construction de la simulation par GATE 

La simulation par GATE suit plusieurs étapes qui contiennent : 

- Modélisation des géométries complexes ; 

- Détermination du système ; 

- Détermination de la physique ; 

- Définition de la source ; 

- Détermination du format du fichier de stockage des données ; 

- Définition du temps. 

Dans cette partie nous allons décrire brièvement chaque étape, en insistant sur les parties 

utilisées dans ce travail de thèse.  

III.6.3.1. Définition des géométries 

La définition des géométries des composants du model simulé dans GATE représente une étape 

primordiale dans le suivi du comportement des particules lors de leur déplacement dans la 

matière.  
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Elle commence par la détermination du premier volume appelé « World », qui enveloppe toutes 

les géométries et représente les limites du suivi de l’histoire des particules émises par les 

sources utilisées. « World » est la seule géométrie prédéfinie dans GATE, ses dimensions 

doivent être déterminées, néanmoins aucun mouvement n’est permis pour ce volume (pas de 

rotation ni de translation). Les autres composantes sont considérées comme ses sous-volumes 

(« daughters » ou « grand-daughters »). [13] 

Chaque sous-volume est défini par sa forme, ses dimensions, sa matière de constitution, sa 

répartition, son emplacement et ses mouvements dans l’espace (translation, rotation, …) ; il doit 

être attaché à « World » ou au volume qui le précède. Les matières de composition des volumes 

d’intérêts biologiques (os, eau, tissu, organe spécifiques, …) et physiques (NaI, LYSO, verre, 

…) sont disponibles dans une librairie de GATE, néanmoins l’utilisateur peut ajouter d’autres 

matériaux selon le besoin. Il est possible aussi de construire des volumes complexes, constitués 

de plusieurs matériaux à la fois à partir de leurs densités. 

GATE donne la possibilité de visualiser les volumes modélisés afin de vérifier leurs 

emplacements et d’éviter leur chevauchement. 

III.6.3.2. Détermination du système 

La notion du « système » dans GATE fait référence au type de de l’appareil ou du système de 

détection à modéliser. Il met à la disposition de l’utilisateur des modèles prédéfinis et 

déterminés par des mots-clés afin d’enregistrer l’histoire de la détection des particules. 

Toutefois, GATE peut être utilisé sans la détermination du type du système mais aucun résultat 

ne sera extrait dans ce cas. Chaque système est organisé sous forme d’arbre dont chaque 

composante représente un rôle spécifique avec un ordre d’attachement à un volume spécifique.  

Les différents systèmes disponibles dans GATE pour la médecine nucléaire sont [14] : 

-  « scanner », un système générique utilisé principalement pour les nouveaux appareils. 

Il donne plus de possibilité en termes des volumes à définir et à modéliser sans 

restriction d’hiérarchisation à respecter pour les autres systèmes ;  

- « SPECTHead » dédié à la gamma caméra TEMP, composé de trois niveaux : « base », 

« crystal » et « pixel ». C’est le système utilisé dans notre travail ; 

- « cylindrialPET » une forme cylindrique de la TEP, composée de plusieurs niveaux 

déterminés par des mots clés spécifiques à savoir « rsector », 

« modules », « submodules », « crystal » et « layer » ;  
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- D’autres systèmes prédéfinis existent aussi comme « CTscanner », « ecat », « CPET » 

et « OPET ». 

Après la modélisation du système, l’étape suivante est de déterminer le volume 

d’enregistrement ou le « sensitive detector » (SD) afin de suivre le trajet de la particule dans la 

matière. Chaque point d’interaction est enregistré dans le SD et il est référé dans GATE 

comme « hit ». Il existe deux types de SD [14] : 

- crystalSD : Enregistrement des interactions à l’intérieur des composantes de la matière de 

détection, notamment le cristal. 

- phantomSD : Enregistrement et comptage de la diffusion, notamment la diffusion Compton 

et Rayleigh, à l’intérieur des composantes autres que la matière détectrice. 

Si une composante n’est pas attachée à un de ces deux SD, aucun événement ne sera enregistré 

à son niveau. 

III.6.3.3. Détermination de la physique 

Le processus physique utilisé dans GATE est dérivé des librairies, « physics-list builder », de 

GEANT4. Dans le cas des rayonnements électromagnétiques, trois principaux modèles sont 

fournis : le modèle standard (SEP), utilisé pour la simulation de l’interaction des photons dont 

l’énergie est entre 1 keV et 100 TeV, le modèle de basse énergie (LEP) dont l’énergie est très 

faible (250 eV) et peut atteindre 100 GeV, et le modèle Penelope où l’énergie est entre 250 eV 

and 1 GeV. Le choix du modèle à utiliser dépend de l’énergie des rayonnements et du domaine 

d’application. Dans le cas de la physique médicale, notamment en médecine nucléaire, les 

processus (« physic-list builder ») : « emstandard_opt3 », « emlivermore », « empenelope » 

sont appliqués [14]. 

Tous les types des interactions des rayonnements avec la matière sont couvert par GATE. La 

création des particules secondaires, les électrons, les R-X et les R-δ (électrons de faible énergie), 

est limitée par un seuil en distance où la particule n’est pas générée si la position de sa 

production est supérieure au seuil [14].  

Après cette étape la simulation doit être initialisée afin de construire la géométrie et créer le 

tableau des sections efficaces. 

III.6.3.4. Définition de la source 

La source dans GATE est représentée par un volume où la particule simulée est confinée. Elle 

peut prendre plusieurs formes et les caractéristiques comme la distribution d’émission, l’activité 
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et la distribution de l’énergie sont déterminées selon le choix de l’utilisateur. La gestion de ces 

caractéristiques tient profit du module “General Particle Source Module” (GPSM) fournis par 

GEANT4.  

Il existe plusieurs propositions pour définir les sources, que GATE met à disposition des 

utilisateurs [14] : 

- Ion : La source est définie par le numéro atomique, le nombre de masse, la charge électrique 

(Q), et son énergie d’excitation en keV. Cette méthode est la plus précise et elle permet de 

simuler la décroissance radioactive du radioélément. Mais son inconvénient réside dans le 

ralentissement de la simulation, 

- Particules simples : tout type de particule (gamma, positon, proton…) peut être utilisé en 

définissant son énergie, la période physique, ainsi que le type du spectre en énergie. Pour les 

bêtas + il existe trois types de spectre d’émission prédéfinis, les mots clés suivants sont à ajouter 

dans le script de simulation : Fluor18, Oxygen15 et Carbon11,  

-Sources à émission mixte : où la source émet plusieurs types de particules, seul l’iode 124 est 

implémenté dans GATE. 

La source est confinée à l’intérieur d’un volume géométrique (fantôme, patient, etc), afin de 

tenir compte de son mouvement  

III.6.4. Traitement et stockage des données 

Le traitement du signal par GATE est réalisé par le module digitizer. Son rôle est de déterminer 

les observables physiques comme l’énergie, la position et le temps de détection de chaque 

particule à partir des hits. La chaine (Figure III-1) qui compose le digitizer permet de [14] :  

- En première étape : Additionner tous les hits qui ont eu lieu dans le même volume, ceci est 

réalisé au niveau du adder, 

- En deuxième étape : Regrouper les impulsions de tous les volumes SD ayant la même 

profondeur (le même ordre hiérarchique dans la construction du système). Cette étape est 

réalisée en utilisant le readout. Il joue le rôle d’un photomultiplicateur, 

- En troisième étape : Définir les deux seuils en énergie Emin et Emax de la fenêtre d’énergie de 

détection, 

- En quatrième étape : Introduire les caractéristiques de résolution spatiale intrinsèque, et de 

résolution en énergie afin de simuler le phénomène de scintillation. 
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Figure III-1: Le mode de fonctionnement du adder et readout 

 

Pour la TEP il faut ajouter des informations relatives à la fenêtre des coïncidences. 

L’impulsion finale ou single est générée à la sortie du Digitizer, d'énergie totale Et à la position (
Í½��ofxw�f ,  �Í½��ofxw�f) de valeurs données respectivement par les équations suivantes : 

Équation III-11 :     :9 =  ∑ :%&%��   

Et  

Équation III-12 :    �4#5R+0&950 = ∑ $%:%&%©�∑ :%&%©�   

Équation III-13 :     �4#5R+0&950 = ∑ R%:%&%©�∑ :%&%©�   

Où i représente chacune des hits dont la position est (xi , yi) et l’énergie Ei. 

GATE fournit divers formats de sauvegarde des données de sortie : ROOT, ASCII, LMF pour 

tous les systèmes de scanner, Sinogram et ECAT7 pour TEP, Interfile pour TEMP. Ci-après 

seuls les deux formats que nous avons utilisés dans notre travail seront présentés : 

- ROOT : Ce fichier se remplit pendant la simulation, les informations sur les hits, singles et 

coïncidences (pour la TEP) sont enregistrées dans des répertoires appelé respectivement Hits, 

Singles et Coïcidences, pour un éventuel traitement. Néanmoins, l’utilisateur a la possibilité 

d’inactiver l’enregistrement des données qu’il juge inutile [13]. 

- ASCII : génère des fichiers textes contenant des informations sur les hits appelé gateHits.dat, 

sur les singles appelé gateSingles.dat, sur les coïncidences appelé gateCoincidences.dat et un 

fichier contenant le nombre des évènements simulés appelé gateRun.dat. 
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III.7. Grille de calcul et la simulation Monte Carlo par GATE 

En imagerie nucléaire, la modélisation par MMC exige l’utilisation d’une statistique des 

évènements détectés suffisamment acceptable pour parvenir à des résultats fiables. Cependant, 

le temps nécessaire pour atteindre ce but s’avère long avec l’utilisation des ordinateurs 

ordinaires. Afin de remédier à ce problème, des solutions ont été proposées. La grille de calcul 

fait partie des infrastructures qui ont connu un succès important pour les calculs intensifs. 

La grille de calcul [15] est un super centre de calcul, accordant un accès à divers ressources 

informatiques de calcul et d’enregistrement et permettant l’amélioration des collaborations 

nationales et internationales. 

 Afin de répondre aux demandes de la communauté scientifique marocaine, le Centre National 

pour la Recherche Scientifique et Technique (CNRST) a mis à disposition des chercheurs 

marocains le réseau national d’enseignement et de recherche MARWAN [16] (Moroccan 

Academic and Research Wide Area Network). Ce réseau permet aux chercheurs d’accéder à 

des infrastructures de calcul de haute performance comme le cluster multi-domaines 

HPC-MARWAN [17] accessible à distance, et où des logiciels pour différents domaines 

scientifiques sont installés, notamment GATE. Il est composé de 38 nœuds, avec 1672 CPU 

Cores, 396 TB de stockage, 10.4 TB de mémoire, et 4 GPUs. Une autre infrastructure de calcul 

fournie par MARWAN est la grille de calcul marocaine MaGrid [18], dont l’accès à ses services 

demande une requête de certificat d’utilisation, et d’être affilié à une organisation virtuelle, 

notamment Magrid ou EUMED. Elle couvre plusieurs domaines d’application comme la 

physique des hautes énergies, la bio-informatique, l’astrophysique et la physique médicale. De 

nombreux logiciels sont mis à la disponibilité de l’utilisateur, GATE en fait partie. 

L’architecture de MaGrid [19] repose sur la connexion de l’utilisateur à une interface utilisateur, 

représentant le point d’accès à la grille à travers l’intergiciel (middleware) GLite, permettant 

un accès sécurisé aux ressources, et organisé sous forme de nœuds. 

L’utilisation de la grille repose sur la création d’un proxy qui permettra à l’utilisateur d’exécuter 

ses taches sur l’ensemble de ses éléments [18]. Généralement un proxy ordinaire dure 12 heures, 

et peut être étendu à une durée de 7 jours en ajoutant une requête. Après l’expiration d’un proxy, 

si la tache en exécution n’est pas encore finie le résultat sera perdu. 

Les taches ou "jobs" sont exécutés dans la grille de calcul en utilisant des fichiers JDL, Jobs 

Description Language, permettant la détermination des ressources, des requis et prérequis ainsi 

que les conditions d’exécution et de soumission d’un « job » (voir Annexe II). Chaque fichier 
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JDL doit être accompagné d’un fichier SH, Bash Shell Script. Après la soumission d’un job, 

son état peut être vérifié pendant son exécution, ce qui permettra aux utilisateurs de suivre leurs 

travaux sur la grille, et de rapatrier le résultat à la fin vers un élément de stockage virtuel. 

 

III.8. Conclusion 

Dans cette partie la MMC a été décrite. Les logiciels de modélisation basés sur cette méthode 

ont été brièvement présentés, en distinguant entre ceux génériques et ceux spécifiques pour la 

médecine nucléaire. La plateforme GATE, exploitée dans ce travail de thèse, a été détaillée 

avec les différentes étapes à suivre pour construire un modèle de simulation. Le dépouillement 

de nos simulations a été réalisé dans la grille de calcul MaGrid et HPC-MARWAN, tous les 

deux mis à disposition des chercheurs par le CNRST. Ces deux infrastructures ont été 

présentées, avec une mise au point sur la grille de calcul MaGrid. HPC-MARWAN et MaGrid, 

représentent des outils efficaces permettant de diminuer le temps de simulation tout en 

augmentant la statistique des événements traités. 
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Chapitre IV : Modélisation de la SPECT Symbia T6 dans 

GATE 
 

 

Introduction 

La plateforme de simulation Monte Carlo GATE [1] joue un rôle important dans notre étude. 

Elle est exploitée pour l’optimisation de la correction de diffusion pour les acquisitions 

tomographiques au 99mTc par TEMP et pour la caractérisation de ce système dans le cas des 

acquisitions de post-injection du 223Ra. Ainsi, avant de se lancer dans les objectifs tracés pour 

le présent travail de thèse, l’élaboration du modèle du système TEMP et la vérification de la 

précision et de la fiabilité de sa modélisation dans GATE doivent être effectuées pour les 

conditions de nos simulations.  

La validation du modèle du système TEMP utilisé dans notre étude (Symbia T6 de Siemens) a 

été accomplie en considérant les collimateurs à trou parallèles disponibles pour les acquisitions 

tomographiques et dans le cas de radionucléides aux émissions mono-énergétique et 

poly-énergétique. 

Ce chapitre présentera les matériels et méthodes de validation des paramètres de la TEMP 

utilisés dans cette étude, notamment seront détaillés : la résolution spatiale, la résolution en 

énergie et la sensibilité. Les résultats de la simulation seront enfin comparés aux mesures 

expérimentales. 

IV.1. Description du système SPECT Symbia T6 

Pour les acquisitions expérimentales, nous avons utilisé la gamma caméra à double tête de 

détection SPECT/CT Symbia T6 Truepoint de Siemens [2] (Figure IV-1), disponible au service 

de médecine nucléaire du Centre Hospitalo-Universitaire Mohammed VI de Marrakech. 

Chaque tête de détection est composée d’un cristal scintillant d’iodure de sodium dopé au 

thallium NaI(Tl) de 0.95 cm d’épaisseur, d’un collimateur à trous parallèles de géométrie 

hexagonale, et un ensemble de 59 PMTs dont les fenêtres d’entrée ont une géométrie 

hexagonale (Tableau IV-1 [2]). L’ensemble de la tête est protégé par une épaisseur de Plomb. 

Trois différents collimateurs, détaillés dans le Tableau IV-2 [2], sont disponibles : basse énergie 

haute résolution (LEHR), moyenne énergie (ME) et haute énergie (HE). Le champ de vue utile 
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de chaque tête de détection est 53.3x38.7 cm2. La table d’examen est composée de fibre de 

carbone d’une épaisseur de 15 mm. 

 

Figure IV-1 :  Vue d’ensemble d’un système double tête SPECT/CT Symbia T6 de Siemens, et les 
axes de positionnement. L’axe Z (en bleu) est l’axe de rotation des têtes de détection de la machine 

 

Tableau IV-1: Caractéristiques du SPECT/CT Symbia T6 de Siemens  

Composant Caractéristiques 

Cristal 59x44.5 cm2, 
0.95 cm d’épaisseur 

PMTs 
53 PMTs : 7.6 cm de diamètre,  
6 PMTs : 5.1 cm de diamètre 

Blindage des têtes Côtés : 12.7 mm, partie arrière : 9.5 mm 

 

Tableau IV-2: Description des collimateurs LEHR, ME et HE de la gamma camera Symbia T6 
TruePoint SPECT/CT. La résolution spatiale du système et la sensibilité sont fournies pour une 

distance de 10 cm 

Collimateur Hauteur des 
trous (mm) 

Epaisseur 
des septa 

(mm) 

Diamètre 
des trous 

(mm) 

Résolution 
spatiale 

(mm) 

Sensibilité 
(+2P8. 7��. "ÎO��) 

LEHR 24.05 0.16 1.11 7.5 (99mTc) 91 (99mTc) 
ME 40.64 1.14 2.94 12.5 (67Ga) 124 (67Ga) 
HE 59.7 2 4 13.4 (131I) 61 (131I) 

 

Selon les données publiées par le constructeur [2], la résolution spatiale intrinsèque (en 

l’absence du collimateur) est inférieure à 3.8 mm, et la résolution en énergie est de 9.9 % à 
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140 keV. Les valeurs de la résolution spatiale et de la sensibilité du système, mesurées à 10 cm 

de chaque collimateur, sont listées dans le Tableau IV-2 avec les radioéléments de référence. 

IV.2. Modélisation dans GATE 

La modélisation du dispositif expérimental a été menée sous la plateforme GATE [1]. Le 

modèle a été limité en termes de données précises des constituants de la tête de détection, 

comme la composition du collimateur, du guide de lumière et des autres matériaux inter 

composants. De ce fait, nous nous sommes basés sur les données publiés par le constructeur, 

comme décrit dans le paragraphe précédent (IV.1), afin de définir le modèle de simulation 

(Figure IV-2). Toutefois, les tubes photomultiplicateurs ont été modélisés par un compartiment 

arrière en verre (back-compartment) de 5 cm d’épaisseur comme suggéré dans la littérature [3].  

 

Figure IV-2 : Modélisation dans GATE de la tête de détection du SPECT/CT Symbia T6. A gauche : 
le model adopté de la gamma caméra TEMP dans GATE. A droite : un agrandissement des trous de 

forme hexagonale du collimateur 
 

La détermination du processus physique associée au model dans GATE est très importante pour 

la pertinence des résultats. Nous avons choisi d’utiliser le modèle « emstandard_opt3 » puisqu’il 

s’agit de simuler des rayonnements électromagnétiques de basse énergie dédiés à l’utilisation 

dans le domaine médicale. La distance de coupure de production des particules est fixée à 

0.01 mm. Afin de modéliser les sources radioactives et pour augmenter la précision de la 

simulation, nous avons opté pour la définition « ion source » fournie par GATE, où la 

décroissance radioactive est intégrée.  

Les simulations ont été lancé dans la grille de calcul MaGrid [4], et le cluster HPC-MARWAN 

(hpc.marwan.ma). Pour augmenter la statistique des événements traités et gagner en temps de 

calcul, les simulations ont été subdivisées en plusieurs « jobs » à temps égaux pour préserver 

les paramètres du taux de comptage du système. Mersenne Twister, un générateur de nombres 

pseudo-aléatoires fourni dans GATE, a été utilisé vu sa rapidité.  

Les résultats de la simulation ont été enregistrés et analysés en utilisant le logiciel ROOT [5], 

un logiciel libre (open-source) pour l’enregistrement et l’analyse des données.  
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IV.3. Validation du modèle du système SPECT/CT Symbia 

T6 
Les facteurs de performances évalués pour la validation du model sont : La résolution en 

énergie intrinsèque (en l’absence de collimateur), la résolution en énergie du système (en 

présence du collimateur), la résolution spatiale du système, la sensibilité et la sensibilité 

tomographique. Les collimateurs objets de la validation sont : LEHR, ME et HE. Deux sources 

radioactives ont été considérées pour la validation : le 99mTc (Figure IV-3 [6]) émetteur de 

photons gamma de faible énergie, et le 133Ba (Figure IV-4 [7]) émetteur de photons X et gamma 

de différentes énergies (faibles, moyennes et hautes). Les caractéristiques de ces deux 

radioéléments sont citées dans le Tableau IV-3 [8, 9]. 

 

 

Figure IV-3 : Schéma de désintégration du 99Mo et du 99mTc 

 

 

Figure IV-4 : Schéma de désintégration du 133Ba 
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Tableau IV-3: Energies et intensités des sources radioactives utilisées pour la validation. Les énergies 
principales sont représentées en gras  

Radionuclide 
Energies 

(keV) 
Intensités (%) 

99mTc 140.5 89 

133Ba 

30.625 33.9 
30.973 62.2 
34.98 11.4 
80.99 32.9 

302.85 18.34 
356.01 62.05 

383.84 8.94 

 

L’activité nécessaire des radioéléments dépendant des acquisitions expérimentales a été 

mesurée par un activimètre de type Scintidose de Lemer Pax, dans le respect des règles de 

radioprotection adoptées au service et requises pour manipuler la radioactivité. 

Les conditions expérimentales ont été reproduites par simulation, pour une fenêtre d’énergie de 

15% centrée sur 140 keV pour le 99mTc, soit dans l’intervalle de [129.5-150.5] keV. Par contre, 

pour le 133Ba une fenêtre d'énergie de 20% centrée respectivement sur 81 keV et 356 keV a été 

appliquée.  

IV.3.1. Spectre en énergie et résolution en énergie 

IV.3.1.1.  Cas du radioélément 99mTc 

Le spectre en énergie et la résolution en énergie intrinsèque ont été mesurés en utilisant une 

source de 99mTc, considérée comme ponctuelle, d’activité de 1.295 MBq et confinée dans un 

tube en plastique placé dans l’air (Figure IV-5). La source est maintenue par une tige loin de 

tout matériau diffuseur, à 15 cm de la face du cristal, au centre de champ de vue de la caméra. 

La même configuration a été reproduite dans GATE, en considérant la même activité initiale 

de la source, générant environ 6 millions de photons mono-énergétiques de 140 keV dont 600 

milles ont été détectés dans la fenêtre d’énergie considérée. RE a été calculée à partir des 

données de sortie expérimentales et simulées, en utilisant l'équation suivante : 

Équation IV-1 :   ':(%) =  �  × =:("0Ï)ÐÐÐÐÐÐÐÐÐÐÐ × *�(*-&*) 

Avec L est l’écart type du pic photoélectrique et TÐ est l’énergie moyenne sous le pic 

photoélectrique.  
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Figure IV-5 : Configuration de la source du 99mTc pour l’acquisition du spectre en énergie et la 
détermination de la résolution en énergie intrinsèque 

 

Les spectres en énergie et la résolution en énergie ont été évalués pour les collimateurs LEHR 

et ME, avec une source linéaire du 99mTc de 1,4 mm de diamètre interne et 22 cm de longueur, 

remplie d'une activité de 47,6 MBq, et positionnée à 16 cm du collimateur. La source a été 

alignée avec l’axe de rotation des têtes de détection de système TEMP. Pour la simulation dans 

GATE, la même configuration a été reproduite avec la même activité initiale pour les deux 

collimateurs. Pour le collimateur LEHR, 6 milliards événements ont été générés dont 400 milles 

ont été détectés, alors que pour le ME, 8 milliards événements ont été générés dont 600 milles 

photons mono-énergétiques de 140 keV ont été détectés. 

IV.3.1.2. Cas du radioélément 133Ba 

Le 133Ba a été utilisé pour valider notre modèle dans le cas d’émission multiple de photons. 

L'activité de la source est de 5,55 MBq, confinée dans un flacon en époxy de 3 cm de diamètre 

et de 3,3 cm de hauteur. Les spectres en énergie ont été acquis sans collimateur et avec les 

collimateurs LEHR, ME et HE.  

Pour la résolution en énergie simulée, nous avons utilisé la fonction de linéarité, proposée dans 

GATE, pour une valeur de référence de 9.9% à 140 keV [2]. L’activité initiale de l’expérience 

a été reproduite en simulation :  

- Pour la simulation sans collimateur, environ 4 millions d’événements ont été générés 

pour un temps de simulation de 6 secondes dont 2 millions photons poly-énergétiques 

ont été détectés  

- Pour la simulation avec le collimateur LEHR, environ 30 millions d’événements ont été 

générés pour un temps de simulation de 14 secondes, dont 2 millions photons 

poly-énergétiques ont été détectés 
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- Pour la simulation avec le collimateur ME, environ 200 millions d’événements ont été 

générés, pour un temps de simulation de 30 secondes dont 200 milles photons 

poly-énergétiques ont été détectés  

- Pour la simulation avec le collimateur HE, environ 500 millions d’événements ont été 

générés, pour un temps de simulation de 90 secondes, dont 200 milles photons ont été 

détectés  

Les spectres en énergie et les valeurs de la résolution en énergie mesurés et simulés ont été 

comparés. 

IV.3.2. Sensibilité dans l’air 

IV.3.2.1. Cas du radioélément 99mTc 

La sensibilité S du système en présence du collimateur LEHR a été mesurée pour différentes 

distances, 10 cm (la distance de référence), 20, 30, 40, 50 et 60 cm. La source est une seringue 

de 1 ml, totalement remplie de 44.59 MBq de 99mTc au début de la première acquisition. La 

durée de chaque acquisition est d’une minute. La valeur de S pour chaque distance est calculée 

par l’équation suivante : 

Équation IV-2 : ((+2P8. 7��. "ÎO��) = (+2P87 × 9��) × >�� 

Où t est la durée du comptage, et A est l’activité au début de chaque acquisition, corrigée pour 

la décroissance radioactive de la source entre les mesures.  

La sensibilité tomographique a été estimée en utilisant la même source que pour la sensibilité 

statique, avec 8 projections par tête couvrant un angle de 180°, à une distance de 19.5 cm du 

centre du collimateur LEHR, une matrice de 128x128 et taille de pixel de 1.8×1.8 mm2. La 

valeur a été calculée comme la moyenne des sensibilités sur toutes les projections. 

Les paramètres d’acquisition expérimentale ont été introduits dans GATE. 

IV.3.2.2. Cas du radioélément 133Ba 

La sensibilité a été évaluée par la source du 133Ba utilisée pour la mesure des spectres en énergie, 

positionnée à 10 cm du collimateur, au centre du champ de vue de la tête de détection. Les 

événements ont été dénombrés en présence des collimateurs LEHR, ME et HE, sous la fenêtre 

d’énergie de 20% centrée, séparément, sur 81 keV et 356 keV. La sensibilité a été calculée par 

l’Équation IV-2. 
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IV.3.3. Résolution spatiale extrinsèque 

La résolution spatiale du système avec les collimateurs LEHR ou ME a été mesurée en utilisant 

une source linéaire du 99mTc dont le diamètre interne est de 1.4 mm, la longueur est de 22 cm 

(Figure IV-6) remplie d’une activité de 47.6 MBq. La source a été positionnée à 10 cm ou à 

16 cm de la surface du collimateur, en face du centre du champ de vue et alignée avec l’axe de 

rotation des têtes de détection de système TEMP. Les FELs suivant l’axe des abscisses ont été 

tracées dans les deux cas. 

 

Figure IV-6 : Dispositif expérimental de mesure de la résolution spatiale du système TEMP, en 
présence du collimateur LEHR, et une source linéaire du 99mTc 

 

Après un lissage gaussien de la FEL, la valeur de la résolution spatiale (RS) a été obtenue par 

l’Équation IV-3 pour la simulation. La RS expérimentale a été déterminée à partir du traitement 

d'image par le logiciel AMIDE [10] 

Équation IV-3 :   '((33) = = × *�(*-&*) 

Avec L est l’écart type de la FEL. 

IV.4. Résultats et discussion 

IV.4.1. Spectre en énergie et résolution en énergie  

Les spectres en énergie simulés et mesurés du 99mTc et du 133Ba sont présentés sur les Figure 

IV-7 et Figure IV-8 respectivement. Les spectres sont normalisés de telle façon que la somme 

de nombre d’événements contenus dans les intervalles de l'histogramme soit égale à un 1. 

Dans l'ensemble, les spectres en énergie mesurés et simulés sont en bon accord. Cependant, des 

discordances ont été notées aux basses énergies (inférieures à 150 keV), où la réponse du 

NaI(Tl) est non linéaire [11]. Cet effet n'a pas été pris en considération dans la simulation, il 

était plus perceptible dans le cas du 133Ba. Pour cette dernière, la non-linéarité de la réponse 
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était très importante pour le collimateur LEHR, ce qui a probablement entraîné une 

surestimation de 21% dans la simulation autour de 81 keV. Le même effet a été observé aux 

énergies hautes (supérieures à 300 keV), où une sous-estimation de 7% a été observée autour 

de 356 keV, résultant en une surestimation de 13% des photons rétrodiffusés, d’énergie autour 

de 160 keV, du spectre du 133Ba, et de 44% autour de 100 keV, comme rapporté par M. Morphis 

et al. [12]. Une surestimation a été remarquée aussi dans le cas du collimateur ME pour les 

énergies supérieures à 70 keV. Elle a atteint la valeur de 9% autour de 81 keV et 5% autour de 

356 keV, par contre elle a atteint une valeur de 16 % autour des énergies de rétrodiffusion. 

D’autre part, le spectre en énergie simulé du 133Ba avec le collimateur HE a connu une seule 

surestimation importante de 30% autour de 81 keV. Un autre facteur de désaccord entre les 

mesures et les simulations est dû au compartiment arrière du système TEMP, modélisé comme 

un bloc en verre de 5 cm d’épaisseur. Rault E et al [13] suggèrent que dans le cas des hautes 

énergies, le guide de lumière, le photomultiplicateur et l'électronique associée soient modélisés 

en détail, pour prendre en considération la fluctuation des gains des PMTs et des photons de 

rétrodiffusions au niveau de ces composants et détectés dans le cristal. 

 

 

Figure IV-7: Représentation graphique des spectres en énergie, expérimentaux et simulés, d'une 
source de 99mTc obtenus avec Symbia T6 (a) en l’absence du collimateur, (b) en présence du 

collimateur LEHR et (c) en présence du collimateur ME. 
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Figure IV-8: Les spectres en énergie mesurés et simulés pour une source de 133Ba (a) en l’absence du 
collimateur, (b) en présence du collimateur LEHR, (c) en présence du collimateur ME et (d) en 

présence du le collimateur HE. 

 

En dépit des observations précédentes, les formes des spectres ont été correctement reproduites 

pour le 99mTc et le 133Ba et les principaux pics photoélectriques n'ont pas été influencés de 

manière significative par les effets précités. 

Les valeurs de la résolution en énergie intrinsèque et extrinsèque (en présence du collimateur) 

mesurées et simulées pour le 99mTc et le 133Ba sont présentées dans le Tableau IV-4.  

Les résolutions en énergie simulées concordent avec les valeurs de l'expérience, en particulier 

pour le 99mTc, où l'erreur relative est inférieure à 10%. Le même résultat a été obtenu pour le 
133Ba, toutefois, l'erreur relative la plus élevée concerne l'acquisition sans collimateur à 81 keV, 

mais elle reste acceptable (<20%). 
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Tableau IV-4: Résolution en énergie simulée et mesurée, correspondant aux pics photoélectriques 
principaux du 99mTc et du 133Ba 

Radionucléide Collimateur 
Résolution en énergie (%) Erreur 

relative 

(%) 
Expérience Simulation 

99mTc 

Absence du 
collimateur 

9.6 10.4 8.3 

LEHR 9.4 10.2 8.5 
ME 9.6 10.2 6.3 

133Ba 

(à 81 keV) 
 

Absence du 
collimateur 

17 14.7 13.5 

LEHR 21.9 21 4.1 
ME 17.6 16.7 5.1 
HE 14.2 14.1 0.7 

133Ba 

(à 356 keV) 
 

Absence du 
collimateur 

13.9 12.7 8.6 

LEHR 10.8 11.9 10.2 
ME 11.2 12.3 9.8 
HE 11.9 13.2 10.9 

 

IV.4.2. Sensibilité 

La variation de la sensibilité, mesurée et simulée, avec la distance source-collimateur dans le 

cas d’une acquisition au 99mTc avec le collimateur LEHR, est illustrée par la Figure IV-9.  

 

Figure IV-9 : Représentation graphique de la sensibilité (expérimentale et simulée) de la SPECT/CT 
Symbia T6 Truepoint en fonction de la distance source-collimateur dans le cas d’une acquisition au 

99mTc 
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Les valeurs de la sensibilité, obtenues expérimentalement et par simulation, sont comparables 

et varient de la même manière avec la distance source-collimateur. Tenant compte que ces 

valeurs restent inclues dans les marges d’incertitudes, nous en avons conclu que la sensibilité 

pour un collimateur à trous parallèles, ne varie pas avec la distance.  

La sensibilité tomographique dans le cas d’une acquisition au 99mTc avec le collimateur LEHR 

a été calculée comme la moyenne des sensibilités par projection. Elle est de 

(76±4) AHyÑ. �-K. �ÓÔ-K pour l’expérience et (68±2) AHyÑ. �-K. �ÓÔ-K pour la simulation. Les 

deux valeurs sont acceptables avec une erreur relative de 10.5% par rapport à l’expérience.  

Les sensibilités simulées et mesurées pour le 133Ba sont présentées dans le Tableau IV-5. Aux 

basses énergies (81 keV), la simulation et la mesure sont en concordance pour tous les 

collimateurs. En revanche, à haute énergie, des désaccords ont été observés, en particulier pour 

les collimateurs LEHR et HE. Ces désaccords sont principalement dus aux mêmes effets qui 

ont influencé les spectres en énergie simulés susmentionnés (IV.4.1). 

Tableau IV-5: La sensibilité mesurée et simulée pour une source de 133Ba avec une fenêtre d’énergie 
de 20% centrée sur 81 keV et 356 keV, avec l’erreur relative 

Fenêtre 
d’énergie 

Collimateur 

Sensibilité 

(+2P8. 7-�. "ÎO-�) 
Erreur 
relative 

(%) Expérience Simulation 

81 keV (20 %) 

LEHR 1220±122 1172±8 4 
ME 84±8 84±1 0 
HE 52±5 48±1 8 

356 keV (20%) 

LEHR 6595±660 4809±16 27 
ME 119±12 118±2 1 
HE 35±4 27±1 23 

IV.4.3. Résolution spatiale extrinsèque 

Les FELs simulées et mesurées pour les collimateurs LEHR et ME, avec une source linéaire du 
99mTc, ont été comparées pour deux distances : à 10 cm et à 16 cm de la surface du collimateur. 

Les FELs ont été normalisées de telle manière que la somme des événements comptabilisés 

dans tous les intervalles de l'histogramme soit égale à un. Les résultats sont présentés dans la 

Figure IV-10.  

Nous remarquons que les FEL, pour les deux distances, sont superposées avec une bonne 

fidélité. Ceci est reflété dans les valeurs de la largeur à mi-hauteur, résumées dans le Tableau 

IV-6 pour chaque distance. La simulation reproduit l'expérience avec une précision acceptable 

(erreur relative par rapport à l’expérience inférieure à 10%). 
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Figure IV-10: Fonctions d’étalement linéiques simulées et mesurées d’une source linéaire du 99mTc à 
(a) 10 cm et (b) 16 cm de la surface du collimateur LEHR et à (c) 10 cm et (d) 16 cm du collimateur 

ME 

 

Tableau IV-6: La résolution spatiale pour une source linéaire du 99mTc, positionnée à 10 cm et à 
16 cm de la surface des collimateurs LEHR et ME, avec l’erreur relative 

Distance Collimateur 

Résolution spatiale 
(mm) 

Erreur 

relative (%) 
Expérience Simulation 

10 cm 
LEHR 7.1 7.2 1.4 

ME 11.9 11 7.6 

16 cm 
LEHR 9.3 9.4 1.1 

ME 14.7 14.4 2 

  

IV.5. Conclusion 

La simulation MC joue un rôle primordial dans l’étude des phénomènes difficiles à déterminer 

expérimentalement, et dans la réalisation des mesures nécessitant de temps et de matériel qui 

n’est pas toujours disponible. Néanmoins, l’étape de validation de la simulation est cruciale 

pour la reproduction fidèle des mesures et du modèle expérimental. Nous avons présenté dans 

le présent chapitre les résultats de la validation de la modélisation par GATE d’une gamma 
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caméra SPECT/CT Symbia T6, en vue d’un travail de simulation qui concerne l’optimisation 

de la correction de diffusion des acquisitions au 99mTc et la caractérisation de la TEMP pour les 

scintigraphies post-injection du 223Ra. 

Les résultats obtenus pour les facteurs de performances, la résolution en énergie, la résolution 

spatiale et la sensibilité, sont satisfaisants dans leur globalité. Une bonne concordance entre la 

simulation et l’expérience a été remarquée pour les deux sources radioactives, 99mTc et 133Ba, 

et les collimateurs considérés pour la validation. Des différences ont été relevées dans le cas du 
133Ba et qui sont dues principalement à l’approximation de la partie arrière du cristal par un 

bloc en verre dans le modèle simulé et au manque de détails de la composition des têtes de 

détection, toutefois les erreurs relatives ne dépassent pas les 20 %, et les pics photoélectriques 

d’intérêt sont reproduits avec une fidélité acceptable.   
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Chapitre V : Evaluation de la correction de diffusion en 

TEMP et amélioration de la quantification 

 

 

Introduction 

La gamma caméra est une machine largement utilisée en médecine nucléaire à des fins 

diagnostiques. Durant ces dernières années, cet appareil a connu des développements au niveau 

de ses caractéristiques, la qualité d’image et le service fourni aux patients. Toutefois, les 

facteurs physiques, notamment la diffusion et l’atténuation, altèrent les performances de cet 

appareil, principalement la résolution spatiale. Pour remédier à l’effet de ces deux phénomènes 

physiques sur la qualité de l’image, des méthodes de correction et de compensation ont été 

développées.  

Dans ce chapitre la diffusion et sa correction sont approchées en se basant sur des tests 

expérimentaux et de simulation par GATE [1] pour des acquisitions au 99mTc. L’effet de la 

diffusion sur les caractéristiques de la gamma caméra est évalué. Nous nous intéressons 

ultérieurement à l’amélioration d’une méthode de correction de la diffusion adoptée en routine 

clinique dans le cas des acquisitions tomographiques au 99mTc.  

Les matériels et méthodes exploités pour mener ce travail sont détaillés pour chaque étape. Les 

résultats de la simulation et des mesures sont discutés aussi. 

V.1. Effet de la diffusion sur les paramètres de la gamma 

caméra 

Comme présenté dans le chapitre 1, les caractéristiques de la gamma caméra peuvent être 

influencées par les facteurs limitants physiques. La diffusion est particulièrement considérée 

comme une source de contamination en TEMP, comme elle transporte des informations 

erronées sur la distribution spatiale des événements. Dans le cas des études quantitatives, où les 

valeurs extraites des images acquises dépendent de l’estimation des activités concentrées dans 

les organes ou les tissus d’intérêts, si la diffusion n’est pas compensée ceci peut entraîner des 

interprétations erronées et un diagnostic incorrect [2].  

Deux catégories de diffusion sont observées : la diffusion cohérente (Rayleigh), et la diffusion 

incohérente (Compton). La correction de la diffusion concerne essentiellement la diffusion 
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Compton, étant donné que la diffusion Rayleigh a moins de probabilité d’être observée à cause 

de son faible angle de déflection qui rend sa distinction des photons primaires négligeable. 

Plusieurs études se sont intéressées à l’évaluation de la quantité des photons diffusés pour 

différentes fenêtres d’énergie [3-6]. Notre intérêt porte sur l’effet de la diffusion Compton sur 

les paramètres de la gamma caméra pour le 99mTc avec un collimateur LEHR, particulièrement 

la résolution spatiale et la résolution en énergie pour une fenêtre d’énergie de 15% centrée sur 

140 keV, utilisée en routine clinique. La distinction entre l’effet de la diffusion directe 

(forward-scattering) et la rétrodiffusion (backscattering) sur ces performances a été considérée. 

Notre étude est menée en utilisant les atouts de la simulation par GATE [1], afin de valider 

notre modèle dans le cas de la présence d’un milieu diffusant et de déduire des paramètres dont 

l’estimation est difficile par l’expérience, comme la fraction de la diffusion, l’ordre et la 

contribution de la diffusion dans la fenêtre d’énergie principale utilisée dans les conditions 

cliniques. 

V.1.1.  Configuration de l’expérience et de la simulation 

Notre étude s’applique à la gamma caméra TEMP/TDM à double tête Symbia T6 TruePoint 

(Siemens Healthineers) [7], disponible dans le service de médecine nucléaire du CHU 

Mohammed VI de Marrakech. Les caractéristiques du dispositif comme fournis par le 

constructeur [7] et sa modélisation dans GATE [1] sont détaillées dans le chapitre 4. 

Afin de mettre en place des conditions d’acquisition réalistes pour estimer la diffusion, des 

plaques en plexiglas (PMMA) de dimensions 30.1 × 30.1 × 1 ABC ont été utilisées pour créer 

des écrans d’épaisseurs : 0, 2, 4, 6, 8 et 10 cm. Une source linéaire du 99mTc, avec un diamètre 

interne de 0.4 cm et d’une longueur de 20 cm, remplie d’une activité de 213.86 MBq a été 

positionnée à 16 cm de la surface externe du collimateur. Les écrans étaient placés, soit entre 

la source et le collimateur pour induire la diffusion directe ou derrière la source pour la 

rétrodiffusion (Figure V-1 et Figure V-2). Les têtes de la gamma caméra ont été configuré en 

mode L, l’angle formé entre les deux détecteurs est de 90°, et éloignées l’une de l’autre au 

maximum afin de diminuer l’effet des photons diffusés provenant de la deuxième tête. 

Les activités des sources nécessaires pour les acquisitions expérimentales ont été mesurées par 

un activimètre de type Scintidose de Lemer Pax, dans le respect des règles de radioprotection 

adoptées dans le service et requises pour manipuler la radioactivité. 

Les conditions expérimentales ont été reproduites dans la simulation, en considérant seulement 

une seule tête, et les fractions de la composition chimique du plexiglas (0.6 du Carbone, 0.08 
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d’hydrogène, 0.32 d’oxygène), ainsi que sa masse volumique (1.19 gcm-3), ont été ajoutées à la 

base de données des matériaux dans GATE. Pour le déploiement de la simulation, MaGrid [8] 

a été utilisée dans les mêmes conditions précitées dans le chapitre 4.  Pour une activité initiale 

de 213.86 MBq, environ 100 millions d’événements ont été générés demandant 17 heures de 

calcul sur MaGrid par subdivision (temps de simulation de 1 seconde) pour la diffusion directe 

et 22 heures de calcul pour la rétrodiffusion. 

 

Figure V-1: Configuration expérimentale de la rétrodiffusion avec une source linéaire du 99mTc 

 

 

Figure V-2 : Modélisation dans GATE de la diffusion directe (a) et (b) la rétrodiffusion avec 
l’appareil SPECT/CT Symbia T6  

 

V.1.2. Résolution spatiale 

Cet indice de performance a été évalué pour les différentes épaisseurs du plexiglas avec des 

acquisitions statiques. Comme dans le cas de la validation, la résolution spatiale a été calculée 

à partir de la FEL suivant l’axe des abscisses pour chaque épaisseur des plaques du PMMA, 

avec les mêmes équations. Un traitement d’image par le logiciel AMIDE [6] a été réalisé pour 

les images expérimentales. 

Une acquisition additionnelle dans l’air, sans utilisation d’écran, a été effectuée à 10 cm du 

collimateur. 
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V.1.3. Fraction et ordre de diffusion 

Les valeurs de la SF pour les différentes épaisseurs du PMMA ont été évaluées par simulation 

uniquement en utilisant l’Équation V-1, dont les paramètres sont déduits à partir du pic 

photoélectrique pour la fenêtre d’énergie considérée dans notre travail.  

Équation V-1 :   (� (%) = Q(Q3 

Où CS est le nombre de photons diffusés et Cm est le nombre total des photons. 

Les interactions des photons dans les matériaux traversés ont été suivis de l’émission jusqu’à 

la détection. Ceci a permis de distinguer l’ordre de diffusion, le nombre des interactions par 

effet Compton pour chaque photon émis de la source avant détection (ordre 1 correspondant à 

un photon qui a subi une seule interaction par effet Compton, et ordre 2 correspondant à deux 

interactions successives). 

La fraction pour chaque ordre de diffusion, SFo, par rapport au nombre total des photons 

diffusés sous le pic photoélectrique a été estimée en utilisant l’Équation V-2, et son effet sur le 

spectre en énergie a été évalué dans le deux cas de diffusion (direct et rétrodiffusion).  

Équation V-2 :   (�2 (%) = Q2Q( 

Où Co est le comptage par ordre de diffusion et CS est le nombre total des photons diffusés. 

V.1.4. Résolution en énergie et spectre en énergie 

La résolution en énergie de la gamma caméra a été estimée pour chaque épaisseur des écrans 

de PMMA, tenant compte de l’effet de la diffusion directe et de la rétrodiffusion sur sa valeur. 

Pour mettre en évidence la contribution de l’ordre de diffusion sous le pic photoélectrique, nous 

avons comparé les spectres en énergie simulées en absence et en présence des écrans en PMMA 

décrits précédemment. 

V.1.5. Résultats et discussion 

V.1.5.1. Résolution spatiale 

La résolution spatiale dans l’air à 10 cm du collimateur, était de (0.75±0.01) cm dans le cas de 

la simulation et de (0.78±0.01) cm pour l’expérience. Les deux valeurs correspondent à une 

erreur relative, par rapport à la valeur du constructeur (0.74 cm) [7], inférieure à 10 % (1.4% 

pour la simulation et 5.4% pour l’expérience). 
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La variation de la résolution spatiale en fonction de la position et de l’épaisseur des PMMA est 

représentée sur la Figure V-3 ((a) sur le trajet des photons primaires entre la source et le 

détecteur ou (b) à l'arrière de la source radioactive). Elle est du même ordre de grandeur dans 

les cas de la diffusion directe et de la rétrodiffusion des photons de 140 keV émis par le 99mTc. 

Dans le cas de la diffusion directe, la résolution spatiale se détériore quand l’épaisseur des 

plaques augmente, résultant à la contribution des photons diffusés dans la formation de l’image. 

Ses valeurs augmentent et se détériorent de façon linéaire pour les épaisseurs entre 0 et 8 cm 

pour l’expérience et entre 0 cm et 6 cm pour la simulation. Néanmoins, dans les deux cas la 

résolution spatiale commence à diminuer après ces deux épaisseurs, surtout à 10 cm 

d’épaisseur, suite à l’atténuation des photons diffusés dans les plaques avant d’atteindre le 

détecteur.   

  

Figure V-3 : Variation de la résolution spatiale expérimentale et de simulation en fonction de 
l’épaisseur des écrans de plexiglas dans le cas de (a) la diffusion directe et (b) la rétrodiffusion  

 

Nous remarquons aussi que, contrairement à la diffusion directe, la rétrodiffusion n’a pas une 

grande influence sur la résolution spatiale. Ceci est dû aux photons ayant subi une 

rétrodiffusion, émis avec un angle qui peut atteindre 180° au sens opposé du détecteur et auront 

plus de probabilité d’être atténués avant de se rediriger vers le cristal. Ainsi, la contribution des 

photons primaires est plus importante dans ce cas dans la construction de l’image.  

L’influence de la diffusion directe et de la rétrodiffusion sur la fonction d’étalement linéique 

est présentée dans la Figure V-4 dans le cas de simulation. Cette fonction s’élargit avec 

l’augmentation de l’épaisseur des plaques dans le cas de la diffusion directe, en revanche elle 

est presque constante dans le cas de la rétrodiffusion, ce qui reflète nos remarques sur la Figure 

V-3.     
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Figure V-4: Représentation graphique de la variation de la fonction d’étalement linéique d’une source 
linéaire du 99mTc en fonction de l’épaisseur des écrans du PMMA dans le cas de la diffusion directe (a) 

et de la rétrodiffusion (b) pour la simulation 

 

V.1.5.2. Fraction et ordre de diffusion 

Les résultats de la fraction de diffusion estimée à partir de la simulation sont rapportés dans la 

Figure V-5. La fraction de diffusion augmente avec l’épaisseur du plexiglas dans le cas de la 

diffusion directe, ce qui a pour conséquence une dégradation de la résolution spatiale et 

confirme les résultats de la littérature [3, 4] pour des fenêtres d’énergie de 10% et 20%. Ceci 

est dû à la diffusion multiple, qui provient de la dégradation d'un photon primaire dans son 

parcours, et qui peut atteindre l’ordre 4 avant sa détection.  

Le Tableau V-1 rapporte les fractions pour chaque ordre de diffusion, par rapport au nombre 

total des photons diffusés sous le pic photoélectrique. 

 

Figure V-5 : Variation de la fraction de la diffusion (SF) avec l’épaisseur des plaques de PMMA pour 
la diffusion directe (a) et la rétrodiffusion (b) 

 

 

(a) (b) 
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Tableau V-1 : Variation de la fraction des ordres de diffusion sous le pic photoélectrique de la 
simulation en fonction de l’épaisseur du plexiglas pour la diffusion directe 

Epaisseur des 

plaques du 

plexiglas (cm) 

SF (#1) (%) SF (#2) (%) SF (#3) (%) SF (#4) (%) SF (# >4) (%) 

0 96.67±2.2 3.27±0.3 0.06±0.04 0 0 

2 91.01±2 8.64±0.46 0.29±0.08 0.06±0.04 0 

4 86.92±2 12.02±0.6 1.06±0.16 0 0 

6 82.64±2 15.81±0.68 1.49±0.2 0.06±0.04 0 

8 79.37±2.08 18.14±0.8 2.26±0.26 0.23±0.08 0 

10 77.99±2.3 18.69±0.92 3.23±0.4 0.09±0.06 0 

 

Dans le cas de la rétrodiffusion les valeurs de la SF sont comparables. Contrairement à la 

diffusion directe, les fractions des ordres de diffusion ne connaissent pas une variation 

significative (Tableau V-2) avec une prédominance du premier ordre de diffusion, mais la 

diffusion de deuxième ordre commence à augmenter pour des épaisseurs supérieures à 6 cm.  

 

Tableau V-2 : Variation de la fraction des ordres de diffusion sous le pic photoélectrique de la 
simulation en fonction de l’épaisseur du plexiglas pour la rétrodiffusion 

Epaisseur des 

plaques du 

plexiglas (cm)  

Fraction de 

diffusion de 

l’ordre 1 

(%) 

Fraction de 

diffusion de 

l’ordre 2 

(%) 

Fraction de 

diffusion de 

l’ordre 3 

(%) 

Fraction de 

diffusion de 

l’ordre 4 

(%) 

Fraction de 

diffusion de 

l’ordre >4 

(%) 

0 96.67±2.2 3.27±0.3 0.06±0.04 0 0 

2 96.32±2.2 3.62±0.3 0.06±0.04 0 0 

4 96.21±2.2 3.69±0.32 0.1±0.06 0 0 

6 96.22±2.2 3.69±0.32 0.06±0.04 0.04±0.04 0 

8 95.53±2.2 4.39±0.34 0.08±0.04 0 0 

10 92.86±2.3 7.14±0.46 0 0 0 

V.1.5.3. Spectre en énergie, résolution en énergie et ordre de la diffusion 

Les spectres en énergie simulés de l’émission des photons de 140 keV du 99mTc dans l’air et en 

présence des écrans du PMMA sont présentés dans les Figure V-6, Figure V-7, et Figure V-8. 

La distinction des photons diffusés selon leur ordre de diffusion est présentée sur les figures à 

partir des résultats de la simulation. 
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Figure V-6 : Représentation graphique du spectre en énergie simulé de la source du 99mTc dans l’air, 
avec une TEMP symbia T6. Les photons diffusés sont distingués selon l’ordre de diffusion 

 

 

Figure V-7 : Représentation graphique du spectre en énergie simulé de la source du 99mTc résultant de 
la diffusion directe à travers des écrans d'épaisseur de 6 cm (a) et 10 cm (b), avec une TEMP symbia 

T6. Les photons diffusés sont distingués selon l’ordre de diffusion 

 

 

Figure V-8 : Représentation graphique du spectre en énergie simulé de la source du 99mTc résultant de 
la rétrodiffusion à travers des écrans d'épaisseur de 6 cm (a) et 10 cm (b), avec une TEMP symbia T6. 

Les photons diffusés sont distingués selon l’ordre de diffusion  
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L’utilisation des fenêtres d’énergie centrées sur les 140 keV pour le 99mTc est la première étape 

pour restreindre la contribution des photons diffusés dans le pic photoélectrique et en 

conséquence dans les images. Néanmoins, nous constatons, d’après les Figure V-7 et Figure 

V-8, qu’une quantité de ces photons est toujours présente sous le pic photoélectrique dû à la 

résolution en énergie limitée des gamma caméra.  

Pour la diffusion directe, la présence des photons diffusés est plus prononcée, et une diminution 

de la quantité des photons primaires sous le pic photoélectrique est aperçue, avec une 

augmentation des photons diffusés du premier et second ordre, ainsi que l’étalement du pic 

photoélectrique. Ceci a été exprimé par la détérioration de la résolution en énergie comme 

présenté dans la Figure V-9 (a).  Les photons Compton ont tendances à se diriger vers l’avant 

[10], par conséquence, la probabilité de leur détection dans le cristal augmente, résultant en leur 

contribution importante, 30-40% [11], dans la fraction de diffusion sous le pic photoélectrique. 

Dans le cas de la rétrodiffusion (Figure V-9 (b)), les valeurs de la résolution en énergie sont 

similaires pour toutes les épaisseurs. Ce constat est expliqué par la non détection des photons 

de rétrodiffusion sous la fenêtre d’énergie principale [129.5-150.5] keV, et même avec un angle 

de diffusion qui atteint 180°, l’énergie des photons de rétrodiffusion ne dépassent pas 123 keV, 

non inclus dans cette fenêtre. Cette remarque a été relevé aussi par Pirayesh Islamian, J et al 

[12], dont l’étude a montré également que le rapport pic sur front Compton diminue quand 

l’épaisseur du matériau de diffusion augmente. 

Le pourcentage des photons du front Compton est proportionnel à l’épaisseur des écrans du 

PMMA et devient plus important dans les deux cas, rétrodiffusion et diffusion directe, avec 

l’apparition des photons qui ont subi des diffusions successives. Ce constat concorde avec les 

résultats obtenus par H.W.A.M. de Jong et al. [3] et Akihiro Kojima et al [4] pour des fenêtres 

d’énergie de 10% et 20 %.  
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Figure V-9 : Résolution en énergie (RE) en fonction de l’épaisseur des écrans PMMA dans le cas de 
la diffusion directe (a) et la rétrodiffusion (b) pour la simulation et l’expérience de la détection d’une 

source de 99mTc dans la SPECT/CT Symbia T6 

 

V.1.6. Conclusion 

Dans cette partie nous avons détaillé les résultats de la validation de notre model dans GATE 

lors de l’utilisation d’un écran diffusant, ainsi que l’évaluation de l’effet des rayonnements 

diffusés sur les caractéristiques de la gamma caméra, notamment la résolution en énergie et la 

résolution spatiale. D’après la majorité des résultats, une concordance entre la simulation et 

l’expérience est assurée, ce qui permet de considérer que notre modèle est validé. 

L’évaluation de l’effet de la diffusion montre que les caractéristiques de la gamma caméra sont 

directement influencées par la diffusion directe. Alors que dans le cas de la rétrodiffusion nous 

apercevons que l'effet de diffusion se manifeste sous le front Compton du spectre en énergie. 

En conséquence, les caractéristiques ne changent pas pour la fenêtre d’énergie centrée sur 

l’énergie du pic photoélectrique telle que nous l'avons choisie.  

Dans le cas des images scintigraphiques acquises des patients, les deux types de diffusion sont 

présents, et les photons issus de la diffusion directe sont acceptés dans la fenêtre d’énergie 

principale. Ainsi, la correction de la diffusion est primordiale pour une interprétation correcte 

des images. Ceci nous amène vers la partie suivante qui discute les paramètres qui influencent 

la précision de la correction de diffusion dans le cas d'une méthode utilisée dans la routine 

clinique. 

V.2. Effet du choix des paramètres de correction de la 

diffusion sur la qualité d’image en TEMP pour le 99mTc 

Dans la partie précédente, nous avons discuté l’influence de la diffusion sur les caractéristiques 

de la gamma caméra, ce qui se reflète sur la qualité d’image. La diffusion fait partie des 
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paramètres qui limitent la résolution spatiale, occasionnant une perte en contraste et une 

diminution de la précision des mesures quantitatives des acquisitions tomographiques [13]. 

Comme présenté dans le chapitre 2, plusieurs méthodes sont proposées afin de compenser la 

contribution de la diffusion sous le pic-photoélectrique, notamment dans la fenêtre d’énergie 

principale utilisée pour l’acquisition des images [12, 14, 15]. 

 La technique de Triple Fenêtre d’Energie est relativement populaire parmi les méthodes 

proposées [16, 17] en raison de la facilité de son implémentation et de ses bons résultats. Avec 

cette technique, la diffusion est estimée à partir des données acquises dans des fenêtres 

d’énergie secondaires, adjacentes à la fenêtre d’énergie principale. Cependant, le choix des 

largeurs et du nombre des fenêtres auxiliaires est primordial pour assurer une bonne estimation 

des photons diffusés à soustraire.  

L’évaluation de l’efficacité de cette méthode a été accomplie auparavant expérimentalement [3, 

4] et en utilisant la MMC [5, 18] tenant compte du choix de la fenêtre d’énergie principale. 

Quand des auteurs recommandent l’application des sous-fenêtres d’énergie étroites [17], 

d’autres suggèrent d’augmenter leur largeur (15% ou 20% par exemple) [19]. Considérant cette 

différence dans la largeur recommandée des sous-fenêtres d’énergie, nous avons décidé 

d’étudier l’influence de leurs paramètres (largeur et nombre) sur l’estimation des photons 

diffusés sous le pic photoélectrique du 99mTc. Le but étant d’établir les fenêtres d’énergie 

auxiliaires qui permettent l’estimation la plus précise des photons diffusés sous le pic 

photoélectrique pour différents environnements de sources et fantômes. 

L’étude a été réalisée en deux étapes. Tout d’abord, des simulations avec GATE ont été menées 

afin de déterminer la fraction de diffusion sous la fenêtre d’énergie principale pour différentes 

largeur et nombre des fenêtres d’énergie secondaires. En seconde étape, les fenêtres secondaires 

choisies, résultant de la simulation ont été appliquées lors des acquisitions tomographiques 

expérimentales. L'impact de la correction de diffusion avec ces sous-fenêtres sur les 

caractéristiques quantitatives de l'instrument, tel que le contraste, le rapport signal bruit (SNR), 

le bruit de fond relatif (RNB), ainsi que l’uniformité tomographique, a été évalué. 

V.2.1.  Conditions de l’expérience et de la simulation 

V.2.1.1. Description de la simulation 

Différentes simulations par GATE [1] ont été effectuées dans des environnements différents 

tenant compte des caractéristiques de Symbia T6 [7]. Pour chaque environnement, deux 

fractions de diffusion sont déterminées : 
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- Fraction de diffusion de référence, déduites à partir de la comptabilisation des photons 

diffusés sous le pic photoélectrique simulé ; 

- Fraction de diffusion par TEW, calculées à partir de l’application de la méthode TEW 

sur les spectres en énergie simulés 

Le but est de définir les valeurs comparables de ces deux fractions. 

V.2.1.1.1. Modélisation des environnements d’acquisition 

La fraction de diffusion dépend de la profondeur de la source à l’intérieur du milieu diffusant 

[10]. Lors d’une acquisition tomographique, cette profondeur varie pour chaque projection, 

résultant en une variation de comptage des photons diffusés pour les images acquises. Ainsi 

notre choix était d’estimer la fraction de diffusion en mode tomographique au lieu du mode 

statique, habituellement utilisé dans la majorité des études menées sur ce sujet. 

Comme les lésions chez les patients sont variables, des acquisitions tomographiques dans quatre 

conditions différentes ont été effectuées : Sphères froides (non radioactives) dans un 

environnement chaud (eau radioactive), des sources chaudes (radioactives) dans deux différents 

milieux froids (air et eau non radioactive) et des sources chaudes dans un milieu chaud.  

Les fantômes et les sources suivants ont été exploités :  

- Le fantôme de Jaszczak (Figure V-10 et Figure V-11(b)), où seulement deux de ses trois 

sections ont été utilisés : la partie uniforme de 59 mm de hauteur (où aucun objet n’est inséré), 

et la partie avec les sphères froides en plexiglas (non radioactives) de différents diamètres 

(9.5 mm, 12.7 mm, 15.9 mm, 19.1 mm, 25.4 mm, et 31.8 mm). Le fantôme a été rempli avec 

de l’eau mélangée à une activité de 555 MBq du 99mTc, générant 450 millions photons de 

140 keV et demandant 29 heures de calcul sur MaGrid, pour un temps de simulation de 

1 seconde par subdivision ; 

- Des sources chaudes (Figure V-11 (a)), composées de deux seringues de 1 et 10 ml avec un 

diamètre interne de 4 mm et 16 mm, remplies de 7.4 MBq et 74 MBq du 99mTc respectivement. 

Trois différents environnements ont été modélisés : dans l’air, dans un fantôme cylindrique 

rempli d’eau et dans un fantôme cylindrique rempli d’eau mélangée à une quantité du 99mTc. 

Dans le dernier cas, le rapport source-fond était de 8:1, avec une activité spécifique de 

0.74 MBq/ml. Le nombre de photons générés est de 500 millions, et le calcul dans MaGrid a 

pris 18 heures (pour un temps de simulation dans l’air de 6 secondes par subdivision) et 

22 heures pour la simulation dans l’eau non-radioactif (temps de simulation est de 16 secondes). 

Dans le cas de la simulation dans l’eau radioactive, 1 milliards photons ont été générés, et le 
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temps de calcul dans MaGrid était environ 54 heures (temps de simulation est de 2 secondes 

par subdivision) ; 

L’acquisition tomographique a été effectuée avec 128 projections sur un angle de 360°, une 

matrice de 128×128 et une taille de pixel de 3.3×3.3 mm2. Les fantômes ont été alignés avec 

l’axe de rotation des têtes de la TEMP et les acquisitions ont été effectuées avec une orbite 

circulaire de 22 cm de rayon. Les images ont été acquises avec une fenêtre d’énergie symétrique 

de 140 keV ± 7.5%. 

  

 

Figure V-10 : Fantôme de Jaszczak (a), la position de ses inserts (b) la taille des six sections de 
capillaires (c) et des sphères de différentes tailles (d) 

 

V.2.1.1.2. Détermination de la fraction de diffusion 

Les événements détectés sous le spectre en énergie, les photons primaires et diffusés, ont été 

extraits des fichiers ROOT [20], fichiers de sortie de la simulation, et ensuite utilisés pour le 

calcul de la fraction de la diffusion SFG, calculée par Équation V-1 pour la fenêtre d’énergie 

principale de 15%. SFG, considérée comme la fraction de diffusion de référence, a été comparée 

à SFT (Équation V-3), la fraction de diffusion estimée par l’application de TEW sur les spectres 

en énergie simulés, pour différents nombre et largeurs des fenêtres secondaires.  

Équation V-3 :    (�d = Q(Q�dQ3  

(a) (b) 

(c) (d) 
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Avec Cm est le nombre total des photons (diffusés et non-diffusés) dans la fenêtre d’énergie 

principale, et CSC-T est le nombre des photons diffusés dans la fenêtre principale, estimé à partir 

de la méthode TEW, pour différentes largeurs des sous-fenêtres d’énergie (1-20%). 

 

   

Figure V-11 : Représentation graphique des modèles des configurations de sources et de fantômes 
sous GATE. (a) Le fantôme avec les sources radioactives (seringues de 1 ml et de 10 ml), et (b) le 

fantôme de Jaszczak avec ses inserts de face et (c) de profil  

 

Comme présenté dans le Chapitre II, la méthode de Triple Fenêtre d’Energie [18] est basée sur 

l’estimation du nombre des photons diffusés, CSC-T, par l’application de la règle du trapèze 

suivant l’Équation II-19 du Chapitre II. 

Q(Q�d = ÖQ-«- + Q5«5× × «3*  

Nous rappelons que Cl est le nombre total des photons dans la sous-fenêtres gauche de largeur 

wl et Cr est le nombre total des photons dans la sous-fenêtres droite de largeur wr. wm est la 

largeur de la fenêtre principale. 

(a) 

(c) (b) 
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L'utilisation de la grille de calcul MaGrid [8] a permis d’augmenter la statistique des 

événements traités et de réduire la durée de simulation. 

V.2.1.2. Description de l’expérience 

Les paramètres des fenêtres d’énergie secondaires (nombre et largeur) menant à des quantités 

similaires de SFT et SFG, ont été déterminés à partir des résultats de la simulation.  

Les configurations des fenêtres d’énergie secondaires menant à des quantités similaires de SFT 

et SFG obtenues par simulation, ont été adoptées expérimentalement pour la correction de la 

diffusion. L’influence sur la résolution spatiale tomographique et les paramètres quantitatifs : 

le contraste, le bruit de fond relatif (RNB), le rapport signal-sur-bruit (SNR) et l'uniformité 

intégrale tomographique a été évalué ensuite. 

V.2.1.2.1. Contraste, SNR et RNB 

Les tests expérimentaux ont été réalisés dans les mêmes conditions que le modèle simulé, 

détaillé dans la section précédente (V.2.1.1). 400000 coups ont été détectés par projection, et la 

correction de l'uniformité a été appliquée lors des acquisitions.  

L’activimètre utilisé pour mesurer les activités est de type Scintidose de Lemer Pax. Les règles 

de radioprotection adoptées dans notre service et requises pour manipuler la radioactivité ont 

été suivies pendant les mesures. L'heure de mesure de chaque activité a été enregistrée, et les 

activités résiduelles dans les seringues vides utilisées pour remplir les fantômes ont été 

mesurées. Les contrôles de qualité de routine de la TEMP et de l’activimètre ont été effectués 

préalablement à la réalisation des tests. 

La reconstruction d'image a été accomplie sur la station de travail Siemens Syngo en utilisant 

la méthode Flash3D [21] avec 18 itérations et 8 sous-ensembles, et l'application d'un filtre 

gaussien de 10 mm de résolution spatiale. 

La correction de l’atténuation a été appliquée à partir des données du tomodensitomètre (TDM) 

couplé à la SPECT/CT Symbia T6, par conversion bilinéaire des unités Hounsfield (HU) en 

coefficient d'atténuation à 140 keV [22]. 

Concernant la correction de la diffusion, la méthode TEW a été appliquée avec les sous-fenêtres 

d’énergie dont les valeurs de SFG et SFT, estimées à partir de la simulation, sont comparables. 

Les images reconstruites ont été analysées avec le logiciel AMIDE [9]. Des régions d'intérêt 

(ROI) circulaires ont été tracées autour des spots froids ou chauds, avec un diamètre égal au 

diamètre physique des sphères froides (Figure V-12 (a)) et des seringues chaudes, dans une 
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série de cinq coupes. Une ROI carrée de 15×15 pixels a été tracée dans la partie uniforme du 

fantôme de Jaszczak, comme le montre la Figure V-12 (b). 

 

Figure V-12: Représentation des régions d’intérêts (ROIs), tracées en utilisant le logiciel AMIDE, sur 
des images reconstruites à partir des acquisitions tomographiques du fantôme de Jaszczak. (a) ROIs 

des sphères froides et (b) ROI de la partie uniforme  

 

Les valeurs statistiques générées par AMIDE ont été exploitées pour calculer le contraste des 

spots froids Ccold et des spots chauds Chot en utilisant respectivement Équation V-4 et Équation 

V-5 [23]. 

Équation V-4    Q+2-6 = � − 13%&_+2-61Ù4¨S  

Équation V-5    Q,29 = 1Ù,29�1Ù4¨S1Ù,29
1Ù4¨S 

Nmin_cold est le nombre de comptage minimal des pixels dans chaque sphère froide, NÙÛÜÝ est le 

nombre de coups moyen des pixels dans le ROI de la partie uniforme du fantôme, et NÙÞßà est le 

nombre de coups moyen des pixels dans le spot chaud considéré (images acquises avec les 

seringues). 

Nous avons évalué le RNB et le SNR en utilisant respectivement Équation V-6 et Équation V-7. 

Équation V-6    '1Î = á4¨S1Ù4¨S 

Équation V-7    (1' =  â1Ù7829�1Ù4¨Sâá4¨S  

NÙãäßà est le comptage moyen des pixels soit dans une sphère froide, soit dans un spot chaud, et 

δÛÜÝ est l'écart-type des comptages dans le ROI de la partie uniforme du fantôme.  

Pour estimer l'impact des largeurs des sous-fenêtres d’énergie sur l'uniformité intégrale 

tomographique, nous avons examiné visuellement la qualité des images, et nous avons calculé 

ses valeurs à partir du ROI de la partie uniforme du fantôme de Jaszczak par : 
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Équation V-8    �� = 13#$�13%&13#$
13%& 

Avec Nmax et Nmin représentent respectivement le comptage maximal et minimal des pixels. 

V.2.1.2.2. Résolution spatiale tomographique 

Afin d’évaluer l'effet de la correction de la diffusion sur la résolution spatiale tomographique, 

nous avons acquis des images tomographiques sans et avec la correction de diffusion par la 

méthode de TEW pour les mêmes sous-fenêtres d’énergie utilisées pour le contraste, le SNR et 

le RNB.  Une source linéaire de 1,4 mm de diamètre interne et 22 cm de longueur, remplie de 

55 MBq du 99mTc, a été placée au centre d'un ensemble de huit plaques de plexiglas d'une 

épaisseur totale de 7 cm (3.5 cm de part et d’autre de la source), utilisées comme un milieu de 

diffusion. Six plaques de dimensions 30.1×30.1× 1 cm3, tandis que deux sont de dimensions 

30.1×30.1×0.5 cm3. 

Les plaques ont été positionnées de telle manière que la source linéaire soit alignée avec l'axe 

central du système. L'acquisition a été réalisée avec une orbite circulaire de 22 cm de rayon, 

128 projections sur 360° (64 projections pour chaque tête) avec 20000 coups par projection, 

dans une matrice de 128×128 et une taille de pixel de 3.3×3.3 mm2. Une acquisition dans l'air 

a été également réalisée, elle est considérée comme référence d’appréciation de la correction de 

diffusion avec la présence des écrans de plexiglas. 

La reconstruction de l'image a été exécutée avec les mêmes paramètres que pour la section 

(V.2.1.2.1). 

La FEL, présentée comme le profil des comptes à travers l'axe des abscisses pour les images 

reconstruites transversales, a été tracée pour chaque cas, et la résolution spatiale a été exprimée 

comme la LMH de la FEL. La largeur au dixième de la hauteur (LDH) de la FEL reflète l'effet 

de la diffusion sur la résolution spatiale, ainsi sa valeur a été évaluée également. 

V.2.2. Résultats 

V.2.2.1. Ordre de diffusion 

Les spectres en énergie des acquisitions simulées, avec les ordres d’interaction détaillés des 

photons diffusés, sont présentés dans la Figure V-13. Les spectres sont normalisés de telle sorte 

que la somme de tous les intervalles de l'histogramme soit égale à un. Les photons diffusés sous 

le pic photoélectrique sont principalement de premier et de second ordre, alors qu’au-delà du 

second ordre les photons sont plus prédominants dans le front Compton du spectre où leur 

nombre culmine progressivement vers les énergies plus faibles. 
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Les queues des distributions des photons diffusés s'étendent jusqu'aux hautes énergies. 

Cependant, à l'issue d'une seule diffusion les photons se retrouvent en majorité sous le pic 

photoélectrique. Les queues des spectres des photons résultant de deux à trois diffusions 

successives sont également présentes sous le pic photoélectrique et contribuent au nombre 

d’événements comptabilisés sous la fenêtre d'énergie principale. Le nombre des photons de 

deuxième et troisième ordre augmente avec la présence du milieu de diffusion. 

Ainsi, la compensation de la diffusion concerne principalement le rejet des photons diffusés de 

premier et deuxième ordre sous le pic photoélectrique. 

 

 

Figure V-13: Spectre en énergie normalisé de la simulation, montrant la contribution des ordres de la 
diffusion au-delà de quatre, pour les acquisitions avec (a) des sphères froides à l’intérieur du fantôme 

de Jaszczak ; et avec les seringues chaudes dans (b) l’air, (c) l’eau et (d) un environnement chaud 

 

V.2.2.2. Fraction de diffusion 

La fraction de la diffusion a été calculée à partir de la simulation, pour différentes largeurs des 

sous-fenêtres d’énergie, comprises entre 1 % et 20 % de 140 keV, positionnées de part et d'autre 

de la fenêtre d’énergie principale ou seulement à sa gauche. 
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En comparant SFG et SFT, les sous-fenêtres d’énergie qui donnent des valeurs de fraction de 

diffusion similaires pour ces deux paramètres ont été identifiées. Le Tableau V-3 résume ces 

résultats pour les différentes conditions d'acquisition, y compris le cas d'une large fenêtre 

secondaire, notamment de 15 % actuellement utilisée pour les acquisitions tomographiques de 

routine dans notre service. 

SFT a été comparable à SFG dans deux cas : 

- Utilisation de deux fenêtres d’énergie secondaires simultanée : 7 % de largeur à gauche de la 

fenêtre d'énergie principale et 5 % de largeur à sa droite,  

- Utilisation d’une seule fenêtre d’énergie secondaire : 3 % de largeur, positionnée à gauche de 

la fenêtre d'énergie principale (wr=0). 

Les sous-fenêtres d’énergie larges entraînent une sous-estimation de la diffusion sous le pic 

photoélectrique. En effet, sur la base des spectres en énergie de la Figure V-13, des 

sous-fenêtres d’énergie larges incluront des photons diffusés d'ordres supérieurs (>second 

ordre) dans l'estimation de la SF, ce qui entraîne une augmentation du pourcentage d'erreur par 

rapport à la diffusion réelle. Par ailleurs, les photons diffusés d’ordre supérieur transportent des 

informations incorrectes sur la position d’émission, loin des positions des photons considérés 

sous la fenêtre d’énergie principale. 

Tableau V-3: La fraction de diffusion évaluée à partir de la simulation de quatre conditions 
d'acquisition différentes, sous le pic photoélectrique du spectre en énergie du 99mTc, pour une fenêtre 

d'énergie principale de 15 % 

a : erreur relative par rapport à la diffusion de référence (SFG) 

Acquisition 
SFG 
(%) 

 TEW  

Deux 
sous-fenêtres 

d’énergie (%) 

SFT 
(%) 

Erreur 
relative 

(%) a 

Une 

sous-fenêtre 
d’énergie : 
wr=0 (%) 

SFT 
(%) 

Erreur 
relative 

(%) a 

Sphères 
froides dans 

l’eau 
radioactive 

34.5 
wl = wr =15 26.3 23.8 wl = 15 24.4 29.3 

wl=7, wr =5 34.1 1.2 wl = 3 34.9 1.2 

Sources 

chaudes 
dans l’air 

24.9 
wl = wr =15 17.4 30.0 wl = 15 15.2 39.0 

wl=7, wr =5 25.2 1.2 wl = 3 25.1 0.8 

Sources 
chaudes 

dans l’eau 

39.2 
wl = wr =15 31.6 19.4 wl = 15 29.8 24.0 

wl = 7,wr =5 40.6 3.6 wl = 3 41.6 6.1 

Sources 
chaudes 

dans l’eau 
radioactive 

34.6 
wl = wr =15 26.4 23.7 wl = 15 24.5 29.2 

wl = 7, wr =5 34.1 1.5 wl = 3 34.3 0.9 
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Ainsi, l'utilisation des sous-fenêtres étroites est préférable afin d’estimer le nombre des photons 

diffusés sous le pic photoélectrique. 

V.2.2.3. Contraste, RNB, SNR et uniformité intégrale tomographique 

Les images expérimentales ont été acquises dans les quatre conditions de la simulation : des 

sphères froides dans l’eau radioactive, des sources chaudes dans un fond froid (air ou eau), et 

des sources chaudes dans l’eau radioactive. Pour l'étude de la fraction de diffusion, la correction 

de la diffusion par la méthode TEW a été appliquée avec les sous-fenêtres d’énergie : unique 

wl = 3 % (wr = 0 %) et simultanées wl = 7 % et wr = 5 %. En outre, et à des fins comparatives, 

la correction de la diffusion a été appliquée avec la fenêtre secondaire actuellement utilisée dans 

notre service, wl = 15% (wr = 0 %), et les images sans correction de la diffusion ont également 

été considérées. 

La Figure V-14 illustre l'effet de la correction de la diffusion avec trois différentes sous-fenêtres 

d’énergie sur les images reconstruites de la partie uniforme du fantôme de Jaszczak. Une 

analyse visuelle des images a été effectuée à la recherche des artefacts pour chaque cas, et la 

correction de l'uniformité extrinsèque a été appliquée pour optimiser la qualité de l'image. 

 

Figure V-14: Les images reconstruites transversales de la partie uniforme du fantôme de Jaszczak, 
acquis expérimentalement avec SPECT/CT Symbia T6, (a) sans correction de la diffusion, et avec 

correction de la diffusion par TEW : (b) (wl = 3% wr =0), (c) (wl=15%, wr = 0) et (d) (wl = 7%, wr = 
5%) 

 

Une analyse quantitative par AMIDE des images de la Figure V-14, a permis d’extraire les 

valeurs de l'uniformité intégrale extrinsèque tomographique et du RNB, rapportées dans le 

Tableau V-4. Les valeurs sont acceptables et se situent dans l’intervalle des quantités 
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recommandées par l’AAPM TG 4 [23]. Cependant, avec une sous fenêtre d’énergie étroite de 

wl = 3% (wr = 0%), une faible UI a été observée avec une valeur de RNB la plus élevée. 

En revanche, pour une large fenêtre d’énergie secondaire, wl = 15% (wr = 0%), la valeur de 

l'uniformité est meilleure et l'image est moins bruitée, d'où un meilleur RNB. Sans correction 

de la diffusion, la valeur de l'uniformité intégrale reste acceptable. 

Tableau V-4: Uniformité intégrale tomographique et RNB, calculés à partir de la partie uniforme du 
fantôme de Jaszcsak, pour différentes conditions de correction de la diffusion 

 

 

 

 

 

 

 

La Figure V-15 montre l'effet de la largeur et du nombre des sous-fenêtres d’énergie sur la 

qualité des images reconstruites à partir des acquisitions tomographiques. Pour le fantôme de 

Jaszczak, cinq des six sphères froides sont visibles pour toutes les fenêtres secondaires 

considérées, et la plus petite sphère visible correspond à un diamètre de 12,7 mm. Une bonne 

qualité d'image, en comparaison avec les autres images, est observée dans le cas des sous-

fenêtres simultanées w l= 7% et wr = 5%. La même remarque peut être observée dans le cas des 

sources chaudes dans l'eau et des sources chaudes dans l’eau radioactive, où les formes des 

spots sont mieux définies que dans les autres cas. 

Nous avons évalué quantitativement la qualité de l'image en se basant sur le contraste, le RNB 

et le SNR. Le Tableau V-5 résume les résultats obtenus. Les valeurs du contraste sont comprises 

entre 72 % et 87 % dans le cas de la plus grande sphère froide visible, et entre 20 % et 36 % 

pour la plus petite sphère froide visible. Il n'y a pas de différence importante entre les valeurs 

du contraste avec ou sans correction de la diffusion par la méthode TEW. Néanmoins, les 

images les plus bruitées ont été obtenues avec wl=3 % (wr = 0%), où le RNB a augmenté de 

98% et le SNR a diminué de 47%.  

Dans le cas d'un grand spot chaud (seringue de 10 ml remplie du 99mTc) dans l'air, le contraste 

moyen est de 99,7%, alors qu'il est de 96,3 % pour le petit spot chaud (seringue de 1 ml remplie 

Correction de la 

diffusion 

Largeur de 

la sous 
fenêtre (%) 

Uniformité 

intégrale 
(%) 

RNB 

(%) 

Sans correction 0 12.1 5 
TEW (une seule 

sous-fenêtre) 
3 29.1 10 

TEW (une seule 
sous-fenêtre) 

15 10.4  3 

TEW (deux 
sous-fenêtres) 

wl = 7, 
wr =5 

19.2  7 
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du 99mTc). Pour les sources chaudes dans l'eau, le contraste moyen est de 99,6 % pour le grand 

spot chaud et de 97,2 % pour le petit spot chaud. Dans ces deux cas, air et eau non radioactive, 

les valeurs du contraste sont assez similaires avec une légère différence pour les petits spots 

chauds. En utilisant un fond (eau) radioactif avec des sources radioactives, le contraste varie 

entre 82,6 % et 84,0 % pour le grand spot chaud, et entre 11,8 % et 15,3 % pour le petit spot 

chaud. Les valeurs du contraste sont comparables pour les grands spots chauds, mais une 

amélioration de 24 % est constatée pour le petit spot en utilisant les sous-fenêtres d’énergie 

simultanées wl = 7 % et wr = 5 %.  

 

Figure V-15: Les images reconstruites transversales des acquisitions tomographiques expérimentales 
avec SPECT/CT Symbia T6 : (1) les sphères froides dans l’eau radioactive(99mTc), et les sources 

chaudes dans (2) l'air, (3) l'eau, et (4) l’eau radioactive ; (a) sans correction de la diffusion, et avec la 
correction de la diffusion TEW de (b) (wl = 3%), (c) (wl = 15%), et (d) (wl = 7%, wr = 5%). 

 

En absence d’un milieu diffusant, acquisition dans l’air, les valeurs du contraste et du SNR sont 

optimales pour une sous-fenêtre d’énergie très étroite, c'est-à-dire wl = 3% (wr = 0%). 

Néanmoins, les sous-fenêtres d’énergie simultanées wl = 7 % et wr = 5 %, en présence d'un 

milieu diffusant non radioactif, améliorent le SNR jusqu'à 219% et 430% respectivement pour 

le gros spot chaud et le petit spot chaud dans l'eau. Cette amélioration atteint 17 % pour le gros 

point chaud, et 46 % pour le petit point chaud, dans un environnement radioactif, et elle est 

combinée à de meilleures valeurs du RNB. Nos résultats confirment que la méthode TEW 
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donne de meilleurs résultats avec des sources chaudes dans des milieux faiblement radioactif, 

et qu'un bon choix du nombre et de la largeur des sous-fenêtres d’énergie améliore la correction 

de la diffusion. 

Tableau V-5: Les valeurs du contraste, du RNB et du SNR correspondant à différentes conditions 
d'acquisition et largeurs des sous-fenêtres d’énergie. 

Condition d’acquisition 
Sous-fenêtres 
d’énergie (%) 

Contraste 
(%) 

RNB 
(%) 

SNR 

Sphères 
froides dans 

un milieu 
radioactif 

La plus 
grande 
sphère 
visible 

0 85 5 12.6 
wl = 3 86 10 6.6 

wl = 15 72 3.4 17.1 
wl = 7, wr =5 87 7.7 8.8 

La plus 
petite 
sphère 
visible 

0 23  3 
wl = 3 36  3 

wl = 15 20  4.7 
wl = 7, wr =5 23  2.5 

Sources 
radioactives 

dans l’air 

Le plus 
grand spot 

visible 

0 99.6  224.2 
wl = 3 99.8  1841.4 

wl = 15 99.6  349 
wl = 7, wr =5 99.7  274 

Le plus 
petit spot 

visible 

0 97.8  37.5 
wl = 3 98.3  261.8 

wl = 15 90.7  11.4 
wl = 7, wr =5 98.6  45.9 

Sources 

radioactives 
dans l’eau 

Le plus 
grand spot 

visible 

0 99.5  615.2 
wl = 3% 99.7  560.6 

wl = 15% 99.5  805.1 
wl = 7, wr =5 99.8  1961 

Le plus 
petit spot 

visible 

0 97  120.9 
wl = 3 97  90 

wl = 15 95.5  74.2 
wl = 7, wr =5 99.5  641 

Sources 
radioactives 

dans un 
milieu 

radioactif 

Le plus 
grand spot 

visible 

0 83 3.1 319 
wl = 3 82.6 6.5 145.6 

wl = 15 83.3 3.6 278 
wl = 7, wr =5 83.6 2.7 374 

Le plus 
petit spot 

visible 

0 12.4  9 
wl = 3 11.8  4.1 

wl = 15 12.4  7.9 
wl = 7, wr =5 15.3  13.2 

 

V.2.2.4. Résolution spatiale tomographique 

La Figure V-16 présente les résultats de quatre fonctions d’étalement linéique (FEL) avec 

correction de l'atténuation, en fonction des paramètres des sous-fenêtres d’énergie utilisées pour 

la correction de la diffusion ; et normalisées par rapport aux comptages maximaux pour chaque 

acquisition. Les valeurs de la LMH et de la LDH sont listées dans le Tableau V-6 pour la 
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résolution spatiale dans l’air et pour chaque nombre et largeur des fenêtre d’énergie adjacentes 

à la fenêtre d’énergie principale. Elles ont été évaluées avec et sans correction d'atténuation. 

 

Figure V-16: Les fonctions d’étalement linéiques expérimentales à travers l'axe des X des images 
reconstruites transversales d’une source linéaire pour différentes sous-fenêtres d’énergie utilisées pour 

la correction de la diffusion. 

 

Tableau V-6: Les valeurs de la résolution spatiale (RS) tomographique dans l'air et dans un milieu 
diffusant, sans et avec correction de la diffusion pour différentes sous-fenêtres d’énergie, avec 

correction d’atténuation (CA) et sans correction d’atténuation (Sans CA) 

Sous-fenêtre 

d’énergie 
RS (CA) (mm) 

RS (Sans CA) 

(mm) 

Dans l’air  
(wl=0%, wr=0%) 

LMH : 9.718±0.002 10.714±0.003 
LDH : 17.712±0.004 19.527±0.006 

wl=0%, wr=0% 
LMH : 9.888±0.001 10.648±0.005 
LDH : 18.024±0.003 19.407±0.009 

wl=3%, wr=0% 
LMH : 9.867±0.002 10.778±0.007 
LDH : 17.985±0.004 19.645±0.013 

wl=15%, wr=0% 
LMH : 9.758±0.002 10.630±0.005 
LDH : 17.786±0.003 19.37±0.01 

wl=7%, wr=5% 
LMH : 9.746±0.002 10.607±0.006 
LDH : 17.764±0.003 19.332±0.011 

 

En général, la combinaison de la correction de la diffusion et celle de l’atténuation améliore les 

valeurs de la LMH et de la LDH. Cette dernière reflète l’impact de la diffusion sur la FEL, plus 

elle s’étale vers la base plus le diffusé est important dans l’acquisition. Néanmoins, les valeurs 

de la LDH n'ont pas changé en ajoutant les écrans du plexiglas, et la résolution spatiale dans 

l'air ne s'est pas dégradée à cet effet. 
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V.2.3. Discussion 

La méthode de Triple Fenêtre d’Energie est connue comme la méthode de correction de la 

diffusion la plus précise dans la routine clinique [24]. Néanmoins, le choix de la largeur exacte 

des fenêtres d'énergie secondaires présente un dilemme. Une largeur incorrecte peut entraîner 

une sous-estimation ou une surestimation du comptage de la diffusion sous le pic 

photoélectrique, entrainant une estimation imprécise des données des images acquises [13] et 

des résultats de quantification erronés avec des images bruitées [25, 26]. 

Dans la présente étude, nous avons évalué la précision de la méthode de correction de la 

diffusion TEW, en fonction du choix de la largeur et du nombre des sous-fenêtres d’énergie, 

pour une fenêtre d'énergie principale symétrique de 15 %, centrée sur 140 keV. Les spectres en 

énergie distingués par les ordres des photons diffusés, obtenus à partir de la simulation par MC, 

ont révélé que les photons Compton diffusés de premier et deuxième ordre contribuent à la 

formation du pic photoélectrique. Les photons diffusés du premier ordre atteignent leur 

summum sous le pic photoélectrique. Cependant, les photons diffusés des ordres supérieurs 

atteignent progressivement leur pic vers le front Compton, contribuent peu sous le pic 

photoélectrique, en particulier les photons diffusés du deuxième et troisième ordre dans le cas 

d'une acquisition dans un milieu radioactif. Ce phénomène a été expliqué par Floyd et al. [5] 

par la combinaison de deux propriétés. Au préalable, les faibles angles de diffusion entraînent 

une petite perte d’énergie, et en conséquence, certains photons diffusés sont inclus dans la 

fenêtre d'énergie principale. Deuxièmement, la limitation de la résolution en énergie de la 

TEMP conduit à la détection des photons diffusés avec des énergies aussi élevées que celles 

des photons non diffusés. 

La fraction de diffusion est un facteur important pour évaluer la sensibilité du système TEMP 

aux photons diffusés [13]. Elle dépend de la résolution en énergie et donc de la fenêtre d'énergie 

principale. Toutefois, une bonne résolution en énergie ne se traduira pas par une faible fraction 

de diffusion si le choix de la fenêtre d’énergie principale n'est pas correct. D'autre part, 

l'utilisation d'une fenêtre d'énergie étroite peut être utile mais n'éliminera pas les diffusions de 

premier ordre puisqu'elles contribuent au pic photoélectrique et diminuent vers les faibles 

énergies du front Compton. 

Pour la fenêtre d'énergie principale de 15 % utilisée en routine clinique, les valeurs de la SF ont 

été estimées à partir de la simulation. Elles varient principalement en fonction du milieu. Par 

exemple, malgré la présence de sources froides ou chaudes dans un milieu radioactif, la valeur 
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de la SF reste comparable. Par contre, avec un fond froid (l’eau par exemple), les valeurs 

changent et la fraction de diffusion devient plus importante. 

Une bonne concordance entre l'estimation de la fraction de diffusion de référence et celle 

calculée par TEW à partir de la simulation a été acquis dans deux cas : une sous-fenêtre de 3% 

positionnée à gauche de la fenêtre d'énergie principale (la sous-fenêtre d'énergie de droite est 

égale à 0), et deux sous-fenêtres d'énergie simultanées avec 7 % à gauche et 5 % à droite de la 

fenêtre d'énergie principale. De ce fait, des sous-fenêtres d'énergie étroites sont indispensables 

pour obtenir une estimation précise de la fraction de diffusion à soustraire du pic 

photoélectrique. En revanche, des sous-fenêtres larges provoqueront l'inclusion des photons 

diffusés d'ordres supérieurs (plus que 2 ordres de diffusion) dont la contribution sous le pic 

photoélectrique est très faible, et qui fournit des informations erronées sur la position 

d’émission des photons du corps du patient. En outre, une large sous-fenêtre d’énergie entraîne 

une sous-estimation du nombre des diffusions sous le pic photoélectrique, ce qui influence 

directement les études de quantification avec la TEMP. 

A. Kojima et al. [15] ont montré dans leur étude que pour le 99mTc, l'utilisation de deux 

sous-fenêtres d’énergie pour la correction de la diffusion n'est pas nécessaire, puisque la fenêtre 

secondaire droite ne contient pas des informations significatives sur les photons diffusés. 

Cependant, notre évaluation a montré que la correction avec deux sous-fenêtres d’énergie 

simultanées, notamment wl = 7 % et wr = 5 %, peut améliorer quantitativement la qualité de 

l'image. Cette amélioration est particulièrement importante en présence d'un fond radioactif ou 

d'un milieu de diffusion froid, l'eau par exemple, à travers la soustraction du bruit et l'obtention 

d'un meilleur contraste, une meilleure uniformité et un meilleur rapport signal-sur-bruit, le but 

de toute étude d'optimisation. D'autre part, une sous-fenêtre d’énergie très étroite, notamment 

wl = 3% et wr = 0%, peut conduire à un meilleur contraste pour des sphères froides ou une 

source chaude dans l'air, mais elle diminue le rapport signal-bruit et augmente le RNB. 

Sans la correction de la diffusion, les résultats obtenus étaient admissibles, mais les facteurs 

d'amélioration peuvent atteindre 400 % pour le SNR avec la correction de la diffusion. 

La résolution spatiale est un facteur important dans la quantification de la TEMP. Cependant, 

elle peut être dégradée en raison de multiples facteurs, tels que la diffusion et l'atténuation. Dans 

la section V.1 de ce chapitre, nous avons conclu que la résolution spatiale est davantage 

influencée par l'épaisseur du milieu de diffusion, la distance source-collimateur et la diffusion 

directe plutôt que la rétrodiffusion. Dans la section actuelle, nous avons évalué l'effet de la 

correction de la diffusion sur la résolution spatiale tomographique, en fonction de la largeur des 
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sous-fenêtres d’énergie. Puisque l'effet de la diffusion sur la résolution spatiale est évalué à 

partir des valeurs LDH [11], nous avons conclu, à partir des valeurs obtenues, que la correction 

de la diffusion a un faible impact sur les valeurs de la LDH, notamment sur la résolution 

spatiale. Cette conclusion peut être justifiée par, pour la même distance source-collimateur, et 

la même épaisseur du milieu diffusant, la résolution spatiale n'a pas été significativement 

affectée par la diffusion puisque les valeurs de LDH n'étaient pas supérieures à 1.86 × ��æ, 

comme suggéré dans [13].  

V.2.4. Conclusion 

L’objectif de cette étude était d'améliorer la qualité des images tomographiques reconstruites, 

en étudiant l'influence de la largeur et du nombre des sous-fenêtres d’énergie sur la précision 

de la correction de la diffusion par la méthode de Triple Fenêtre d’Energie appliquée sur les 

acquisitions au 99mTc. 

Nous avons confirmé que les résultats produits par une large sous-fenêtre d’énergie, telle que 

15 %, utilisée au service de médecine nucléaire du CHU Mohammed VI de Marrakech, sont 

acceptables pour les paramètres quantitatifs évalués dans ce travail. Néanmoins, des 

sous-fenêtres d’énergie plus étroites ont permis d'améliorer la qualité de l'image et ses 

paramètres quantitatifs, en particulier les fenêtres simultanées wl = 7 % et wr = 5 %, 

positionnées de part et d'autre de la fenêtre d’énergie principale de 15 %. 

Le présent travail est un premier pas pour la réalisation d’autres études avec d’autres 

radioéléments, tel que l’131I, et pour des organes spécifiques comme le cœur ou le cerveau, où 

les acquisitions tomographiques sont nécessaires 
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Chapitre VI : Caractérisation de la TEMP par simulation 

Monte Carlo pour une scintigraphie post-injection du 
223Ra 

 

 

Introduction 

Les radionucléides émetteurs β-, tels que l’131I et l’90Y, sont utilisés depuis plusieurs décennies 

en radiothérapie métabolique curative et palliative. L'objectif est de transférer une dose de 

rayonnement in-situ des cellules malades (cancer ou pathologie bénigne), en épargnant les 

tissus sains environnants. Les radionucléides émetteurs α ont commencé à gagner en intérêt 

dans ce but. Leurs principaux avantages sont une courte portée dans les tissus (environ 

0,03 mm) [1] ainsi qu’un transfert linéique d'énergie (TLE) élevé (50-230 keV.µm-1) [2], ce qui 

engendre des lésions complexes de l'ADN dans le noyau des cellules cancéreuses [3]. 

Le 223Ra est l'un des émetteurs α qui ont prouvé leur efficacité dans le traitement palliatif des 

métastases du cancer de la prostate et une amélioration de la qualité de vie des patients traités 

[4-6]. Ce radionucléide a une longue demi-vie de 11,4 jours et se désintègre en émettant des 

particules alpha d'énergie moyenne de 5,64 MeV. Des photons X et γ sont émis en conséquence, 

avec des énergies multiples entre 80 keV et 700 keV, représentant moins de 2% de ses émissions 

(95.3% des émissions sont des alphas, 3.6% des β– et 1.1% des photons gamma et X) [7]. Les 

énergies des photons dont l'intensité est supérieure à 1 % sont listées dans le Tableau VI-1 [8] 

et le schéma de désintégration de 223Ra est présentée dans la Figure VI-1 [8] avec les niveaux 

d’énergie pour les particules alpha et les photons gamma dont l’intensité est supérieure à 1 %.  

La scintigraphie de post-injection du 223Ra, en utilisant les X et gamma émis, est nécessaire 

pour la vérification des sites de fixation du produit radiopharmaceutique dans la zone ciblée. 

Néanmoins, la faible activité administrée aux patients (55 kBq/kg), exige une durée 

d’acquisition relativement importante afin de récolter des données suffisantes pour une qualité 

d'image acceptable et diminuer la contribution des photons diffusés. 

De ce fait, la sélection des fenêtres d'énergie et du collimateur adéquat pour l'acquisition de 

l'image est primordiale. Des études antérieures ont conclu que le collimateur HE fourni de bons 
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résultats [9], tandis que pour d'autres auteurs le collimateur ME est meilleur [10, 11]. Le choix 

des fenêtres d'énergie principales varie également : alors que certains auteurs suggèrent 

l’utilisation d’une seule fenêtre d'énergie de 20 % centrée sur 82 keV [9-11], d'autres proposent 

d'effectuer l'acquisition avec plusieurs fenêtres d'énergie simultanées (deux ou trois fenêtres) 

centrées sur les énergies des photons ayant les intensités les plus élevées [12]. 

Compte tenu des divergences précitées, nous avons choisi d’évaluer le choix des fenêtres 

d'énergie et du collimateur adaptés aux scintigraphies de post-injection du 223Ra. Ce travail est 

entrepris dans la perspective d’introduire le traitement palliatif des métastases du cancer de la 

prostate au 223Ra, dans la gamme des soins fournis par le service de médecine nucléaire du CHU 

Mohammed VI de Marrakech. 

La MMC est un outil performant qui permet de considérer différents aspects et de mettre en 

œuvre l'expérience en l'absence de ses composantes, dans notre cas l’indisponibilité actuelle du 
223Ra. Par conséquent, l’étude sera menée par simulation et elle portera sur l’évaluation des 

performances de la TEMP tenant compte de trois énergies principales des photons du 223Ra 

(82 keV, 154 keV et 270 keV) et pour les trois collimateurs : LEHR, ME et HE. 

 

Tableau VI-1: Energies et intensités des photons X et gamma du 223Ra. Les énergies principales sont 
en gras  

Emissions Energies 

(keV) 
Intensités (%) 

R-X 11.7 22.5 
R-X 81.069 14.7 

R-X 83.787 24.3 

R-X 94.247 2.94 
R-X 94.868 5.6 
R-X 97.53 2.1 

Gamma 144.235 3.47 
Gamma 154.208 6.02 

Gamma 269.463 13.3 

Gamma 323.871 3.64 
Gamma 338.282 2.601 
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Figure VI-1 : Schéma de désintégration de 223Ra, en bleu les niveaux d’énergie des photons gamma, 
et en rouge les niveaux d’énergie des particules alpha 

 

VI.1. Modélisation sous GATE des performances de la TEMP 

pour les acquisitions au 223Ra 

Notre étude s’applique à la gamma caméra TEMP/TDM à double tête Symbia T6 TruePoint 

(Siemens Healthineers) [13], disponible dans le service de médecine nucléaire du CHU 

Mohammed VI de Marrakech. Les caractéristiques du dispositif comme fournis par le 

constructeur [13] sont détaillées au Chapitre IV. Le modèle élaboré de la TEMP par GATE [14] 

et sa validation expérimentale dans le cas de source mono-énergétique (99mTc) en présence des 

collimateurs LEHR et ME, puis dans le cas de source poly-énergétique (133Ba) et collimateurs 

disponibles (LEHR, ME et HE), sont présentés aussi au Chapitre IV. 

L’objectif de la présente évaluation est de définir à travers la simulation par GATE, les fenêtres 

d’énergie et le collimateur adéquats pour la collecte de photons émis par le 223Ra et l'acquisition 

d'images. Les caractéristiques évaluées sont le spectre en énergie du 223Ra, la résolution en 

énergie, la fraction de diffusion, la résolution spatiale et la sensibilité. Ces performances ont été 

évaluées en considérant les fenêtres d’énergie 10%, 15% et 20%, centrées sur 82 keV, 154 keV 

et 270 keV, tenant compte des collimateurs LEHR, ME et HE.  
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VI.1.1. Spectre en énergie, sensibilité et fraction de diffusion 

Une source de 223Ra d'activité 5,5 MBq mélangée à de l'eau, confinée dans un flacon de 3 cm 

de diamètre et 3,3 cm de hauteur a été modélisée (Figure VI-2). Pour un temps de simulation 

de 1 seconde, elle génère 5.5 millions photons primaires, ce qui a demandé environ deux heures 

de calcul sur le HPC-MARWAN avec sa configuration actuelle (section III.7 du Chapitre III).    

Cette source est placée au centre du champ de vue de la tête de la gamma caméra et à 15 cm de 

la surface du collimateur. La fonction de linéarité, suggérée dans GATE, a été utilisée pour 

évaluer la résolution en énergie pour une valeur de référence de 9,9% à 140 keV [13]. Le spectre 

en énergie a ensuite été simulé ainsi que la sensibilité et la fraction de diffusion correspondants. 

La SF a été calculée pour chaque fenêtre d'énergie et pour chaque collimateur. Rappelons 

l’équation de calcul de la diffusion (Équation V-1, Chapitre V) : 

(� (%) = Q(Q3 

Où CS est le nombre des photons diffusés dans la fenêtre d’énergie et Cm est le comptage total 

des photons diffusés et primaires dans la fenêtre d’énergie 

La sensibilité a été calculée pour chaque fenêtre d’énergie et chaque collimateur par l’Équation 

IV-2 du Chapitre IV. 

 

Figure VI-2: Modèle et configuration de SPECT Symbia T6 (exemple du collimateur HE), adoptés 
pour la simulation par GATE du spectre en énergie des photons émis suite à la désintégration du 223Ra, 

(a) vue de face, (b) vue de profil 

 

VI.1.2. Résolution spatiale 

Une source linéaire du 223Ra de 1,4 mm de diamètre interne et de 22 cm de longueur, remplie 

d'une activité de 47,6 MBq, placée au centre du champ de vue, à 10 cm de la surface du 

collimateur a été modélisée pour évaluer la résolution spatiale (Figure VI-3). La source génère 

(a) (b) 
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20 millions photons primaires pour un temps de simulation de 1 seconde par subdivision, ce qui 

nécessite environ 13 heures pour le calcul sur le cluster HPC-MARWAN pour le collimateur 

LEHR, et environ 10 heures pour ME et HE. Les valeurs de la LMH ont été déduites à partir 

des FELs pour chaque fenêtre d'énergie et collimateur considérés dans notre étude à l'aide de 

l’Équation IV-3 du Chapitre IV : 

'((33) = = × *�(*-&*) 

Où σ est la valeur de l’écart type de la FEL. 

 

Figure VI-3 : Modèle et configuration adoptés pour la simulation par GATE de la résolution spatiale 
de SPECT Symbia T6 (exemple du collimateur HE), déterminée à travers une source linéaire du 223Ra, 

(a) vue de face, (b) vue de profil 

 

VI.2. Résultats 

VI.2.1. Spectre en énergie et fraction de diffusion 

Les spectres en énergie d’émission de la source du 223Ra, simulés pour chaque collimateur, sont 

illustrés par la Figure VI-4. Les ordres de diffusion des photons émis suite à la désintégration 

de la source sont aussi détaillés sur le spectre.  

Les pics photoélectriques avec les intensités les plus élevées sont distingués pour tous les 

collimateurs. Les photons avec des énergies proches, tels que 81,1 keV (15%) et 83,8 keV 

(24,7%), sont dénombrés sous le même pic photoélectrique au vu du pouvoir de résolution en 

énergie limité de la TEMP. 

La fraction des photons diffusés de premier et deuxième ordre augmente avec la valeur de 

l’énergie. Toutefois, au-delà du deuxième ordre, la proportion diffusée est maximale dans le 

domaine des basses énergies, où la contribution de la diffusion Compton sous les pics 

photoélectriques de 81 keV et 154 keV est plus prononcée. 

(a) (b) 
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Figure VI-4: Représentation graphique des spectres en énergie simulés de la source volumique de 
223Ra, collectés par SPECT-CT Symbia T6 de Siemens, (a) en l'absence de collimateur, (b) en présence 

du collimateur LEHR, (c) en présence du collimateur ME et (d) en présence du collimateur HE et 
indication de l'ordre de diffusion des photons primaires 

 

Le Tableau VI-2 résume les valeurs de la fraction de diffusion en l’absence et en présence des 

collimateurs, pour les différentes fenêtres d'énergie considérées dans notre étude. Les fractions 

de diffusion sous les pics photoélectriques, associées aux énergies photoniques émises lors de 

la désintégration du 223Ra, augmentent en présence des collimateurs, contrairement au cas de 

l’absence du collimateur où les valeurs sont faibles. Néanmoins, elles restent relativement 

faibles pour les fenêtres d'énergie considérées, et varient entre 6,1% et 11% pour le collimateur 

LEHR, entre 6,7% et 8,8% pour le collimateur ME et entre 3,4% et 6,1% pour le collimateur 

HE. La portion la plus importante des photons diffusés correspond aux fenêtres d'énergie 

centrées sur 154 keV dans le cas du collimateur LEHR, ceci est lié principalement aux multiples 

interactions Compton des photons d'énergie supérieure à 150 keV, comme le montre la Figure 

VI-4 (b). Le rapport entre les photons diffusés et les photons primaires pour ce collimateur est 

9.3% en moyenne pour les trois fenêtres d’énergie considérées (10%, 15% et 20%) à 82 keV, 

13.2% en moyenne à 154 keV, et 6.8% en moyenne à 270 keV. La majorité des photons 

primaires de cette énergie traversent le collimateur LEHR sans interagir. Pour le collimateur 
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ME, les valeurs de la fraction de diffusion étaient relativement comparables pour toutes les 

fenêtres d’énergie, toutefois les fractions les plus élevées sont autour de 154 keV. La même 

remarque était observée pour le rapport entre les photons diffusés et les photons primaires, qui 

est de 9.4% en moyenne. Le meilleur résultat de la SF pour toutes les fenêtres d'énergie 

considérées a été obtenu avec le collimateur HE, et a atteint 3,4 % pour une fenêtre d'énergie 

de 10 % centrée sur 270 keV. 

Tableau VI-2: Fraction de diffusion calculée sous les fenêtres centrées sur les principales énergies du 
223Ra, en l’absence et en présence des collimateurs LEHR, ME et HE  

Fenêtre d’énergie 

 Fraction de diffusion (%) 

Absence du 

collimateur 
LEHR ME HE 

82 keV 

10% 3.8±0.3 6.1 ±0.1 6.7 ± 0.2 5.2 ± 0.3 
15% 4.2±0.3 6.8 ± 0.1 7.3 ± 0.2 5.4 ± 0.3 
20% 4.9±0.3 7.9 ± 0.1 8.3 ± 0.2 6.1 ± 0.3 

154 keV 

10% 2.3±0.1 10.1 ± 0.1 8.2 ± 0.2 4.9 ± 0.3 
15% 2.5±0.1 10.3 ± 0.1 8.4 ± 0.2 5.3 ± 0.2 
20% 2.8±0.1 11.0 ± 0.1 8.8 ± 0.2 5.8 ± 0.2 

270 keV 

10% 1.4±0.1 5.4 ± 0.1 6.7 ± 0.2 3.4 ± 0.2 
15% 1.8±0.1 6.3 ± 0.1 7.7 ± 0.2 4.1 ± 0.2 
20% 2.1±0.1 6.8 ± 0.1 7.8 ± 0.1 4.6 ± 0.2 

 

Les remarques précitées se sont reflétées sur la résolution en énergie comme le montre le 

Tableau VI-3. L'utilisation d'un collimateur permet de distinguer les pics photoélectriques 

d’énergie inférieure à 150 keV du 223Ra, notamment à 82 keV, contrairement à l’acquisition 

sans collimateur. A cette énergie, la résolution en énergie est la même pour les collimateurs 

LEHR et ME, mais elle s’améliore avec l’utilisation du collimateur HE. Autour de 154 keV, la 

résolution en énergie atteint sa valeur la plus faible, ce qui s'explique par la grande quantité de 

photons diffusés autour de cette énergie pour les trois collimateurs. L'effet de la pénétration 

septale peut aussi être constaté à 154 keV pour le collimateur LEHR, et il diminue avec 

l'utilisation des collimateurs ME ou HE, dont les septa sont plus épais. En utilisant le 

collimateur HE, la valeur de la résolution en énergie est comparable à la résolution en énergie 

intrinsèque. L'impact des collimateurs ME et HE est similaire autour de 270 keV.  
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Tableau VI-3: La résolution en énergie correspondant aux principaux pics photoélectriques, déduite 
du spectre simulé d'une source de 223Ra en l’absence et en présence des collimateurs LEHR, ME ou 

HE. 

Energie 
(keV) 

Résolution en énergie (%) 

Absence du 
collimateur 

LEHR ME HE 

82 keV - 30 30 21 
154 keV 30.6 62 41 32 
270 keV 13.6 21 19 18 

VI.2.2. Sensibilité 

La sensibilité a été évaluée en fonction de la fenêtre d'énergie, pour les trois énergies principales 

des photons du 223Ra, et du type de collimateur. Les résultats sont présentés dans le Tableau 

VI-4. Le collimateur LEHR a engendré les valeurs de sensibilité les plus élevées, comprises 

entre 1067 AHyÑ. ��K. �ÓÔ�K et 2895 AHyÑ. ��K. �ÓÔ�K, alors que ce paramètre a atteint les 

valeurs les plus faibles avec le collimateur HE, entre 14 AHyÑ. ��K. �ÓÔ�K et 

34 AHyÑ. ��K. �ÓÔ�K. Pour les trois collimateurs, les meilleures valeurs de la sensibilité ont été 

obtenues dans le cas d'une fenêtre d'énergie de 20%, suivie de 15%. 

Tableau VI-4: La sensibilité simulée de la SPECT-CT Symbia T6 de Siemens, pour le comptage des 
photons émis d’une source du 223Ra, en présence des collimateurs LEHR, ME et HE et avec 

l’application des fenêtres d’énergie centrées sur 82 keV, 154 keV et 270 keV 

Fenêtre d’énergie 

Sensibilité 

(+2P8. 7��. "ÎO��) 

LEHR ME HE 

82 keV 

10% 1068±2 44±1 14±1 
15% 1375±2 58±1 18±1 
20% 1539±2 65±1 20±1 

154 keV 

10% 1324±2 61±1 21±1 
15% 1957±2 90±1 30±1 
20% 2261±3 103±1 34±1 

270 keV 

10% 1786±5 57±1 20±1 
15% 2291±5 77±1 26±1 
20% 2895±6 102±1 32±1 

VI.2.3. Résolution spatiale 

Les valeurs de la résolution spatiale déduites à partir des LMH, comme décrit dans la partie 

VI.1.2 du ce chapitre, sont résumées dans le Tableau VI-5 pour les trois fenêtres d'énergie et 

les trois collimateurs étudiés dans notre travail. Ces grandeurs correspondantes aux collimateurs 

HE et ME sont équivalentes pour les trois fenêtres d’énergie. Ces collimateurs ont fourni de 

meilleurs résultats par rapport au collimateur LEHR, et tous les deux peuvent être utilisés pour 

l'acquisition des images avec le 223Ra. Pour le collimateur LEHR, la résolution spatiale est 
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influencée par la pénétration septale et la forte contribution des photons diffusés dans la partie 

basse du spectre en énergie. Cet effet est apparent au niveau des valeurs de la résolution spatiale 

calculées à 82 keV. 

En outre, une comparaison entre la résolution spatiale mesurée avec une source linéaire du 
99mTc à 10 cm du collimateur ME, 1.19 cm, pour une fenêtre d'énergie de 15% centrée sur 

140 keV (Chapitre IV), et la valeur obtenue avec le 223Ra en présence du même collimateur et 

pour la même fenêtre d'énergie centrée sur 154 keV, montre une similarité des valeurs, en raison 

de la capacité de ce collimateur d’atténuer les photons de rétrodiffusion. Cependant, avec le 

collimateur LEHR, l'influence des photons de rétrodiffusion est importante pour le 223Ra et leur 

contribution à la fenêtre d'énergie influence négativement la résolution spatiale. Par conséquent, 

et tenant compte uniquement de la résolution spatiale, le collimateur LEHR n'est pas 

recommandé pour l'acquisition des images avec le 223Ra. 

Tableau VI-5: Résolution spatiale simulée à 10 cm des collimateurs LEHR, ME et HE pour 
différentes fenêtres d’énergie du 223Ra 

Fenêtre d’énergie 
LMH (cm) 

LEHR ME HE 

82 keV 

10% 2.4±0.8 1.4±0.4 1.5±0.5 
15% 2.9±1.3 1.6±0.5 1.6±0.6 
20% 3.1±1.4 1.8±0.7 1.6±0.5 

154 keV 

10% 1.9±0.4 1.3±0.2 1.5±0.2 
15% 1.9±0.3 1.3±0.2 1.6±0.2 
20% 1.8±0.2 1.3±0.2 1.6±0.2 

270 keV 

10% 1.4±0.1 1.3±0.2 1.5±0.2 
15% 1.5±0.1 1.3±0.2 1.4±0.2 
20% 1.5±0.1 1.3±0.2 1.5±0.2 

 

VI.3. Discussion 

Le 223Ra est un radionucléide émetteur α, utilisé en radiothérapie métabolique pour le traitement 

palliatif des métastases du cancer de la prostate. L’acquisition des images après son injection 

est nécessaire pour la vérification de la bio-distribution et de la concentration du 

radiopharmaceutique dans les sites ciblés. Par conséquent, le choix des paramètres techniques 

d'acquisition des images est essentiel pour obtenir des images interprétables. 

Cette étude a pour objectif de déterminer la configuration adéquate en termes d'énergie, de 

choix des fenêtres et de collimateur pour l'acquisition d'images par le moyen de photons émis 

par le radioisotope 223Ra. Les fenêtres d'énergie de 10%, 15% et 20%, centrées sur les pics 

photoélectriques des énergies aux intensités les plus élevées (82 keV, 154 keV et 270 keV), ont 
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été considérées pour une estimation précise de l'aire des pics. Les facteurs de performances 

évalués pour la caractérisation de la TEMP en vue d’acquérir les images scintigraphiques de 

post-injection du 223Ra sont la fraction de diffusion, la résolution en énergie, la sensibilité et la 

résolution spatiale. Ils ont été estimés pour chaque fenêtre d'énergie et chaque collimateur : 

LEHR, ME et HE,  

Avec l’intention d’intégrer prochainement le traitement palliatif au 223Ra dans le service de 

médecine nucléaire du CHU Mohammed VI de Marrakech, et tenant compte des atouts que la 

simulation MC fournie pour la réalisation des évaluations qui peuvent prendre beaucoup de 

temps expérimentalement, l’étude a été menée par simulation MC à l'aide de la plateforme 

GATE. La validation expérimentale du modèle, adopté pour notre travail et reproduit dans 

GATE, a été réalisée préalablement à l’aide d’une source de 133Ba, dont les énergies 

photoniques sont comparables à celles du 223Ra (Chapitre IV). 

Les fractions de diffusion sous les pics photoélectriques du 223Ra ont été évaluées pour les trois 

fenêtres d’énergie. Sans utilisation du collimateur, la contribution des photons diffusés sous le 

pic photoélectrique est faible par rapport au nombre important des photons primaires 

comptabilisés. Par contre, en introduisant le collimateur dans la gamma caméra, les fractions 

de diffusion commencent à augmenter de valeurs. À 82 keV, l’utilisation du collimateur HE a 

engendré de faibles fractions en comparaison avec les autres collimateurs. La réponse du 

collimateur LEHR a cette énergie était également acceptable et l'influence de l'effet de la 

pénétration septale n'a pas été remarquée. Cependant, à des énergies plus élevées, en particulier 

à 154 keV, cet effet était observé en présence du collimateur LEHR et le nombre des photons 

diffusés a augmenté sensiblement, cinq fois la SF en l’absence du collimateur, sous les trois 

fenêtres d'énergie considérées avec une contribution notable des photons d’ordre de diffusion 

supérieur à deux, dont le nombre augmente vers les basses énergies du spectre. L’augmentation 

du nombre des photons diffusés sous les fenêtres d’énergie centrées sur 154 keV est dû aussi 

aux photons de rétrodiffusion des gamma de 270 keV, dont l’énergie maximale de 160 keV est 

comprise dans ces fenêtres.  Ainsi, les collimateurs HE et ME, dont les fractions de diffusion 

sont les plus faibles, sont plus indiqués pour l'acquisition des images avec moins d’effet de 

diffusion.  

La sensibilité a été calculée pour chaque collimateur et chaque fenêtre d'énergie. Le collimateur 

LEHR présente la meilleure sensibilité, ceci est dû à plusieurs facteurs comme la pénétration 

septale des photons émis de la source du 223Ra, le grand nombre des photons Compton et les 

rayons X caractéristiques des septa du collimateur détectés sous le pic photoélectrique à 82 keV. 
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A haute énergie, les collimateurs avec des trous longs et étroits, et des septa épais sont plus 

appropriés. Le collimateur LEHR n'est donc pas adapté à la mesure des photons de haute énergie 

émis par le 223Ra. Le collimateur ME offre une meilleure sensibilité que le collimateur HE pour 

toutes les fenêtres d'énergie considérées. Néanmoins, les fenêtres d'énergie centrées sur 

154 keV offrent une meilleure sensibilité, en comparaison des intervalles centrés sur 82 keV et 

270 keV, pour les deux collimateurs. 

Les collimateurs ME et HE présentent les meilleures valeurs de la résolution spatiale pour toutes 

les fenêtres d'énergie considérées. La variation de ces valeurs en fonction de la fenêtre d'énergie 

et de l'énergie du pic photoélectriques était faible (0,5 cm pour le collimateur ME et 0,2 cm 

pour le collimateur HE), alors qu'elle était importante pour le collimateur LEHR (1,7 cm). Par 

conséquent, et étant donné que les valeurs étaient similaires pour les collimateurs HE et ME, 

les deux collimateurs peuvent être utilisés pour la scintigraphie de post-injection du 223Ra, avec 

un avantage pour le collimateur ME. 

En considérant une combinaison d'une faible fraction de diffusion, une bonne sensibilité et une 

haute résolution spatiale comme des conditions d’acquisition d’images de bonne qualité, nous 

pouvons conclure que le collimateur ME est le plus approprié pour une scintigraphie de post 

injection au 223Ra. Le collimateur HE peut être utilisé comme un choix alternatif.  

Des études antérieures suggèrent que l'utilisation d'un collimateur ME [11] ou d'un collimateur 

HE [9], avec une fenêtre d'énergie de 20% centrée sur 82 keV, est mieux adaptée pour 

l'acquisition des images de post-injection du 223Ra. Cependant, d'autres suggèrent l'acquisition 

simultanée avec des fenêtres d'énergie centrées sur les trois énergies principales avec un 

collimateur ME [11] ou HE [12]. Tenant compte du temps étendu recommandé pour 

l'acquisition des images pour augmenter la sensibilité [11], une situation difficile pour des 

patients généralement faibles, nous suggérons l'utilisation d'un collimateur ME, ou d'un 

collimateur HE comme choix alternatif, avec des fenêtres d'énergie multiples : 82 keV (20 %), 

154 keV (20 %) et 270 keV (20 %) ou 82 keV (20 %), 154 keV (15 %) et 270 keV (15 %) en 

second choix. 

VI.4. Conclusion 

Le spectre en énergie, la fraction de diffusion, la sensibilité et la résolution spatiale font partie 

des caractéristiques techniques à prendre en considération lors du choix d'un collimateur pour 

une étude scintigraphique. Dans ce travail, nous avons choisi d’évaluer ces paramètres par 

simulation afin d’examiner la détection du 223Ra en TEMP. 
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La meilleure combinaison pour les facteurs de performances évalués a été trouvée dans le cas 

du collimateur ME, pour des fenêtres d'énergie simultanées de 82 keV (20 %), 154 keV (20 %) 

et 270 keV (20 %), ou le collimateur HE correspondant aux mêmes fenêtres d'énergie comme 

un choix alternatif. Par conséquent, nous recommandons l'utilisation de ces configurations dans 

le but d'acquérir des images scintigraphiques de post-injection du 223Ra de bonne qualité. 
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Conclusion générale 

La diffusion Compton, phénomène d’interaction des rayonnements avec la matière qui 

engendre la dégradation de l’énergie et la déviation de la trajectoire des photons primaires, fait 

partie des facteurs limitants des performances de la TEMP. Le présent travail de thèse avait 

pour objectif d’évaluer l’effet de la diffusion sur les performances de la TEMP et la pertinence 

de sa correction pour la qualité des images scintigraphiques acquises au 99mTc, ainsi que la 

caractérisation de la TEMP pour l’acquisition des images de post-traitement au 223Ra, tenant 

compte de la diffusion aussi. Notre motivation est de produire des images facilement 

interprétables, et en conséquence d’améliorer la qualité du service fourni aux patients. 

L’influence de la diffusion s’étend à la détermination incorrecte de la position d’émission des 

photons dans le corps du patient, la détérioration de la résolution spatiale et de la résolution en 

énergie, et la dégradation des caractéristiques quantitatives de la qualité d’image tomographique 

tel que le contraste et le rapport signal-sur-bruit. La simulation Monté Carlo permet la 

modélisation précise des phénomènes physiques, notamment la diffusion. Notre intérêt était de 

tirer profit de cet avantage majeur pour estimer les conséquences de la diffusion sur la résolution 

en énergie et la résolution spatiale en présence d’un milieu diffuseur, tenant compte, 

séparément, de la diffusion directe et la rétrodiffusion. Aussi, les atouts de la simulation MC 

nous ont assisté dans l’optimisation de la méthode de correction Triple Fenêtre d’Energie 

(TEW), implémentée en routine clinique du service de médecine nucléaire du CHU Mohammed 

VI de Marrakech, pour les acquisitions tomographiques au 99mTc. La méthode TEW repose sur 

l’exploitation des fenêtres d’énergie secondaires, adjacentes à la fenêtre d’énergie principale, 

pour dénombrer les photons diffusés sous la fenêtre principale et les soustraire du comptage 

total des photons sous cette fenêtre. Néanmoins, le choix des largeurs et du nombre des fenêtres 

secondaires reste primordial pour assurer une estimation précise de la contribution des photons 

diffusés sous la fenêtre d’énergie principale d’acquisition. Notre évaluation concernait la 

détermination des paramètres des sous-fenêtres adaptés à l’acquisition tomographique des 

images scintigraphiques au 99mTc. 

Un autre avantage des simulations MC est le pouvoir de modéliser des manipulations, visualiser 

et corriger de nouvelles configurations, sans avoir recours à des tests expérimentaux 

consommateurs du temps ou qui demandent du matériel des fois indisponible. Ainsi, nous avons 
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initié la caractérisation de la TEMP dans le cas de l’acquisition des scintigraphies de 

post-traitement au 223Ra, en considération de la fraction de diffusion, la résolution en énergie, 

la résolution spatiale et la sensibilité. Ce travail fait partie des étapes d’une éventuelle 

introduction du traitement palliatif des métastases osseuses issus du cancer de la prostate au 

service de médecine nucléaire.  

La gamma caméra TEMP a fait l’objet du présent travail de thèse. Son principe de 

fonctionnement, sa composition et les modes d’acquisition des images permissibles dans ce 

système ont été rappelés dans le premier chapitre. Les caractéristiques et les limites d’imagerie 

en TEMP ont été aussi détaillés dans ce chapitre. 

Le deuxième chapitre a abordé les méthodes de reconstruction tomographique en TEMP, avec 

une explication de la différence entre les deux catégories, analytique et itérative. Ce chapitre a 

approché aussi des méthodes de correction de la diffusion et de l’atténuation. 

La méthode Monte Carlo, exploitée en grande partie dans la réalisation de la présente étude, a 

été présentée dans le chapitre III. Les logiciels génériques et spécifiques à la médecine nucléaire 

ont été discutés aussi. Les fonctionnalités de GATE, la plateforme de modélisation et de 

simulation dédiée principalement à l’imagerie d’émission et choisie pour l’élaboration de nos 

évaluations, avec les moyens de dépouillement des simulations, la grille de calcul MaGrid et le 

HPC-MARWAN, ont été avancés également dans ce chapitre. 

La modélisation par la plateforme GATE du système TEMP considéré pour notre travail, la 

SPECT-CT Symbia T6 Truepoint de Siemens, a été élaborée dans le chapitre IV. Le modèle 

développé dans GATE, à partir des données publiées par le constructeur, a été validé en 

comparant les résultats de simulation aux données expérimentales des facteurs de performance : 

la résolution en énergie, la résolution spatiale et la sensibilité. Les mesures de validation ont été 

conduits pour les trois collimateurs LEHR, ME et HE, avec deux radionucléides, le 99mTc pour 

la modélisation de la détection des sources mono-énergétiques de basse énergie et le 133Ba afin 

de modéliser la réponse de la TEMP à une source poly-énergétique émettrice des photons de 

basses, moyennes et hautes énergies. Globalement, les résultats des mesures expérimentales ont 

été reproduits avec un bon accord dans GATE.  En effet, une concordance entre les spectres en 

énergie des émissions du 99mTc et du 133Ba a été remarquée, et les pics photoélectriques étaient 

correctement reproduits. Néanmoins, des surestimations aux basses énergies et des 

sous-estimations aux hautes énergies ont été notées dans le spectre en énergie des émissions du 
133Ba, surtout avec l’utilisation du collimateur LEHR. En utilisant des collimateurs avec des 

septa plus épais, collimateur ME et collimateur HE, cet effet diminue significativement, 
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particulièrement autour des photons de hautes énergies. Ce problème est dû principalement à la 

non-linéarité de réponse des scintillateurs NaI(Tl), et à la modélisation approximative du 

compartiment arrière de la tête de détection par un bloc de verre. Pour la résolution spatiale, la 

simulation a fourni des résultats reproduisant les données expérimentales, avec une erreur 

relative ne dépassant pas les 10 % pour les distances et collimateurs considérés. Par contre, la 

sensibilité simulée au 133Ba a été influencée par les mêmes problèmes précités pour le spectre 

en énergie, mais ses valeurs restent acceptables. 

L’étape de validation a permis la mise en œuvre d’un modèle précis de simulation de la 

SPECT/CT Symbia T6 dans GATE, assurant ainsi la continuité du travail d’amélioration de la 

qualité d’image. 

Les critères d’optimisation de la méthode TEW de correction de diffusion pour les acquisitions 

tomographiques au 99mTc, ont été expliqués dans le chapitre V. Préalablement, l’effet de la 

diffusion sur les performances de la gamma caméra a été évalué. Les détails et les résultats de 

cette estimation ont été abordés dans la première partie de ce chapitre. Nous avons montré que 

la diffusion directe a plus d’effet sur la résolution spatiale et la résolution en énergie, et la 

fraction de diffusion devient plus importante sous le pic photoélectrique quand l’épaisseur du 

milieu diffuseur augmente. Par contre, la rétrodiffusion contribue sensiblement au comptage 

sous le front Compton que sous le pic photoélectrique.  

La méthode de TEW a été analysée en but d’améliorer les conditions de son utilisation en 

routine clinique pour la correction de la diffusion. Différentes configurations, de sources et 

fantômes, ont été considérées afin de reproduire les lésions et les milieux qui les entourent 

(radioactifs et non radioactifs). Les résultats de la simulation ont permis de mettre en évidence 

les fenêtres d’énergie secondaires qui fournissent une estimation précise des fractions de 

diffusion. Ces sous-fenêtres ont été adoptées pour évaluer expérimentalement les paramètres 

quantitatifs : le contraste, le rapport signal-sur-bruit, le bruit de fond relatif et l’uniformité 

intégrale tomographique. Notre évaluation a montré que les sous-fenêtres étroites génèrent une 

estimation précise des fractions de diffusion sous le pic photoélectrique, toutefois l’utilisation 

d’une seule fenêtre secondaire très étroite peut engendrer des artéfacts. Ainsi, le cas idéal pour 

l’estimation précise des photons diffusés sous le pic photoélectrique par la méthode TEW est 

l’application de deux sous-fenêtres simultanément : 7% à gauche et 5% à droite de la fenêtre 

d’énergie principale, qui donne aussi de meilleurs résultats des performances quantitatives. 

La caractérisation de la réponse de la TEMP à la source poly-énergétique du 223Ra est 

développée dans le chapitre VI. Cette étude a été menée par simulation, en évaluant la fraction 
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de diffusion sous les pics photoélectriques des émissions photoniques du 223Ra, la résolution en 

énergie, la résolution spatiale et la sensibilité pour différentes fenêtres d’énergie principales et 

collimateurs. Le but était de définir la fenêtre d’énergie et le collimateur qui génèrent une bonne 

combinaison entre ces paramètres : faible SF, meilleures résolution spatiale et résolution en 

énergie, et une sensibilité relativement élevée. Pour notre étude, cette combinaison été fournie 

en présence du collimateur ME, avec des fenêtres d'énergie simultanées de 82 keV (20 %), 

154 keV (20 %) et 270 keV (20 %). Une conjonction alternative est l’utilisation du collimateur 

HE avec les mêmes fenêtres d'énergie. 

Le présent travail de thèse est un début pour l’évaluation de la correction de la diffusion. Il peut 

être complété par l’étude de l’influence de la diffusion sur les performances de la gamma 

caméra dans le cas des photons de hautes énergies utilisés en médecine nucléaire, tel que 

364 keV de l’131I. Une évaluation de l’effet de la diffusion dans le cas des radioéléments à 

émission poly-énergétique, comme le 223Ra, est importante, particulièrement que les fronts 

Compton des énergies caractéristiques sont inclus dans les pics photoélectriques. 

L’optimisation de la méthode de correction TEW est à évaluer aussi pour ces énergies. 

La caractérisation du système TEMP pour les acquisitions scintigraphiques de post-traitement 

aux 223Ra est à compléter par l’évaluation dans le cas des acquisitions tomographiques. 
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Annexe I: Exemple des ‘scripts’ d’un fichier Macro dans 

GATE 

 Exemple de définition du collimateur LEHR 

# Définir les dimensions du collimateur, son matériau et sa position 

dans l’espace  

 

/gate/collimator_LEHR/geometry/setXLength 61.64 cm 

/gate/collimator_LEHR/geometry/setYLength 2.405 cm 

/gate/collimator_LEHR/geometry/setZLength 47.04 cm 

/gate/collimator_LEHR/placement/setTranslation   0. -3.63  0. cm 

/gate/collimator_LEHR/setMaterial Lead 

/gate/collimator_LEHR/vis/setColor green 

/gate/collimator_LEHR/vis/forceWireframe 

# 

# Insérer le premier trou du collimateur 

## 

/gate/collimator_LEHR/daughters/name hole 

/gate/collimator_LEHR/daughters/insert hexagone 

/gate/hole/geometry/setHeight 2.405 cm 

/gate/hole/geometry/setRadius 0.0555 cm 

/gate/hole/placement/setRotationAxis 1 0 0 

/gate/hole/placement/setRotationAngle 90 deg 

/gate/hole/setMaterial Air 

/gate/hole/vis/setColor magenta 

/gate/hole/vis/forceSolid 

# 

# Répéter le trou suivant une distribution cubique  

## 

/gate/hole/repeaters/insert cubicArray 

/gate/hole/cubicArray/setRepeatNumberX 242 

/gate/hole/cubicArray/setRepeatNumberY 1 

/gate/hole/cubicArray/setRepeatNumberZ 304 

/gate/hole/cubicArray/setRepeatVector 0.2199  0.  0.127 cm 

## 

## Répéter le trou suivant un vecteur linéaire 

## 

/gate/hole/repeaters/insert linear 

/gate/hole/linear/setRepeatNumber 2 

/gate/hole/linear/setRepeatVector 0.10995  0.  0.0635  cm 

 

Exemple de définition des sphères du fantôme de Jaszczak dans GATE : 

#  Définir les dimensions du cylindre du fantôme de Jaszcak 

 

/gate/world/daughters/name Jaszcsak 

/gate/world/daughters/insert cylinder 
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/gate/Jaszcsak/geometry/setRmax   11.12 cm 

/gate/Jaszcsak/geometry/setRmin 0. cm 

/gate/Jaszcsak/geometry/setHeight 19.24 cm 

/gate/Jaszcsak/placement/setTranslation 0. 0. 0. cm 

/gate/Jaszcsak/setMaterial Plastic 

/gate/Jaszcsak/vis/setColor blue 

/gate/Jaszcsak/vis/forceWireframe 

 

 

# Définir les caractéristiques du remplissage d’eau 

 

/gate/Jaszcsak/daughters/name phantom2 

/gate/Jaszcsak/daughters/insert cylinder 

/gate/phantom2/geometry/setRmax   10.8 cm 

/gate/phantom2/geometry/setRmin 0. cm 

/gate/phantom2/geometry/setHeight 18.6 cm 

/gate/phantom2/placement/setTranslation 0. 0. 0. cm 

/gate/phantom2/setMaterial Water 

/gate/phantom2/vis/setColor white 

/gate/phantom2/vis/forceWireframe 

 

# 31.8 mm Sphere  

/gate/phantom2/daughters/name sphere31 

/gate/phantom2/daughters/insert sphere 

/gate/sphere31/placement/setTranslation 0.0 5.4 3.08 cm 

/gate/sphere31/geometry/setRmax 1.59 cm 

/gate/sphere31/setMaterial Plastic 

#/gate/sphere31/vis/forceWireframe 

/gate/sphere31/vis/setColor black 

 

# 25.4 mm Sphere Exterior 

/gate/phantom2/daughters/name sphere25 

/gate/phantom2/daughters/insert sphere 

/gate/sphere25/placement/setTranslation -4.67 2.7 3.08 cm 

/gate/sphere25/geometry/setRmax 1.27 cm 

/gate/sphere25/setMaterial Plastic 

/gate/sphere25/vis/setColor gray 

 

# 19.1 mm Sphere Exterior 

/gate/phantom2/daughters/name sphere19 

/gate/phantom2/daughters/insert sphere 

/gate/sphere19/placement/setTranslation -4.67 -2.7 3.08 cm 

/gate/sphere19/geometry/setRmax 0.955 cm 

/gate/sphere19/setMaterial Plastic 

/gate/sphere19/vis/setColor gray 

 

# 15.9 mm Sphere Exterior 

/gate/phantom2/daughters/name sphere15 

/gate/phantom2/daughters/insert sphere 

/gate/sphere15/placement/setTranslation 0.0 -5.4 3.08 cm 

/gate/sphere15/geometry/setRmax 0.795 cm 

/gate/sphere15/setMaterial Plastic 

/gate/sphere15/vis/setColor gray 

 

# 12.7 mm Sphere Exterior 

/gate/phantom2/daughters/name sphere12 

/gate/phantom2/daughters/insert sphere 

/gate/sphere12/placement/setTranslation 4.67 -2.7 3.08 cm 
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/gate/sphere12/geometry/setRmax 0.635 cm 

/gate/sphere12/setMaterial Plastic 

/gate/sphere12/vis/setColor gray 

 

# 9.5 mm Sphere Exterior 

/gate/phantom2/daughters/name sphere9 

/gate/phantom2/daughters/insert sphere 

/gate/sphere9/placement/setTranslation 4.67 2.7 3.08 cm 

/gate/sphere9/geometry/setRmax 0.475 cm 

/gate/sphere9/setMaterial Plastic 

/gate/sphere9/vis/setColor gray 
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Annexe II: Exemple des fichiers JDL et SH pour MaGRID 
 

Afin de soumettre un « job » dans la grille de calcul MaGrid, un fichier JDL doit être préparé, 

contenant la description des taches pour leur exécution dans la grille : le logiciel à utiliser, les 

fichiers d’entrée et de sortie, les besoins spécifiques, etc … 

Exemple d’un fichier JDL pour la simulation avec GATE, ayant un fichier de sortie ROOT: 

Type = "job"; 

JobType = "normal"; 

Executable = "simul_0.sh"; 

StdOutput = "jobSimul_0.out"; 

StdError = "jobSimul_0.err"; 

InputSandbox = { 

"simul_0.sh", 

"symbia_J_vf.tar.gz" 

}; 

OutputSandbox = { 

"jobSimul_0.err", 

"jobSimul_0.out", 

"symbia_J_vf/test_J_vf_500ms_long_0.root" 

}; 

Requirements = other.GlueCEUniqueId == 

"ce1.cnrst.magrid.ma:8443/cream-pbs-magrid"; 

MyProxyServer="myproxy.ct.infn.it"; 

 

Chaque fichier JDL est accompagné d’un fichier d’entrée SH. 

Exemple de fichier SH: 

source $VO_MAGRID_SW_DIR/setenv_gate_v5.0.1.sh 

source $VO_MAGRID_SW_DIR/setenv_root_v5.14.00.sh 

tar -xvf symbia_J_vf.tar.gz 

cd symbia_J_vf/ 

time Gate -a deg 5.625 -a file test_J_vf_500ms_long_0 -a time1 

500.000000 -a time_start 0.000000 -a time2 500.000000 symbia.mac 

echo 

echo $PWD 

echo 

echo Simulation finished!
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Annexe III : Exemple de fichier ‘slurm‘ de soumission des 

simulations MC par GATE dans HPC-MARWAN 
 

HPC-MARWAN est un cluster fourni par le CNRST au profit des chercheus marocain. Il est 

composé de 38 nœuds, avec 1672 CPU Cores, 396 TB de stockage, 10.4 TB de mémoire, et 

4 GPUs. 

La soumission d’un job en HPC-MARWAN requiert la préparation d’un script ‘slurm’ adapté 

à la plateforme ou le logiciel à utiliser. Ci-après est un exemple d’un fichier de soumission pour 

l’exécution d’une simulation avec la plateforme GATE version 9.0: 

#!/bin/bash 

#SBATCH -J Gate9.0 

#SBATCH --partition=mediumq 

#SBATCH --time=2-00:00:00 

#SBATCH -o /data/h.saikouk/%x-%j.out 

#SBATCH -e /data/h.saikouk/%x-%j.err 

#load modules 

ml geant4-10.6.3-gcc-10.2.0-hnmbqxe 

ml root-6.24.06-gcc-10.2.0-wlnwzc5 

ml gate-9.0-gcc-10.2.0-jyekk37 

#prepare working dir 

export WORK_DIR=/data/h.saikouk/FRONT-SR-10cm_$SLURM_JOB_ID 

mkdir -p $WORK_DIR 

cp $PWD/FRONT-MARW/* $WORK_DIR 

echo "Running gate in $WORK_DIR" 

cd $WORK_DIR 

time Gate symbia_tc99mLEHR+Intrinsic.mac 

echo "Done" 
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Résumé 
La méthode de Monte Carlo (MMC) constitue un outil primordial dans le développement et 
l’optimisation des performances de l’imagerie en médecine nucléaire. En exploitant la 
simulation Monte Carlo (MC), notre travail a pour objectif d’optimiser l’application de la 
méthode de correction de diffusion, Triple Fenêtre d’Energie (TEW), sur les images 
tomographiques en tomographie par émission monophotonique (TEMP) acquises au 99mTc, 
et de définir les paramètres adéquats pour l’acquisition des images de TEMP au 223Ra. 
La modélisation du système TEMP adopté dans notre évaluation, SPECT/CT Symbia T6 de 
Siemens, a été réalisée à l’aide de GATE. La simulation a été validée par des tests 
expérimentaux avec une bonne concordance. 
L’étude de l’effet de la diffusion sur les performances de la TEMP au 99mTc a confirmé 
l’impact important de la diffusion directe sur la qualité des images. Par ailleurs, nous avons 
conclu que pour optimiser la correction de la diffusion par la méthode TEW, des 
sous-fenêtres étroites sont plus appropriées pour générer des estimations plus précises du 
nombre des photons diffusés sous le pic photoélectrique, et améliorer la quantification des 
images tomographiques. 
La caractérisation de la TEMP pour l’acquisition des images de post-injection du 223Ra, a 
montré que des fenêtres d’énergies relativement larges et des collimateurs avec des septa 
épais sont les plus adaptés à ce type d’acquisition. 
 

Mots-clefs : Tomographie par Emission Monophotonique (TEMP), Monte Carlo, GATE, 99mTc, 223Ra, 
correction de diffusion, Triple Fenêtre d’Energie (TEW) 

Abstract 
Monte Carlo simulations represent an essential tool for developing and optimizing the 
performances of devices in nuclear medicine imaging. Using the assets of this method, the 
purpose of our work is to optimize the application of the Triple Energy Window method 
(TEW) on the single photon emission computed tomography (SPECT) images acquired with 
99mTc, and to define the suitable parameters for the image acquisition with 223Ra photons. 
The SPECT system adopted for our study, SPECT/CT Symbia T6 from Siemens, was 
modeled using GATE platform. The simulation was validated by experimental tests with a 
good agreement. 
A preliminary investigation confirmed the significant impact of forward scattering on the 
SPECT parameters and image quality with 99mTc. Then, the evaluation of the scatter 
correction with TEW method was performed. We concluded from the optimization of the 
TEW method that narrow sub-energy windows provide more accurate scatter fraction 
estimation under the photopeak, and the quantification of the tomographic images is 
enhanced. 
Characterization of SPECT for 223Ra post-injection scintigraphy has shown that relatively 
large energy windows coupled to a collimator with thick septa are more adapted for this kind 
of image acquisition. 
 

Keywords: Single photon emission computed tomography (SPECT), Monte Carlo, GATE, 99mTc, 
223Ra, scatter correction, Triple Energy Window (TEW) 


