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Résumé

Des progrées significatifs ont été réalisés dans la conception de détecteurs CZT pixélisés
dédiés a l'imagerie cardiaque et mammaire. Cependant, la géométrie de leur détecteur et la
conception des collimateurs associés ont limité leur utilisation clinique. L’objectif de notre
travail est d’optimiser une nouvelle collimation multicouche pour lI'imagerie d’émission
monophotonique avec un détecteur pixélisé a large champ de vue. La méthodologie adoptée
est décomposée en 3 parties, tout d'abord, une conception d’'un détecteur pixélisé en CZT
équipé avec un trou du collimateur par pixel de détection a été simulée a I'aide de la
plateforme de simulation Monte Carlo GATE. Ensuite, une nouvelle configuration correspond
a l'appariement de quatre trous du collimateur avec chaque pixel de détection
(configuration 4HMPD) a été étudié. Finalement, nous avons optimisé un nouveau concept
du collimateur 1H/4HMPD qui empile deux couches des configurations IHMPD et 4HMPD
pour des émetteurs gamma de basse et moyenne énergie. Un calcul analytique suivi par une
validation Monte Carlo ray-tracing de I'efficacité géométrique et de la résolution spatiale de

la configuration combinée 1H/4HMPD ont été aussi dérivés.

Un accord relatif entre les équations analytiques et les simulations MC meilleur que 3% et
1% a été observé pour l'efficacité et pour le FWHM respectivement. Les résultats ont montré
qu'a efficacité égale, le collimateur 1H/4HMPD optimal avec des longueurs de trous
respectives de 20 mm et 13 mm fournissait : 1) une meilleure résolution spatiale que celui
du 1HMPD ; 2) une meilleure résolution spatiale que celle du 4HMPD pour les distances
supérieures a 5 cm qui sont typiqguement rencontrées en imagerie SPECT clinique ; 3)
longues queues constantes a 245 keV deux fois inférieures a celles observées avec le
collimateur 4HMPD ; 4) une vallée de profil plus profonde pour deux sources séparées par le
collimateur FWHM. Cette amélioration a été observée dans les simulations d'images
planaires des fantomes bars et les cylindres chaud du fantome Jaszczak. Remarquablement,
la résolution spatiale a été préservée le long du fantdme Jaszczak. Le collimateur 1H/4HMDP
est une solution prometteuse pour l'imagerie CZT SPECT avec les émetteurs de basse et

moyenne énergie.



Abstract

Significant progress has been made in the design of pixelated CZT detectors dedicated to
cardiac and breast SPECT imaging. However, the geometry of their detector and the design
of the associated collimators have limited their clinical use. The objective of our work is to
optimize a new multilayer collimation for SPECT imaging. The methodology adopted is
broken down into 3 parts, first, a design of a pixelated CZT detector equipped with one
collimator hole per detection pixel was simulated using the Monte simulation platform.
Carlo Gate. Then, a new configuration corresponding to the pairing of four collimator holes
with each detection pixel (AHMPD configuration) was studied. Finally, we have optimized a
new concept of the 1H/4HMPD collimator which stacks two layers of the 1HMPD and
4HMPD configurations for low and medium energy gamma emitters. An analytical
calculation followed by a Monte Carlo ray-tracing validation of the geometric efficiency and

spatial resolution of the combined 1H/4HMPD configuration were also derived.

A relative agreement between the analytical equations and the MC simulations better than
3% and 1% was observed for the efficiency and for the FWHM respectively. The results
showed that at equal efficiency, the optimal 1H/4HMPD collimator with respective hole
lengths of 20 mm and 13 mm provided: 1) better spatial resolution than that of the 1HMPD;
2) better spatial resolution than that of 4AHMPD for distances greater than 5 cm which are
typically encountered in clinical SPECT imaging; 3) long tails constant at 245 keV twice lower
than those observed with the 4HMPD collimator; 4) a deeper profile valley for two sources
separated by the FWHM collimator. This improvement was observed in the planar image
simulations of the phantom bars and the hot cylinders of the Jaszczak phantom. Remarkably,
spatial resolution was preserved along the Jaszczak phantom. The 1H/4HMDP collimator is a

promising solution for CZT SPECT imaging with low and medium energy emitters.
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Introduction générale

L'imagerie nucléaire est une des spécialités d’'imagerie médicale permettant I'exploration
anatomique et/ou métaboliqgue de nombreux tissus et organes. Elle consiste en
I'administration d’un radio-pharmaceutique qui se fixe préférentiellement dans le
tissu/organe a explorer. Des images planaires ou tomographiques représentant la
distribution spatiale 2D/3D et/ou temporelle du radiotraceur sont alors obtenus par le biais
des détecteurs d’imagerie externes appelés gamma caméras. Ensuite, ces images sont
analysées et interprétées par des médecins nucléaires afin de déceler des anomalies au

niveau des tissus ou organes du patient.

L'imagerie médicale nucléaire a atteint aujourd’hui des niveaux plus élevés en terme des
nombres des patients demandeurs d’examens de bonne qualité. Cependant, les
performances des gamma-caméras actuelles basées sur la scintillation du Nal(TI) sont
limitées par leur mode de conversion indirecte de I'énergie du gamma en signal électrique
résultant en une mauvaise résolution en énergie. Afin d’améliorer ces performances, ces
détecteurs classiques peuvent étre remplacés par des nouveaux détecteurs a base de semi-
conducteur CZT (Cadmium Zinc Telluride). Une large revue des travaux a été publiée et se
poursuit encore depuis la mise en service en routine clinique des caméras dédiées a base de
semi-conducteur CZT. Ceci a attiré l'attention des chercheurs pour confirmer leurs
supériorités (une meilleure résolution en énergie et une géométrie compact). Cependant,
pour améliorer I'efficacité et la résolution spatiale du systeme afin de diminuer les temps
d’examens et/ou les doses délivrées au patient, ces détecteurs doivent étre combinés a des

géométries de collimation adéquates.

Sur le plan technologique, plusieurs études ont porté sur le développement de détecteurs
combinés avec des collimateurs innovants. Cependant, avant de tester ces nouveaux
composants, le recours aux calculs analytiques et aux simulations Monte Carlo est
indispensable pour permettre d’optimiser plus rapidement les détecteurs. De nos jours, les
simulations Monte Carlo sont largement répandues en imagerie nucléaire pour résoudre
divers défis liés a la résolution des problemes mathématiques complexes, la non
disponibilité des mesures expérimentales, ou lorsque le montage de ces expériences est trop

coliteux a réaliser. En outre, ces simulations sont considérées comme un outil puissant
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d’aide a la recherche, leur utilisation est en forte progression. Leur objectif principal est de
fournir aux médecins des simulations réalistes qui reproduisent au mieux les acquisitions
obtenues en clinique. Pour obtenir des résultats précis avec les techniques Monte Carlo, il
est primordial de simuler un grand nombre de particules, ce qui engendre des temps de
calcul relativement longs. Cependant, avec I'émergence d’ordinateurs de plus en plus
performants avec les nouvelles technologies de calcul en parallele, il est de plus en plus
envisageable d’utiliser ces simulations Monte Carlo pour les différentes applications en

physique médicale.

Dans ce travail de thése, notre principal objectif est de proposer un nouveau collimateur
double-couche a trous paralleles monté sur un détecteur pixélisé en semi-conducteur CZT.
Pour ce faire, la stratégie pour optimiser ce tandem collimateur-détecteur est d’estimer par
des calculs analytiques et des modélisations Monte Carlo I'efficacité géométrique et la
résolution spatiale du collimateur pour différentes longueurs des deux couches. Pour rappel,
les collimateurs a trous paralleéles actuels pour I'imagerie SPECT sont utilisés généralement
en coincidant les pixels de détection aux trous du collimateur (HMPD « Hole Matching Pixel
Detector »). Ces derniers existent en deux configurations : un trou par pixel (configuration

1HMPD) ou quatre trous par pixel (configuration 4HMPD).

Ce présent manuscrit est organisé en quatre chapitres :

Dans un premier temps, nous rappelons au chapitre | la physique mise en ceuvre pour
former une image scintigraphique, a savoir 'interaction et la détection de rayonnements
ionisants avec la matiere depuis leur point d’émission jusqu’au point de leur détection. Dans
un second temps, nous présentons les modes d’opérations des détecteurs a base de
scintillations Nal (TI) et a base de semi-conducteurs CZT : leurs principes de fonctionnement

et leurs propriétés physiques et électriques.

Dans le chapitre Il, nous décrirons en détail I'’évolution de I'état de I'art technologique des
gamma-caméras depuis leur premiere génération (mise au point par Hal Anger) jusqu’ aux
nouvelles générations basées sur les semi-conducteurs CZT. Un bilan des systemes cliniques

commercialisés a base de scintillations et I'alternative technologique a base de semi-
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conducteurs CZT, qui émergent sur le marché des systémes d’imagerie nucléaire, est

également présenté.

Le chapitre Ill est consacré a la méthodologie et a la modélisation utilisée dans ce travail de
thése. Cette modélisation consiste a dériver une formule analytique pour I'efficacité
géométrique et la résolution spatiale du nouveau collimateur double-couche proposé
(configuration 1H/4HMPD). Un code Monte Carlo ultra-rapide décrivant les trajectoires
géométriques des gammas a été développé afin de valider les formules analytiques pour les
différentes géométries utilisées. Le code GATE-Geant4, beaucoup plus lent, a aussi été utilisé

comme seconde validation pour une géométrie particuliere.

Enfin dans le chapitre IV, nous étudions et comparons les résultats de I'effet de variation de
la combinaison des caractéristiques collimateur/détecteur sur la résolution spatiale et
I'efficacité géométrique pour les configurations 1HMPD, 4HMPD et 1H/4HMPD. Nous

terminons la présentation de notre travail par une conclusion générale.
Contexte et objectif du projet de thése

Les systemes classiques Nal(Tl) d’imagerie a scintillation sont largement répendus en
imagerie fonctionnelle. Cependant, leurs limitations au niveau de la conversion indirecte du
signal par les photomultiplicateurs résultant en une mauvaise résolution énergétique ont
motivé les constructeurs pour développer de nouvelles caméras pixélisées a base de semi-
conducteur CZT « Cadmium—Zinc—Telluride » optimisées pour différents organes. Depuis des
décennies, l'utilisation de la technologie CZT dans les systemes dédiés est devenue
indispensable en particulier pour l'imagerie cardiague et mammaire (Garcia et al. 2011).
Trois systéemes pixélisés a semi-conducteurs CZT dédiés sont désormais commercialisés: la
caméra D-SPECT (Spectrum Dynamics), la caméra Discovery 570 et la caméra LumaGem CZT

(General Electric Healthcare).

Plusieurs études ont confirmé I'efficacité clinique et les performances physiques de ces
nouvelles caméras (Erlandsson et al. 2009). Cependant, plusieurs soucis géométriques,
techniques, performances et co(t, ont été mis en évidence. Du point de vue géométrique,
les géométries des caméras dédiés et leurs uniqgues modes de balayage ont limité leurs

applications a quelques organes ( Smith 2013). La comparaison des performances entre ces
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systemes dédiés et des caméras classiques a scintillation Nal(TI) est difficile en raison de la
grande différence au niveau de la géométrie, de la collimation associée et des algorithmes
de reconstruction spécifiques a chaque constructeur. Du point de vue technique, il existe un
débat pour savoir si I'amélioration des performances de ces nouvelles caméras sont dues au
matériau CZT et sa configuration pixélisée, au matériau du collimateur en tungsténe et sa
géométrie ou a la parfaite combinaison entre les deux. Du point de vue colt, la non
disponibilité de ces systémes sur plusieurs sites a cause de leurs prix élevés restreint

I"utilisation de cette technologie.

Ces préoccupations ont été réduites par l'introduction de nouveaux systémes avec des
détecteurs a large champ de vue tel que la Discovery NM/CT 870 CZT du fournisseur General
Electric Healthcare (Keidar et al. 2016) et le prototype Valiance X12 du fournisseur Molecular
Dynamics (Goshen et al. 2018). Récemment, plusieurs nouveaux systémes innovants a large
champ de vue, VERITON/CT de Spectrum Dynamics (Desmonts et al. 2020) et StarGuide de
GE (Serre et al. 2021) ont aussi été développés. Cependant, la collimation utilisée pour ces
deux systémes n’a pas atteint des performances optimales, surtout pour l'utilisation des

traceurs d’émission de photon de moyenne énergie.

Pour cela, compte tenu des contraintes suscitées, on s’intéresse dans ce travail
particulierement au calcul analytique et a la méthode Monte Carlo pour étudier une
nouvelle configuration détecteur/collimateur afin d’améliorer les performances des
collimateurs existants. La collimation proposée offre la possibilité d’imager plusieurs organes
avec des traceurs de faible énergie jusqu’aux traceurs de moyenne énergie (250 keV). Donc,
il pourrait étre utile pour les constructeurs de développer et d'optimiser un détecteur
pixélisé avec champ de vue large muni de cette collimation innovante. La recherche
présentée dans cette thése a été réalisée au niveau du laboratoire SNIRM (Groupe Imagerie
Médicale et Radiométrologie, USTHB) en étroite collaboration avec le service de médecine
nucléaire des cliniques universitaires Saint-Luc (Belgique) et le laboratoire Pinlab de

I’'Université de Genéve (Suisse).
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Introduction

Les rayonnements ionisants sont utilisés pour visualiser I'anatomie et/ou la fonction des
organes et/ou tissu du patient. L'utilisation de ces rayonnements nécessite des appareils
permettant de compter, de suivre et d’identifier les radiotraceurs a l'intérieur du corps
humain. Ce chapitre donne un bref apercu de généralités sur les théories fondamentales
relatives au fonctionnement des détecteurs de rayonnement de deux types de détecteurs ;
ceux basés sur les scintillateurs et ceux basés sur les semi-conducteurs. Ceci implique la
présentation des concepts physiques d'interaction des rayonnements avec la matiére, les
modes de conversion de I’énergie du rayonnement en signal électrique, ainsi que les

propriétés physiques et électriques qui caractérisent ces cristaux de détection.

I.1. Principes fondamentaux de détection des rayonnements

gamma
Nous présentons ici les principes fondamentaux de détection des rayonnements gamma qui

ont un lien direct avec les systémes de détection des rayonnements ionisants en imagerie
nucléaire. Dans un premier temps, nous présentons le principe physique de l'interaction des
rayonnements gamma avec la matiéere. Ensuite, nous expliquons les types et caractéristiques

des détecteurs qui sont utilisés particulierement dans le domaine de I'imagerie nucléaire.

I.1.1. Types d’interaction des photons gamma avec la matiére
Les photons gamma interagissent avec la matiere par quatre principaux processus; |'effet

photoélectrique, la diffusion Rayleigh, la diffusion Compton et la matérialisation (création de
paires électron-positron). Chaque processus dépend largement de I|'énergie du photon
incident et du numéro atomique (Z) du matériau traversé. Dans le domaine de I'imagerie
nucléaire, I'effet de matérialisation n’est pas pris en considération en raison de la gamme
d'énergie des photons pour laquelle il se produit, c-a-d au-dessus de 1.022 MeV. La section
efficace correspondant a la diffusion Rayleigh est relativement négligeable pour les énergies
mises en jeu en imagerie diagnostique. L'effet photoélectrique et la diffusion Compton
correspondent a un transfert total ou partiel de I'énergie du photon vers un électron orbital,

respectivement.

L'effet photoélectrique est le phénomeéne le plus désirable dans le cristal pour la détection

car toute I'énergie du gamma est convertie, il permet de mesurer I'énergie de celui-ci et
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éliminer les photons ayant perdu de I’énergie en diffusant dans le corps du patient (diffusion
Compton). Le photon incident est absorbé par un électron des couches des atomes a Z le
plus élevés du cristal et ainsi un photoélectron est alors produit. Si I'énergie incidente du
photon gamma est supérieure a I'énergie de liaison de I"électron, ce dernier est éjecté de
I'atome avec une énergie cinétique égale a la différence entre I'énergie du photon incident
et I'énergie de liaison de I'électron dans son orbite d'origine. Dés I'éjection de |'électron de
son orbite, une lacune qui est rapidement remplacé par la capture d’un électron libre du
milieu et/ou un réarrangement des électrons des orbites extérieures de I'atome. Par
conséquent, un ou plusieurs rayons X caractéristiques sont générés. Dans la plupart des cas,
ces rayons X ne peuvent pas s'échapper du volume du détecteur et I'énergie totale des

photons incidents est transmise au milieu.

Dans I'effet Compton, le photon ne transfert qu’une partie de son énergie a I’électron et ne
permet pas de connaitre I'énergie du photon gamma. Si ce photon gamma a diffusé dans le
corps du patient, alors la direction de détection ne passe pas par son point d’émission. Il y a
aussi une situation complémentaire ou le photon peut également changer de direction sans
perdre aucune énergie apres la diffusion. Ceci est appelé diffusion de Rayleigh qui se produit

principalement pour des photons de basse énergie.

1.1.2. Types des détecteurs utilisés dans le domaine de I'imagerie

nucléaire
Selon [l'application médicale ciblée, les détecteurs de rayonnements sont utilisés

généralement pour répondre aux trois questions: détermination de l'activité présente au
niveau de I'organe a explorer, identification du nombre et du type du rayonnement présent
et récupérer la distribution spatiale et/ou temporelle de I’activité sous forme d’une image
numérique. Plusieurs technologies de détection ont été développées tels que les compteurs
proportionnels, détecteurs a gaz, détecteurs a base de scintillation et semi-conducteurs.
Actuellement, les détecteurs de rayonnement a base de scintillation et a base de semi-

conducteur sont les plus répendus en imagerie médicale utilisant les rayons gamma.

1.1.2.1. Modes de conversion de I’énergie
Le réle principal de chaque détecteur d’'imagerie est de convertir I'énergie du photon

déposée au niveau du cristal en signal électrique. Cette conversion utilise des photons de

scintillation ou des paires électron-trou, selon la technologie de détection utilisée. Les
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scintillateurs sont les détecteurs les plus répendus au niveau des systemes d’imagerie
nucléaire ou I'énergie du photoélectron est convertie en une gerbe de photons optiques par
I'effet de fluorescence associé a la présence d'états intermédiaires apparaissant par la
présence d'impuretés. Ensuite, les photons optiques émis sont convertis en signal électrique
par la photocathode du tube photomultiplicateur PMT. Récemment, les détecteurs solides a
base de semi-conducteur, ou I'énergie du photon est convertie directement en signal

électrique, ont remplacé les détecteurs conventionnels a base de scintillateur.

1.1.2.2. Modes de fonctionnement des détecteurs
Chaque détecteur de rayonnement fonctionne avec les deux modes possibles suivants:

mode de comptage des événements et mode d'intégration de |'énergie. Une fois que
I'énergie du photon est déposée au niveau du cristal puis convertie en signal électrique, il y a
une chaine électronique pour numériser les informations et les traiter ultérieurement selon
le mode de fonctionnement choisi. Le signal obtenu du PMT ou du semi-conducteur est de
mise en forme et amplifié avant de le numériser. La mise en ceuvre de I'électronique
associée peut varier considérablement en fonction du choix du détecteur et du processus de
multiplication (des multiples dynodes dans un PMT ou une multiplication d'avalanche dans

une photodiode).

I.2. Caractéristiques des détecteurs d’'imagerie a base de
scintillation Nal (TI)

I1.2.1. Principe de détection
Le photoélectron crée suite a un effet photoélectrique ou Compton perd son énergie par

excitation du cristal scintillant qui entraine une émission d’'une gerbe de photons optiques.
La gerbe de photons optiques est guidée vers une photocathode afin d’étre convertie en
photoélectrons. La photocathode est placée a la surface d’entrée du photomultiplicateur
PMT. A la sortie de ce dernier, un signal électrique de forme irréguliére est généré au niveau
de I'anode qui est mis en forme par un préamplificateur et amplifié (étalonné) par un
amplificateur. Ces impulsions sont ensuite triées et numérisées par un convertisseur

analogique-digital (CAD).

1.2.2. Types des cristaux scintillants
A ce jour, les scintillateurs les plus utilisés en médecine nucléaire incluent: lodure de Sodium

dopé au Thallium Nal(Tl), Germanate de Bismuth (BGO), Oxyorthosilicate de Lutétium dopé
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au Cérium (LSO) ou Oxyorthosilicate de Gadolinium dopé au Cérium GSO(Ce) ou GSO) (J.M.
Links 1998). L'lodure de Sodium Nal (Tl) reste le principal cristal utilisé au niveau des gamma
caméras SPECT en raison de leurs meilleures propriétés physiques et électriques aux basses
énergies (Tableau I.1). Les autres scintillateurs cités sont essentiellement utilisés en imagerie

PET.

Tableau .1 : Caractéristiques des principaux cristaux a base de scintillation.

Numéro Atomique Densité (g/cm’l) Temps de décroissance (ns) Photons

Moyen <Z> optiques/MeV
Nal(TI) 51 3.67 230 38000
BGO 74 7.13 300 82000
LSO 66 7.4 3545 28000
GSO 61 6.7 3060 10000

1.2.3. Propriétés physiques et électriques
Un cristal de numéro atomique supérieur aurait une proportion plus élevée d’interaction

photoélectrique que Compton, facilitant ainsi la discrimination des photons diffusés avant
d'entrer dans le cristal. Un flux de lumiere UV aussi élevé réduit le bruit statistique de Ila
scintillation et des systémes électroniques associés. Des scintillateurs rapides ayants un
temps de décroissance inférieur a 100 ns capables d’effectuer des taux de comptage plus
élevés que le scintillateur Nal (Tl) sont recherchés. Enfin, on cherche toujours des cristaux
qui disposent de résolution spatiale intrinseque inférieure a celle du scintillateur Nal(Tl)

classique.

I1.3. Caractéristiques des détecteurs a base semi-conducteurs

La nouvelle génération des systémes d’imagerie nucléaire utilise souvent les détecteurs a
base de semi-conducteur en raison de leur bonne efficacité de détection ainsi que de leurs
meilleures résolutions spatiales et énergétiques qui permettent d’obtenir des images de
haute qualité. Grace a la conversion directe des photons gamma en signal électrique, les

semi-conducteurs présentent plusieurs avantages par rapport aux scintillateurs :

- Une bonne résolution énergétique due au nombre tres élevé de charges créées (de I'ordre
de 30000 paires électrons-trous pour un photon de 140 keV contre 5320 photons optiques

lors de I'interaction avec un cristal scintillant de type Nal(Tl)) (Nichols et al. 2009). Ce grand
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nombre de charges minimise les fluctuations statistiques et améliore ainsi la résolution en

énergie.

- Une bonne résolution spatiale intrinseque due au champ électrique intense appliqué
limitant la diffusion des charges électriques, donc une bonne localisation spatiale.
Contrairement aux scintillateurs dont les photons lumineux sont largement diffusés.

- Le bonne atténuation permettant d’avoir une grande efficacité a température ambiante.

- Un détecteur compact pixélisé.

I.3.1. Principe de détection
Le fonctionnement des détecteurs a base de semi-conducteur est similaire a celui des

chambres d’ionisation a gaz (Figure 1.1). Lorsqu'un photon gamma dépose son énergie dans
un cristal semi-conducteur, il entraine la génération d’un nuage de paires électron-trou
(Bale 2010). Sous I'effet du champ électrique intense appliqué aux bornes du détecteur, les
charges migrent et créent un signal électrique dont la charge est proportionnelle a I'énergie
du rayonnement gamma incident (Cola et al. 2006). L'impulsion de sortie dans les détecteurs
a base de semi-conducteur repose sur la collection d'électrons et des trous pour mesurer
I'énergie déposée de la particule incidente (Fink et al. 2006). Par conséquent, la mobilité des
charges joue également un réle important dans la performance du détecteur. Les vitesses de
dérive des électrons et des trous dans un champ électrique uniforme E sont données par les

relations suivantes :
Ve = HeE et vy = puE (1)

OU e et py, sont les mobilités des électrons et des trous, respectivement. La mobilité des

charges détermine le courant dans un semi-conducteur.

Photon incident

Cathode

Cristal CZT

Anode —>

Figure 1.1: Principe physique de détection d’un photon dans une configuration pixélisée.



Chapitre | : Base physique des détecteurs utilisés en médecine nucléaire

En raison des défauts cristallins, les charges peuvent étre piégées avant d’étre collectées aux
électrodes ce qui entraine une dégradation des performances spectrométriques. Les
impuretés cristallines peuvent créer des centres de recombinaison en obligeant les électrons
et les trous a se recombiner ce qui dégrade la durée de vie des électrons et des trous. Les

longueurs de piégeage A.et A, sont données par :

Ae = HeTeE et Ay = ppTyE (2)

Ou T, et T, sont les durées de vie des électrons et trous, respectivement.

La longueur de piégeage représente la distance moyenne parcourue par les porteurs de
charge avant d'étre piégé. Le phénoméne du piégeage introduit des contraintes sur la
géométrie du détecteur dans lequel I'épaisseur du cristal doit étre inférieure a la longueur
de piégeage des porteurs de charges. Le champ électrique appliqué au détecteur doit étre
suffisamment important afin d’obtenir un rendement de collection des charges élevé en

réduisant I'effet du piégeage.

1.3.2. Types des cristaux semi-conducteurs
Pendant de nombreuses années, le domaine de la détection des rayonnements était dominé

par les détecteurs a base de silicium (Si) et de germanium (Ge). Les détecteurs de silicium (Si)
sont les plus utilisés sous la forme des diodes a jonction p-i-n ou des diodes p-n polarisées en
inverse. Cependant, leur application en imagerie médicale est limitée en raison de leur faible
numéro atomique Z. Ensuite, les détecteurs au germanium (Ge) sont utilisés en raison de
leur numéro atomique Z plus élevé et de leur résolution énergétique exceptionnelle (<1%
FWHM a 140 keV). Mais, leur principal inconvénient réside en leur faible bande interdite qui
dicte leur fonctionnement a trés basse température. Donc, un systeme de refroidissement
avec l'azote liquide est exigé, ce qui complique I'électronique associé et alourdit le systéeme
de détection. L'iodure de mercure (Hgl,) est un autre matériau qui suscite également un
intérét pour les applications médicales (Levi et al. 1982). En raison de son large gap
énergétique, le courant de fuite est faible. Cependant, les principaux problemes de ces
détecteurs sont la faible mobilité des trous, la courte durée de vie des charges crées qui

meéne a une dégradation de la résolution énergétique (Kim 2006).

Le tellurure de cadmium CdTe est I'un des premiers matériaux semi-conducteur qui a été

développé en tant que détecteur a température ambiante (Chambron et al. 2000). La qualité
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cristalline du cristal CdTe est améliorée avec |'utilisation du cristal ZnTe pour former un
alliage CdZnTe (Butler et al. 1992). La concentration du zinc en CdZnTe est généralement
comprise entre 0.06 et 0.2 permettant un élargissement de la bande interdite entre 1.53 a
1.64 eV. L'augmentation de la bande interdite par rapport au CdTe réduit les effets

intrinséques (thermiques, concentration des porteurs et le courant de fuite).

1.3.3. Propriétés physiques et électriques des détecteurs
Les semi-conducteurs possedent plusieurs propriétés physiques et électriques qui font d’eux

d’excellents milieux de détection des photons gamma (Tableau I.2). Ces propriétés sont
décrites dans le tableau 1.2 pour les matériaux semi-conducteurs les plus utilisés en imagerie
médicale pour la détection des rayonnements gammas. Ces matériaux possedent des

propriétés qui leur garantissent de bonnes performances spectrométriques.

Tableau 1.2: Propriétés des principaux semi-conducteurs utilisés pour la détection des

photons X et gamma (Sakai 1982).

o —_ Mobilité Durée de vie
g g ot € o = 2
T > 2 _| & £ ‘s (cm”/V.s) (1.s)
£ Ed | 2~ G g s 9
2 3e| ¢ § E=| v g
eN gl | 2 S3| e
2 22 85| 3 2 =~ | €27 Electron Trou Electron | Trou
‘O w a = 9 - ©
€ @ g < | 3 5 o
: |2 |£ |8 8 5
Si 14 | 233 | 035 10° 1.16 | 3.76 2100 1100 20 20
Ge 32 532 | 135 50 0.74 | 2.98 3600 4200 20 20
cdTe | 4852 | 6.06 4 10° 1.47 | 4.43 1100 100 1-2 1
CdznTe | 48- 60 | 3.84 |10710"” | 15 4.64 1050 50 3 80 3-10 0.1-0.5
30-52
Hgl, | 8053 | 6.4 | 896 10" 2.13 4.2 100 4 1 25

Plusieurs criteres et conditions doivent étre remplis pour avoir un bon matériau, a savoir :

1) Un numéro atomique Z et une masse volumique p élevés afin d’avoir un bon pouvoir de
détection avec un rapport de section efficace photoélectrique sur Compton plus

photoélectrique égale a 5.5.
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2) Une faible énergie de création de paires pour que le nombre de porteurs générés soit

élevé,
3) Une résistivité élevée garantissant des fluctuations du courant trés faible.

4) Un produit pt maximal (ou la mobilité u des charges soit élevée et la durée de vie t la plus

longue) qui indique un bon critére de collection des charges.

5) Une bonne qualité cristalline impliquant que la croissance du matériau soit bien maitrisée

et que celle-ci soit la plus homogene possible.

Donc, le matériau le plus adapté aux énergies utilisées en médecine nucléaire est le CdZnTe.
Ce dernier a une meilleure efficacité de détection pour des photons de 200 keV a
température ambiante par rapport aux autres matériaux traditionnels a base de Si et de Ge
pour une méme épaisseur du cristal. || bénéficie d’'une bonne qualité d’absorption
(seulement une épaisseur de 5 mm est nécessaire a arréter 85 % des photons de 140 keV),
de bonnes qualités cristallines et physiques (création paires électron-trous élevé, nombre
atomique Z élevé...) qui conduisent a une forte résistivité électrique en impliquant a un
courant de fuite faible (un meilleur rapport signal / bruit (SNR)). Cependant, il présente de
mauvaises propriétés électriques de transport des trous. Ces derniers résultent
principalement de leur piégeage avec les électrons lors de leur migration vers la cathode
induisant une dégradation des performances spectrométriques. En effet, le signal total
mesuré sur les électrodes est généralement d{ aux électrons. La géométrie des électrodes

de collection offre une bonne solution pour diminuer cet effet.

1.3.4. Différents types d’Electrodes (contacts) de collection du signal
Plusieurs électrodes de collections des charges électriques ont été utilisé (Sellin 2003). Les

détecteurs planaires montrent des soucis de perte d’énergie aux faibles énergies des
photons due a une mauvaise collection des charges pendant le transport des trous vers la
cathode. Cela signifie que la charge induite ne peut pas étre complétement collectée et que
I'énergie des photons incidents n'est pas donc calculée correctement, ceci se manifeste par
une trainée au niveau du spectre en énergie (Fritz and Shikhaliev 2009). Pour surpasser ce
probleme, I'anode planaire est remplacée par une série d’électrodes carrées sous forme de
pixels ou une série d’électrodes a bandes coplanaires (Amman and Luke 1999), comme

illustré a la figure I.2.
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[

Figure 1.2: Electrodes de collection utilisées avec un détecteur en CZT. (a gauche) :

configuration planaire, (au centre) : configuration a bandes coplanaires et configuration
pixélisée (a droite).

1.3.4.1. Configuration planaire

Dans cette conception, la cathode et I'anode sont construite comme des électrodes

planaires ayant une bonne efficacité de collection des charges des électrons et des trous,

cependant, leur inconvénient principal se présente au niveau de I'absence de I'information

sur la position des évenements. Donc cette configuration est généralement utilisée avec les

détecteurs de Ge ou Si qui sont utilisés uniquement en spectroscopie ou I'énergie est la

préoccupation principale.

1.3.4.2. Configuration a bandes coplanaires
Les détecteurs CZT a bandes coplanaires ont également été développés par plusieurs

constructeurs. Le principal avantage des détecteurs de bandes par rapport aux détecteurs
pixélisés est I'utilisation d’'un nombre de canaux de lecture 2N au lieu de NxN pour couvrir la
méme zone d’imagerie, et permet de construire une téte de détection compact avec une
conception flexible a imager plusieurs organes. Cependant, plusieurs facteurs limitant la
résolution énergétique de ce type de configuration ont été discutés par Luke et al. (Luke et

al. 2003).

1.3.4.3. Configuration pixélisée
La configuration pixélisée est le meilleur choix utilisé au niveau des gamma-caméras comme

il permet de déterminer directement la position d’interaction présente une meilleure
résolution énergétique. Dans le but de déterminer la localisation du photon et d’éliminer la
contribution des trous, des contacts métalliques de petits pixels sont déposés sur la surface
de l'anode du détecteur (He 2001). Donc, chaque pixel est défini comme la zone de
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détection comprise entre la cathode et 'anode segmentée. Les signaux collectés a chaque

anode dépendent fortement de leur géométries (Eskin et al. 1999, Wangerin et al. 2011).

Barett (Barett 1995) a introduit une méthode pour éliminer la contribution des charges au
signal total par le calcul du rapport épaisseur/ largeur ( Yang and He 2013). Dans le cas ou le
rapport est trés inférieur a 1, seules les charges sous le volume du pixel induiront une charge
importante sur le pixel. He (He 2001) a proposé d’utiliser des pixels entourés d’une grille non
collectante qui a le réle de guider les électrons vers les électrodes collectrices en raison de
leur mauvaise polarisation. Les temps de montée cathode ou anode peuvent étre aussi
mesurés pour accéder a la mesure de la profondeur d’interaction. Cette derniére permet de
calculer la localisation barycentrique pour obtenir une sur-pixellisation (sur-échantillonnage)

virtuelle du détecteur (Robert et al. 2010).

1.3.4. Types d’absorption de I’énergie au niveau d’'une configuration
pixélisée

1.3.4.1. Comportements des photons gamma

Généralement, il existe trois situations possibles du dépo6t d’énergie du rayonnement au

niveau du matériau CZT (Figure 1.3). Le photon d’interaction dépose toute son énergie au
niveau du pixel concerné par l'interaction (photo électrique ou Compton). Lorsque le photon
d’interaction a subi un effet Compton, une partie de son énergie transportée par le photon
diffusé est déposé au niveau de l'interpixel, cela signifie que cette partie d’énergie est
complétement perdue et provoque une trainée au niveau du spectre en énergie ce qui

détériore la résolution énergétique.

:
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Figure 1.3: Schéma descriptife du phénomeéne de partages des événements dans une

configuration pixélisée.
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D’autre part, I’énergie du rayonnement incident peut étre partagé entre plusieurs pixels
avoisinant le pixel central le plus proche de I'interaction (Kuvvetli and Budtz-Jgrgensen 2007,
Meuris et al. 2009), cela signifie que le photon incident pourrait étre compté plus d'une fois

et chacun des pixels aura un signal plus petit que le signal total (Kim et al. 2008).

1.3.4.2. Comportements des charges induites
Avec la migration des charges vers les électrodes, I'effet de diffusion et répulsion des

charges dans un champ électrique permet une augmentation au niveau du nuage d’électrons
ce qui induit le partage des charges entre les pixels avoisinants (Figure 1.4). La charge
produite par une particule incidente peut étre partagé entre plusieurs pixels résultant en
une dégradation de la résolution énergétique. Pour récupérer cette perte de charge, il faut la
restituer en additionnant tous les signaux des anodes concerné par l'interaction (Kim et al.
2011). On remarque aussi qu’il y a une certaine fraction de la charge qui se perd au niveau
des espaces entre les contacts ce qui dégrade également la résolution énergétique

(Bolotnikov et al. 1999, Bugby et al. 2019).
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Figure 1.4 : Schéma descriptif du phénomene de partage des charges dans une configuration
#*

Figure 1.5 : Schéma descriptif de la prise en considération de la profondeur d’interaction DO/
dans une configuration pixélisée.

pixélisée.
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Les trous ont une faible mobilité dans les cristaux CZT telle que tous ne peuvent pas étre
collectés si le temps de collection est limité. Le diamétre du nuage des électrons augmente
avec le déplacement des électrons vers I’'anode sous |'effet de la diffusion (Benoit and Hamel
2009). Le rapport de charge induite a I'anode et a la cathode représente la profondeur de
I'interaction DOI du photon dans le matériau. La profondeur d’interaction (DOI) est
facilement déterminée a partir des cordonnées d’interaction de I'évenement dans un

détecteur pixélisé en semi-conducteur (Figure 1.5), ce qui améliore la résolution spatiale.
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Chapitre 1 : Etat de ’art de I’évolution des gamma cameras SPECT

Introduction

Nous présentons dans ce chapitre, le principe physique de la chaine de détection des
gamma-cameéras traditionnelles a base de scintillations et le r6le de chaque composant. Les
limites physiques et technologiques des performances liées a cette technologie sont aussi
abordées. Ensuite, les différents progrés technologiques des gamma-caméras dédiés a des
organes spécifiques (configurations géométriques, collimations et algorithmes de
reconstruction) sont également présentés. Enfin, un I'état de I'art des gamma-caméras a
base de semi-conducteur CZT, équipés des principaux collimateurs déja exploités en routine

clinique ou proposés en recherche, sont également introduits.

I1.1. Gamma-caméra a base de scintillations
La gamma-caméra est le systeme d’imagerie médicale utilisé en médecine nucléaire pour

former une image permettant d’explorer la fonction de I'organe a imager. Selon le mode
d’acquisition utilisé, une image scintigraphique planaire ou tomographique est prises selon
gue le détecteur est immobile ou tourne pour acquérir des projections autour de la région a

explorer.

I1.1.1. Principe de fonctionnement
Le principe de la gamma-caméra est de détecter les photons émis dans toutes les directions

par le marqueur radioactif situé a I'intérieur de I'organe du patient et qui sont sélectionnés
préalablement par le passage au travers le collimateur (Figure 11.1). Le photon gamma atteint
ensuite le cristal et subit une interaction photoélectrique ou Compton ou le photoélectron
dépose son énergie au niveau du cristal par excitations. Ces excitations créent des photons
optiques de scintillation qui sont guidés vers les photocathodes des tubes
photomultiplicateurs a I'aide du guide de lumiéere. Historiquement, un circuit électrique de
positionnement de type Anger est utilisé pour déterminer I'énergie et la position de
I'interaction des photons dans le cristal scintillant. Enfin, des convertisseurs analogiques
numeériques ADCs transforment et numérisent les signaux électriques en image numérique
planaire.

Dans les caméras modernes, chaque PMT est équipé d’un convertisseur analogique-digital,
et le calcul de I'énergie déposée et de la position de l'interaction est effectué de maniere
numérique par des micro-processeurs. Ceci facilite I'implémentation des différentes
corrections nécessaires, c.-a-d. réponse en énergie et linéarité, et permet aussi de traiter les
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PMTs par sous-groupes, ce qui augmente grandement le taux de comptage maximal,
pouvant dépasser 500 kcounts/sec. En mode tomographique, une étape de reconstruction
des images des projections avec des algorithmes analytiques ou itératifs est nécessaire pour
obtenir les images sous forme de coupes tomographique selon les trois plans de coupe

(axial, sagittale et transvers).

Reconstruction et
traitement des images

Visualisation

Circuit électrique (Anger)
\ . ‘ |
| ! _
Blindace
PMTs

Guide d’onde —P>

Cristal P *_‘“’ |
—111 Il/l
-

A

Figure 1.1 : Représentation schématique d'une gamma-caméra de type Anger.
I1.1.2. Composants des gammas caméras traditionnelles Nal(TI)
Une gamma-caméra de type Anger, du nom de son inventeur est composée d’un
collimateur, un cristal scintillant continu, un arrangement des tubes photomultiplicateurs
PMTs, de guides de lumiéere et une électronique analogique associée pour traiter les signaux
électriques afin de déterminer le point d’interaction au niveau du cristal et I'énergie
déposée. Un blindage en plomb entoure la téte de détection pour la protéger des
rayonnements provenant de sources radioactives en dehors du champ de vue de la gamma-

caméra. Un systeme SPECT comprend généralement 2 ou 3 détecteurs.

I1.1.2.1. Collimateurs traditionnels
Le collimateur est le composant principal déterminant de la résolution spatiale et I'efficacité

d'une gamma-caméra (Van Audenhaege et al. 2015). Il est constitué généralement d’une
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plaque épaisse d’un matériau de numéro atomique et de densité tres élevé comme le plomb
(Pb) ou le tungsténe (W) (I'or et le platine ont un colt prohibitif, et I'uranium contient
toujours une petite partie d’235U radioactif), afin d’atténuer au moins 95% des photons
gammas ayant des directions non souhaitables. Il est placé avant le cristal, son rdle principal
est de sélectionner les photons arrivant au détecteur selon une incidence particuliére via des
trous de forme hexagonale, circulaire ou carrée (Khorshidi et al. 2012) (Figure 11.2). Au
niveau du collimateur, il y a trois type de photons détectés par la gamma-caméra: Les
rayons gamma qui traversent entierement les trous du collimateur, sans toucher les septas ;
Les rayons gamma qui traversent ou pénéetrent un ou plusieurs septas et les photons diffusés
par le septa. A cela s’ajoute le fait que le gamma peut déja avoir été diffusé dans le corps du
patient. Les gammas ayant traversé un septa ou ayant diffusé dans un septa ou dans le
corps du patient sont indésirables car leur point d'émission n’est pas situé sur la ligne de

détection du collimateur (aussi appelée ligne de réponse).

090 o
00 Ko
OF0 L&

Figure 1.2 : Formes des trous des collimateurs a trous paralléles: trous ronds (a gauche),
trous hexagonaux (au centre) et trous carrés (a droite).

Chaque examen clinique requiert des caractéristiques précises, par exemple ; une sensibilité
élevée est requise pour l'imagerie cardiaque (Imbert et al. 2012) ou une résolution spatiale
élevée requise pour l'imagerie cérébrale (Muller et al. 1986). Ces exigences dictent une
sélection minutieuse du bon collimateur. Les principaux collimateurs utilisés au niveau des
gamma-caméras traditionnelles (Figure I1.3) selon I'organe a explorer sont : le pinhole pour
la thyroide et le collimateur convergeant (fan-beam) pour la tomographie cérébrale (Park et
al. 2005) ou le sein (Van Roosmalen et al. 2018) et le collimateur a trous paralléles pour les

organes larges (Anger 1964).
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Figure 11.3 : Différents collimateurs utilisés : a) collimateur a trous paralléles, b) collimateur

pinhole c) collimateur a trous convergents, d) collimateur a trous divergents, e) multifocal.

Le collimateur pinhole offre une résolution spatiale trés élevée (Jaszczak et al. 1994) mais au
prix d’'un champ de vue limité proche de I'ouverture ou d’une faible efficacité pour les
régions éloignées de l'ouverture. Le collimateur convergent offre une bonne résolution
spatiale et une efficacité élevée autour de la région ciblée mais se dégrade lorsqu’on
s’éloigne du point focal au bord du champ de vue du collimateur (Gullbergt et al. 1992). Le
collimateur a trous paralléles permet d’avoir des images de taille semblable a I'objet sans
agrandissement, ce qui résulte en une efficacité relativement constante sur tout le champ de

vue du détecteur.

Le collimateur a trous paralléles est le collimateur le plus utilisé en routine clinique. La taille
des trous et I'épaisseur des septas déterminent fortement les caractéristiques les plus
importantes du collimateur tel que la résolution spatiale et la sensibilité. L'épaisseur des
septa est choisie pour limiter la pénétration septale en dessous de 5% tout en gardant une
efficacité de détection a un niveau acceptable. Les formules analytiques de la sensibilité et
de la résolution spatiale des collimateurs a trous paralléles associés aux détecteurs non

pixélisés, sont connues depuis longtemps (Moore et al. 1992):

2

— K2 d?
Scol = K X (lex(d+s)) (3)
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__dx(le+b+c)

Rcol - (4)

le
K est une constante qui dépend de la forme des trous (0.263 pour un trou hexagonal et 0.28
pour un trou carré). La longueur effective des septas l, qui prend en compte la pénétration
des gammas au travers des bords inférieurs et supérieurs de septas est:

2
16:1_; (5)

Ou | est la hauteur réelle du collimateur et u le coefficient d’atténuation linéique du
matériau constituant le septa, d est la distance source-collimateur. Les équations 3 et 4
montrent que I'amélioration d’une propriété du collimateur, c-a-d sensibilité ou résolution
spatiale, en changeant le rapport d/I se fait toujours au détriment de I'autre. Le collimateur
est I’élément le plus limitant de la gamma-caméra. L’élimination de ce collimateur grace a la
coincidence temporelle entre les deux photons d’annihilation explique les performances
nettement supérieures du PET.

Plusieurs notations ont été attribuées aux collimateurs a trous paralléles basés sur leurs
performances en termes d’efficacité et de résolution spatiale. Avec des radionucléides de
faible énergie, les collimateurs les plus courants utilisés en routine clinique sont: LEHR (Low-
Energy High-Resolution), LEUHR (Low-Energy Ultra-High-Resolution), LEGP (Low-Energy
General-Purpose), LEHS (Low-Energy High Sensitivity). Les caractéristiques de ces
collimateurs sont présentées au niveau du Tableau II.1 ci-dessous.

Tableau 1.1 : Performances des collimateurs a trous paralléles hexagonaux a 10 cm de

distance source détecteur (Moore et al. 1992).

Type du Diamétre Epaisseur Hauteur Efficacité Résolution spatiale
Collimateur des trous septale septale géométrique géométrique
(mm) (mm) (mm) (coups.s™*.Bq™) (mm)
LEUHR 1.4 0.2 38.5 7.2E-4 5.1
LEHR 1.4 0.2 31.5 1.1E-4 5.9
LEGP 1.8 0.2 31.5 1.9E-4 7.6

I1.1.2.2. Cristal monolithique scintillant

Le cristal continu des gamma-caméras traditionnelles est généralement constitué d’un
scintillateur a base d’iodure de sodium dopé au Thallium Nal(Tl). Son réle est de convertir

I’énergie des photons incidents absorbés en scintillations lumineuses. Cette lumiére est
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convertie ensuite en signal électrique par la photocathode placée a I'entrée de chaque
photomultiplicateur. Les cristaux inorganiques a base de scintillation sont les plus souvent
utilisés au niveau des gamma-caméras, car ils ont une atténuation et rendement lumineux
élevée, relativement rapides, leur spectre d’émission est bien adapté au spectre
d’absorption des photocathodes des PMTs, ainsi que pour leur faible colit de fabrication.
Parmi la fraction de rayons gammas émis ayant traversés les trous du collimateur, certains
sont absorbés dans le cristal, d'autres sont diffusés et d'autres le traversent sans interaction.
Les probabilités relatives de ces trois mécanismes dépendent des énergies des photons
gammas et de |'épaisseur du cristal. Ce dernier a un impact direct sur la sensibilité de
détection et sur la résolution spatiale intrinséque du systeme. Généralement, une épaisseur
de 9 ou 13 mm est utilisée compte tenu des contraintes techniques de conception de ces

cristaux (Peterson and Furenlid 2011).

I1.1.2.3. Guide de lumieéere
Le role du guide de lumiére est d’assurer un bon couplage optique entre le cristal et la

photocathode des tubes photomultiplicateurs PMTs. La forme du guide de lumiére doit étre
adaptée a la forme et caractéristiques optiques de la photocathode pour réduire les
variations de collection de lumiere des photomultiplicateurs et la perte de lumiére entre les
espaces morts des PMTs. Il est généralement constitué d’un matériau possédant un indice
de réfraction proche de celui du cristal afin d’optimiser le transport de la lumiére vers les

tubes photomultiplicateurs.

I1.1.2.4. Photomultiplicateur
Les propriétés de la photocathode déterminent son efficacité quantique QE, définie comme:

QE = (6)

Nombre des photoélectrons émis

Nombre des photons incidents
Le QE d'une photocathode varie fortement avec la nature du matériau et la longueur d'onde
de la lumiére incidente.

Les tubes photomultiplicateurs sont les premiers dispositifs utilisés au niveau des gamma-
caméras a base de scintillation pour collecter la lumiére scintillante. Les PMTs sont des tubes
sous vide, chacun comporte une photocathode et une anode entre lesquelles sont réparties
des dynodes de potentiels croissant. Le réle des PMTs est de convertir les photons optiques
issus de la scintillation au niveau du cristal en signal électrique exploitable en multipliant

fortement la charge par les dynodes. La somme des intensités des courants collectés au
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niveau des anodes des différents PMTs est proportionnelle a I'énergie totale cédée par le
photon gamma dans le cristal. Au niveau de la photocathode, il y a une conversion des
photons optiques en un certain nombre d’électrons. Ces électrons sont accélérés par les
potentiels croissants qui existent entre les dynodes afin d’étre multipliés au niveau de
chaque dynode et qui sont finalement collectés au niveau de I'anode sous forme d’un signal

électrique mesurable.

Les PMTs ont un gain trés élevé, de I'ordre de 10°, cependant ils ont une faible efficacité
guantique et les réponses électrique et temporelle des PMTs des gamma caméras varient en
fonction de I'endroit dans lequel le photon optique frappe la photocathode affectant a la fois
la résolution spatiale intrinséque et la résolution énergétique. Ces réponses sont aussi
sensibles a conditions extérieures telles que la température, I'"humidité et le champ

magnétique.

I1.1.2.5. Circuit de localisation basé sur I'approche d’Anger
Le PMT le plus proche du point d’interaction au niveau du cristal recoit le plus grand nombre

de photons optiques. Par conséquent, il aura le signal de sortie le plus élevé par rapport aux
autres PMTs. La localisation de I'interaction au niveau du cristal est déterminée sur la base
des amplitudes des signaux de tous les PMTs concernés par l'interaction du photon gamma.
Un circuit de calcul analogique détermine les coordonnées de l'interaction X et Y permettant
d’identifier la position de I'interaction du photon gamma en tant que centre de gravité des
signaux électriques recus par les PMTs (Figure I.4). Chaque PMT est lié a quatre plaques
collectrices des signaux, deux fournissent la position selon axe des abscisses (X*,X) et deux
suivant I'axe des ordonnées (Y*,Y'), délivrent des tensions continues a travers un réseau de
résistances. Les valeurs des résistances sont inversement proportionnelles a la distance qui
sépare le photomultiplicateur d’une plaque donnée. Les coordonnées de l'interaction X, Y et

Z sont obtenus selon le calcul suivant :

i(Xphf + Xph' ) H, i(vph; +Yph' ) H,
X =12 - et y=12 - (signaux de position) (7)
2> ' H, 2> H,
N i=1 i=1
Z. =Y H, signal Energie (8)
i=1



Chapitre 1 : Etat de ’art de I’évolution des gamma cameras SPECT

Z: La sommation des signaux des PMTs issue de I'énergie du photon déposée dans le cristal.

Le signal énergie Z est analysé a l'aide d’un discriminateur qui permet de sélectionner
uniquement les photons gamma ayant une énergie dans une fenétre énergétique bien
définie (de largeur variable entre 10% et 20% du pic photoélectrique) et centrée autour du
pic photoélectrique. Cela permet de rejeter une bonne partie des rayons gamma qui
atteignent le cristal apres avoir subi une diffusion Compton et ceux qui subissent une

diffusion Compton dans le scintillateur avec échappement du photon diffusé.
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Figure 1.4 : Schéma du circuit électrique de type Anger d’'une gamma-caméra. Les valeurs des

résistances sont pondérées par un facteur dépendant de la position de chaque PMT.

II.2. Limites des performances des gamma-caméras a base de
scintillation

I1.2.1. Limites physiques

11.2.1.1. Atténuation
Le passage des photons a travers le corps du patient induit une diminution de leurs nombres

qui dépend essentiellement de la profondeur de I'activité dans le corps du patient. Elle se
fait soit par absorption ou par diffusion Compton. Ce phénomene est tres génant au niveau
de I'imagerie SPECT car il conduit a une forte diminution du nombre des photons au niveau
des projections ce qui dégradera le rapport signal-sur-bruit SNR. Cet effet doit étre corrigé
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afin d’éviter une sous-estimation de I'activité dans les images reconstruites. Pour cela,

plusieurs méthodes ont été proposées afin de déterminer la carte d’atténuation du patient :

v’ par l'utilisation d’un tomodensitométre (scanner CT),

v’ par l'utilisation d’'un scan IRM,

v’ par l'utilisation d’'une source radioactive externe (Faber et al. 1984), (Zaidi and
Hasegawa 2003),

v par l'utilisation de techniques permettant la reconstruction simultanée des cartes
d’atténuation et de la distribution d’activité et les techniques utilisant

I'intelligence artificielle.

I1.2.1.2. Diffusion Compton
La seconde dégradation est due a la diffusion Compton a petit angle qui ne peuvent pas étre

éliminés par le discriminateur (résolution énergétique limitée du systeme d'imagerie) ( Yang,
et al. 2008). Lors d’une diffusion Compton, le photon est dévié vers I'avant de sa trajectoire
initiale et perd une petite partie de son énergie. Cet effet est responsable de la dégradation
de la qualité des images, sous-estimation de l'activité dans les organes ainsi qu’une
dégradation du contraste et de la résolution spatiale. Plusieurs méthodes de correction de
I'effet de diffusion utilisant des approches analytique ou Monte Carlo ont été proposées

(zaidi and Koral 2004).

I11.2.1.3. Dégradation de la résolution spatiale avec la distance
Il y a une détérioration de la résolution spatiale avec I'augmentation de la distance source-

collimateur (Figure I1.5). Des solutions technologiques au niveaux de la collimation utilisée et
de l'algorithme de reconstruction itérative incluant des méthodes de récupération de la
résolution spatiale ont été proposés (Tsui et al. 1988), (King et al. 2004). La modélisation de
la réponse du collimateur par une gaussienne permet d’obtenir des temps de reconstruction
trés rapides, d’améliorer la résolution spatiale et diminuer le bruit statistique des images

SPECT (Chun et al. 2013).
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Figure I.L5: La perte de la résolution spatiale avec la distance source-collimateur.
L'augmentation de la distance source-collimateur entraine toujours une dégradation de la

PSF du systéme.
La méthode de récupération de la résolution CDR nécessite des informations spécifiques des

caractéristiques physiques du détecteur, du collimateur et du patient affectant directement
la résolution et le bruit des images de médecine nucléaire (Nowak et al. 1986). Pour des
algorithmes de reconstruction analytiques, les poids des pixels sont calculés analytiquement
en prenant en compte les ouvertures des angles solides a travers les trous du collimateur

entre chaque pixel de la projection et chaque voxel du corps du patient (Figure 11.6).

L\ /l
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Figure I1.6 : (a gauche): sans modélisation de la CDR, (a droite): avec modélisation de la CDR.

Donc, Les données sont modifiées dans chaque voxel reconstruit selon la géométrie du
collimateur (la forme des trous, leurs dimensions et I'épaisseur des septas). Cependant, ces
méthodes analytiques souffrent de leur incapacité d’introduire le bruit statistique dans les
données et de I'obligation d’utiliser des approximations en ce qui concerne la forme et la
dépendance de la distance avec la fonction CDRF afin d’arriver a des solutions analytiques.
Les poids sont calculés en fonction de I'angle solide a travers les trous du collimateur entre

chaque pixel de la projection et chaque voxel dans le corps du patient.
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I1.2.2. Limites technologiques
La qualité des images fournies par une gamma-caméra dépend de plusieurs parametres de

performance du systéme lui-méme, tels que la sensibilité, la résolution spatiale et
énergétique. Afin de justifier de I'importance des progres technologiques au niveau des
performances des gamma-caméras récentes a base de semi-conducteur, il est primordial de
présenter les limites technologiques des performances des gamma caméras traditionnelles
d’Anger. Tout d’abord, les images acquises sont dégradées par des limites intrinséques liées
aux constituants des systemes de détection a base de scintillation Nal(Tl) lui-méme qui

peuvent étre remplacés par différents progres technologiques récents.

I1.2.2.1. Mode de détection
Pour les détecteurs a base de scintillation, le photon est converti premiérement en une

gerbe de photons lumineux puis en électrons par la photocathode située a I'entrée de
chaque photomultiplicateur. Cette conversion indirecte de I'énergie du rayonnement en

signal électrique provoque une dégradation de la résolution spatiale et énergétique.

I1.2.2.2. Résolution énergétique
La résolution en énergie d’'une gamma-caméra est un élément important qui doit étre pris

en considération pour former les images scintigraphiques. Elle détermine sa capacité a
distinguer précisément les photons gamma de différentes énergies, y compris les photons
gammas ayant subi une diffusion Compton dans le patient avant d’arriver au cristal du
détecteur (Figure 11.7). Car, ces événements diffusés perdent les informations concernant le
point d’émission d’origine. En théorie, au niveau du spectre en énergie, les pics d’absorption
totale sont présentés sous forme de distribution Gaussienne. Expérimentalement, elle est

mesurée par la largeur a mi-hauteur (AE) du pic selon la relation suivante :

R(%) = % x 100 (8)

Donc, méme si la gamma-caméra peut distinguer les pics et les photons gamma en fonction
de leur énergie, la mesure de I'énergie est imprécise en raison de la résolution énergétique
limitée. De nombreux facteurs sont a l'origine de la détérioration de la résolution
énergétique: le plus important refléte les fluctuations statistiques du nombre de photons
lumineux émis lors de la scintillation, puis en moindre importance la fluctuation du
rendement quantique des photocathodes, la fluctuation du gain des tubes
photomultiplicateurs et de I'électronique d’acquisition. En général, un cristal Nal (Tl) a une
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résolution d'énergie d'environ 9% a 10% contre 5% a 6% pour un cristal en CZT a 140 keV.
Par conséquent, pour augmenter les évenements détectés dans un cristal a scintillation, une
fenétre d’énergie autour du pic photoélectrique d’une largeur de 20% (126 a 154 keV) est
souvent utilisée. Cette fenétre est diminuée jusqu’a 10% pour un détecteur en CZT, ce qui

réduit la fraction de gammas diffusés détectée.

Te-99m (CZT)

— CZT

— 1123 (CZ7)
= = =Tc-99m (Nal)
= = =|-123 (Nal)

- = =Nal(Tl)

Count-rate (%)
Count-rate (%)

Energy (keV) Energy (keV)
Figure 1.7 : Pouvoir de séparation des pics émis des radionucléides Tc-99m et 1-123 dans un

détecteur CZT et dans un détecteur Nal(Tl) (Hutton et al. 2018).

I1.2.2.3. Taille des photomultiplicateurs
La conception de base de la caméra d’Anger avec des photomultiplicateurs volumineux et la

complexité des circuits électriqgues de localisation des événements ne permet pas de
concevoir des systemes compacts. De plus la nécessité d’avoir des PMT éclairés de part et
d’autre du point d’interaction pour pouvoir calculer sa position, résulte en une zone morte
au niveau des bords de plusieurs centimétres (Figure 11.8). La diminution de la zone morte
au niveau des bords du détecteur CZT offre une meilleure flexibilité a concevoir des
systéemes SPECT utilisés principalement avec I'imagerie mammaire. La taille physique d'une
gamma caméra d’Anger est déterminée par la taille du cristal Nal (TI) et la matrice des PMTs.
En effet, la zone effective de la caméra est la zone utilisée pour la numérisation qui est plus

petite que la taille physique du cristal a cause de la présence des PMTs en dehors du champ

de vue.
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Figure 11.8: La taille efficace de la caméra est toujours inférieure a la zone couverte par les

PMTs. Vue qu’une partie des photomultiplicateurs des bords sont placés a I'extérieur de la
zone effective du détecteur, ceci implique un décalage au niveau de la position de

I’événement par le circuit d’Anger.

Ainsi, seulement les PMTs de la partie interne de la caméra sont utilisés pour échantillonner
la distribution de la lumiére des événements détectés. Pour les événements qui se
produisent prés des bords de la gamma-caméra, la distribution de la lumiére et la
distribution de la charge correspondante sont tronquées et le circuit électrique responsable
du calcul du centre de gravité décale toujours la position d’interaction vers le centre de la
caméra (événement sur le bord), ce qui engendrera des problémes de dégradation liés a la
résolution spatiale intrinséque et énergétique. La zone morte autour des bords correspond a
peu prés a la taille d’'un PMT (comprise entre 3 et 5 cm). Cet effet est réduit par un spécial

couplage PMT- guide de lumiere.

11.2.2.4. Configuration du cristal monolithique vs cristal pixélisé
Il existe une grande différence entre les détecteurs pixélisés et non pixélisés utilisés en

imagerie nucléaire (lida and Ogawa 2011). Le choix entre les deux a un impact direct sur les
performances en termes de sensibilité de détection et de résolution spatiale et énergétique.
Pour les détecteurs a base de scintillation, le cristal pixélisé limite le degré de diffusion
latérale de la lumiere de scintillation et améliore la résolution spatiale par rapport aux
caméras utilisant des cristaux continus. La localisation de la lumiéere peut étre obtenue sans
perte d'efficacité de détection grace a l'utilisation des matrices de cristaux pixélisés. Donc,

pour un cristal continu, la lecture des données est effectuée par un réseau de résistances
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basée sur le circuit d’Anger pour déterminer le centre de gravité de la position d’interaction
de I'événement dans le cristal. Pour un cristal pixélisé, la lecture des donnés se fait par des
anodes individuelles et la lumiére reste confinée seulement a un segment et elle est

transmise uniguement aux anodes placées directement au-dessus de ce segment.

I1.2.2.5. Sensibilité
La sensibilité des gamma-caméras reflete le nombre de photons détectés dans la fenétre

d’énergie du discriminateur divisé par le nombre de photons gamma émis par la source
radioactive. Elle est définie par le rapport du nombre de photons primaires détectés au
nombre total de photons émis par la source radioactive (cpm/uCi). Elle dépend de deux
composantes : I'efficacité de détection gger qui est liée au pouvoir d’arrét du cristal et a la
fenétre d’énergie du discriminateur, et I'efficacité géométrique du collimateur g qui

dépend des caractéristiques de ce dernier.

Lorsqu’on augmente le taux de comptage, la sensibilité de la gamma-caméra ne reste pas
linéaire et cela est di au temps mort du systéme. Le temps mort est la durée nécessaire de
traitement d’un événement détecté par le systeme de détection au cours duquel d'autres
événements ne peuvent pas étre enregistrés ce qui réduit considérablement la sensibilité de
détection lorsque le taux de comptage augmente au-dela d’une certaine limite. Par
conséquent, le taux de comptage mesuré est inférieur au taux de comptage réel. Les
détecteurs de rayonnements sont caractérisés en terme de performance du taux de
comptage soit comme non-paralysable ou paralysable. La plupart des détecteurs a base de

scintillation sont paralysables a cause du circuit électrique d’Anger.

I11.2.2.6. Compromis résolution/sensibilité
Bien que l'information quantitative joue un grand rble pour déterminer la quantité du

radioélément a 'intérieur des organes, I'information qualitative extraite des images visuelles
obtenues doit étre précise le plus que possible pour déterminer des détails anatomiques. La
sensibilité de détection doit étre la plus élevée pour avoir une bonne qualité d’'image. Pour
cela, le nombre atomique, la densité électronique et I'épaisseur du cristal doivent étre
considérés comme des parametres clés qui régissent |'efficacité de détection selon des
énergies des photons bien déterminées. Cependant, il y a souvent un compromis entre
I'efficacité de détection et la résolution spatiale qui est également considérée comme une

caractéristique importante qui est responsable de I'effet de volume partiel (Erlandsson et al.
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2012), ce qui conditionne le choix du collimateur. Dans certain cas, sacrifier I'efficacité de
détection au profit de la résolution spatiale serait souhaitable selon les suggestions de

Muehllehner (Muehllehner 1985).

L’association des systemes conventionnels a base de scintillations avec des collimateurs
traditionnels a limité encore leurs performances via le compromis résolution
spatiale/sensibilité. Pour un collimateur a trous paralléles, la sensibilité est homogeéne sur
tout le champ de vue. Cependant, il y a une détérioration de la résolution spatiale avec les
grandes distances source-collimateur, grande largeur des trous et faible longueur des trous
(Figure 11.9). Des solutions technologiques au niveau de la collimation utilisée et de
I'algorithme de reconstruction itérative incluant des méthodes de recouvrement de la

résolution spatiale ont été proposées.

Figure 11.9: Parametres du collimateur qui influencent la perte de la résolution spatiale.
L'augmentation de la distance source-collimateur et de la largeur du trou du collimateur, la

diminution de la longueur du trou entraine toujours une dégradation de la PSF du systéeme.

IL.3. Progres technologiques des gamma-caméras a
scintillation

Afin de surpasser les limites technologiques des gamma caméras conventionnelles, plusieurs
efforts technologiques au niveau des géométries des systemes ont été engagés (Links 1998).
Cependant, les performances des gamma-caméras traditionnels ont été déja améliorées au
fil des années, principalement en raison des progres technologiques au niveau de ses
composants de détection, plutét que par des modifications de la géométrie elle-méme.
Depuis le développement des gamma-caméras traditionnelles avec des photomultiplicateurs

PMTs, plusieurs solutions au niveau de la collection de lumiére issue de I'interaction ont été
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présentés tel que les photomultiplicateurs sensibles a la position (PSPMT) (Truman et al.
1994), (Barone et al. 1985).

Les autres dispositifs a base de photodiodes tels que les photodiodes a avalanche (APD) et
les photomultiplicateurs au silicium (SiPM) ont été récemment combinés a des matrices de
cristaux de scintillation utilisés au niveau des gamma caméras modernes (Castros et al.
2012). Ces photo-détecteurs peuvent étre aussi associés a des fibres scintillantes ou a des

scintillateurs couplés a des fibres claires comme guides de lumiére (Soares, et al. 1999).

Circuit électrique

—

IR 1 : Remplacement du PMT par PSMPT

2 : Remplacement du PSMPT par photodiode APD

3: Remplacement du cristal scintillant et du
PSMPT par des semi-conducteurs

Figure 11.10 : Progres technologiques des configurations des systéemes d’imagerie nucléaire.

Des collimations innovantes ont été aussi mises conjointement avec des systémes d’imagerie
conventionnels a base de scintillation dédiés a des organes et des applications spécifiques.
Ensuite, de nouvelles technologies et conceptions alternatives a base de semi-conducteur

CZT ont été développées et commercialisées (Figure 11.10).

I1.3.1. Systemes cliniques actuels a base de scintillation
Plusieurs conceptions innovantes de configurations, de collimation et de techniques

d’acquisition et de reconstruction ont été adaptées a I'imagerie d’organes dédiés (cardiaque
et cerveau) avec I'imagerie traditionnels a base de scintillation. Ces innovations se traduisent

par des temps d’acquisition plus courts et des doses recues aux patients aussi trés réduites.

Pour I'imagerie cardiaque, le fournisseur Digirad a développé le systeme Cardius 3-XPO qui

utilise une configuration compact avec trois tétes de détection a base de cristaux pixélisés de
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scintillation Csl (TI), collimateur fan-beam et des photodiodes a avalanche (Figure 1.11). Le
systeme CardiArc est équipé d’un cristal a base de scintillation Nal (TI) sous forme d’un arc
de 180° qui est couvert d’un collimateur slit-slat en plomb de méme taille avec six fentes
verticales tournantes dans les deux sens droit et gauche afin d’avoir les différentes
projections de la partie du coeur a imager (DePuey 2012, Smith 2013). Le mouvement des
fentes est synchronisé électroniquement pour couvrir toutes les zones du cristal. Cette
conception permet d’éliminer le chevauchement entre les projections. Le constructeur
Siemens Medical Systems a développé le systeme IQ SPECT équipé du collimateur
convergent cardio-focal « SMARTZOOM » (Zeintl et al. 2011). Les trous du collimateur
SMARTZOOM sont congus de maniére a converger vers le centre pour une sensibilité élevée
avec un agrandissement de la région du cceur, alors qu'ils sont presque paralléles au bord
pour éviter les artéfacts de troncature (Du et al. 2014). Il y a une amélioration du nombre de
coups des examens du myocarde d’un facteur quatre avec un temps de reconstruction court

et un agrandissement de deux fois la taille du cceur sans troncature (Caobelli et al. 2014).

En imagerie cérébrale, Digital Sintigraphics'™ a mis en place le systéme CeraSPECT composé
de trois anneaux, chacun muni de vingt et un cristaux Nal (TI) et de trois segments de
collimateurs a trous paralléles (Komatani et al. 2004). El Fakhri et al. (El Fakhri et al. 2006)
ont proposé une nouvelle conception du collimateur (SensOgrade) ou la sensibilité est
augmentée par un facteur de 4 a 9 par rapport aux caméras conventionnelles équipées du
collimateur a trous paralléles. Un autre systeme appelé inSPira HD SPECT est développé par
le constructeur Neurologica'”c, ce dernier est doté de cristaux de scintillation en Nal (TI) et de

collimateurs fan-beam focalisés.
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Figure I1.11: Systémes d’imagerie nucléaire dédiés au cceur.(a) IQSPECT de Siemens,(b)

Digirad Cardius 3XPO et (c) le systéme Cardi-Arc.
I1.3.2. Progres au niveau de la collection de la lumiere issue de la

scintillation
Vue le manque de [linformation spatiale de la scintillation associée avec les

photomultiplicateurs PMTs, des tubes photomultiplicateurs sensibles a la position (PSPMT)
ont été développés et combinés aux scintillateurs pixélisés de petits champs de vue (Nal (TI)
ou Csl (Tl)) (Kume et al. 1986). Différents schémas de lecture du signal des anodes des
PSPMTs sont disponibles, soit en divisant I'anode en multi-anodes séparées avec une lecture
individuelle pour chaque canal (yushima et al. 2001), soit en utilisant une conception de type
d’anode a fils croisés pour produire un codage de position x et y de la charge partagée
similaire a celle utilisé avec le circuit d’Anger. Les PSPMTs sont plus compactes que les
photomultiplicateurs classigues PMTs permettant une diminution importante des zones
mortes ce qui implique une amélioration des performances intrinséques, en particulier la
résolution spatiale. Cependant, les PSPMTs sont trop chéres et sont également impactés par

le champ magnétique et des facteurs environnementaux (humidité et température).
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Tableau 1.2 : Comparaison des photomultiplicateurs pour I'imagerie gamma.

PMT PSPMT APD SiPM
Couplage avec le Nal (TI) Nal (TI) Csl (T1) -
scintillateur
Rendement quantique 25% 25% 65% 12%
Gain 10° 10° 10%° 10°
Compacité +H++++ ++++ +++ ++

Les photodiodes a avalanche sont des dispositifs électriques a base de semi-conducteur
capables de détecter et convertir les photons optiques en charges électriques sous
I'application d’un champ électrique intense (Moszynski et al. 2001). Les APDs présentent
plusieurs avantages par rapport aux PMTs. Ils sont trés compacts, fonctionnent a un niveau
de tension inférieur que les PMTs. lls ont un rendement de conversion quantique beaucoup
plus élevé de 'ordre de 65% et ne sont pas sensibles au champ magnétique (Tableau 11.2).
Cependant, leur faible gain environ 250 (comparé a 10° pour les PMT) et leur réponse
temporelle lente laisse les APDs incapable de séparer le signal de scintillation du bruit qui est
considéré comme un facteur déterminant de la résolution énergétique. En plus, les APDs ne
peuvent pas étre associés aux scintillateurs Nal (Tl), car la longueur d’onde d’émission de ces
derniers n’est pas adaptée a la longueur d’onde d’absorption (560mm) des APDs. Mais, ils
permettent un couplage avec le cristal Csl (Tl) qui a une longueur d’onde d’émission de

I'ordre de 530 mm (Shah et al. 2002).

Les photomultiplicateurs au silicium SiPMs sont la derniére technologie dans le domaine des
photo détecteurs, ils consistent essentiellement en une combinaison de nombreuses
photodiodes a avalanche (APD) (Bisogni et al.2019). En plus de leurs propriétés
intéressantes, telles que compact, prix intéressant et insensibilité au champ magnétique, les
fluctuations de gain en fonction de la tension de polarisation des SiPMs est 7 fois moins
faible que les APDs. En plus, la résolution temporelle rapide, efficacité quantique élevée et la
possibilité de couplage aux cristaux de scintillations pixélisés rend ces derniers comme des
solutions prometteuses. Les photomultiplicateurs au silicium SiPMs sont constitués par un
grand nombre de pixels (de taille entre 20-30 um) (Buzhan et al. 2003), entrainant un
nombre élevé de canaux de lecture et d’électronique associée. Les SiPMs remplacent

actuellement les tubes photomultiplicateurs (PMT) traditionnels ainsi que les APDs dans de
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nombreuses applications de médecine nucléaire tels que les systemes hybrides SPECT/IRM
(Hutton et al. 2018). Des fibres optiques peuvent également assurer un meilleur couplage
entre le cristal scintillant et les photomultiplicateurs en remplagant le guide de lumiére
classique en verre. Elles permettent de réduire la diffusion en offrant une meilleure
localisation spatiale de la lumiére, donc une bonne amélioration de la résolution spatiale

intrinséque du systéme de détection.

I1.3.3. Progres aux niveaux des collimateurs proposés en recherche
En plus des différents collimateurs disponibles en routine clinique avec des gamma-caméras

a base de scintillation, d’autres combinaison de collimateurs ont été également développés
par des groupes de recherche afin d’améliorer a la fois la résolution et la sensibilité
(Collimateur slit-slat et multi slit-slat) (Accorsi et al. 2008). Le collimateur slit-slat a été
destiné pour des études d'imagerie a petit champs de vue telles que I'imagerie cardiaque et
I'imagerie cérébrale (Mahmood et al. 2009). Les collimateurs slit-slat sont considérés comme
une combinaison entre I'ouverture du collimateur pinhole «slat» et le collimateur a trous
paralléles par plusieurs fentes « slats » montées perpendiculairement au «slit» (Metzler et
al. 2007). lls sont destinés a I'imagerie des organes de taille moyenne tel que le cceur, les
membres et le cerveau. La sensibilité du collimateur slit-slat correspond donc a la moyenne
géométrique des sensibilités de la combinaison du collimateur pinhole et du collimateur
paralléle (Novak et al. 2008). Mahmoud et al. (Mahmood et al. 2009) ont concu le

collimateur multi slit-slats en vue d'améliorer la sensibilité du collimateur slit-slat.

Les collimateurs multi-pinholes sont plus adaptés aux organes larges, coeur (Funk et al.
2006), cerveau (Van Audenhaege et al. 2015), avec haute performances de sensibilité et de
résolution que les collimateurs pinholes. Cependant, leurs inconvénients majeurs résident au
niveau de recouvrement des projections (Vunckx and Nuyts 2006), appelé multiplexage

(Figure 11.12).

36



Chapitre 1 : Etat de ’art de I’évolution des gamma cameras SPECT

7 pinholes 10 pinholes 14 pinholes
. ' '
© . ‘e
'
. | - !
- e | * l
- ! - s ® .
.. :
; - e
= LI L
T - -
. ! * - ®
ol i -
T

Figure 11.12 : Multiplexage de la projection de I'objet due aux différents nombres des trous

des collimateurs pinholes (Schram et al. 2003).

Ceci oblige l'utilisation des algorithmes de reconstruction purement adaptés au nombre et
positions des pinholes utilisées. lls ont confirmé par des études de simulation qu’il est
possible d’optimiser le nombre et la position des pinholes afin d’améliorer la résolution
spatiale avec la méme sensibilité des collimateurs paralléles. Les résultats préliminaires de
Metzler et al. (Metzler et al. 2007) montrent également une amélioration de la sensibilité
par un facteur de 2 avec une résolution spatiale comparable a celle d’une collimation
standard slit-slat. Une acquisition, utilisant un collimateur a plusieurs trous pinholes et un
collimateur fan-beam, a été réalisée pour obtenir une image du cerveau. Le collimateur
pinhole fournit des informations haute résolution dans une petite zone, tandis que le
collimateur a faisceau fan-beam fournit une image complete du cerveau (Mukherje et al.

2014).

I1.3.4. Progres au niveau des algorithmes de reconstruction des images
Sur le plan technologique, des études montrent aussi I'intérét de développer de nouveaux

algorithmes itératifs, qui offrent de nombreuses possibilités d’optimisation en termes de
qualité d’image, de contraste, de réduction du temps d’acquisition et/ou de I'activité
injectée au patient. Ces algorithmes itératifs développés et commercialisés avec les caméras
conventionnelles SPECT comprennent Astonish de Philips (Santos et al. 2009), Evolution de
GE Healthcare (DePuey et al. 2008), nSPEED de Digirad Corp (DePuey 2013) et 'algorithme
de reconstruction a faisceau large WBR de UltraSPECT (Borges-Neto et al. 2007). Chacun de
ces algorithmes a été validé cliniquement par diminution de moitié du temps sans
compromettre la performance qualitative et quantitative méme a un faible taux de

comptage. Des algorithmes de reconstruction itératifs peuvent modéliser conjointement le
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bruit statistique et la récupération de la résolution avec la distance. Les différents logiciels
de reconstruction des images SPECT cités ci-dessus prend en compte la correction des effets
physiques tel que la perte de résolution avec la distance source-collimateur, la diffusion

Compton et I'atténuation.

I1.4. Gamma-caméras a base de semi-conducteurs
Le besoin des systemes d’imagerie nucléaire de hautes performances physiques et cliniques

ouvre la voie préalablement au développement de nouveaux matériaux ayant de bonnes
propriétés physiques. Par conséquent, des recherches récentes ont reconnu que la
technologie de semi-conducteur CZT est I'un des meilleurs candidats pour remplacer les
cristaux de scintillation conventionnels, en raison de leurs performances a la fois d'une
excellente résolution spatiale pour des fins d'imagerie et d'une meilleure résolution
énergétique pour des besoins spectroscopiques (W.L. Duvall, L.B. Croft et al. 2011).
Techniquement, ces caractéristiques remarquables sont dues a la conversion directe de
I’énergie du photon en signal électrique, au numéro atomique élevé, a la faible bande
interdite d’énergie et au fonctionnement a une température ambiante sans intégration

d’aucun mécanisme de refroidissement ou de régulation.

I1.4.1. Composants des gamma-caméras a base de semi-conducteur
CZT

Le cristal monolithique avec les anodes de collection des charges et le collimateur sont les
deux éléments essentiels d’'une gamma-caméra a base de semi-conducteur CZT (Rasouli et

al. 2010). lls conditionnent la résolution spatiale et la sensibilité du systeme.

I1.4.1.1. Cristal monolithique a base de semi-conducteur
A l'instar des détecteurs a base de scintillation, les détecteurs a base de semi-conducteur

convertissent en signal électrique |’énergie du photoélectron crée suite a un effet
photoélectrique ou une diffusion Compton transmise subit par le rayonnement gamma.
Grace a ce processus, il y a un nombre élevé de paires électron-trou créées par unité
d’énergie transmise par le ralentissement du photoélectron dans le cristal CZT. Ce nombre
est trés supérieur au nombre de photons optiques crées par unité d’énergie transmise dans
un scintillateur. Donc le nombre de paires électron-trou subit moins de fluctuations

statistiques, ce qui améliore la résolution énergétique (Chen et al. 2008). Les différents
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progres récents au niveau de la croissance cristalline du CZT a permis d’améliorer la durée de

vie des porteurs ainsi que la résolution en énergie (Schlesingera et al. 2001).

11.4.1.2. Collimation enregistré avec le détecteur
La figure I1.13 illustre la définition des paramétres du détecteur pixélisé a base de semi-

conducteur combiné avec un collimateur a trous paralléles.

Source

Figure 11.13 : Paramétres du collimateur aux trous paralléles monté sur une configuration pixélisée.

Ou d, s, |, b et c désignent respectivement le diameétre des trous du collimateur, I'épaisseur
du septa, la longueur effective du septa, la distance entre la source et la face avant du
collimateur et la distance entre le collimateur et le détecteur. La particularité du collimateur
d’un détecteur pixélisé est que I'interpixel doit coincider avec le septa du collimateur pour
ne pas perdre en sensibilité. Donc, l'interpixel est totalement couvert par le septa du
collimateur. Par conséquent, on peut dire que la taille des trous doit étre fixe pour avoir un
bon enregistrement avec la taille du pixel du détecteur pixélisé. Donc, le seul moyen pour
contréler le compromis résolution spatiale/sensibilité est de jouer sur la longueur des trous,
donc on a moins de degrés de liberté qu’un collimateur d’une configuration non pixélisée.
Pour cette derniére configuration, les deux parameétres longueurs et largeurs des trous du
collimateur sont modifiables selon le collimateur choisi qui répond aux besoins de chaque

examen (organe a explorer ou I’énergie du radionucléide utilisé).

Il est connu que le choix du collimateur a trous paralleles avec les gamma-caméras dépend
fortement de I'exigence clinique telle que la résolution spatiale. La résolution spatiale est

une caractéristique déterminante pour I’évaluation des performances d’'une gamma-caméra.
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Elle est liée a la réponse impulsionnelle du systéme et nous informe de la distance minimale
pour discerner I'image de deux sources ponctuelles ou linéaires. Elle est mesurée par la
largeur a mi-hauteur FWHM « Full Width at Half Maximum » de I'image d’une source
ponctuelle ou linéaire d’'un détecteur (Figure 11.13). La résolution spatiale de la gamma-
caméra d’Anger est la convolution de deux contributions indépendantes: la réponse
impulsionnelle du collimateur et celle du cristal. D’ou la résolution spatiale du systeme

donnée par I'expression suivante :

Ou R; et R, représentent respectivement les résolutions spatiales intrinséque du cristal et

géomeétrique du collimateur.

La résolution spatiale dépend aussi fortement de la distance source-collimateur. Pour de trés
faibles distances source-collimateur, la résolution intrinseque est dominante, cependant
pour les tres grandes distances source-collimateur, la résolution géométrique est la plus

dominante.

Les collimateurs a trous hexagonaux sont largement utilisés avec les caméras traditionnelles
a base de scintillations. Cependant, les trous carrés sont les plus utilisés avec les nouvelles
générations des gamma-caméras a base de semi-conducteur. Il y a un grand intérét a
coincider directement les pixels du détecteur (anodes carrés) avec les trous carrés du

collimateur afin d’avoir un appareillement parfait (Raghunathan et al. 2005).
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Figure 11.14 : Réponse impulsionnelle d’un détecteur a base de scintillations (a gauche) et

un détecteur pixélisé (a droite).
Les gamma-caméras pixélisés ont une résolution spatiale qui dépend de la taille des pixels de

détection, tandis que la résolution spatiale des gamma-caméras a base du cristal
monolithique est régie par le circuit analogique de localisation d’Anger ainsi le systéme
électronique de lecture des signaux. La réponse du détecteur a base de scintillations est une
fonction gaussienne. Alors que celle d’'un détecteur pixélisé est un histogramme qui est

directement lié a la taille des pixels (Figure 11.14).

I1.4.1.3. Circuit de lecture des donnés
Chaque pixel du détecteur est connecté a un préamplificateur suivi d’'un amplificateur et

d’un circuit de lecture. Ce dernier a le role principal de numériser les signaux électriques et
de les mémoriser afin de les traiter au niveau d’un ordinateur pour les convertir en image
numérique. L’'anode est choisie, selon la géométrie du détecteur et la technologie du
détecteur utilisé. Les détecteurs pixélisés nécessitent un systeme de lecture a plusieurs

canaux afin que chaque pixel doit étre lu individuellement (Figure 11.15).
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Figure 11.15: Module de détection en semi-conducteur d’un détecteur équipé de la

technologie Redlen avec ASIC (Slomka et al. 2009).

I1.4.2. Evolution technologique des gamma-caméras a base de semi-

conducteurs
Il existe un développement croissant de nouvelles caméras SPECT, a base de semi-

conducteurs CZT, dédiées a diagnostiquer la fonction cardiovasculaire et/ou mammaire
(DePuey 2012). Ces systemes dédiés combinent de nouvelles architectures de détection et
de nouvelles géométries de collimation (Figure 11.15). Leur but principal est d’améliorer la
résolution en énergie et le compromis résolution spatiale/sensibilité des gamma-caméras
conventionnelles a base de scintillation. Malgré les superbes avantages des détecteurs semi-
conducteur CZT, leurs tailles limitées en raison des complications de croissance cristalline et
de la taille réduite des circuits intégrés a application spécifique ASIC «Application Specific
Integrated Circuit » ont limité leur utilisation a des fins cardiaques. En revanche, des
détecteurs de rayonnements a large champs de vue sont souvent nécessaires ou
souhaitables dans certains examens afin de pouvoir visualiser le corps humain dans sa
totalité. Ce qui nécessite des zones de détection beaucoup plus larges que celles réellement
disponibles pour les détecteurs dédiés. Récemment, plusieurs constructeurs ont développé
des systémes SPECT a base de semi-conducteurs CZT a grand champ de vue pour imager

différents organes du corps humain.

I1.4.2.1. Systemes cliniques actuels a base de semi-conducteurs
Différents systemes cliniques développés a base de semi-conducteur en tant qu’alternatives

aux caméras traditionnelles d’Anger ont été commercialisés. Cependant, ces systemes ont
été équipés avec des collimateurs fixes pour des applications cliniques spécifiques.
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Récemment, plusieurs configurations ont été proposées pour diagnostiquer la plupart des
organes (Kennedy et al. 2019). Cependant, le changement de collimateurs n'est pas autorisé
pour ces détecteurs pixélisés en raison des problémes liés a I’ajustement entre le trou du
collimateur et le pixel de détection. Donc, il est primordial d'utiliser une collimation

innovante couvrant la plupart des examens d'imagerie cliniques de plusieurs radioéléments.

I1.4.2.2. Systémes a usage dédié
Spectrum Dynamics a développé le systéeme D-SPECT, ce systeme semi statique avec une

géométrie sous forme de L de 90°. |l est composé de neuf colonnes détectrices verticales en
CZT de dimension totale de 39x157 mm?. Afin d’augmenter la sensibilité, un collimateur a
trous paralléles en tungsténe de grande ouverture du trou est ajusté avec chaque pixel de
détection. Des mouvements de pivotement de chaque module sur leurs axes permettent
d’acquérir de nombreuses projections sous différentes orientations. Les projections
obtenues sont reconstruites de fagcon quasi-instantanée a I'aide d’un algorithme itératif de
type MLEM qui integre la compensation de la perte de la résolution spatiale. Gambhir et al.
(Gambhir et al. 2009) ont signalé que le systéme D-SPECT est dix fois plus rapide gu’un
systeme SPECT conventionnel. La sensibilité de I'imagerie cardiaque est de 11 fois plus
élevés pour une source linéaire et de 7 a 8 fois plus élevés pour des examens cliniques que
les caméras conventionnelles a scintillation. Nakazato et al. (Nakazato et al. 2013) ont
affirmé qu'une dose efficace de moins de 1 mSv et un temps d’examen cardiaque ne
dépassant pas 15 minutes ont été obtenus avec ce systeme. Cependant, l'utilisation de
plusieurs petits modules permet I'augmentation de la sensibilité, mais peut générer des
troncatures au niveau des sinogrammes, ce qui implique la génération d’artefacts au niveau

des images reconstruites (Xiao et al. 2010).

Un autre développement révolutionnaire de la conception des systéemes dédiés aux
applications cardiaques a été présenté par GE Healthcare sous le nom de Discovery NM
530c. C’est un systéeme d’une géométrie complétement statique, constituée de 19 modules

pixélisé en CZT, chacun avec un collimateur pinhole focalisé sur le coeur (Figure 11.16).
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Figure 11.16 : Systemes a base de CZT dédié cceur et/ou sein: Systéme D-SPECT de
Spectrum Dynamics (a gauche) (Erlandsson et al. 2009), Systeme Discovery 530c de

GE(au centre) (General Electric 2009) et MBI de GE (a droite).

Une reconstruction itérative adaptée a cette géométrie est utilisée pour créer des coupes
transversales du cceur et effectuer une correction d’atténuation. Kennedy et al (Kennedy et
al. 2014) ont observé une amélioration de la sensibilité et la résolution spatiale avec ce

systeme.

11.4.2.3. Systemes a usage général
Il existe d'autres tentatives d'utilisation d'une caméra D-SPECT dédiée aux examens

cardiaques pour étudier des applications en imagerie cérébrale (Park et al. 2013) ou en
imagerie thyroidienne et parathyroidienne (Miyazaki et al. 2017). Cependant, la conception
géométrique spéciale de cette caméra et leur mode unigue de balayage a limité leur
application aux examens cardiaques. Cette limite a incité les constructeurs a s’intéresser a
I'imagerie SPECT a large champs de vue (imager plusieurs organes) pour des raisons

économiques, flexibilité et efficacité.

A cette fin, 'utilisation d’un grand détecteur 2D pixélisé en CZT a large champs de vue a été
récemment introduite. GE Healthcare a congu le détecteur Discovery 670 CZT puis sa version
actualisée, la Discovery 870 CZT, qui utilise deux grands détecteurs CZT et des collimateurs a
trous paralléles de forme carrés ajustés avec les pixels du détecteur (Figure 11.17). Les
détecteurs ont une taille de 39cmx51cm similaire a celle d'une gamma caméra classique
permettant ainsi une utilisation pour des applications cliniques similaires a une gamma
caméra classique. Morelle et al. (Morelle et al. 2020) ont mené une étude de comparaison

entre la caméra a grand champs Discovery 870 CZT et la caméra DNM CZT dédiée aux
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applications cardiaques, ils ont montré la faisabilité d’utilisation de la caméra Discovery 870

CZT pour ces applications.

Figure 11.17 : Le systéeme 2D pixélisé Discovery 870 CZT de GE.

Trois systemes 3D a usage général ont été récemment développés (Figure 11.18). Le
fournisseur Spectrum Dynamics a présenté la nouvelle version du systeme D-SPECT
(VERITON/CT) qui est constitué de 12 modules de détection adaptative selon 'organe a
imager, chacun est équipé avec un collimateur a trous paralléles (Desmonts et al. 2020). Le
constructeur GE a congu la caméra StarGuide (Serre et al. 2021) semblable a sa précédente
caméra. Le Constructeur Molecular Dynamics a concgu le prototype Valiance X12 qui est

constitué lui aussi de 7 modules de détection (Goshen et al. 2018).
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Figure 11.18 : Nouveaux types de systeme 3D pixélisés a base de semi-conducteurs CZT a usage
général : VERITON/CT de Spectrum Dynamics (a gauche), StarGuide de GE (au centre) et le

prototype Valiance X12 de Molecular Dynamics (a droite).

Afin d’améliorer la sensibilité, une approche impliquant I'enregistrement d’un large trou du
collimateur ajusté sur un pixel du détecteur CZT de large champ de vue a été proposée par
Weng et al. (Weng et al. 2016). Une autre approche pour améliorer la sensibilité en ajustant
un trou du collimateur de taille large avec quatre pixels de détection est également
proposée par Suzuki et al. (Suzuki et al. 2013). En effet, un collimateur avec des trous larges
augmente la sensibilité mais détériore la résolution spatiale. Avec l'architecture haute
sensibilité HiSens « High Sensitivity », Robert et al. (Robert et al. 2010) ont proposé un
algorithme de positionnement électronique 3D qui permet d'utiliser les informations de
profondeur d'interaction DOI « Depth Of Interaction » et plusieurs sous-pixels virtuels par
trous du collimateur sans augmenter le nombre de canaux de lecture. Ills ont également
confirmé que ces sous-pixels virtuels constituaient la caractéristique qui améliorerait le

compromis entre la résolution spatiale et la sensibilité.

Pour des applications a haute résolution spatiale, Ogawa et Muraishi ont proposé
I"utilisation d’un collimateur divergent et d’un détecteur pixélisé a base de semi-conducteur
CdTe avec des pixels de petite taille pour une nette amélioration de la résolution spatiale (
Ogawa and Muraishi 2010). Une autre étude a rapporté l'utilisation de collimateur a fente
paralléles et de petites tailles des pixels du détecteur CZT SPECT a bande tournante (Zeng
and Gagnon 2004). Cependant, lorsque la taille du pixel est réduite, la charge créée par

I'interaction est partagée par les pixels avoisinants.
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Chapitre 111 : Méthodologie et modélisation

Introduction

Dans ce chapitre, nous présentons la modélisation et la méthodologie utilisées dans ce
travail de thése. La premiére étude consiste d’abord a modéliser, avec le code de simulation
GATE, un détecteur CZT pixélisé a large champ de vue. OU ces caractéristiques ont été
choisies a partir des modules du systeme D-SPECT déja existant en routine clinique. Chaque
trou du collimateur est ajusté avec un pixel de détection (configuration 1HMPD). Ensuite,
une autre configuration a été modélisée en ajustant chaque pixel du détecteur avec quatre
trous du collimateur (configuration 4HMPD). Cette configuration a aussi été simulée,
analysée et évaluée. La derniére étude est consacrée a I'optimisation a base de calcul
analytique et méthode Monte Carlo d’une nouvelle collimation proposée a double couches
(configuration 1H/4HMPD) en ajustant en étage chaque trou de la configuration 1HMPD

avec quatre trous de la configuration 4HMPD.

Les projections obtenues par simulation de différents fantbmes ont été reconstruits en
utilisant les algorithmes de reconstruction FBP et/ou OSEM avec modélisation de la PSF mise
en place au niveau du logiciel de reconstruction STIR3.0 (Thielemans 2006). Les données
générées par les différentes simulations ont été analysées par le logiciel ROOT du CERN. Les
images obtenues ont été visualisées et traitées avec les logiciels de traitement d’images
Image) et/ou Amide. Les calculs Monte Carlo sont trés pénalisants en temps de calcul.
Cependant grace a I’évolution constante des architectures de calculs paralleles (Cluster de
calcul et grille de calcul), ces temps sont davantage améliorés. Pour réaliser ces simulations,

nous avons utilisé un cluster de calcul ainsi qu’un serveur multi processeurs.

II1.1. Modélisation
I11.1.1. Modélisation Monte Carlo GATE

Les simulations Monte Carlo sont largement utilisées pour vérifier et modéliser des
protocoles d’acquisition et de reconstruction et aussi pour corriger les effets physiques, tel
que l'atténuation et la diffusion Compton. Elles sont utilisées également pour prédire et
optimiser les performances des systemes d’imagerie médicale lors de leur phase de
développement. Elle porte sur I'ensemble de la chaine de simulation, depuis la modélisation
des processus physiques de l'interaction rayonnement-matiére, des sources radioactives et
des fantomes utilisés, jusqu’a la digitalisation qui prend en considération la réponse
énergétique et spatiale des détecteurs.
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I11.1.1.1. Modélisation de la caméra BrightViewXCT
A l'aide de la plateforme de simulation GATE, nous avons modélisé le détecteur

BrightViewXCT du fournisseur PHILIPS. Ce détecteur est constitué de deux tétes de détection
de taille 51cm x 49 cm, chacune est munie d’un cristal scintillant Nal(Tl) d’épaisseur 9.5 mm
entourée d’un blindage en plomb Pb. Tous ces constituants ont été modélisés. La partie qui
est derriere le cristal (guide de lumiere, photomultiplicateur et électronique associé) a été
modélisée avec un bloc de plexiglass. Le collimateur LEHR a trous paralléles de forme
hexagonale (Figure lIl.1) équipant la caméra BrightViewXCT a aussi été modélisé. Les

caractéristiques de ce collimateur sont présentées au niveau du tableau Ill.1.

Figure lll.1 : Forme des trous hexagonaux (a gauche) et carrés (a droite) des collimateurs des

deux détecteurs BrightViewXCT et configuration 1-HMPD, respectivement.

Tableau Ill.1 : Spécifications des collimateurs modélisés du détecteur BrightViewXCT et la

configuration ITHMPD.

Parametres du collimateur BrightViewXCT Configuration 1-HMPD
Matériau du collimateur Plomb Tungstene
Type du trou Hexagonale Carré
Diamétre du trou (mm) 1.22 2.26
Longueur du trou (mm) 27 21.7
Epaisseur septale (mm) 0.156 0.2

I11.1.1.2. Modélisation de la caméra CZT de 64x64 pixels (configuration 1HMPD)
Nous avons aussi modélisé une caméra a base du semi-conducteur CZT composée d’un

module de 64 x 64 pixels (15.9 cm x 15.9 cm). Ce module a les mémes caractéristiques que

les modules utilisés dans le détecteur D-SPECT (Redlen Technologies, BC,
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Canada)(Erlandsson et al. 2009). L’épaisseur du cristal CZT est de 5 mm, Chaque pixel est de
forme carré d’arete égale a 2.46 mm. Ces pixels sont séparés par des interpixels d’épaisseur
0.2mm. Ce détecteur est équipé dans un collimateur a trous paralléles dont chaque trou est
ajusté avec un pixel de détection. La forme des collimateurs des deux caméras modélisées et
leurs caractéristiques sont également présentées respectivement dans la figure Ill. 1 et le

tableau Ill.1.

I11.1.1.3. Modélisation des fantomes
Nous avons modélisé différents fantdmes utilisés dans les protocoles de contrble de qualité

pour évaluer les performances des gamma-caméras (résolution spatiale, sensibilité,
uniformité et le contraste des coupes tomographiques primordiale pour la détectabilité des

Iésions).

Des sources linéaires ont été simulées pour évaluer la résolution spatiale. On considére
comme une source linéaire un capillaire chaud dont le diamétre est trés petit devant la
résolution intrinséque de la gamma caméra utilisée. Trois sources linéaires dans I'air de 1
mm de diameétre et 20 cm de longueur dont la distance entre ces capillaires est de 5.5 cm

(Figure 111.2, a gauche).

Nous avons aussi simulé le fantdbme NEMA modifié contenant 3 sources linéaires de 1 mm de
diametre. Une source a été placée au centre du fantdome et les deux autres ont été placées a

des distances de 5.5 cm le long des axes X et Y (Figure 111.2, a droite).

Figure 1.2 : Modélisation des trois sources linéaires et le fantéme NEMA par le code GATE.

Pour évaluer les autres caractéristiques de caméras simulées, nous avons modélisé et simulé
le fantdme Jaszczak modifié et le fantdme ultra Deluxe. Le fantéme Jaszczak modifié est
composé d'un cylindre interne de 7.8 cm de diametre et de 16 cm de longueur, il contient

des inserts avec 6 sphéeres froides de différents diametres (12.7, 14, 18, 24, 28, et 32 mm) et
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6 séries de cylindres également froids (sans activité) de différents diameétres (6.4, 7.9, 9.5,

11.1,12.7, et 15.1 mm) (voir Figure 111.3).

Figure 1.3 : Modélisation du fantéme modifié de Jaszczak par le software GATE.

Le fantdbme ultra Deluxe est également modélisé pour évaluer la résolution spatiale en
utilisant des cylindres de différents diametres (3.2mm, 4.8mm, 6.4mm, 7.9mm, 9.5mm et
11.1mm). Le fantébme a barres de différents diametres (3mm, 4mm, 5mm et 6mm) a aussi
été modélisé.

I11.1.1.4. Modélisation des processus physiques

Les processus physiques des interactions des photons gamma avec la matiére tels que I'effet
photoélectrique et la diffusion Compton ont été modélisés a l'aide des bibliotheques de
GEANT4 utilisées dans la plateforme GATE. Nous avons testé plusieurs modeles physiques.
Pour réaliser nos simulations, les modéles « Penelope » et « standard » ont été utilisés pour
simuler respectivement linteraction des photons et l'interaction des électrons avec la

matiere.

I11.1.1.5. Modélisation de la réponse des détecteurs
Pour modéliser I'électronique des caméras simulées, nous avons utilisé un «digitizer». Le

«digitizer» comporte différents modules ayant chacun une fonction précise. Le module
«adder» permet de regrouper tous les «hits» relatifs a chaque interaction se produisant
dans un méme volume pour former un « pulse ». Les « pulses » sont ensuite regroupés par
bloc de détection par le module «readout». Ensuite, le discriminateur en énergie est
modélisé en définissant des seuils électroniques Enin et Enax correspondant respectivement
aux coupures haute et basse énergie. Ou seuls les pulses ayant une énergie comprise entre
Emin €t Emax Seront enregistrés. Enfin, nous avons modélisé la réponse des détecteurs en
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termes de résolution spatiale intrinseque et de résolution en énergie. GATE nous permet
cette modélisation par la convolution par des gaussiennes dont les parametres (largeur a mi-
hauteur « FWHM ») doivent étre renseignés. Pour modéliser la résolution spatiale
intrinseque des caméras BrightViewXCT et configuration 1-HMPD, nous avons utilisé
respectivement les valeurs FWHM de 3.1 mm et de 0 mm. La résolution en énergie des
caméras BrightViewXCT et configuration 1-HMPD est modélisé en utilisant respectivement

les valeurs de 9.8 %, et 5% pour les gammas de 140 keV.

I11.1.2. Algorithm Monte Carlo ray-tracing
Nous avons développé un algorithme Monte Carlo basé sur le ray-tracing « lancé de rayons »

permettant de calculer I'efficacité géométrique et la résolution spatiale. Cet algorithme
permet en premier temps la détermination des longueurs des couches du collimateur
(1H/4HMPD) en fixant I'efficacité de détection et en considérant la pénétration septale dans
les deux couches. En deuxieme lieu, on calcule la résolution spatiale basée sur le protocole
NEMA 2018, par un déplacement de la source ponctuelle par pas de 0.1mm jusqu’a 5 fois la
taille du pixel et a chaque fois, nous faisons un réarrangement des profils afin d’obtenir le

profil final. Ce dernier est utilisé pour calculer la résolution du collimateur FWHM.

I11.1.3. Développement analytique de la configuration 1H/4HMPD

I11.1.3.1. Efficacité géométrique analytique du collimateur 1H/4HMPD
La figure IlIl.4. montre une représentation schématique de la section transversale des trous

du collimateur dans la direction de I'axe x. La pénétration des cloisons peut étre prise en
compte en supposant que les rayons peuvent traverser les cloisons a une distance de 1/p du
bord des cloisons (lignes bleues horizontales en pointillés) ou p est I'atténuation du matériau

des cloisons.
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Figure lll.4 : Représentation schématique du collimateur a deux couches correspondant a un
détecteur de pixel (vert clair). Les lignes bleues horizontales montrent les limites extrémes de

la pénétration septale des rayons.

Considérons le sous-trou de droite, en choisissant |'origine de I'axe des x sur le co6té intérieur
des septa internes d'épaisseur s;. L'intersection x,, de la ligne rouge traversant les deux

points de pénétration gauche sur le bord supérieur effectif des septa est donnée par:

1
Xm = (d+5) 5 (12)

Ou l'opérateur I est défini comme |, de I'équation 5 :
=1, (13)

Lorsque X, > (d—s;)/2 tous les rayons provenant de la gauche doivent traverser les

septa internes pour étre détectés. Cette condition peut étre réécrite comme :

L=, =3 (14)
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er i~ 1-si/d
: >
1"cas: 1, =1, T,/

On considére d/2 « 1, on a:

0, ~ = (15)
I
_ (d-sj)/2 —x
L'ouverture angulaire effective moyenne du sous-trou droit est donnée par l'intégrale :
_ 2 (d-sj)/2 X (d-sj)/2 —x
0=, (1; = ) dx (17)
Ce qui donne trivialement :
_@-sp/2( 1 1
0= (= + ) (18)

Pour un trou circulaire, I'efficacité est juste I'angle solide divisé par 4m obtenu en faisant un
tour de 2mt de I'ouverture, qui selon les coordonnées sphériques est donné par :

@2

1 r2m 0 . _ 1. .
—J, do [;'sin6de=-(1—cos®) ~ -

(19)

Pour une ouverture carrée, I'équation 19 doit étre multiplié par le rapport entre le carré et le
cercle intérieur, c'est-a-dire 4/m, en tenant compte de la densité de surface du sous-trou

((d—5s¢)/2)?/((d + se)/2)?, nous avons pour |'efficacité du collimateur :

_ 4 (d-se)/2)? 02
T T ((d+se)/2)? 4 (20)

Ce qui donne l'expression finale :

2
_ 1 1 ((d=si)/2)* (1 1
&= am ((d+se)/2)? ( 2 (1IIT2 + 1})) (21)

Lorsque |11 =0, I'équation 21 réduit a :

1 1 (((d—si)/z)Z)Z

8T In (dtse)/2)? (22)

I
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Figure lI.5 : Représentation schématique du collimateur a deux couches correspondant a un

détecteur de pixel (vert clair). Les lignes bleues horizontales montrent les limites extrémes de
la pénétration septale des rayons.

qui est I'efficacité géométrique conventionnelle pour un collimateur a trous carrés de taille
intérieure du trou (d —s;)/2.

, ~ 1-si/d
2émecas: |, < !
== 2= 1444

La figure 111.5 montre que dans ce cas la région x<x,, correspond a des rayons non coupés par
les septas gauche, tandis que la région x>x,, correspond a des rayons non coupés par les

septas internes.

Les angles d'acceptation sont donnés par :

0~ (23)
_ (d=s)/2—x
e2 ~ 11‘:1’2 (24)
d
0~ =t (25)
On a:
~ L L s
8+ 0, ~ =y (x 2+ @ 5/2) (26)

53



Chapitre 111 : Méthodologie et modélisation

L'ouverture angulaire totale effective du sous-trou droit est donnée par l'intégrale :

L @)z (d-sp)/2
o= (1 (B @+ (472 0 @)

1
0 (d+Si)ﬁ

L'intégration triviale donne :

_ 1 (CH—Si)Z E dz—Si2 E ( o ) E)
0= 2(117?1'2)( ramby +— L +d(d-s;—(d+s;) i (28)
En  utilisant I'équation 28 nous obtenons [l'efficacité du  collimateur:
( )2 i 2 2 i i 2
_ 1 1 1 d+sp)” I d“—si® I N2 e
&% (d+se)? (17+1,)° < 4 1y + 2 L (d+s) 1y + d(d Sl)) (29)

Lorsquel, = 0 ets; = 0, I'équation 29 est réduite a :

d2 d2
g=— — (30)

T am (d+se)? (1;71,)°

Qui est I'efficacité conventionnelle du collimateur a trou carré.

I11.1.3.2. Résolution spatiale analytique du collimateur 1H/4HMPD
Une autre approche d’évaluer la résolution spatiale des détecteurs pixélisés basée sur le

protocole NEMA-2018 a été utilisé. Cette méthode ne prend pas le calcul direct de la largeur
a mi-hauteur de la fonction systeme de forme Gaussienne de la réponse d‘une source
ponctuelle. Cette méthode consiste a échantillonner la réponse du détecteur en décalant la
source ponctuelle d’au moins de 5 fois la taille du pixel avec un pas de 1mm. C'est la
méthode de choix pour I'échantillonnage des fonctions d'étalements de points avec les
détecteurs pixélisés. Analytiquement, cette résolution spatiale est le double du décalage de
la source nécessaire pour réduire de deux fois l'intensité dans le détecteur de pixels sur
lequel la source était initialement centrée. La figure I11.6 montre les deux angles
d'acceptation ©i pour une source ponctuelle décalée de la distance x du centre du trou,

notons que dans ce calcul il n'est plus nécessaire de différencier les deux cas.
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Figure Ill.6 : représentation schématique du collimateur a deux couches correspondant a un
détecteur de pixel (vert clair). Les lignes bleues horizontales montrent les limites extrémes de

la pénétration septale des rayons.

Les deux angles d'acceptation peuvent étre écrits comme les différences des angles par

rapport a la ligne noire en pointillés a gauche, c'est-a-dire :

_ X—Si/2 _ x—d/2
0.(x) = b+l;+l,-1/p  b+1/p (31)
GZ(X) _ x+d/2 _ x+si/2 (32)

b+11+12—1/u b+11+1/u

La somme de ces deux angles est donnée par :

6. () + 0:(3) =2 s (33)
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Le terme de gauche de I'équation 33 étant I'angle d'acceptation lorsque la source est
centrée devant le trou.

Un calcul trivial donne la relation générale de la résolution spatiale pour un détecteur
pixélisé :

d s 1 1 _ 2
- (b+1/u N b+11+1/u)/(b+1/p + b+l;+1/p b+11+12—1/u) (34)

I11.2 Méthodologie

La méthodologie adoptée au niveau de ce travail de these est décomposée en 3 parties, tout

d'abord, un détecteur pixélisé en CZT équipé des mémes caractéristiques des modules d’un
systéme cardiague D-SPECT existant en routine clinique a été simulé a l'aide de la
plateforme de simulation Monte Carlo GATE. Les performances de notre systéme modélisé,
en termes de spectre en énergie, sensibilité de détection, de résolution spatiale planaire et
tomographique, sont comparées avec celles du détecteur BrightViewXCT du constructeur
Philips a base du scintillateur Nal (Tl). Ensuite, une nouvelle configuration correspond a
I’'appariement de quatre trous du collimateur avec chaque pixel de détection (configuration
4HMPD) a été étudié. Les performances de cette derniere configuration sont également
évaluées et comparées avec la configuration standard dont chaque pixel du détecteur est
ajusté avec un trou du collimateur (configuration IHMPD). Nous avons évalué et comparé
I'effet de la taille des pixels, de l'interpixel et de la distance source-collimateur sur la
résolution spatiale, la sensibilité et les évenements partagés pour trois longueurs des trous
du collimateur a trous paralléles des deux précédentes configurations. Finalement, nous
avons étudié le nouveau concept 1H/4HMPD qui combine deux couches des deux
configurations IHMPD et 4HMPD. Un calcul analytique suivi par une validation Monte Carlo
de l'efficacité géométrique et de la résolution spatiale de la configuration combinée

1H/4AHMPD a été aussi présentés.

II1.2.1 Comparaison du détecteur BrightViewXCT et au détecteur
pixélisé grand champ en CZT (configuration 1HMPD)

Afin d’évaluer I'apport du gain en performance entre les systémes classiques de scintillation
et le systeme proposé a base de semi-conducteur CZT, nous avons fait une étude
comparative entre la configuration 1HMPD proposée et le systeme classique BrightViewXCT
a base du cristal scintillant Nal(Tl) déja existant en routine clinique. Ces modélisations ont
permis la comparaison des performances de notre systéme a la caméra BrightViewXCT. La
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modélisation de la configuration 1HMPD de champ de vue large a base de semi-conducteur
CZT a été utilisée en se basant sur l'approche de comparaison suivante: les mémes
caractéristiques des modules du systeme D-SPECT existant en routine clinique dédiés aux
examens cardiaques sont utilisés pour modéliser notre détecteur pixélisé grand champ en
CZT. Nous avons répété linéairement 3 fois le module du systeme D-SPECT (16x64 pixels) qui
est pris comme référence afin d’avoir notre détecteur grand champ de vue de 64x64 pixels
(configuration 1HMPD) (Figure 111.7). Ce détecteur pixélisé de grand champ de vue a les
caractéristiques suivantes: une épaisseur du cristal de 5 mm, une taille du pixel de 2.46 mm
et un espace d’interpixel de 0.2 mm. Ce détecteur est équipé avec un collimateur a trous
paralléles dont chaque pixel de détection est ajusté avec chaque trou du collimateur

(diameétre de trou de 2.26 mm, longueur de trou de 21.7 mm et épaisseur septale de 0.2

Répéter 3
fois

Figure 1lIl.7 : Module du systéeme DSPECT (16x64 pixels) : conception de la configuration
1HMPD par répétition trois fois le module du systéme DSPECT (64 x64 pixels).

I11.2.2. Présentation et évaluation de la configuration du collimateur
4HMPD

Afin de déterminer la combinaison optimale entre les parametres du détecteur et du
collimateur sur le compromis résolution spatiale/sensibilité, la configuration 4HMPD est
présentée puis comparée a la configuration standard 1HMPD. Dans la configuration 1THMPD,
chaque pixel de détection est apparié avec un trou du collimateur a trous paralléles. Alors

gue dans la configuration 4HMPD, chaque pixel de détection est apparié avec un réseau de
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2x2 trous. Avec cette optimisation, ceci nous permettra de monter facilement les systéemes
électroniques de lecture des signaux sans encombrement, une réduction de la pénétration
septale a raison de la largeur double de I’épaisseur septale, une résolution spatiale élevée et
moins de partage de charges entre les pixels dans le cas ou on utilise des pixels de petit
taille. Les deux configurations utilisées sont schématisées au niveau de la figure I11.8 et leurs

spécifications sont présentées au niveau du tableau IIl.2.

Figure IIl.8 : Conception schématique du grand détecteur CZT pixélisé avec configuration
1HMPD (gauche) et la configuration 4HMPD (droite). Avec la configuration 1HMPD, chaque
pixel de détection est associé a chaque trou du collimateur. Avec la configuration 4HMPD,

chaque pixel de détection est associé a quatre trous du collimateur.

Tableau 111.2 : Spécifications des collimateurs modélisés des configurations 1HMPD et

4HMPD selon le module du systeme D-SPECT.

Type du Longueur du trou Diameétre du trou Epaisseur septale
Collimateur (mm) (mm) (mm)

1HMPD 21.7 2.26 0.2

4HMPD 21.7 1.03 0.2
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Les deux configurations utilisées sont schématisées au niveau de la figure III.5 et leurs

spécifications sont présentées au niveau du tableau IIl.2.

Afin de démontrer I'impact de la combinaison des caractéristiques détecteur/collimateur,
nous avons étudié l'influence de différents parametres sur la résolution spatiale, la
sensibilité et les évenements partagés. Quatre tailles de pixel (2, 2.16, 2.26 et 2.36 mm),
guatre tailles d’interpixels (100, 200, 300 et 460um) et cinq distances source-collimateur (2,
5, 10, 15 et 20 cm) ont été considérées lors de I'évaluation de notre combinaison
détecteur/collimateur pour trois longueurs des trous (15.7, 21.7 et 27.7 mm). La fraction
d'événements partagés avec la variation des paramétres cités précédant a été aussi étudiée

et présentée.

I11.2.3. Optimisation de la configuration 1H/4HMPD
Notre stratégie suivie pour optimiser les performances du détecteur pour application en

imagerie SPECT est basée sur une meilleure sélection de la combinaison entre une couche du
collimateur un seul trou empilé a une autre couche du collimateur quatre trous. Ces
parameétres devaient étre soigneusement sélectionnés pour avoir moins de compromis entre
la sensibilité, la résolution spatiale, la pénétration septale et I'épaisseur du collimateur. Le
collimateur de référence était le collimateur plomb WEHR équipant la caméra GE NM/CT
870 CZT, soit u = 2.7 et 0.71 mm™ pour les rayons gamma de 140 et 245 keV,
respectivement. Les autres parametres étaient : pas de pixel du détecteur = 2.46 mm,
épaisseur septale s, = 0.2 mm, épaisseur du collimateur |; = 45 mm (I, = 0), résultant en g =

1.71E-4 en utilisant I'équation 3.

L'épaisseur de couche |, a été calculée en fonction de I'épaisseur décroissante |; afin de
maintenir |'efficacité géométrique calculée par MC égale a celle du collimateur WEHR.
Ensuite, I'efficacité géométrique a été calculée en utilisant I'équation 22 ou 29, et la FWHM
de la PSF a été évaluée avec le code MC selon le protocole NEMA 2018 et également
calculée en utilisant I'équation 34. De plus, la résolution spatiale a également été évaluée
comme la distance minimale entre deux sources ponctuelles pour distinguer une vallée entre
deux sources ponctuelles dans le profil d'intensité simulé a I'aide du code MC selon le

protocole NEMA 2018.
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I11.3. Evaluation des performances

Ensuite, les différentes méthodes utilisées pour évaluer les performances des gamma-
caméras notamment, le spectre en énergie, la résolution spatiale planaire et reconstruite, la

sensibilité et la performance totale avec le fantéme Jaszczak sont présentées.

II1.3.1. Spectre en énergie dans I'air
A 10 cm de la face des collimateurs des deux détecteurs, une source linéaire remplie d’'une

activité de 1 mCi du radionucléide Tc-99m a été placée. Les spectres d'énergie ont été acquis

pendant un temps de 1 min et dans une fenétre énergétique de 0 a 180 keV.

I11.3.2. La résolution spatiale et la sensibilité dans I'air
Une source linéaire remplie d’une activité de 1 mCi du Tc-99m a été aussi modélisée pour

évaluer la résolution spatiale et la sensibilité. La fenétre d'énergie d’une largeur de 20% (126
a 154 keV) du détecteur BrightViewXCT et une largeur de 10% (147 keV a 133 keV), en raison
de la meilleure résolution en énergie, du détecteur CZT ont été utilisées. Le temps

d’acquisition était de 60 secondes.

I11.3.3. La résolution spatiale reconstruite dans I’air
Chacune des trois sources linéaires a été remplie d’une activité de 500uCi du radionucléide

Tc-99m (140 keV). Une acquisition tomographique avec 64 projections, taille de matrice
64x64 pixels, un temps d'acquisition de 60 s par projection, un rayon de rotation de 15 cm et
une largeur d'énergie de 10% centrée sur le pic centrale a été également utilisé. Nous avons
reconstruit les images de projections de notre fantome avec le software STIR, deux
algorithmes FBP et OSEM incluant la modélisation de la PSF ont été utilisés et nous avons

comparés leurs performances.

I11.3.4. La résolution spatiale reconstruite dans I'’eau
Les trois sources linéaires du fantdme modifié de NEMA trois sources ont été également

remplies avec une solution du Tc-99m, chacune des sources est remplie avec une activité de
500uCi et le cylindre a été rempli avec de I'eau. Les mémes parametres d’acquisition et de
reconstruction utilisés précédemment avec le fantdme trois sources linéaires ont été aussi

pris.
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I11.3.5. Evaluation de la performance totale avec le fantome Jaszczak
modifié

Ce fantdme a été rempli avec une activité faible de 5 mCi du radionucléide Tc-99m. Les
mémes parametres d'acquisition ont été utilisés pour le fantdbme NEMA trois sources
modifié, sauf l'utilisation d'un rayon de rotation de 25 cm. La reconstruction du fantome
Jaszczak a été réalisée avec le software STIR en utilisant I’algorithme de reconstruction FBP.
Les données du fantdbme de Jaszczak ont été également évaluées par trois parametres de
qualité d'image tomographique; uniformité, résolution spatiale et contraste. La partie
uniforme qui contient une solution d’eau et du Tc-99m, elle sert a vérifier la réponse
d’uniformité du détecteur a une distribution uniforme de la radioactivité. La partie froide est

composée de deux régions :

» Les sphéres destinées a évaluer quantitativement le contraste qu’offre le
détecteur au niveau des objets non radioactifs "froids" entourés d'un milieu

radioactif " chaud ".

» Les cylindres destinés a évaluer qualitativement la résolution spatiale qu’offre le
détecteur au niveau des objets "froids".
I11.4. Reconstruction des données avec STIR
Les données de simulation GATE des fantdémes acquis par les détecteurs au niveau du mode
tomographique ont été reconstruites a I'aide d’un algorithme de reconstruction afin de
fournir des coupes tomographiques 2D représentants la distribution tridimensionnelle du
radio-traceur a l'intérieur du fantéme. Nous avons utilisé le logiciel STIR 3.0 qui intégre la
reconstruction SPECT (Fuster et al. 2013) en utilisant des algorithmes de rétroprojection
filtré FBP et itérative OSEM incluant la correction géométrique de la PSF (Hutton and Lau

1998,). Frey 2006

II1.5. Analyses des données de simulations

La résolution spatiale basée sur la largeur a mi-hauteur est mesurée selon le profil qui passe
a travers I'image de la source linéaire pour le détecteur non pixélisé et sur le protocole
NEMA 2018 pour le détecteur pixélisé. Les résolutions spatiales centrale, radiale et
tangentielle ont été calculées sur les coupes reconstruites du fantome NEMA trois sources

modifié. L’analyse des données est également effectuée par le software d’analyse et de
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programmation ROOT du CERN. Les images obtenues ont été aussi visualisées et traitées

avec les logiciels de traitement d’images ImageJ et Amide.

I11.6. Utilisation du calcul parallele sur cluster de calcul
La nature stochastique des processus utilisés dans notre simulation, tels que l'interaction des

rayonnements avec la matiére, la détection des gammas et la génération des électrons font
de la méthode Monte Carlo I'outil idéal pour une modélisation précise. Les simulations
réalisées avec la plateforme GATE nécessitent une génération de plusieurs millions de
particules, ceci implique des temps de calcul importants. L'utilisation du calcul parallele en
utilisant des serveurs a différent processeurs, cartes graphiques GPU ou des grilles de calcul
est indispensable afin de réduire le temps d’exécution du calcul. L'utilisation du calcul
intensif avec un cluster de 112 noeuds (Figure 111.9), installé au niveau de notre laboratoire,

nous a permis de réduire significativement les temps des simulations.

Figure lI1.9 : Photo du cluster avec 112 nceuds installé au niveau du laboratoire SNIRM.

Le code GATE est compatible avec le calcul parallele via I'interface de soumission de jobs
Condor. Cette application divise la macro de simulation en nombre important de sous

programmes qui s'exécutent en paralléle sur des processeurs distincts (De Beenhouwer et al.
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2007). A la fin du calcul, les résultats de tous les sous-programmes exécutés sont fusionnés

[ Macro (script) ]

N/

/ Division (gjs) \
‘ Macro 1 \ ‘ Macro 2 \ Macro3 ~f~=====- Macro N

ROOT1 ROOT 2 \ ROOT 3

Fusion (gjm)

et puis traités (Figure 111.10).

Fichier ROOT

Figure 111.10 : Schéma du principe du calcul paralléle (la division de la macro puis la fusion

des résultats de sortie des fichiers ROOT.
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Chapitre 1V : Résultat et discussion

IV.1. Comparaison des performances du détecteur

BrightViewXCT et la configuration 1THMPD (module D-
SPECT)

IV.1.1. Evaluation du spectre en énergie

Les pics des rays-X caractéristiques des matériaux cadmium (Cd), tungsténe (W) et plomb
(Pb) ont été bien simulés et observés avec le détecteur pixélisé grand champ de vue en CZT
(Figure 1V.1). Une bonne résolution en énergie d'environ 6.2% autour du pic central (140
keV) est également observée apres avoir utilisé un blurring en énergie égale a la valeur de la

résolution donnée par le constructeur. Cela est considéré comme un avantage majeur a

I'imagerie simultanée avec deux radionucléides (Ben-Haim et al. 2010).
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Figure IV.1 : Comparaison du spectre en énergie simulé du détecteur BrightViewXCT et de la
configuration IHMPD avec du Tc-99m (140keV).
Le blindage en Plomb ou Tungsténe qui entoure le systeme de détection est considéré aussi
comme un élément important afin de protéger le volume sensible du détecteur des
rayonnements parasites. La figure IV.2 présente la comparaison des spectres d’énergies
simulés d’une source linéaire remplie d’'une solution de Tc-99m avec un détecteur pixélisé
en CZT. Le détecteur pixélisé en CZT a la capacité de distinguer les rayons X de fluorescences

des matériaux du collimateur et du blindage. Cependant, comme ils sont bien séparés du pic
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photoélectrique de 140 keV, ces rayons-X de fluorescences n’affectent pas la performance

du détecteur pixélisé en CZT.
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Figure IV.2 : Spectre d'énergie simulé obtenu a l'aide de la configuration 1IHMPD avec le Tc-
99m et le blindage au tungstene ou plomb. La résolution en énergie du pic photoélectrique

(140 keV) est de 6.2%.

IV.1.2. Evaluation de la résolution spatiale et la sensibilité
Le tableau IV.1 montre une comparaison de résultats obtenus par simulation, entre le

détecteur BrightViewXCT et le détecteur pixélisé grand champ en CZT, de la résolution
spatiale (7.4 mm et 11.5 mm) et de la sensibilité (178.2 cpm /uCi et 1217.2 cpm/uCi),
respectivement. Pour la caméra BrightViewXCT, Ila résolution spatiale et la sensibilité
simulées sont trés proches des caractéristiques du systeme BrightViewXCT indiquée par le
constructeur Philips (7.4 mm et 168 cpm/uCi). Cependant, avec des longueurs des trous
égaux pour les deux détecteurs, la supériorité des performances de la configuration IHMPD

a été bien démontrée.
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Tableau IV.1: Valeurs de la résolution spatiale et de la sensibilité simulées des sources

linéaires placées dans I’air du détecteur BrightViewXCT et de la configuration 1HMPD.

BrightViewXCT BrightViewXCT 1HMPD

spécifications

Résolution 7.4 7.4 11.5
spatiale (mm)
Sensibilité 168 178.2 1217.2

(cpm/uCi)

1V.1.3. Evaluation de la résolution spatiale reconstruite dans I'air et

dans I'eau
La figure IV.3 montre la comparaison des coupes reconstruites simulées des trois sources

linéaires dans I'air et dans le fantdme NEMA trois sources modifié dans I’eau pour le systéme

BrightViewXCT et la configuration 1IHMPD.

Figure IV.3 : Coupes reconstruites des trois sources linéaires placées dans I'air : a gauche)
systeme BrightViewXCT, a droite) configuration 1HMPD; a) et b): Algorithme FBP c) et d):
Algorithme OSEM avec modélisation de la PSF.
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Figure IV.4 : Coupes reconstruites des trois sources linéaires placées dans I'eau : a gauche)
systéeme BrightViewXCT, a droite) configuration 1IHMPD; a) et b): Algorithme FBP c) et d):
Algorithme OSEM avec modélisation de la PSF.

Tableau IV.2 : Valeurs de la résolution spatiale reconstruite des sources linéaires placées
dans I'air (haut) et dans I'eau (bas) avec les deux algorithmes de reconstruction FBP et OSEM

incluant la modélisation de la résolution spatiale (correction PSF).

BrightViewXCT (mm) 1HMPD (mm)

FBP OSEM+PSF FBP OSEM+PSF

Centrale 9.0 8.6 17.2 12.7
Radiale 8.5 8.0 16.7 11.0
Tangentielle 8.1 8.4 134 10.8
BrightViewXCT(mm) 1HMPD (mm)

FBP OSEM+PSF FBP OSEM+PSF

Centrale 10.8 10.2 17.0 13.3
Radiale 9.0 8.9 16.4 12.5
Tangentielle 8.3 8.1 11.8 9.9
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La résolution spatiale reconstruite simulée du détecteur BrightViewXCT dans l'air ou dans
I'eau est améliorée par rapport a la configuration 1HMPD pour les deux algorithmes de
reconstruction dans toutes les directions; centrale, radiale et tangentielle (Tableau IV.2). Une
résolution spatiale reconstruite centrale du détecteur BrightViewXCT et de la configuration
1HMPD dans l'air avec 'algorithme OSEM incluant une correction PSF est de 8.6 mm et 12.7
mm, et dans I'eau de 10.2 mm et 13.3 mm, respectivement. Nos résultats de la résolution
spatiale montrent clairement les avantages d’une caméra CZT sur une caméra SPECT
classique a scintillation. Cependant, une meilleure combinaison entre la géométrie du
détecteur pixélisé et les caractéristiques du collimateur peut améliorer le compromis

résolution spatiale/sensibilité et réduire le partage et la perte de charges entre les pixels.

IV.2. Présentation de la configuration 4HMPD

Dans cette partie, nous étudions les caractéristiques optimales obtenues par simulation
GATE du collimateur a quatre trous montés sur un détecteur pixélisé grand champ de vue en
CZT (configuration 4HMPD). Les caractéristiques de cette derniére collimation proposée sont

comparées avec la configuration 1HMPD.

IV.2.1. Variation de la distance source-collimateur
Nous présentons une étude de comparaison entre les deux configurations au niveau de la

variation de la résolution spatiale et de la sensibilité en fonction de la distance source-
collimateur pour trois longueurs des trous du collimateur. Cette comparaison a permis de
confirmer la variation linéaire entre la résolution spatiale et la distance source-collimateur.
La configuration 4HMPD a montré une amélioration de la résolution spatiale par rapport a la
configuration IHMPD (Figure IV.5). L'utilisation d’une grande distance source-collimateur et
d’une petite longueur des trous détériorent fortement la résolution spatiale au profit de la
sensibilité. Néanmoins, la configuration 4HMPD proposée a une meilleure sensibilité par

rapport aux systemes SPECT classiques.
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Figure IV.5 : Variation de résolution spatiale (a gauche) et de sensibilité (a droite) en fonction de
la distance source collimateur pour trois longueurs des trous (15.7 mm, 21.7 mm et 27.7mm)
pour des configurations IHMPD et 4HMPD: la distance source collimateur et les longueurs des
trous du collimateur dégradent considérablement la résolution spatiale au détriment de la
sensibilité.

IV.2.2. Variation de la taille de pixel

La comparaison de la variation de la résolution spatiale et de la sensibilité en fonction de la
taille du pixel des deux configurations a révélé que la configuration 4HMPD a amélioré la

résolution spatiale surtout avec des petites tailles des pixels de détection (Figure IV.6).
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Figure IV.6 : Variation de la résolution spatiale (0 gauche) et de la sensibilité (a droite) en
fonction du diamétre des pixels pour trois longueurs des trous (15.7 mm, 21.7 mm et 27.7
mm) pour les configurations 1HMPD et 4HMPD. La taille des pixels augmente

sianificativement la sensibilité au détriment de la résolution spatiale.
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La réduction du diametre des trous avec la configuration 4HMPD a amélioré la résolution
spatiale sans diminuer la taille du pixel du détecteur. L'inconvénient d’utiliser de petits tailles
des pixels est lié a d’autres problémes tel que: une complexité supplémentaire des circuits
électriques, un co(t élevé du systéeme électronique de lecture des signaux de sortie, et une
augmentation des événements partagés qui entrainent un partage de charges entre les

pixels.

1V.2.3. Variation de I’épaisseur des septas (ou des interpixels)
La sensibilité et la résolution spatiale diminuent rapidement avec la variation de la taille de

I'interpixel pour la configuration IHMPD et elles sont considérées pratiquement inchangées

avec la configuration 4HMPD.
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Figure IV.7 : Variation de la résolution spatiale (a gauche) et de la sensibilité (a droite) en
fonction de I'interpixel du détecteur pixélisé équipés des configurations 1THMPD et 4HMPD avec
une longueur de trou du collimateur fixe de 21.7mm. Les résultats ont montré qu’une taille de
pixel élevée avec une taille faible de I'interpixel augmentent considérablement la sensibilité au

détriment de la résolution.

Il est clair, que la variation de la résolution spatiale et la sensibilité de la configuration
1HMPD pour une valeur d’interpixel del00Oum (septa de 100um) est trés élevée due a la
pénétration septale (Figure IV.7). La pénétration septale augmente la sensibilité inutilement

et réduit ainsi la qualité de l'image.
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1V.2.4. Evaluation des événements partagés
Comme le montre la figure 1V.8, la performance du détecteur CZT pixélisé a grand champ de

vue est largement déterminée par la position du photon incident. Nous avons un interpixel
qui est totalement couvert par I'épaisseur septale. Cependant, il existe une fraction des
évenements partagés survenant dans cette région due a la pénétration septale et aux
photons diffusés. Cela signifie que toute I'énergie du photon incident est absorbée par le
détecteur mais dans des pixels différents. Par conséquent, le photon incident est
comptabilisé plus d’une fois et plus d’'une anode produiraient le signal, chacune d’elles étant

plus petite que le signal total.
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Figure IV.8 : Evénements partagés dans la région du gap (interpixel) de la configuration

1HMPD (seulement 4 pixels présenté). L’interpixel entre les pixels est totalement couvert par
I’épaisseur septale du collimateur. Cependant, il existe une fraction des événements partagés

survenant dans cette région en raison de la pénétration septale et des photons diffusés.

Avec une configuration pixélisée, la résolution spatiale intrinséque est égale a la taille du
pixel, si nous n'avons pas un partage des charges entre les pixels voisins. Pour un pas fixe du
pixel, la résolution spatiale varie en fonction de la taille des pixels et de la taille d’interpixel.
A cette fin, une analyse quantitative de la variation de la taille des pixels et de I'interpixel a
été faite sur les événements partagés, responsables de la fraction de partage des charges

entre les pixels (Figure 1V.9).
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Figure IV.9 : Variation de la fraction des événements partagés en fonction la taille du pixel et
l'interpixel pour la configuration 1IHMPD (a gauche) et 4HMPD (a droite) pour trois longueurs

des trous.

Compte tenu des résultats précédents, le compromis entre la résolution spatiale et la
sensibilité est toujours existant surtout avec la variation des caractéristiques du détecteur et
du collimateur. Donc, on peut conclure qu'une combinaison optimale des caractéristiques de
ces derniers pourrait nous permettre de proposer pour un nouveau systeme d'imagerie
SPECT clinigue a base du semi-conducteur CZT. Avec notre configuration 4HMPD, les
événements partagés ont été réduits considérablement (Figure IV.9). Les évenements
partagés sont diminués de 12.8% a 8.5% avec les configurations 1HMPD et 4HMPD,

respectivement.

1V.2.5. Evaluation de la résolution spatiale reconstruite dans I'’eau
La figure IV.10 montre la comparaison qualitative des coupes reconstruites du fantome

NEMA modifié équipé des trois sources et le tableau V.3 montre les valeurs quantitatives
selon deux types d’algorithmes de reconstruction différents (FBP et OSEM incluant la
modélisation géométrique de la PSF). Avec la configuration 4HMPD, nous avons des
résolutions spatiales reconstruites trés encourageante dans les trois directions; radiale,
tangentielle et centrale en utilisant l'algorithme de rétroprojection filtré (FBP). Nous
obtenons une nette amélioration de la résolution spatiale tomographique en utilisant la
reconstruction itérative OSEM incluant la modélisation de la PSF (par exemple, la résolution

spatiale centrale reconstruite avec I'algorithme OSEM incluant une modélisation de la PSF
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pour la configuration 4HMPD et la configuration 1HMPD sont de 6.6 mm et 13.3 mm,

respectivement).

Figure IV.10: Coupes reconstruites du fantéme simulé NEMA des trois sources pour la
configuration IHMPD avec les algorithmes de reconstruction: (a) FBP, (b) OSEM + PSF et pour
la configuration 4HMPD: (c) FBP et (d) OSEM + PSF.

Tableau IV.3 : Comparaison de la résolution spatiale reconstruite des gamma de 140 keV
pour les configurations 1IHMPD et 4HMPD avec des algorithmes de reconstruction FBP et
OSEM incluant une modélisation de la résolution (correction PSF). La résolution spatiale
reconstruite de notre configuration 4HMPD a été améliorée par un facteur deux par rapport

a la configuration standard 1HMPD.

1HMPD 4HMPD
FBP OSEM+PSF FBP OSEM+PSF
Centrale (mm) 17.0 13.3 8.3 6.6
Radiale (mm) 16.4 12.5 8.4 5.5
Tangentiel (mm) 11.8 9.9 6.5 5.0

IV.2.6. Evaluation de la performance totale avec le fantome Jaszczak
Afin d’évaluer les performances de notre configuration 4HMPD, nous la comparons a la

configuration 1HMPD en utilisant le fantome Jaszczak. Les projections de ce dernier ont été
simulées par simulation MC a l'aide de la plateforme de simulation GATE. La figure IV.11
illustre les projections obtenues. Les coupes reconstruites du fantdome Jaszczak pour les deux

configurations IHMPD et 4HMPD avec |'algorithme FBP sont présentées a la figure IV.12.
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Tout d’abord, cette comparaison des coupes met en évidence la supériorité qualitative due a
I'utilisation de notre configuration 4HMPD. La sphéere ayant un diameétre de 14 mm et le
troisieme secteur avec un diametre de 11.1 mm sont clairement visibles pour notre

configuration proposée 4HMPD grace a I'utilisation d’un collimateur avec des trous réduit.
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Figure IV.11 : Projections du fantéme Jaszczak pour le Tc-99m (140 keV) avec la configuration

1HMPD (a gauche) et la configuration 4HMPD (a droite).

Tableau IV.4 : Valeurs du contraste (%) pour différents diamétres des sphéres du fantéme
Jaszczak modifié pour la configuration IHMPD et la configuration 4HMPD. La configuration

4HMPD présente un contraste plus élevé que la configuration 1HMPD.

Diamétre des 32 28 24 18 14 12.7

sphéres (mm)

1HMPD 39.1 29.7 178 2.8 - -
4HMPD 63.1 53.8 342 312 251 3.1

Les images reconstruites du fantdme Jaszczak de notre configuration proposée ont fourni
des coupes avec une résolution spatiale et un contraste plus élevé malgré I'utilisation d’'une
faible activité. Le contraste de la plus grande sphére est de 63.1% et 39.1% pour les

configurations 4HMPD et 1HMPD, respectivement (Tableau IV.4).
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Figure IV.12 : Coupes reconstruites représentatives du fantéme Jaszczak modifié pour la
configuration 1HMPD (a gauche) et la configuration 4HMPD (a droite). La configuration
4HMPD montre une grande amélioration en termes de résolution et de contraste méme avec

une sensibilité faible.
IV.3. Optimisation de la configuration 1H/4HMPD

De nombreux parametres différents, tels que les caractéristiques du détecteur et du
collimateur, doivent étre choisis correctement afin d'avoir la combinaison parfaite qui
permet une meilleure performance du systeme. Les caractéristiques du collimateur double
couches 1H/4HMPD et les configurations IHMPD et 4HMPD sont présentées dans les
tableaux IV.5 et IV.6. Le collimateur 1H/4HMPD avec les longueurs des trous de (13 mm et
20 mm) respectivement pour les parties 1HMPD et 4HMPD nous permet d’obtenir de
meilleures performances (une bonne résolution spatiale pour une efficacité fixe du
collimateur WEHR).
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Le Tableau IV.7 montre une comparaison du calcul analytique et de la simulation Monte
carlo de la variation de la résolution spatiale du collimateur en fonction de la distance
source-collimateur pour les trois types de configurations du collimateur (1HMPD,

1H/4HMPD et 4HMPD).

Tableau IV.5 : Spécifications des collimateurs obtenus par simulation MC pour les trois types

de configurations 1HMPD, 4HMPD et 1H/4HMPD optimale.

Longueur |-l (mm) Diameétred (mm) Epaisseur septale (mm)
4HMPD 0-19.1 1.03 0.2
1HMPD 45-0 2.26 0.2
1H/4HMPD 20/13 2.26/1.03 0.2/0.2

Tableau IV.6 : Comparaison analytique et MC des efficacités géométriques g et FWHM pour
le collimateur double couche, dont I'épaisseur des couches est choisie pour obtenir g =

1,71x10 dans les simulations MC.

l1-12 (mm)
MC 45-00 | 40-1.2 | 3548 | 30-7.9 | 25-10.7 | 20-13.0 | 15-14.2 | 10-15.3 | 5-17.0 | 0-19.1
gx10*
1.75 1.73 1.73 1.76 1.77 1.77 1.77 1.77 1.74 1.76
Analytique
FWHM(mm)
MG 7.34 7.26 6.93 6.75 6.59 6.52 6.66 6.84 6.84 6.67
FWHM(mm)
7.37 7.32 7.00 6.80 6.63 6.55 6.69 6.87 6.85 6.67
Analytique
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Tableau IV.7 : Variation de la résolution spatiale en fonction de la distance source-
collimateur pour une efficacité fixe pour les trois configurations 1HMPD. 4HMPD et la

configuration multicouche 1H/4HMPD obtenue par simulation MC (en haut) et I'expression

analytique que nous avons développé (en bas).

Ltmm) 45-0.0 | 40-1.2 35-4.8 30-7.9 25-10.7 | 20-13.0 | 15-14.2 | 10-15.3 5-17.0 0-19.1
b(cm)
2 3.29 3.35 3.19 3.13 3.05 2.97 291 2.82 2.61 2.49
4 4.3 4.32 412 4.02 3.92 3.83 3.82 3.79 3.64 3.37
6 5.31 5.3 5.06 4.92 4.8 4.72 4.76 4.8 4.7 4.47
8 6.33 6.28 5.99 5.83 5.68 5.61 5.7 5.82 5.76 5.57
10 7.34 7.26 6.93 6.75 6.59 6.52 6.66 6.84 6.84 6.67
12 8.35 8.24 7.87 7.66 7.48 7.41 7.62 7.86 7.91 7.77
14 9.37 9.24 8.81 8.57 8.38 8.32 8.57 8.9 8.97 8.88
16 10.4 10.2 9.74 9.49 9.28 9.23 9.53 9.92 10.1 9.97
18 114 11.2 10.7 10.4 10.2 10.2 10.5 11.0 111 111
20 12.4 12.2 11.6 11.3 11.1 111 11.5 12.0 12.2 12.2
-l(mm)
45-0.0 | 40-1.2 | 35-4.8 30-7.9 25-10.7 | 20-13.0 | 15-14.2 | 10-15.3 5-17.0 0-19.1
b(cm)
2 3.28 3.29 3.20 3.13 3.05 2.96 2.89 2.78 2.55 2.17
4 4.30 4.30 4.15 4.04 3.92 3.82 3.80 3.76 3.59 3.30
6 5.32 5.30 5.10 4.95 4.81 4.72 4.75 4.79 4.67 4.42
8 6.35 6.31 6.05 5.87 5.72 5.63 5.72 5.82 5.76 5.55
10 7.37 7.32 7.00 6.80 6.63 6.55 6.69 6.87 6.85 6.67
12 8.39 8.33 7.95 7.73 7.54 7.47 7.67 7.91 7.94 7.79
14 9.41 9.34 8.91 8.65 8.45 8.39 8.64 8.96 9.04 8.92
16 10.43 10.35 9.86 9.58 9.37 9.31 9.62 10.01 10.13 10.04
18 11.45 11.36 10.81 10.51 10.28 10.24 10.60 11.06 11.23 11.17
20 12.47 12.37 11.77 11.44 11.20 11.26 11.58 12.11 12.33 12.29
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La figure V.13 (A) montre clairement un épaulement au niveau du profil d’intensité du
collimateur 1H/4HMPD. Avec ce collimateur nous identifions la séparation des profils
d’intensités de deux sources ponctuelles séparées par leurs FWHM (figure V.13 (b)). Ce
collimateur optimisé permet d’obtenir des images de haute résolution spatiale avec une
faible activité injectée du Tc-99m (y del140 keV) et des gammas d’énergie 245 keV. L’étude
de l'effet de la pénétration septale du profil d’'une source linéaire montre clairement

I’avantage du collimateur 1H/4HMPD par raport les configurations 1IHMPD et 4HMPD (figure

IV.13 (c)).
A 140 ke B 140 ket ¢ 245 ke
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Figure IV.13 : A et C : Profil d'intensité & 140 (u=2.73mm™) et 245 keV (u=0.71mm™) pour une
source ponctuelle a 10 cm obtenu par simulation MC selon le protocole NEMA 2018 pour un

détecteur pixélisé. B: Profil d'intensité simulé par MC de deux sources ponctuelles a 10 cm et

séparée de FWHM+0.1mm.

La figure IV.14 montre aussi qu’il y a une bonne validation des calculs de la FWHM basés sur
le calcul analytique et la simulation Monte Carlo. Le pouvoir de séparation au niveau du
fantome a barres a été aussi étudié (figure 1V.15). Il y a une amélioration du contraste pour
les petites sphéres de diamétre 3 mm pour la configuration multicouche 1H/4HMPD. Les
coupes transversales du fantdme Jaszczak montre clairement des spheres uniformes et bien

rendu avec moins d’atténuation en profondeur avec notre collimateur multicouche proposé

(figure 1V.16).
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Figure IV.14 : A : FWHM (o) et résolution spatiale (o) a 140 keV en fonction de la distance b
au collimateur telle que définie par le protocole NEMA 2018 pour détecteur pixélisé. Lignes
: équation analytique. Cercles : FWHM calculé avec MC. Carrés : résolution spatiale

calculée avec MC. B : rapport au ITHMPD 45mm.
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Figure IV.15 : Simulation MC a haute statistique des fantémes a barres acquis en mode

corps entier.
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Figure IV.16: Coupe reconstruite (avec I'algorithme FBP) de I'acquisition SPECT a haute

statistique de l'insert de cylindres chaud du fantéme Ultra Deluxe Jaszczak simulé avec le code

MC pour un rayon de rotation de 20 cm.
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Discussion

Dans un premier temps, nous avons réalisé des études de simulation et modélisation
analytique qui sont plus pratiques et rentables pour comparer les performances des
collimateurs utilisés dans les nouveaux systemes d’imagerie SPECT a base de semi
conducteur CZT. Il est évident que la résolution spatiale du systéme dépend a la fois de la
résolution spatiale intrinseque et de la résolution spatiale géométrique du collimateur.
D’une part. la résolution spatiale intrinseque dépend fortement de la taille des pixels de
détection et d’autre part, la résolution spatiale géométrique du collimateur dépend
également des caractéristiques du collimateur et de la distance source-collimateur. Pour
cela, nous avons évalué la combinaison des parameétres du détecteur/collimateur en
trouvant le compromis entre la résolution spatiale et la sensibilité. Weinmann et al. (
Weinmann et al. 2009) ont montré que la résolution du systeme du détecteur pixélisé
(configuration 1HMPD) est égale a la résolution spatiale du collimateur car chaque pixel et
trou de collimation sont indépendants des autres pixels et trous. De plus, les équations
classiques du collimateur a trous paralléles ne sont pas utilisées pour le détecteur pixélisé.
Les équations classiques ont été déterminées pour un détecteur a cristal continu, avec des
contraintes entre I'alignement du trou du collimateur et le cristal de détection. Cependant, il
existe toujours une corrélation directe entre le trou de collimation et le pixel de détection

pour le détecteur pixélisé.

La premiere différence entre un détecteur a base de scintillations Nal (Tl) et un détecteur
pixélisé a base de semi-conducteur CZT résulte au niveau de la géométrie, de I'épaisseur du
cristal et de la configuration du collimateur. Vu des pouvoirs d’arrét différents, I'efficacité du
détecteur BrightViewXCT avec 9.5 mm d’épaisseur est égale a |'efficacité du détecteur
pixélisé en CZT avec seulement 5 mm. L'épaisseur du cristal doit étre choisie correctement
pour obtenir une meilleure atténuation des photons surtout pour radioéléments ayants des
énergies élevées. Chen et al. (Chen et al. 2008) ont recommandé une épaisseur du cristal CZT

de 10 a 20 mm adaptée aux applications des photons de haute énergie.

Un détecteur a base de semi-conducteur CZT offre une bonne résolution énergétique, une
bonne résolution spatiale intrinseque et une meilleure sensibilité que les détecteurs a base

de scintillations Nal (TI). Une sensibilité plus élevée qui va engendrer un minimum de temps
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d’acquisition sans sacrifier la qualité de I'image. Par conséquent, la réduction du temps
d’acquisition permet de réduire la géne des patients et de réduire davantage les artefacts
d'images causés par les mouvements du patient. Comme le montre la figure IV.1, la
résolution énergétique améliorée du détecteur CZT permet de distinguer les événements
primaires et secondaires, qui sont primordiaux dans l'imagerie simultanée a deux
radioéléments. Une bonne résolution en énergie engendre une réduction de la fenétre en
énergie sélectionnée, ce qui réduira ainsi la contribution des évenements diffusés au niveau

des images, ce qui impliquera une amélioration du contraste des images.

Dans la figure IV.1 du spectre en énergie de la configuration 1THMPD, nous avons un faible
effet de la trainée au niveau du c6té inférieur du pic photoélectrique qui est présent au
niveau des cas expérimentaux (Holstensson et al. 2015). Comme prévu dans nos simulations,
nous n’avons pas observé cet effet au niveau du spectre simulé. Cela est due au faite que la
simulation des caractéristiques électriques n’est pas prise en compte au niveau de notre
étude. Cet effet est également lié aux caractéristiques du détecteur, telles que I'épaisseur du
cristal, la mobilité des trous et la profondeur d’interaction du photon gamma incident au
cristal. Hruska et al.(Hruska and O'Connor 2008) ont pu mesurer et corriger cet effet en
combinant une méthode basée sur la simulation de Monte Carlo et des mesures
expérimentales pour la gamma caméra pixélisée LumaGem 3200S CZT. Fritz et Shikhaliev
(Fritz and Shikhaliev 2009) ont également recommandé de réduire cet effet au niveau d’une
géométrie planaire d’un détecteur pixélisé en CZT avec une irradiation inclinée au lieu d’'une
incidence normale. Les pics caractéristiques des rayons-X des matériaux Cadmium (Cd).
Tungsténe (W) et Plomb (Pb) au niveau du spectre en énergie du détecteur a grand champ

de vue en CZT ont été également identifiés.

La résolution spatiale du détecteur pixélisé a grand champ de vue en CZT (configuration
1HMPD) est dégradée par rapport a celle du détecteur BrightViewXCT (Tableau IV.1). Cette
dégradation est due a la taille large des trous de la collimation utilisée dans les modules du
systeme D-SPECT. Cependant, nous avons constaté que pour les distances trés proches de la
surface du collimateur, la résolution spatiale de la configuration 1THMPD dépasse celle du
détecteur BrightViewXCT, ce qui permet des applications de scintigraphie mammaire.

L'étude présentée par Hruska et al. (Hruska et al. 2005) ont révélé également qu’un
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détecteur a base de semi-conducteurs CZT a une résolution spatiale plus élevée qu’un
détecteur conventionnel a base de scintillations Nal (TI) pour une distance source-

collimateur inférieure a 5 cm.

Comme illustré sur la figure IV.5, la plus petite pente de la ligne droite de variation de la
résolution spatiale avec la distance source-collimateur donne toujours une meilleure
résolution spatiale. L'utilisation d'un collimateur a grand trou se détériore fortement la
résolution spatiale au profit de la sensibilité. La figure IV.6 montre également que la
résolution spatiale est améliorée en augmentant la longueur des trous du collimateur et en
réduisant la taille des pixels. Cependant, avec les petites tailles des pixels, il y a une
augmentation de partage des charges entre les pixels adjacents et le pixel concerné par
I'interaction. Pour obtenir une bonne résolution spatiale pour des émetteurs gammas de
moyenne et haute énergie et maintenir un niveau acceptable de la pénétration septale des
photons, une grande épaisseur septale ou des longueurs des trous du collimateur long
doivent étre utilisées. Cependant, 'augmentation de I'épaisseur septale est limitée par la
largeur fixe de I'interpixel qui existe entre les pixels du détecteur et une augmentation de la
longueur du trou du collimateur est nécessaire avec un détecteur pixélisé en CZT. Une
épaisseur septale optimale de 0.32 mm avec un grand détecteur pixélisé en CZT a été
rapportée au niveau de |'étude optimisé d’un collimateur indépendant des énergies des
émetteurs utilisés par Weng et al.(Weng et al. 2016). Toutefois, dans le cas d’un bon
enregistrement du trou et de l'interpixel, cela peut favoriser la perte d’événements dans
cette région. Ce qui est également été rapporté par Bolotnikov et al. (Bolotnikov et al. 1999)

de ne pas dépasser un interpixel de 300um.

La figure IV.7 présente la variation de la résolution spatiale et la sensibilité en fonction de
I'épaisseur septale (ou interpixel) des configurations 1HMPD et 4HMPD. Il est évident que la
sensibilité est améliorée en diminuant la longueur des trous du collimateur ou en
augmentant le diamétre des trous. Cependant, pour une longueur de trous du collimateur
de 15.7 mm et une épaisseur septale de 100um, la pénétration septale a augmentée
inutilement la sensibilité ce qui s’accompagnée d’une réduction de la qualité des images, et

ainsi détériore également la résolution spatiale.
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En effet, la résolution spatiale du détecteur pixélisé a grand champ en CZT est différente a
celle du systeme BrightViewXCT en raison des largueurs et longueurs des trous différents.
Les longueurs des trous du collimateur utilisé au niveau de notre détecteur pixélisé a grand
champ de vue sont plus courtes (21.7 mm) avec un diametre plus grand (2.26 mm) par
rapport a la caméra conventionnelle BrightViewXCT (27 mm et 1.6 mm). Niimi et al.(Niimi et
al. 2017) ont constaté que la résolution géométrique du collimateur du systéme D-SPECT est
de 1.75 fois inférieure a celle du détecteur BrightViewXCT équipé d’un collimateur LEGP. En
outre. l'angle solide des collimateurs paralléles au niveau du systéme D-SPECT est 8 fois
supérieur aux collimateurs paralléles classiques (Gambhir et al. 2009). En raison de 'angle
solide d'acceptation des trous élevé, la sensibilité est améliorée au détriment de la
résolution spatiale. Zhang and Zeng (Zhang and Zeng 2010) ont également comparé un
collimateur haute résolution et un collimateur haute sensibilité avec modélisation de la PSF
par un modele a céne inverse. lls ont démontré qu’une utilisation d’un collimateur haute
sensibilité doit avoir un angle solide des trous entre 6.3° a 9.4° afin d'avoir un bruit
acceptable dans les images SPECT cardiaques sans dégradation de la résolution spatiale, ces

résultats sont basés sur le calcul suivant:

Hole diameter) 360

2xHole length X (35)

— -1
HOleangle solid = tan ( T

Avec cette équation, le détecteur BrightViewXCT et notre configuration 1IHMPD des modules
de la D-SPECT ont des angles d’ouvertures des trous de 3.6° et 5.9°, respectivement. Par
conséquent, nous pouvons donc considérer que le collimateur LEHR du détecteur
BrightViewXCT est un collimateur haute résolution a linstar du collimateur de Ia
configuration 1HMPD des modules de la D-SPECT qui est considéré comme collimateur
haute sensibilité. Donc, la sensibilité est améliorée au détriment de la résolution spatiale, ce
qui implique obligatoirement l'intégration d’'une méthode de compensation de la PSF au
niveau de |'étape de reconstruction. Cependant, le calcul du temps de reconstruction avec
un collimateur haute sensibilité nécessite plus de temps qu’un collimateur haute résolution
spatiale. Le travail présenté par Lau et al (Lau et al. 2000) a recommandé que si un
algorithme de compensation de la résolution spatiale est incorporé avec une méthode de
reconstruction itérative pour des examens cardiaques, le collimateur a usage général (LEGP)

serait le collimateur le plus approprié que celui de haute résolution (LEHR).
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La figure IV.8 montre que les événements partagés dans l'interpixel dus essentiellement a la
contribution de la pénétration septale et des photons diffusés. Le photon s'échappe du pixel
concerné par l'interaction et interagit en second temps par effet Compton avec les pixels
adjacents et l'interpixel. Comme conséquence, ces photons mal positionnés augmentent
I'effet de partage de charges et détériorent la résolution spatiale. Cette derniere sera
améliorée si la correction du partage des charges est appliquée, comme indiqué par Zheng
et al. (Zheng et al. 2016). Ces auteurs ont proposé deux approches de correction basées sur
I’'analyse des signaux transitoires et de partage des charges pour des détecteurs pixélisés en

CZT.

L'étude présentée par Iniewski et al.(Iniewski al. 2007) a également confirmé qu’il y a une
augmentation de partage des charges si les événements interagissent directement avec
I'interpixel. Dans notre cas, l'interpixel est couvert par les septas du collimateur, toutefois,
les événements partagés ont également augmenté. En réalité, nous avons remarqué que
lorsqu’on utilise une petite taille de I'interpixel, les événements partagés entre les pixels
sont amplifiés, et en plus, la pénétration septale a également augmenté la sensibilité
inutilement ce qui réduit la qualité de I'image. Dans le cas d’élargissement de l'interpixel, de
nombreux événements s’arrétent a ce niveau, ce qui accroit la perte d’événements dans

cette région (Figure IV.9).

Pour cela, le recours vers une configuration avec la configuration 4HMPD a permis de garder
la méme taille du pixel en minimisant seulement la taille des trous (Boutaghane et al. 2019).
Ceci a permis d’avoir une bonne résolution spatiale avec une sensibilité acceptable. Cette
nouvelle configuration 4HMPD a permis aussi d’avoir un systeme de lecture moins
encombrant, double épaisseur septale résultent d’une faible pénétration septale et moins
d’événements partagés entre les pixels a celle de la configuration classique 1HMPD. La
réduction de largeur du trou utilisée avec la configuration 4HMPD a amélioré
considérablement la résolution spatiale reconstruite (Tableau IV.3 et Figure IV. 10) et le
contraste (Tableau IV.4 et Figure IV.11). Le tableau IV.8 compare les performances de la
configuration 4HMPD par rapport a divers systemes commercialisés avec des collimateurs

LEHR et du collimateur optimisé proposé par Weng et al. (Weng et al. 2016). La configuration
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4HMPD proposée montre des performances d'imagerie prometteuses et surpasse celles de

caméras conventionnelles existantes a base de scintillations Nal (TI).

Tableau IV.8 : Comparaison de la résolution spatiale et la sensibilité a une distance source-

collimateur de 10 cm pour plusieurs constructeurs.

1HMPD Weng et BrightViewXCT GE Infinia
al.2016
Resolution 5.7 6.9 7.4 7.4
spatiale (mm)
Sensibilité 192 261 168 160
(cpm/uCi)

Afin de minimiser la pénétration septale avec |'utilisation des photons de moyenne énergie
au niveau de la configuration 4HMPD proposée, un nouvel concept qui combine les deux
configurations a été étudié. Le but de ce travail est d'évaluer les performances d'un
collimateur multicouche (1H/4HMDP) réalisé en empilant ces deux types de collimateurs
(IHMPD et 4HMDP) pour des émetteurs gamma de basse et moyenne énergie. Des
expressions analytiques de I'efficacité géométrique du collimateur 1H/4HMDP et la largeur a
mi-hauteur (FWHM) ont été dérivées. De plus, un code Monte Carlo (MC) de tracage de
rayons gamma « Gamma Ray-tracing» a été développé pour évaluer la fonction
d'étalement du point (PSF) du collimateur et pour simuler des acquisitions planaires et

tomographiques SPECT.

De nombreux parametres du collimateur et détecteur a semi-conducteur pixélisé doivent
étre choisis correctement pour obtenir la combinaison parfaite en raison de la résolution a
haute énergie, de la meilleure résolution spatiale et de la sensibilité. La meilleure
optimisation entre la géométrie du détecteur et les caractéristiques du collimateur peut
résoudre certains problémes d'amélioration du compromis entre la résolution spatiale et la
sensibilité. Nous avons démontré précédemment les améliorations de la résolution spatiale
de la configuration 4HMPD avec un grand détecteur CZT pixélisé méme avec une faible
activité. De plus, cette configuration a également été intégrée aux nouvelles générations du
détecteur VERITON-CT de Spectrum Dynamics et StarGuide de GE. Cependant, le seul
probleme avec cette configuration réside dans la pénétration septale élevée lors de

['utilisation d'émetteurs de photons de moyenne énergie.

91



Chapitre 1V : Résultat et discussion

Avec des photons gamma de moyenne énergie, le cristal doit étre suffisamment épais pour
augmenter l'efficacité et le collimateur doit avoir une épaisseur septale épaisse, ce qui rend
difficile la coincidence avec l'espace interpixel. Pour cela, afin d'éviter le probleme de la
pénétration septale, l'utilisation d'un septa épais ou d'une grande longueur de trou de
collimateur est obligatoire. Cependant, nous sommes limités a augmenter I'épaisseur des
septas qui ne s'alignent pas avec l'interpixel. Pour cela, I'augmentation de la longueur des
trous du collimateur, permettant d'obtenir une haute résolution avec des performances de
sensibilité acceptable, est la solution proposée avec le nouveau détecteur polyvalent GE
Discovery 870 NM/CT CZT par rapport au premier systéme D-SPECT de Spectrum Dynamics.
Pour surmonter ce probléme, ['utilisation d'une configuration bicouche 1H/4HMPD

représente une solution.

Dans ce travail, la combinaison optimale (configuration 1H/4HMPD) a été étudiée. La
configuration multicouche (1H/4HMPD) est également réalisée pour maximiser la résolution
spatiale en fonction de la distance source-collimateur. Aprés cela, la configuration combinée
optimale 1H/4HMPD a été sélectionnée comme celle qui a le plus grand gain de résolution
spatiale, qui a des conditions d'efficacité de collimateur similaires avec la configuration

1HMPD pour un collimateur WEHR a haute efficacité (longueur de trou de 45 mm).

L'étude a montré un accord relatif de 3% et 1 % entre les résultats des expressions
analytiques et ceux obtenu par simulation MC pour I'efficacité et le FWHM, respectivement
(Tableau IV.5). Cet accord est une validation mutuelle du code MC et des équations
analytiques. De plus, si on utilise un seul collimateur monocouche, ces équations se
réduisent aux efficacités géométriques conventionnelles et FWHM. Enfin, la simulation GATE

a validé la PSF du collimateur 1H/4HMPD obtenue avec notre code MC rapide.

La longueur des deux couches a été optimisée pour obtenir la meilleure résolution spatiale
tout en gardant I'efficacité géométrique égale a celle du collimateur IHMPD de 45 mm de
longueur. Une combinaison optimisée de la configuration 1H/4HMPD avec des longueurs de
trous respectives de 20 mm et 13 mm a été obtenue. L'épaisseur totale de notre
configuration combinée est réduite d'environ 27 % par rapport au collimateur WEHR. Pour
des distances source-collimateur supérieures a 5 cm et une efficacité géométrique du

collimateur fixe, la résolution spatiale de ce collimateur optimal 1H/4HMPD est supérieure
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de celle du collimateur 1HMPD de 45 mm de longueur et celle du collimateur 4HMPD de
19.1 mm de longueur. Notre configuration 1H/4HMPD est considérée comme la meilleure
solution pour les examens planaires et tomographiques de I'imagerie métabolique. Une
autre amélioration a été observée dans les simulations d'images planaires de fantémes de
barres et du fantdme ultra Deluxe de Jaszczak avec des cylindres chauds. Remarquablement,
la résolution spatiale a été préservée le long de la profondeur des coupes du fantome

Jaszczak.

La résolution spatiale est la distance minimale entre deux sources ponctuelles nécessaire
pour distinguer deux pics dans le profil d'intensité traversant les deux sources. La résolution
spatiale est assimilée a la FWHM de la PSF. En fait, cette égalité n'est exacte que pour la PSF
sous forme non gaussienne qui donne un profil d'intensité constant entre deux sources
ponctuelles séparées par la FWHM. Cependant, cette approximation est assez précise pour
les PSF de forme gaussienne. La PSF du collimateur 1H/4HMPD présente un épaulement sur
la région basse confirmé par la simulation GATE (Figure IV. 13 A). Lorsque la distance entre
deux sources est inférieure a la FWHM, [|'épaulement d'une source s'ajoute a la position de
pointe de l'autre et réciproquement. En conséquence, la profondeur de la vallée est
augmentée (Figure IV. 13B). Pour cela, il est obligatoire pour une meilleure évaluation de la
résolution spatiale d'utiliser une autre alternative de la source ponctuelle isolée ainsi que
des fantomes barres et Jaszczak. La figure IV.14 montre que cette fonctionnalité améliore la
visualisation d'une échelle de motif inférieure a la FWHM, mais au prix d'un contraste
l[égerement inférieur pour une échelle de motif supérieure a la FWHM. Remarquablement, la
figure IV.16 montre que le contraste en utilisant le 1H/4HMPD est bien conservé lorsqu'on
s'éloigne du collimateur et le long de la profondeur de la coupe du fantéme Jaszczak Ultra
Deluxe. Cette meilleure uniformité de résolution spatiale se traduit par une meilleure
reproduction de la forme circulaire des cylindres externes. Ces deux avantages sont

également valables pour les rayons gamma de 245 keV.

Cet incroyable avantage d'avoir un épaulement dans la PSF est considéré comme un
paradigme. En effet, il est admis que plus la diminution de la PSF est rapide, meilleure est la
résolution spatiale. Au contraire, les présentes simulations montrent qu'un épaulement

étroit peut améliorer la résolution spatiale. Malgré une recherche documentaire
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approfondie parmi les études de collimateurs ou de lentilles optiques, nous n'avons trouvé
aucun autre travail décrivant cet effet. Des études théoriques et de simulation pour
déterminer la forme optimale de I'épaulement seront précieuses. Cependant, la conception
et la construction du collimateur permettant la forme optimale de la PSF pourraient étre tres

difficiles et méme impossibles.

Notre étude présente plusieurs limitations incluant le fait de négliger la diffusion intra-
septal. Ce choix a été justifié par l'intention de valider le code MC avec les expressions
analytiques dans lesquelles la diffusion des septas ne peut pas étre modélisée. Une autre
raison était d'obtenir un code MC rapide de type ray-tracing permettant une simulation
SPECT rapide afin de faciliter une premiére optimisation des parameétres du collimateur.
Enfin, la simulation GATE de la PSF qui incluait la diffusion intra-septal est trés similaire a

celle obtenue avec le code MC rapide ray-tracing.

De toute évidence, les performances réelles de la configuration 1H/4HMDP seront entravées
par le bruit statistique, I'atténuation et la diffusion du fantobme ou patient des cas clinique.
Cependant, cette étude visait a évaluer les performances intrinseques du collimateur. Ces
performances intrinseques devront encore étre évaluées dans des systemes SPECT non
conventionnels tels que réalisés par les caméras StarGuide de GE et systeme VERITON-CT de
Spectrum-Dynamics. Une acquisition SPECT plus réaliste a l'aide de la simulation MC devra
étre effectuée. Une autre réelle limitation de notre étude se résume au prototype de
fabrication de ce nouveau collimateur pour montrer vraiment l|'avantage de notre
configuration multicouche 1H/4HMPD pour un collimateur a haute résolution spatiale. Des
études expérimentales complémentaires doivent également étre réalisées afin de confirmer

les résultats théoriques.
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Les systemes d’imagerie SPECT ont connu des progres considérables, depuis I'avenement
de la nouvelle génération des systémes SPECT dédiés a base du semi-conducteur CZT.
Cependant, la géométrie du détecteur et la conception des collimateurs associés ont limité
les applications cliniques a quelques organes (cardiaque et mammaire). Notre principal
objectif est de trouver la meilleure combinaison, entre un détecteur pixélisé a grand champ
de vue et un collimateur a trous paralleles adapté, qui peut fournir des images avec une
keV) afin d’étendre son utilisation a d’autres organes. Pour cela, dans un premier temps,
nous avons proposé un détecteur CZT pixélisé a grand champ de vue avec-collimateur ou
chaque pixel de détection est juxtaposé a quatre trous du collimateur (configuration
4HMPD) (configuration que nous avons comparé a la configuration classique 1HMPD) et

dans un second temps, nous avons proposé le collimateur multicouches 1H/4HMPD.

Pour ces deux collimateurs proposés, nous avons réalisé plusieurs études de

comparaisons. Nos conclusions pour chaque étude sont :

» Nous avons comparé les caractéristiques du détecteur PHILIPS BrightViewXCT
existant en routine clinique et les résultats obtenus par simulation du
détecteur CZT proposé équipé de la configuration 1IHMPD du module D-
SPECT. Cette comparaison a montré une sensibilité de cette derniére tres
élevé (1217.2 vs 158.2) cpm/uCi. Ceci permettra certainement une réduction
de la dose injectée au patient et une amélioration de la qualité des images
cliniques. Cependant, cette étude a aussi montré respectivement par rapport
au détecteur BrightViewXCT, au détriment d’une faible résolution spatiale
(12.5 mm vs 7.4 mm), et une mauvaise résolution spatiale tomographique
centrale (en utilisant I'algorithme de reconstruction itérative OSEM incluant la
modeélisation de la PSF) dans l'air (12.7 mm vs 8.6 mm) et dans I'eau (13.3 mm
vs 10.2 mm).

» Ensuite, la configuration 4HMPD de haute résolution spatiale a été proposée.
Nous avons comparé les performances du détecteur proposé équipé de notre
configuration 4HMPD au méme détecteur équipé de la configuration
classique 1HMPD. Cette étude a montré une amélioration d’un facteur deux

de la résolution spatiale tomographique obtenue par la simulation du



fantdme NEMA équipé de trois sources. La simulation du fantdéme Jaszczak,
nous a permis d’obtenir un contraste tomographique élevé pour la
configuration 4HMPD de (63.1% vs 39.1%) pour les spheres de diamétres
(14mm vs 24 mm) et une fraction des événements partagés réduite (9.8% vs
14.7%) pour les cylindres de diameétres (11.1 vs 15.1 mm). Notre configuration
4HMPD a apporté une nette amélioration de la qualité d'images (haute
résolution spatiale et un meilleur contraste avec une faible activité injectée du
Tc-99m). Nous avons aussi constaté une proportion plus faible d’événements
partagés entre les pixels par rapport a la configuration 1HMPD. Le détecteur
CZT a large champs de vue proposé équipé du collimateur 4HMPD présente
de meilleurs performances par rapport a ce détecteur équipé du collimateur
1HMPD ainsi que par rapport a tous les systemes conventionnels existants a
base du scintillateur Nal(Tl). L'épaisseur septale de notre configuration est
doublement augmentée pour permettre une plus grande réduction de la
pénétration septale des photons gamma au niveau du collimateur. Notre
configuration proposée présente aussi le méme systeme électronique de la
configuration 1IHMPD dédié a la lecture des signaux de sortie des anodes
permettant un montage simple et non encombrant. Nous avons conclu que
les caractéristiques du détecteur et du collimateur jouent un réle crucial dans
la détermination de la qualité de l'image.

Des expressions analytiques de l'efficacité géométrique et de la résolution
spatiale du collimateur multicouche 1H/4HMPD en empilant la configuration
1HMPD a la configuration 4HMPD ont été développés et validés par des
simulations MC. Ces derniéres ont montré qu'a efficacité égale, le collimateur
1H/4HMPD présente une meilleure résolution spatiale que les configurations
1HMPD et 4HMPD. Pour les distances source-collimateur supérieures a 5 cm
(typiquement rencontrées en imagerie SPECT clinique) nous avons observé de
longues queues constantes a 245 keV deux fois inférieures a celles observées
avec le collimateur 4HMPD.Le collimateur multicouche 1H/4HMDP est une
solution prometteuse pour l'imagerie CZT SPECT des radiopharmaceutiques

émetteurs y de basse et moyenne énergies.



Annexe 1

Généralité sur la méthode Monte Carlo

Introduction

1. Principe des simulations Monte Carlo
1.1. Génération des nombres aléatoires

1.2. Echantillonnage

2. Codes de simulation Monte Carlo utilisés en imagerie nucléaire

3. Plateforme du code GATE

3.1. Structure du code GATE
3.2. Construction d’une simulation GATE
Introduction

Les simulations Monte Carlo sont appliquées a différentes applications médicales pour
s’approcher toujours aux données réelles du patient. Ces simulations du transport du
rayonnement a travers les détecteurs et le patient sont devenues le moyen le plus précis
pour optimiser la conception des nouveaux détecteurs et I'évaluation quantitative de Ila
distribution de I'activité au niveau des organes du patient. Donc, il convient de développer
des modeles qui tout en décrivant précisément les phénomeénes d’interaction des photons et
électrons au niveau de toutes les composantes du détecteur en rendant en compte I'impact
de dégradations des performances. lls représentent un meilleur outil de recherche
scientifique pour proposer de nouvelles solutions technologiques permettant d’augmenter
les performances des gamma caméras ainsi qu’une évaluation précise des avantages et des

inconvénients des solutions proposées.

1. Principe des simulations Monte Carlo

Les méthodes de Monte Carlo sont utilisées habituellement pour résoudre des probléemes
physiques et mathématiques complexes, auxquels les calculs analytiqgues ou numériques ne
peuvent pas apporter des solutions. La méthode Monte Carlo est une méthode statistique

permet d’évaluer une fonction d’une densité de probabilité a I'aide de I'utilisation de tirages



aléatoires. Le caractere aléatoire de ces méthodes est a I'origine de leur nom, par analogie
avec les jeux de hasard du projet Manhattan de la ville de Monaco. Cette méthode était
appliquée aussi par Von Neumann pendant la seconde Guerre Mondiale. Fermi et Ulam ont
aussi appliqué la méthode Monte Carlo pour étudier la diffusion des neutrons d’un matériau
fissible. Pour simuler chaque étape d’un processus physique (génération d’une particule,
interaction de la particule), plusieurs tirages de nombres aléatoires peuvent étre
nécessaires.
1.1. Générateurs de nombres aléatoires

Une génération d’une succession de nombres aléatoires sur un systeme informatique par un
algorithme mathématique est appelé un tirage. Ce dernier a la caractéristique que
I'occurrence de chaque nombre aléatoire est imprévisible dorénavant et avec une condition
gu’il passe toujours par certains tests contrélant les écarts types par rapport au caractére
aléatoire. Ces tests de controle sont aussi importants afin de s’assurer que le résultat obtenu
ne soit pas biaisé. Le fonctionnement des simulations de Monte Carlo est particulierement
adapté a la nature probabiliste de [|'émission radioactive et de [linteraction des
rayonnements avec la matiére. Typiquement, un premier tirage aléatoire de la nature de la
source, permet de choisir quel atome radioactif va se désintégrer. Le deuxieme tirage
concerne le mode de désintégration et le troisieme concerne l'angle d'émission. Les tirages
suivants détermineront les lieux d'interaction avec la matiére, la nature des interactions,
I'angle d'émission des particules secondaires éventuelles, jusqu’a épuisement de I'énergie du

rayonnement initial.

2. Plateforme de simulation GATE
2.1. Structure du code GATE

Parmi les nombreux simulateurs disponibles aujourd'hui, aucun n'est considéré comme
standard en imagerie nucléaire, ce qui a motivé le développement d'une nouvelle plate-
forme de simulation Monte-Carlo générique GATE basée sur le software GEANT4. Le
software GATE est développé, par la collaboration de plusieurs institutions "collaboration
Open GATE" en plusieurs versions depuis 2001, initialement dédiée a la simulation
d’applications en SPECT et PET. C’est un code en évolution constante et sa derniere version

GATE 9.0 sortie en 2020. Il regroupe d’environ 200 classes codées en C++ qui constituent le



noyau de GEANT4 (Figure IlI-1). Il intégre aussi des classes de base qui définissent les
mécanismes propres du logiciel GATE, a savoir: la modélisation des géométries et des
sources, le temps et le mouvement, et le suivi des particules tout au long de la simulation.
L'utilisation de GATE repose sur un langage de script. Ce dernier permet de générer des
simulations en définissant tous les éléments d’'une macro de fagon interactive (géométrie du

systeme, processus physiques, source radioactive utilisé et fichier de sortie).

Interface des utilisateurs

Classes d’applications

Cceur du GATE

“

Figure A.1: Structure du code GATE

En particulier, ces classes facilitent la construction d’objets de différentes géométries (box.
sphere...), leur répétition pour former des géométries plus complexes (répétition angulaire,
linéaire ou matricielle), leur positionnement et ainsi le mouvement des volumes (rotation ou
translation). lls existent aussi des classes pour assurer le traitement des évenements

détectés (réponse énergétique, réponse spatiale, temps mort...).

2.2. Construction d’une simulation avec GATE

Nous avons choisi dans ce travail de simulation le systéme prédéfini « SPECThead », décrit
par le code de simulation GATE, dédié aux applications en imagerie planaire et
tomographique SPECT. Trois niveaux sont proposés avec ce systeme: « base » pour
n‘importe volume de détection, « cristal » pour un cristal monolithique et « pixel » pour un
cristal pixélisé. Donc, le niveau « cristal » est utilisé pour le cristal continu et le niveau
« pixel » est utilisé pour le cristal pixélisé. Pour enregistrer les évenements « hits » dans le

v



volume sensible du cristal, on doit attacher ce volume sensible avec un « CrystalSD ». Le
« PhantomSD » permet d’enregistrer également des événements Compton dans les
différents volumes constituants la chaine de détection (cristal, collimateur, back

compartment ...).
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Annexe 2

#V I SUA LI SATION

#/vis/enable 1

#/vis/open OGLSX
#/vis/viewer/set/viewpointThetaPhi 0 90
#/vis/viewer/zoom 10.5

#/vis/drawVolume

#/vis/viewer/flush

#/tracking/verbose 0
#/tracking/storeTrajectory 1
#/vis/scene/add/trajectories
#/vis/scene/endOfEventAction accumulate
#/vis/sceneHandler/create

#/vis/disable

# MANDATORY

/gate/geometry/setMaterialDatabase
/home/physics/Documents/czt/modulel/GateMaterials.db

# GEOMETRY

# World

/gate/world/geometry/setXLength 700 mm
/gate/world/geometry/setYLength 700 mm
/gate/world/geometry/setZLength 700 mm
/gate/world/setMaterial Vacuum

## Create crystal volume

/gate/world/daughters/name CTscanner
/gate/world/daughters/insert box
/gate/CTscanner/geometry/setXLength 44.95 mm
/gate/CTscanner/geometry/setYLength 513.68 mm
/gate/CTscanner/geometry/setZzLength 395.6 mm
/gate/CTscanner/placement/setTranslation -122.475 O
/gate/CTscanner/placement/setRotationAxis 0 0 1
/gate/CTscanner/placement/setRotationAngle 180 deg
/gate/CTscanner/setMaterial Stopall

/gate/CTscanner/daughters/name shielding
/gate/CTscanner/daughters/insert box
/gate/shielding/geometry/setXLength 42.95 mm
/gate/shielding/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/shielding/geometry/setZLength 393.6 mm
/gate/shielding/setMaterial Air
/gate/shielding/placement/setTranslation -1 0 0 mm

Vii

mm



/gate/shielding/daughters/name module
/gate/shielding/daughters/insert box
/gate/module/geometry/setXLength 9.25 mm
/gate/module/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/module/geometry/setZlLength 393.6 mm
/gate/module/setMaterial Air
/gate/module/placement/setTranslation 16.85 0 0 mm

/gate/module/repeaters/insert cubicArray
/gate/module/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/module/cubicArray/setRepeatNumberyY 1
/gate/module/cubicArray/setRepeatNumberZ 1
/gate/module/cubicArray/setRepeatVector 0. 511.68 393.6 mm

/gate/module/daughters/name cluster
/gate/module/daughters/insert box
/gate/cluster/geometry/setXLength 7.25 mm
/gate/cluster/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/cluster/geometry/setZlLength 393.6 mm
/gate/cluster/setMaterial Stopall
/gate/cluster/placement/setTranslation -1 0 0 mm

/gate/cluster/daughters/name pixell
/gate/cluster/daughters/insert box
/gate/pixell/geometry/setXLength 7.25 mm
/gate/pixell/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/pixell/geometry/setZLength 393.6 mm
/gate/pixell/setMaterial Stopall
#/gate/pixell/vis/setColor red
#/gate/pixell/vis/forceWireframe
#/gate/pixell/vis/setLineWidth 1

/gate/pixell/repeaters/insert cubicArray
/gate/pixell/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/pixell/cubicArray/setRepeatNumberY 1
/gate/pixell/cubicArray/setRepeatNumberZ 1
/gate/pixell/cubicArray/setRepeatVector 0. 511.68 393.6 mm
/gate/pixell/cubicArray/autoCenter true
#/gate/pixell/vis/forceSolid

/gate/module/daughters/name backcompartement
/gate/module/daughters/insert box
/gate/backcompartement/geometry/setXLength 2 mm
/gate/backcompartement/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/backcompartement/geometry/setZLength 393.6 mm
/gate/backcompartement/placement/setTranslation 3.625 0 0
/gate/backcompartement/setMaterial Air
/gate/backcompartement/vis/setColor red
#/gate/backcompartement/vis/forceSolid
#/gate/backcompartement/vis/forceWireframe
#/gate/backcompartement/attachPhantomSD
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/gate/backcompartement/daughters/name backl
/gate/backcompartement/daughters/insert box
/gate/backl/geometry/setXLength 2 mm
/gate/backl/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/backl/geometry/setZLength 393.6 mm
/gate/backl/setMaterial Epoxy
/gate/backl/vis/setColor blue
#/gate/backl/vis/forceWireframe
#/gate/pixell/vis/setLineWidth 1

/gate/backl/repeaters/insert cubicArray
/gate/backl/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/backl/cubicArray/setRepeatNumberyY 1
/gate/backl/cubicArray/setRepeatNumberZ 1
/gate/backl/cubicArray/setRepeatVector 0. 511.68 393.6 mm
/gate/pixell/cubicArray/autoCenter true
#/gate/pixell/vis/forceSolid

# Collimatorl
# Create a full volume defining the shape of the collimator

/gate/shielding/daughters/name collimatorl
/gate/shielding/daughters/insert box
/gate/collimatorl/geometry/setXLength 12.7 mm
/gate/collimatorl/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/collimatorl/geometry/setZLength 393.6 mm
/gate/collimatorl/placement/setTranslation 4.875 0 0 mm
/gate/collimatorl/setMaterial Lead
/gate/collimatorl/vis/setColor blue
#/gate/collimatorl/vis/forceSolid
/gate/collimatorl/vis/forceWireframe
#/gate/collimatorl/attachPhantomSD

# Insert the first hole of air in the collimatorl
/gate/collimatorl/daughters/name holel
/gate/collimatorl/daughters/insert box
/gate/holel /geometry/setXLength 12.7 mm
/gate/holel /geometry/setYLength 1.03 mm
/gate/holel /geometry/setZlLength 1.03 mm
/gate/holel/placement/setRotationAxis 1 0 0
/gate/holel/placement/setRotationAngle 90 deg
#/gate/holel/vis/setLineWidth 1
/gate/holel/setMaterial Air
/gate/holel/vis/forceWireframe

##

# Repeat the hole in an array



/gate/holel/repeaters/insert cubicArray
/gate/holel/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/holel/cubicArray/setRepeatNumberY 416
/gate/holel/cubicArray/setRepeatNumberz 320
/gate/holel/cubicArray/setRepeatVector 0. 1.23 1.23 mm
/gate/holel/vis/forceWireframe

# Collimator?2
# Create a full volume defining the shape of the collimator

/gate/shielding/daughters/name collimator2
/gate/shielding/daughters/insert box
/gate/collimator2/geometry/setXLength 20 mm
/gate/collimator2/geometry/setYLength 511.68 mm
/gate/collimator2/geometry/setZLength 393.6 mm
/gate/collimator2/placement/setTranslation -11.475 0 0 mm
/gate/collimator2/setMaterial Lead
/gate/collimator2/vis/setColor blue
#/gate/collimator2/vis/forceSolid
/gate/collimator2/vis/forceWireframe
#/gate/collimator2/attachPhantomSD

# Insert the first hole of air in the collimator

/gate/collimator2/daughters/name hole?2
/gate/collimator2/daughters/insert box
/gate/hole2/geometry/setXLength 20 mm
/gate/hole2/geometry/setYLength 2.26 mm
/gate/hole2/geometry/setZlLength 2.26 mm
/gate/hole2/placement/setRotationAxis 1 0 0
/gate/hole2/placement/setRotationAngle 90 deg
#/gate/hole2/vis/setlLineWidth 1
/gate/hole2/setMaterial Air
/gate/hole2/vis/forceWireframe

# Repeat the hole in an array

/gate/hole2/repeaters/insert cubicArray
/gate/hole2/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/hole2/cubicArray/setRepeatNumberY 208
/gate/hole2/cubicArray/setRepeatNumberZ 160
/gate/hole2/cubicArray/setRepeatVector 0. 2.46 2.46 mm
/gate/hole2/vis/forceWireframe
#/gate/pixell/attachPhantomSD
/gate/systems/CTscanner/module/attach module
/gate/systems/CTscanner/cluster O/attach cluster
/gate/systems/CTscanner/pixel 0/attach pixell
/gate/pixell/attachCrystalSD
/gate/module/attachPhantomSD
/gate/collimatorl/attachPhantomSD
/gate/collimator2/attachPhantomSD



# PHANTOM
# Create the phantom volume

#/gate/world/daughters/name Phantom
#/gate/world/daughters/insert cylinder
#/gate/Phantom/geometry/setRmax 0.15 cm
#/gate/Phantom/geometry/setRmin 0. cm
#/gate/Phantom/geometry/setHeight 0.1 cm
#/gate/Phantom/placement/setTranslation 0. 0. 0. cm
#/gate/Phantom/setMaterial Glass
#/gate/Phantom/vis/setColor blue
#/gate/Phantom/vis/forceSolid

#/gate/Phantom/daughters/name Phantoml
#/gate/Phantom/daughters/insert cylinder
#/gate/Phantoml/geometry/setRmax 0.1 cm
#/gate/Phantoml/geometry/setRmin 0. cm
#/gate/Phantoml/geometry/setHeight 0.1 cm
#/gate/Phantoml/placement/setTranslation 0. 0. 0. mm
#/gate/Phantoml/setMaterial Water
#/gate/Phantoml/vis/setColor blue
#/gate/Phantoml/vis/forceSolid

#PHYSICS

/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion CTscanner 10 nm
/gate/physics/Electron/SetCutInRegion CTscanner 0.01 mm
#/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion CTscanner 1000 um

/gate/physics/addPhysicsList emlivermore

/gate/physics/addAtomDeexcitation
/process/em/fluo true

# INITIALIZATTION

/gate/run/initialize

###Aquisition
/gate/timing/setTime 0 s
/gate/timing/setTime 60 s

# DEFINE THE S OURCE

/gate/source/addSource Sourcel
/gate/source/Sourcel/gps/type Volume

Xi



/gate/source/Sourcel/gps/shape Sphere
/gate/source/Sourcel/gps/radius 0.1 mm
#/gate/source/Sourcel/gps/halfz 0.05 cm
/gate/source/Sourcel/gps/centre 0. 1.23 8.23 mm
/gate/source/Sourcel/gps/particle gamma
/gate/source/Sourcel/gps/energy 140 keV
/gate/source/Sourcel/setActivity 37000000. Bg
/gate/source/Sourcel/gps/angtype iso

# DIGITTIZER

# ADDER
/gate/digitizer/Singles/insert adder

# READOUT

#/gate/digitizer/Singles/insert readout
#/gate/digitizer/Singles/readout/setPolicy TakeEnergyWinner
#/gate/digitizer/Singles/readout/setDepth 1

# ENERGY BLURRING

#/gate/digitizer/Singles/insert blurring
#/gate/digitizer/Singles/blurring/setResolution 0.062
#/gate/digitizer/Singles/blurring/setEnergyOfReference 140. keV

# SPATIAL BLURRING

#/gate/digitizer/Singles/insert spblurring
#/gate/digitizer/Singles/spblurring/setSpresolution 0 mm
#/gate/digitizer/Singles/spblurring/verbose 0

# THRESHOLD ELECTRONICS

/gate/digitizer/Singles/insert thresholder
/gate/digitizer/Singles/thresholder/setThreshold 126 keV
/gate/digitizer/Singles/insert upholder
/gate/digitizer/Singles/upholder/setUphold 154 keV

# DEFINE TRANSFER EFFICIENCY FOR EACH LAYER
#/gate/digitizer/Singles/insert transferEfficiency
#/gate/digitizer/Singles/transferEfficiency/chooseNewVolume crystal
#/gate/digitizer/Singles/transferEfficiency/crystal/setTECoef 0.28

# DEFINE LIGHT YIELD FOR EACH LAYER
#/gate/digitizer/Singles/insert lightYield
#/gate/digitizer/Singles/lightYield/chooseNewVolume crystal
#/gate/digitizer/Singles/lightYield/crystal/setLightOutput 6000

#/gate/digitizer/Singles/insert crystalblurring
#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalResolutionMin
0.055
#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalResolutionMax
0.070

#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalQE 0.59
#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalEnergyOfReference
140. keVv
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# DEADTIME

#/gate/digitizer/Singles/insert deadtime
#/gate/digitizer/Singles/deadtime/setDeadTime 0.00000048 ps
#/gate/digitizer/Singles/deadtime/setMode non-paralysable
#/gate/digitizer/Singles/deadtime/chooseDTVolume pixell

# 0OUTPUT

/gate/output/root/enable

/gate/output/root/setFileName
/home/physics/Documents/czt/modulel/rescontinul27mm20mml40kev823mm
/gate/output/root/setRootSinglesAdderFlag 0
#/gate/output/root/setRootSinglesBlurringFlag O
#/gate/output/root/setRootSinglesSpblurringFlag 0
/gate/output/root/setRootSinglesThresholderFlag 0
/gate/output/root/setRootSinglesUpholderFlag 0

#/gate/output/ascii/enable
#/gate/output/ascii/setFileName
/home/physics/Documents/czt/conference/optimized217mml27mml40kev

#/gate/output/ascii/setOutFileSinglesSpblurringFlag 1
#/gate/output/ascii/setOutFileSinglesBlurringFlag 1
#/gate/output/ascii/setOutFileSinglesThresholderFlag 1
#/gate/output/ascii/setOutFileSinglesUpholderFlag 0

/gate/output/ascii/setOutFileHitsFlag 1
/gate/output/ascii/setOutFileSinglesFlag 1
#/gate/output/ascii/setOutFileSinglesAdderFlag 1

/gate/output/analysis/recordSeptalPenetration true
/gate/output/analysis/setSeptalVolumeName collimatorl

# RANDOM
#/gate/random/setEngineName MersenneTwister
/gate/random/setEngineName Ranlux64
#/gate/random/setEngineSeed default
#/gate/random/setEngineSeed auto
/gate/random/setEngineSeed 123456789
#/gate/random/resetEngineFrom fileName
/gate/random/verbose 1

#/gate/output/projection/enable
#/gate/output/projection/setFileName /reslOcm/reslOcm
#/gate/output/projection/pixelSizeX 3.17 mm
#/gate/output/projection/pixelSizeY 3.17 mm
#/gate/output/projection/pixelNumberX 128
#/gate/output/projection/pixelNumberY 128
#/gate/output/projection/projectionPlane YZ

# EXPERIMENT
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/gate/application/setTimeSlice 60. s
/gate/application/setTimeStart 0. s

/gate/application/setTimeStop

# VERBOSITY
#/control/verbose
#/run/verbose
#/event/verbose
#/tracking/verbose

# LET" S R UN T HE

/gate/application/startDAQ

60. s

SIMULATTON
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Annexe 3

Production scientifique

e Publications internationales

N. Boutaghane, B. Bouzid and H. Zaidi : "Conceptual design of a large
pixelated CZT detector with four-hole collimator matched pixel detector for
SPECT imaging: a Monte Carlo simulation study". Journal of Instrumentation
14(02) 2019, doi.org/10.1088/1748-0221/14/02/P02026.

N. Boutaghane, M. Hesse, B. Bouzid, H. Zaidi, F. Jamar and S.Walrand : "Dual-
layer collimator for improved spatial resolution in SPECT with CZT camera: an
analytical and Monte Carlo study". Journal of Physics, Medecine and biology
67(06)2022, doi.org/10.1088/1361-6560/ac5671.

e Communications scientifiques internationales

N. Boutaghane, B. Bouzid and H. Zaidi: "Large pixelated CZT versus
conventional Nal (TI) gamma camera ". 1* International Conference on
Radiations and Applications, ICRA-2017, Algiers, November 20-23, 2017.

N. Boutaghane, B. Bouzid and H. Zaidi: "The effect of detector/collimator
characteristics on the imaging performance of large pixelated CZT system:
Monte carlo study". 5" International Conference on Radiation Medicine
(ICRM), Clinical applications and innovative approaches: King Faisal Specialist
Hospital & Research Centre (KFSH&RC), Riyadh, KSA, 11-15 February 2018.

N. Boutaghane, B. Bouzid and H. Zaidi: "Design of a large pixelated CZT
detector with four-hole matched pixel detector for Yttrium-90
Bremsstrahlung SPECT imaging: A Monte Carlo simulation study". 2"
International Conference on Radiations and Applications, ICRA-2019, Algiers,
October 28-30, 2019.
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