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Avant-propos 

 

 

 

Les caméras équipées de détecteurs CZT dédiées aux examens cardiologiques sont présentes 
en imagerie médicale nucléaire depuis une décennie environ et participent quotidiennement à 
l’amélioration diagnostique des examens scintigraphiques. 
 

La SFPM a créé un groupe de travail pour d'une part, décrire les notions utiles à la 
compréhension du fonctionnement de ces systèmes d’imagerie aux géométries d’acquisition si 
particulières et d'autre part, recommander les principaux contrôles de qualité nécessaires au 
maintien de la qualité diagnostique de ces imageurs et proposer des tests indépendants de ceux 
proposés par les constructeurs. Enfin, la dernière partie de ce document  apporte un éclairage 
clinique vis-à-vis de l’utilisation des caméras CZT cardiaques dédiées,  qui précise l’intérêt des 
contrôles de qualité mis en avant dans le rapport.  

Le conseil scientifique tient à féliciter le groupe de travail pour les qualités scientifiques et 
rédactionnelles de ce travail, et à remercier les relecteurs de ce document, qui en ont également 
souligné l'intérêt. 

 
 

Le CS de la SFPM composé de : 
Corinne Barrau, Marie-Claude Biston, Sophie Chiavassa, Ludovic Ferrer, Joël Greffier, Lama 
Hadid-Beurrier, Thomas Lacornerie, Philippe Meyer, Charlotte Robert, Luc Simon.  

 

 

 

 

Ce rapport est issu d’un travail d’experts basé sur des informations provenant de sources 
considérées comme fiables. La SFPM ne peut garantir ou endosser une responsabilité sur ces 
informations ni sur leur application. La SFPM n'approuve aucun produit, fabricant ou fournisseur 
et rien dans ce rapport ne doit être interprété comme tel. 
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Liste des abréviations 

 
AMM : Autorisation de mise sur le marché 

ANSM : Agence Nationale de Sécurité du Médicament 

BMIPP :15-(p-iodophenyl)-3-(R,S) –methyl pentadecanoic acid 

CZT : Cadmium Zinc Telluride  

CEI : Commission d’Electricité Internationale 

CIPR: Commission Internationale de Protection Radiologique 

CQ : Contrôle Qualité 

DEW :Dual Energy Window 

EANM : European Association of Nuclear Medicine 

ECG : Electrocardiogramme 

FDL : fonction de dispersion linéique  

FEVG : fraction d’éjection ventriculaire gauche 

FFR :Fractional Flow reserve 

HMR :Heart Mediastinum Ratio 

IMC : indice de masse corporelle 

IRM : Imagerie par Résonance Magnétique 

LEHR : Low Energy High Resolution  

LMH : largeur à mi-hauteur du maximum  

MAP-EM OSL. Maximum-a posteriori penalized likelihood expectation-maximization one-step-

late  

MIBG : meta-iodobenzylguanidine ou iobenguane  

NEMA: National Electrical Manufacturers Association 

OAG : incidence oblique antérieure gauche 

OSEM : Ordered subsets expectation-maximization 

QBS : Quantitative Blood SPECT 

QGS : Quantitative Gated SPECT 

QPS : Quantitative Perfusion SPECT 

ROI : région d’intérêt  

SFPM : Société Française de Physique Médicale 

SPECT : Single Photon Emission Computed Tomography 

TDM : Tomodensitométrie 

TEMP : Tomographie d’émission monophotonique 

TEP : Tomographie d’émission de positons 



TEW : Triple Energy Window  

VD : Ventricule droit 

VG : Ventricule gauche
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Introduction 
 
 
Les caméras à scintillations, développées par Hal Anger dans les années 1960, sont 
actuellement les plus nombreuses dans les services de médecine nucléaire. Cette situation est 
amenée à évoluer avec le développement de nouveaux matériaux semi-conducteurs permettant 

la conversion directe des photons γ en paires électrons-trous. Parmi ceux disponibles, le 
Cadmium Zinc Telluride (CZT) présente les meilleurs compromis pour une utilisation médicale 

(1) de part une bonne efficacité de détection des photons γ  avec une faible épaisseur (environ 

90% des photons γ  d’énergie 140 keV sont arrêtés dans 6 mm de CZT (2)), une grande 
compacité, un fonctionnement à température ambiante et sa disponibilité sur le marché. 
Une nouvelle génération de gamma-caméras utilisant des détecteurs pixélisés de CZT permet 
d’atteindre des performances nettement supérieures à celles obtenues avec les caméras 
d’Anger. Le développement de ces détecteurs plus légers et moins encombrants permet de 
concevoir des géométries de détection plus proches du patient, augmentant ainsi la sensibilité 
de détection. Le champ de vue de ces caméras est néanmoins de faible dimension, celui-ci 
étant initialement lié au coût de fabrication des détecteurs CZT. 
 

Actuellement, deux caméras à semi-conducteurs dédiées à la cardiologie nucléaire sont 
disponibles (3–5) : la caméra Discovery NM-530c (GE Healthcare, Haïfa, Israël) et la caméra 
DSPECT (Spectrum Dynamics, Césarée, Israël). Ces caméras se différencient principalement 
par leur géométrie d’acquisition.  
Dès leur commercialisation, de nombreuses études cliniques ont comparé les performances 
diagnostiques de cette nouvelle technologie par rapport aux caméras d’Anger montrant ainsi 
leur supériorité en termes de qualité d’image (6,7). De plus, de nombreux travaux réalisés sur 
fantômes (8–10), ont permis de caractériser les performances de ces caméras CZT en termes 
de sensibilité de détection, taux de comptage, résolution spatiale et résolution en énergie, 
rapport contraste sur bruit… Néanmoins, à ce jour, aucune décision réglementaire n’est parue 
concernant l’évaluation des performances et le contrôle de qualité de ces caméras. La norme 
National Electrical Manufacturers Association (NEMA) NU 1-2018 (11) ne peut s’appliquer à 
cette géométrie de détection particulière, tout comme la décision ANSM du 25 novembre 2008 
(12). 
 

Ce document a pour objectifs d’une part de faire un état de l’art des caméras CZT dédiées à la 
cardiologie nucléaire et des algorithmes de reconstruction associés à ces systèmes et d’autre 
part, d’évaluer les performances de ces caméras afin de mettre en œuvre le principe 
d’optimisation des protocoles d’acquisition. La géométrie particulière de ces caméras nécessite 
également de proposer des tests de suivi des performances et de contrôle qualité adaptés, ce 
sujet fera l’objet d’un chapitre. Enfin, ces caméras CZT offrent la possibilité de nouvelles 
utilisations cliniques dont les principales applications seront présentées à la fin de ce document. 
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1. Etat de l’art des caméras CZT 
 

1.1 Le principe de détection directe 

 
Les caméras à semi-conducteurs utilisent, contrairement aux gamma-caméras d’Anger, le 
principe de détection directe. L’interaction d’un photon γ dans un matériau semi-conducteur crée 
un nombre de paires électron-trou (Figure 1 a.) proportionnel à l’énergie déposée par effet 
photoélectrique ou Compton. Ainsi, un photon qui dépose une énergie E0 dans le détecteur, 
produira en moyenne N=E0/ε paires électron-trou, avec ε l’énergie de création de paires, 
caractéristique du matériau. L’énergie nécessaire pour créer une paire électron-trou dans un 
matériau CZT est d’environ 4,6 eV. 
 
Sous l’action d’un champ électrique appliqué entre les électrodes, les charges se déplacent : les 
électrons vers l’anode et les trous vers la cathode. Le signal de sortie, récupéré sur chaque 
électrode, a une amplitude proportionnelle au nombre de porteurs libres et donc à l’énergie du 
photon γ incident. La charge induite dans le matériau CZT est essentiellement liée aux électrons 
du fait du piégeage des trous.  
En pixellisant l’anode (on parle alors de détecteur monolithique pixélisé) et en choisissant une 
taille de pixel adaptée à l’épaisseur du semi-conducteur, la charge induite sur les anodes 
dépend de la profondeur d’interaction du photon dans le détecteur : les électrons produits près 
des anodes sont collectés de façon plus sélective par l’anode collectante schématisée en rouge 
sur la Figure 1b. 

  

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1 : a. Principe de détection d’un photon γ dans un matériau semi-conducteur ; b. Cas d’un 

détecteur monolithique pixélisé (13). 

 
Les détecteurs CZT possèdent des propriétés avantageuses en termes de spectroscopie. Le gain 
en résolution en énergie par rapport aux gamma-caméras conventionnelles est lié au grand 
nombre de charges créées (environ 30000 paires électron-trou à 140 keV (14) contre moins de 
1000 sur gamma-caméra d’Anger).  
 
 

a. b. 
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La variance sur le nombre de paires créées (N) étant égale à F x N (F étant un facteur 
adimensionnel appelé facteur de Fano, traduisant le nombre moyen d’évènements physiques 
indépendants mis en jeu pour la génération d’une paire électron-trou, en pratique F < 1 (15)), il en 
résulte une faible variabilité du signal électronique en réponse à une radiation monochromatique et 
par conséquent une réduction de la largeur du pic d’absorption totale avec une résolution 
énergétique théorique inférieure à 1%.  
 
Néanmoins, plusieurs facteurs limitent les performances des détecteurs CZT: 

- Le courant d’obscurité et les fluctuations dans les pertes d’électrons contribuent au bruit 
qui limite la résolution en énergie 

- Les défauts du matériau CZT : présence d’impuretés constituant des pièges ; 
- Les propriétés de transport des électrons, dont dépendent en grande partie la qualité du 

spectre en énergie; 
- Une mauvaise collecte des trous (16) liés à de faibles mobilité et durée de vie des trous.  

D’après le théorème de Ramo, la charge induite par chaque type de porteur est proportionnelle 
à leur parcours dans le semi-conducteur. Le libre parcours moyen des trous étant très faible 
devant l’épaisseur du détecteur, la charge induite sur les électrodes l’est essentiellement par les 
électrons. Celle-ci est donc proportionnelle à la longueur du parcours des électrons, c’est à dire 
à la profondeur d’interaction du photon dans le détecteur.  

 

Figure 2 : Influence de la profondeur d’interaction. Les paires créées près de la cathode (point 1) 

produisent un signal plus important (parcours des électrons dans le cristal plus grand) que celles créées 

près de l’anode (point 4) (13). 
 

C’est pourquoi, un spectre effectué avec ces matériaux montre une traînée ou tailing effect 
(15,16), avec une large fraction d’évènements contenant une information erronée (Figure 3). 
Pour pallier le déficit de collecte des trous, on peut soit rendre le système le moins sensible 
possible à la position d’interaction par effet géométrique (« effet pixel » (13)), soit corriger le 
signal recueilli en mesurant la profondeur d’interaction (Figure 2). 
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Figure 3 : Spectres intrinsèques normalisés en amplitude du pic 140 keV (sans collimation) pour une 
source de 99mTc obtenus avec un détecteur conventionnel (NaI) et un détecteur solide CZT (17). 

 
L’effet pixel dépend du ratio entre le pas du pixel et l’épaisseur du détecteur CZT (2.5mm/5mm). 
Il est pris en compte dans la charge totale collectée en pondérant la création de charge par un 
potentiel de masse (17). Cette correction n’est pas suffisante pour compenser et supprimer 
totalement l’effet de la profondeur d’interaction mais elle le réduit fortement et le rend moins 
dépendant des propriétés de transport des trous améliorant ainsi nettement la photofraction et 
donc la sensibilité du détecteur. 
Le nombre de charges collectées par rapport à la profondeur d’interaction des photons γ dans le 
matériau CZT peut être décrit à partir de l’équation de Hecht (18–20) : 
 

 
 
 

Avec  ΔQE,k : la charge collectée aux coordonnées xk, yk, zk et Ek l’énergie déposée ; 
 NE,kq : le nombre de paires électron/trou créées ; 

d : l’épaisseur du matériau CZT égale à 5 mm dans notre cas ; 

 z : la profondeur d’interaction du photon γ; 
λe et λh, le libre parcours moyen respectivement des électrons et des trous, défini par 
l’équation suivante : 
 

λ = μ x Ƭ x E 
 

μ x Ƭ (cm²/V) étant leproduit mobilité x temps de vie : 

  μe x Ƭe = 3x10-3 cm²/V et μh x Ƭh = 3x10-5 cm²/V 
 

E (V) : le champ électrique ≈ 1000 V/cm. 
 

 
Enfin, des effets de bord ont lieu au niveau des jonctions entre pixels adjacents où le nuage 
électronique se partage entre plusieurs détecteurs (dont les dimensions sont initialement de l’ordre 
de quelques centaines de µm). Ce partage de charge contribue à une diminution l’efficacité de 
détection (18) et dépend de la nature des contacts, du matériau et de la géométrie du détecteur. 

 

Equation 1 

Equation 2 
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1.2 Les caméras CZT cardiaques 

 
Ce paragraphe présente les deux caméras CZT actuellement commercialisées et décrit pour 
chacune d’elle, la géométrie d’acquisition utilisée. 
 

1.2.1  Caméra Discovery NM 530c® (GE Healthcare) 
 
La caméra Discovery NM530c® (GE Healthcare, Haïfa, Israël) utilise une technologie associant 
un ensemble de détecteurs CZT à une collimation pinhole focalisée. La géométrie d’acquisition 
est constituée de la technologie Alcyone®  avec 19 détecteurs fixes répartis en 3 rangées sur un 
arc de 180° et orientés vers une zone d’intérêt correspondant à la région cardiaque (8) : la 
rangée centrale de 9 détecteurs réalise l’acquisition dans un plan transverse du patient alors 
que les rangées supérieure et inférieure constituées chacune de 5 détecteurs visualisent le 
cœur selon une incidence oblique pour obtenir un champ de vue sphérique de 18 cm de 
diamètre conférant à l’ensemble une géométrie 3D d’acquisition (Figure 4).  

 
 

 

 

 

 

 

 

Figure 4 : Présentation de la caméra à semi-conducteurs Discovery-NM530c (GE Healthcare)  

et de la géométrie de la rangée centrale de détection (22). 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5 : Organisation des 19 détecteurs de la Discovery-NM530c et de la couverture par 27 collimateurs 

coniques : les 19 détecteurs sont arrangés en alternance de 9 rangées  (voir section 4.1 . Chaque 

détecteur est composé de 4 modules de 256 CZT (2,46×2,46 mm²×5 mm) 

 

Au total, la gamma-caméra Discovery NM530c possède une capacité de 27 détecteurs 
organisés en 9 rangées associés à une collimation pinhole (Figure 5). En imagerie cardiaque, 19 
détecteurs couvrent l’aire cardiaque et permettent d’optimiser la sensibilité de détection.  
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Chaque détecteur est composé de 4 modules de CZT d’épaisseur 5 mm, chacun pixellisé par 
256 anodes (16x16) de dimensions 2,46 x 2,46 mm². Il est associé à un collimateur pinhole en 
tungstène de diamètre effectif d’ouverture de 5,1 mm qui converge sur le cœur. 

L’acquisition stationnaire effectuée en position ventrale ou dorsale centrée sur le cœur, permet 
d’enregistrer simultanément les 19 projections au format matriciel des pixels CZT (projections de 
32x32 pixels de 2,46 mm de côté) ou en format de type liste avec une sensibilité suffisante pour 
la tomographie cardiaque synchronisée ou les études tomographiques dynamiques. La 
géométrie 3D d’acquisition et le recouvrement des projections nécessitent par ailleurs de 
modéliser la collimation dans un algorithme de reconstruction dédié de type MAP-EM OSL. Les 
artefacts sont liés à l’atténuation, l’influence des activités extracardiaques et la troncature des 
projections. Le centrage du patient peut être automatisé et reproductible par apprentissage entre 
les explorations d’effort et de repos. Une version couplée à un scanner, Discovery NM/CT 570c, 
est disponible pour la correction de l’atténuation et l’exploration anatomique combinée des 
coronaires (23). 
 

1.2.2  Caméra DSPECT® (Spectrum Dynamics) 
 
La caméra DSPECT® (Spectrum Dynamics, Césarée, Israël) utilise également une détection à 
semi-conducteurs type CZT. La géométrie d’acquisition est constituée de 9 colonnes détectrices 
comportant chacune 1024 pixels (64 pixels selon la hauteur et 16 pixels selon la largeur) de 
dimensions 2,46x2,46 mm² et d’épaisseur 5 mm. Les détecteurs sont motorisés et effectuent 
pendant l’acquisition des mouvements de rotation autour de leur axe central explorant 120 
projections (Figure 6).  

Un collimateur en tungstène, à trous parallèles de large ouverture et de même dimension que la 
matrice pixélisée de CZT, est positionné sur chaque détecteur. Les trous de ce collimateur sont 
alignés en face de chaque pixel CZT, l’épaisseur des septa est égale à 0,2 mm. Chaque photon 
γ qui interagit dans un pixel semi-conducteur est automatiquement localisé. Pendant l’examen, 
le patient est en position semi-assise, dorsale ou en inclinaison antérieure.  
 

 

 

 

 

 

Figure 6 : Présentation de la caméra DSPECT (Spectrum Dynamics) et de la géométrie de détection (9)  

L’acquisition de tomoscintigraphies myocardiques avec la caméra DSPECT se déroule en 2 
étapes (9). Dans un premier temps, une acquisition rapide (nommée «prescan») est réalisée 
pendant une vingtaine de secondes durant lesquelles les colonnes de détecteurs effectuent des 
mouvements de rotation pour explorer l’ensemble du champ de vue.  
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Cette étape permet à l’utilisateur de définir, à partir de la distribution d’activité observée, une 
région d’intérêt (ROI) centrée sur le cœur et de mesurer l’activité provenant du cœur (cps/sec), 
paramètre utile pour déterminer la durée optimale d’enregistrement. 

La deuxième étape consiste à réaliser l’acquisition tomographique selon les limites de détection 
déterminées lors de l’étape précédente. L’acquisition consiste à enregistrer deux séries de 60 
projections par colonne de détecteur, au milieu de laquelle, l’ensemble des 9 colonnes effectue 
un mouvement de translation afin d’obtenir un échantillonnage tomographique complet (5). Pour 
les projections passant par l’aire cardiaque, l’échantillonnage angulaire est réduit d’un facteur 
supérieur à 10 par rapport à l’extérieur de la région d’intérêt, alors que le temps par projection 
reste constant, ce qui génère un sur-échantillonnage de la zone correspondant à la ROI 
cardiaque. Il faut noter que les dimensions de cette ROI sont importantes puisqu’elles ont une 
influence directe sur l’échantillonnage angulaire entre les projections de chaque détecteur et 
donc sur la sensibilité de détection. En effet, pour un nombre de projections et un temps 
d’acquisition donnés, le nombre de coups détectés dans le myocarde sera d’autant plus élevé 
que la ROI est petite et bien centrée sur le cœur.  
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A B 

1.3      Collimateurs 
 
Les 2 caméras CZT dédiées se distinguent par leur géométrie de collimation : 

- le couplage collimation pinhole détecteur dans le cas de la caméra Discovery NM530c ; 
- le couplage 1:1 entre chaque pixel CZT et le canal d’un collimateur à canaux parallèles 

de section carrée ajustée au pas d’échantillonnage des anodes dans le cas de la caméra 
DSPECT.  
 

1.3.1 Collimateur pinhole 

 
Le collimateur pinhole ou sténopé est caractérisé par une ouverture cylindrique en tungstène 
(Z=74 ; µ=36,3 cm-1 à 140 keV) de forme en pointe (« knife-edge ») – Figure 7, soit en forme de 
tunnel (« channel height ») pour limiter la pénétration des photons dans cette région.  
Les caractéristiques géométriques du collimateur de la caméra Discovery NM530c ne sont pas 
communiquées par le constructeur ; elles ont pu faire l’objet de modélisations de type Monte 
Carlo (18,24,25).  L’angle solide de détection du collimateur est limité aux dimensions du 
détecteur par un blindage interne et dépend de la distance « a » entre l’ouverture et le plan de 
détection qui varie d’un détecteur à l’autre pour un diamètre effectif d’ouverture de 5,1 mm. 
L’incidence oblique des photons dans le détecteur occasionne un effet de profondeur 
d’interaction et une perte de résolution spatiale qui contrebalance le gain en résolution lié à 
l’agrandissement du collimateur (G = a/b). L’effet de profondeur d’interaction est majoré sur les 
rangées inférieure et supérieure. 
 
 

 

 

 
Figure 7: (A) Schéma de principe de la collimation pinhole : d’après thèse L. Guerin 2007 (26) et (B) 

arrangement des 3 rangées de détecteurs de la caméra Discovery NM530c. 

 
L’efficacité géométrique varie en fonction de cos3(Ɵ), Ɵ représentant l’angle d’incidence du 
photon gamma sur le détecteur. Pour les obliquités les plus grandes, au niveau du collimateur, 
les rayons gamma vont traverser une épaisseur de tungstène plus grande et le diamètre effectif 
de l’ouverture se trouve réduit. Cependant, au niveau du détecteur CZT, ils traversent une 
épaisseur plus grande (jusqu’à 7 mm sur les bords du détecteur), ce qui améliore leur détection. 

Détecteur 

Blindage 
pinhole 

Ouverture 
pinhole 

Source 

a 

b 
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Ces deux mécanismes modifient l’efficacité de détection sur les bords de l’image (Figure 8) et 
sont pris en compte dans la reconstruction itérative (17).  

 

Figure 8 : Projection dans le plan du détecteur de la distribution d’une source cylindrique homogène de 
99mTc. 

 

1.3.2 Collimateur à canaux parallèles 

 

Le maillage de canaux parallèles à section carrée (Figure 9), disponible sur le système 
DSPECT, constitue un arrangement plus compact et plus sensible que l’arrangement hexagonal 
de canaux de section circulaire ou hexagonale disponible sur les gamma-caméras d’Anger.  

En effet, l’efficacité géométrique en fonction de la longueur effective des canaux ae =a-2/µ (a 
étant la longueur des canaux et µ le coefficient linéique d’atténuation des photons dans le 
tungstène), de la dimension des canaux d et de l’épaisseur septale s s’exprime selon l’équation 
3 : 

 

 

 

 

Figure 9 : Géométrie d’un collimateur à canaux parallèles. 

 

 avec K² = 1/4π (Κ = 0,282)  

 

Le maillage du collimateur à canaux parallèles est ajusté à la taille des pixels CZT semi-
conducteurs, autrement dit un trou du collimateur est aligné à un pixel CZT de la matrice de 
détection. 

 

  

Equation 3 
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2. Algorithmes de reconstruction 
 
Les caméras à semi-conducteurs Discovery NM530c et DSPECT utilisent des méthodes 
statistiques itératives qui prennent en compte la nature poissonnienne des statistiques affectant 
les projections mesurées. Les algorithmes de reconstruction mis en jeu pour chacune des 
caméras CZT sont : 

- De type MAP-EM OSL pour la caméra NM530c ; 
- De type OSEM pour la caméra DSPECT. 

 
 

2.1 Reconstruction itérative par MAP-EM OSL 

 
Soient  � les projections enregistrées (�� représente le nombre de photons enregistrés sur le 
détecteur i) et � la distribution de radioactivité à estimer (�� représente l’activité au sein du voxel 

j). On note � la matrice système dont l’élément ��� correspond à la probabilité pour un photon 
émis dans le voxel j d’être enregistré sur le détecteur i. Les algorithmes de reconstruction 
itérative de type statistique se fixent pour objectif de maximiser une fonctionnelle �(�; �) définie 
comme la probabilité conditionnelle d’une image � connaissant les projections �. En employant 
le théorème de Bayes, un modèle de Poisson pour décrire la statistique de comptage, et le 
caractère monotone de la fonction logarithme, maximiser �(�; �) revient à trouver l’argument 
maximal de : 

��
�(�; �) =  �  ��� log(��) − �� −  log (��!)��  +  log��(�)�  −  log��(�)� 

où � = �� et �(�) est la probabilité intrinsèque de l’image � et communément appelée prior. Le 
premier terme du membre de droite correspond à log��(�|�)� et est appelé log-vraisemblance 
(log-likelihood). Ce dernier assure l’adéquation entre les données enregistrées et l’image 
reconstruite. Le second terme peut être appréhendé comme un terme de régularisation (ou 
pénalité) permettant de renforcer l’injectivité du problème inverse � = ��, connu pour être mal 
conditionné. Le troisième terme est une constante qui sera omise dans la suite. Lorsqu’il n’existe 
aucune hypothèse a priori quant à la distribution étudiée, le prior est considéré constant et 
l’estimée produite �� correspond au maximum de la vraisemblance (maximum-likelihood, ML) : 

�� =  ��
����∈ℝ"#  $ �  ��� log(��)  − ����  % 

L’estimée ML est classiquement calculée au moyen de l’algorithme EM (expectation-

maximization) dont la nème itération s’écrit (27,28) : 

��& =   ��&'(  1∑ ����  � ���  ����&'(�  

Si un grand nombre d’itérations est réalisé, l’algorithme ML-EM est asymptotiquement non 
biaisé. Cependant, au fil des itérations la variance de l’estimée tend à devenir excessive, ce qui 
se traduit par une augmentation du bruit dans l’image reconstruite (29).  

Equation 4 

Equation 5 

Equation 6 
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Il n’existe malheureusement pas de méthode ad hoc permettant de dégager un compromis 
biais-variance universel car les propriétés de convergence de l’algorithme ML-EM varient au 
sein du champ de vue et dépendent à la fois de la distribution étudiée et du rapport signal à bruit 
dans les projections enregistrées.  
Afin de réduire la propagation du bruit statistique, il est nécessaire d’avoir recours à des 
méthodes de reconstruction régularisées introduisant une information a priori sur la forme de la 
distribution. Le prior le plus conventionnellement employé prend la forme d’une fonction 
d’énergie de Gibbs (30) : �(�) =  1+ ,'-.(�) 

 

où Z est un facteur de normalisation, / un paramètre ajustable déterminant la force du terme de 
régularisation, et U la fonction d’énergie, qui évalue les discontinuités de voisinage. Plus la 
valeur de β est élevée, plus l’image est lissée. Le choix le plus courant pour U est basé sur une 
pénalité de type quadratique : 

0(�) =  14 � � 234�� −  �356
3∈78�  

Où Nj représente le voisinage du voxel j et 2 une fonction de pondération. L’estimée produite en 
tenant compte du terme de pénalité et l’algorithme associé sont appelés penalized maximum-

likelihood (PML) ou maximum-a posteriori (MAP). L’estimée prend la forme : 

�� =  ��
����∈ℝ"#  $ �  ��� log(��)  − ���� −  /0(�) % 

Cette estimée est encore une fois obtenue via un algorithme de type EM (MAP-EM). Le schéma 
itératif nécessite, en toute rigueur, d’évaluer le gradient de la fonction énergie 90 sur l’estimée 
courante �&, ce qui pose de sérieux problèmes d’implémentation puisque cette estimée est en 
cours de calcul. La méthode proposée par Green (31) consiste à évaluer le gradient sur 
l’itération précédente et porte donc le nom de one-step-late (OSL) : 

��& =  ��&'(∑ ����  +  /9�0(�&'()  � ��� ����&'(�   
En pratique courante, les méthodes de type EM ont pour principal inconvénient leur lenteur de 
convergence.  

 
2.2   Reconstruction itérative OSEM 

 
Afin d’accélérer la convergence, il convient d’employer des méthodes itératives, avec une 
réorganisation des données en sous-ensembles ordonnés (ordered subsets, OS). Les 
algorithmes correspondant sont appelés OS-EM (32) dans la version non régularisée et MAP-
OSEM dans la version régularisée. Le schéma itératif générique de l’OS-EM s’écrit (l’extension 
à MAP-OSEM est directe) : 

Equation 7 

Equation 8 

Equation 9 

Equation 10 
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:��&,<=( =   ��&,<  1∑ ����∈>?  � ��� ����&,<�∈>?��&=(,@ =   ��&,A                                         
 

Où S est le nombre de sous-ensembles et où Ω< correspond à l’ensemble des projections 
rassemblées dans le sous-ensemble s (s = 1…S). Le traitement d’un sous-ensemble est appelé 
sous-itération.  

La vitesse de convergence est approximativement multipliée par un facteur égal au nombre de 
sous-ensembles. Les sous-ensembles sont conçus de manière à rassembler des projections 
dont l’espacement angulaire est maximal (les plus orthogonales possible) afin d’améliorer le 
conditionnement du problème inverse (15). 
 

2.3   Correction d’atténuation 

 
La Société Européenne de Médecine Nucléaire recommande de corriger de l’effet d’atténuation 
les images de tomoscintigraphie myocardique afin de limiter les artefacts d’hypoperfusion 
présents, en particulier sur les territoires inférieur ou inférospetal (33). Ces recommandations 
s’appliquent aussi bien aux examens sur caméras d’Anger qu’aux examens sur caméras CZT 
(34). 
En tomoscintigraphie myocardique, l’effet d’atténuation peut être : soit compensé en répétant 
l’examen dans une position différente du patient, soit corrigé lors de la reconstruction à partir de 
cartes d’atténuation obtenues au moyen d’images TDM (Figure 10). La première solution est 
réalisée sur caméra DSPECT en effectuant l’examen en position semi-assise puis en position 
allongée (35) ou sur caméra NM530c en comparant les distributions obtenues en décubitus 
dorsal et en décubitus ventral (36,37). La correction d’atténuation réalisée à partir des images 
TDM peut s’appliquer soit à partir d’un système hybride NM/CT 570c (General Electric), soit à 
partir d’une fusion d’images a posteriori. 

 

 

Figure 10 : Correction de l’atténuation à partir d’images tomodensitométriques (23). 

Equation 11 

Equation 12 



Rapport SFPM n°37 : Les caméras CZT cardiaques dédiées 

 
En géométrie de collimateur sténopé, un défaut de centrage du cœur dans l’axe cranio-caudal 
se traduit par une atténuation diaphragmatique majorée et un artefact simulant une 
hypoperfusion de la paroi inférieure (38). La correction d’atténuation à partir d’images TDM 
alignées manuellement aux images reconstruites compense ce défaut. 
 
En effet, les méthodes de reconstruction itérative introduisent dans le facteur de normalisation 
une modélisation de la variation de sensibilité de détection dans le champ de vue que ce soit 
pour la caméra Discovery NM530c avec une sensibilité différentielle liée au collimateur sténopé 
ou pour la caméra DSPECT pour laquelle la variation de sensibilité est liée à la ROI définie lors 
du « prescan » (échantillonnage angulaire variable). On constate que ces modèles, qui sont 
utilisés sur les 2 caméras CZT commercialisées, compensent partiellement l’effet « cuvette » 
obtenu sur caméra conventionnelle. Cet effet est illustré dans la figure 11 par les profils 
d’activités obtenus sur le secteur homogène du cylindre de Jaszczak. La correction d’atténuation 
reste en pratique peu utilisée en imagerie cardiaque sur caméra CZT en raison notamment du 
champ de vue limité d’acquisition du système NM530c qui nécessite en cas d’activité 
extracardiaque importante, d’extrapoler le champ de vue de reconstruction dans la matrice 
système de reconstruction (39). 
 

 

   

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 11 : Effet de l’atténuation avec un cylindre rempli d’une solution homogène de 99mTc  
sur caméras d’Anger, NM530c et DSPECT. 

 
 

2.4   Correction de diffusé 

 

La correction des photons diffusés nécessite d’adapter les méthodes de correction disponibles 
sur caméras d’Anger pour la réponse en énergie du CZT, particulièrement la collecte incomplète 
des charges. En effet, un nombre important de photons primaires est ainsi enregistré avec une 
énergie plus faible (Figure 12).  

Infinia, 50 proj/sec (700 MBq) 
OSEM 2D, it, Butterw (0,5;10), NAC 

NM530c 300 sec (100 MBq) 
MAP-EM, 50 iter, Butterw(0,37;7), NAC 

DSPECT 300 sec (120 MBq) 
OSEM3D, 4 iter, k=0.2, Gauss 5, NAC 
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La technique DEW (Dual Energy Window), technique très utilisée pour la correction de la 
diffusion du fait de sa simplicité d’implémentation, correspond à la soustraction sur les 
projections acquises d’une image de diffusés ID obtenue à partir d’une fenêtre décalée en 
énergie par rapport  une fenêtre centrée sur le pic d’absorption totale IP. 

 

 

 

 

 
 
Figure 12 : Projections d’un cylindre rempli d’une solution de 99mTc contenant des cylindres de plexiglas 
de diamètres variant de 5 à 30 mm sur caméra DNM530c (projection orthogonale centrale) et au contact 
d’un collimateur LEHR sur caméra d’Anger avec une fenêtre A) 140 keV±10% correspondant à la fenêtre 
centrée sur le pic d’absorption totale IP (image de photons primaires) et B) 120 keV±10% correspondant à 
une fenêtre spectrométrique basse énergie ID (image de photons diffusés). 
 
A droite : Profil d’intensité déterminé sur une colonne centrale : on note sur caméra CZT une proportion 
plus importante de photons dans la fenêtre basse énergie ID et un contraste des projections dans la 
fenêtre IP dégradé (taille de pixel 2,46 mm- collimateur sténopé). 

 
 

Cependant, la méthode de soustraction d’une fenêtre basse en énergie (be) mérite de 
considérer que le spectre des photons primaires Prim se superpose alors aux photons diffusés 
Diff enregistrés dans une fenêtre basse (ID)be : 

(ID)be  = kd Prim + Diff 

Ip = Prim + k p Diff 

 

Caméra DNM530c 

B 

Caméra d’Anger, collimateur LEHR 

A 

Image IP (140 keV±10%) 
Image en fenêtre décalée ID 

(120 keV±10%) 

Equation 13 

Equation 14 
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L’estimée par simple soustraction des photons primaires est alors Prim’ = (Ip- k p (ID)be  )/(1- kd kp) 
conduit à une augmentation du bruit des projections corrigées (40). Un modèle analytique de 
diffusion au premier ordre (24) a été également  implémenté avec succès pour la quantification 
avec des temps de calcul qui limitent l’utilisation de cette méthode en clinique. Un modèle de 
diffusion doit permettre de corriger les examens multi isotopes pour une exploration simultanée 
en 99mTc et en 123I sans besoin de recalage des coupes a posteriori.  

Cette application est décrite en section 5.6 du document avec les possibilités de la correction 
par triple fenêtrage. La résolution en énergie du CZT permet par ailleurs d’éviter dans la fenêtre 
en énergie du 201Tl la collection des rayons X produits dans le collimateur en tungstène. Dans le 
cadre des méthodes de fenêtrage, une attention particulière doit être portée sur l’uniformité de 
réponse des détecteurs dans les fenêtres en énergie décalées. 

 

2.5    Algorithme de reconstruction de la caméra Discovery NM530c 

 
Un algorithme itératif 3D de type MAP-OSL permet de reconstruire les coupes 
tomoscintigraphiques (Figure 13). Avec un espace des projections échantillonné sur 32 x 32 x 
19 valeurs, la matrice système A est pré calculée pour différents échantillonnages de l’espace 
image en modélisant la géométrie de collimation. 
En imagerie cardiaque, les plans de reconstruction sont échantillonnés en matrice 70 x 70 x 50 
pour une dimension de voxels de 4 mm. Les paramètres de reconstruction sont prédéfinis en 
fonction de la statistique des projections. Un post-filtrage de type Butterworth est appliqué. 
 
 

Algorithmes MLEM Régularisation OSL Post-filtrage 
Butterworth 

 Itérations  α β ω N 

Effort Synchronisé ECG 40 0,51 0,3 0,37 7 
Effort Perfusion 40 0,51 0,3 0,37 7 
Repos Synchronisé ECG 50 0,41 0,2 0,37 7 
Repos Perfusion 50 0,41 0,2 0,37 7 

 
Tableau 2 : Paramètres recommandés par le constructeur pour les tomoscintigraphies de perfusion. 

 

 
La correction de diffusion de type DEW est optionnelle et n’est pas utilisée en imagerie clinique. 
Avec un champ de vue utile de 19 cm, la reconstruction est biaisée par la troncature des 
projections et par le support limité de la matrice système qui ne couvre pas les contours du 
patient (39). Les artefacts de troncature sont analysés visuellement sur les coupes reconstruites.  
La correction d’atténuation peut être appliquée à partir d’images TDM fusionnées a posteriori ou 
de façon native si un scanner X est couplé à la caméra à semi-conducteurs comme c’est le cas 
pour la caméra Discovery NM/CT 570c. 
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Figure 13 : Etapes de la reconstruction « Myovation » des images de perfusion sur DNM530c  

(GE Healthcare). 

 

2.6    Algorithme de reconstruction de la caméra DSPECT 

 
L’algorithme de reconstruction Broadview®, développé spécifiquement pour la caméra 
DSPECT, utilise une méthode itérative OSEM 3D avec 32 sous-ensembles et un nombre 
d’itérations choisi par l’utilisateur. Cet algorithme prend en compte les caractéristiques 
géométriques du collimateur afin de compenser la perte de résolution spatiale avec la 
profondeur, mais il ne permet pas de corriger des phénomènes physiques d’atténuation et de 
diffusion Compton (9). Plusieurs types de filtres peuvent être sélectionnés (5) : 
 

−  Les filtres inter-itération :  
o Kernel 3D avec une pondération variable : filtre spatial remplaçant la valeur de 

chaque voxel V0 par la valeur V1 selon l’équation :  

 
  

où N correspond à la valeur moyenne de l’intensité des 26 voxels contigus et w la 
pondération variant entre 0 et 1 ; 

1 0
(1 )V w N w V= × + − × Equation 15 
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o « modèle géométrique cardiaque » : filtre lissant, selon une forme elliptique, les 
voxels d’intensité maximale contenus sur la paroi du ventricule gauche (propriété 
de Spectrum Dynamics) ; 
 

−  Les filtres post-reconstruction au choix de l’utilisateur:  
 

o Filtre de normalisation : homogénéisation des niveaux de gris sur les pixels 
d’intensité maximale (propriété de Spectrum Dynamics) (5); 
 

o Filtre Gaussien : filtre passe-bas permettant de réduire le bruit. La formule 
mathématique de ce filtre à 2 dimensions (x et y) (41) s’écrit : 

 
 
 
 

où σ représente la déviation standard de la distribution gaussienne 
 
Les images sont reconstruites avec des voxels cubiques de dimensions 4,92 mm. Le 
constructeur met à disposition trois algorithmes de reconstruction avec des paramètres fixes 
pré-enregistrés (nombre d’itérations, pondération du kernel inter-itération, largeur à mi-hauteur 
du filtre gaussien, utilisation ou non du filtre de normalisation et du modèle géométrique 
cardiaque). La différence entre ces 3 algorithmes est l’importance donnée au modèle 
géométrique. Le tableau 3 présente les paramètres de reconstruction, utilisés par chacun de ces 
algorithmes, pour la tomoscintigraphie de perfusion myocardique.  
 
 

Algorithmes SD A B 
Effort/Repos Synchronisé ECG    

Itérations / Sous-ensembles 
Kernel (pondération)  
Filtre normalisation 
Filtre post-reconstruction Gaussien 

2 / 32 
0.125 
Activé 
Activé 

2 / 32 
0.125 
Activé 
Activé 

3 / 32 
0.5 

Activé 
Activé 

Effort/Repos Perfusion    
Itérations 
Kernel (pondération)  
Filtre géométrique cardiaque (pondération) 
Filtre normalisation 
Filtre post-reconstruction Gaussien 

4 / 32 
0.125 

1 
Activé 

Désactivé 

6 / 32 
0.125 
0.33 

Activé 
Désactivé 

7 / 32 
0.125 

0 
Activé 

Désactivé 
 

Tableau 3 : Paramètres recommandés par le constructeur pour les algorithmes de reconstruction SD, A et 
B des examens de tomoscintigraphie myocardique. 

 
Les paramètres utilisés pour la reconstruction des images tomographiques synchronisées au 
cycle cardiaque (Gated) sont différents en termes de nombre d’itérations et de pondération du 
filtre kernel inter-itération. 

  

2 2

2
2

2

1
( , )

2

x y

g x y e σ

πσ

+
−

= × Equation 16 
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Equation 17 

3. Performances des caméras CZT 
 

3.1 Evaluation des paramètres en mode tomographique 

 

L’arrivée sur le marché des caméras à semi-conducteurs dédiées à la cardiologie nucléaire a 
considérablement modifié les protocoles d’acquisition et de reconstruction des 
tomoscintigraphies myocardiques. Les premières études cliniques publiées dès 2010 
démontraient une augmentation de la sensibilité de détection et donc la possibilité de réduire le 
temps d’acquisition et/ou les activités injectées aux patients, qui sera détaillée dans la partie 3.2. 
 
D’autres études ont comparé les performances des caméras CZT à celles des caméras d’Anger 
conventionnelles. Dans l’étude publiée par Erlandsson et al. (9) évaluant la caméra DSPECT, 
les paramètres mesurés étaient la résolution en énergie, la résolution spatiale, la sensibilité de 
détection, la fraction de diffusé et le taux de comptage. La résolution en énergie était de 5,5% 
(vs. 9,25% sur caméra d’Anger), la résolution spatiale en mode tomographique était de 12,5 mm 
(vs. 13,7 mm sur caméra d’Anger), la sensibilité en mode tomographique était de 647–1107 s-1 
MBq-1 (vs. 141 s-1 MBq-1 sur caméra d’Anger), la fraction de diffusé était de 30% (vs. 34% sur 
caméra d’Anger) et un taux de comptage linéaire jusqu’à 1,44 Mcoups/s. 
Bocher et al. (8) a comparé la caméra Discovery NM530c à une caméra conventionnelle double 
tête selon différents paramètres. Il en résulte une supériorité de la caméra CZT en termes de 
sensibilité de détection (facteur 3), de résolution spatiale, de résolution en énergie et de taux de 
comptage linéaire jusqu’à 612 kcoups/s, alors que les détecteurs avec cristal scintillant 
présentent des temps morts importants. 
 
Néanmoins, ces précédentes études ne permettent pas de comparer les deux caméras CZT 
selon des critères identiques et dans les mêmes conditions d’acquisition. Imbert et al. (10)  a 
ainsi caractérisé la performance globale de quatre systèmes d’imagerie (les caméras CZT : 
DNM530c et DSPECT, IQSPECT(42,43) et caméra Symbia T2 conventionnelle : Conv-SPECT) 
à la fois sur fantôme etsur patients. L’influencede l’atténuation, de la diffusion et du flou 
cinétique (mouvements respiratoires et cardiaques) a été prise en compte en conditions 
cliniques. Les paramètres mesurés étaient : 1) la sensibilité de détection en mode 
tomographique, 2) la résolution spatiale et 3) le rapport contraste-sur-bruit. 
 
1) La sensibilité de détection est évaluée dans un premier temps avec le fantôme cœur. Le 
nombre de coups enregistrés pendant l’acquisition est obtenu à partir d’une région d’intérêt 
elliptique tracée manuellement de manière à englober la totalité du volume. La sensibilité, 
exprimée en coups par seconde par MBq, est calculée à partir de l’équation suivante : 

C = 7DEFGH IH JDKL<MHEL< INOJPK�<�Q�D&×OJQ�S�Qé UV (WXP) 
 
Sur les images cliniques, l’activité du VG décrite dans l’équation 2 est ainsi remplacée par 
l’activité réellement injectée au patient au maximum de l’effort.  
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La figure 17 montre que cette sensibilité de détection est proche de 130 coups/sec/MBq pour la 
SPECT conventionnelle, et qu’elle est multipliée par un facteur 3 pour l’IQSPECT (390 
coups/sec/MBq), environ 4 pour Discovery-NM530c (460 coups/sec/MBq) et jusqu’à 7 pour la 
DSPECT (850 coups/sec/MBq). Des résultats concordants sont obtenus à partir de l’analyse des 
images des patients pour lesquelles le nombre de coups du myocarde a été normalisé par 
rapport à l’activité injectée et à la durée d’acquisition. Les valeurs sont données en 
coups/sec/MBq : SPECT conventionnelle : 0,6±0,1 ; IQSPECT : 2,6±0,7 ; Discovery-NM530c : 
5,6±1,4 et DSPECT : 11,4±2,6. 

2) La résolution spatiale tomographique a été évaluée dans un premier temps sur fantôme 
selon les recommandations du protocole NEMA (National Electrical Manufacturers Association) 
NU-1-2007 et les paramètres d’acquisition et de reconstruction recommandés en routine 
clinique. Il est donc à noter que la résolution spatiale déterminée ici ne tient pas compte du 
critère d’échantillonnage recommandé par les normes NEMA. 
Les images ont été obtenues à partir d’un objet test constitué de trois sources linéaires de 
diamètre interne 1,5 mm (Figure 14) et remplies d’une solution radioactive de 99m Tc d’activité 
volumique 2 MBq/mL. 

 

 

 

 

 

 

Figure 14 : a) objet test permettant d’évaluer la résolution spatiale d’une gamma-caméra en mode 

tomographique ; b) représentation des fonctions de dispersion linéique dans les directions x et y sur une 

coupe transversale ; c) détermination de la LMH à partir du profil d’activité. 

 

Le fantôme a été placé, sur chacune des caméras, au centre du champ de vue et dans la 
direction longitudinale. Sur une coupe transversale correspondant au centre du fantôme, deux 
profils d’activité perpendiculaires à l’axe des sources linéaires (directions X et Y) ont été tracés à 
l’aide du logiciel AMIDE.  
Les fonctions de dispersion linéique (FDL) obtenues à partir de ces profils permettent de 
calculer par interpolation, les largeurs à mi-hauteur du maximum (LMH) et donc de définir les 
résolutions spatiales centrale, tangentielle et radiale du système (7). Sur les images cliniques, la 
résolution spatiale a été évaluée à partir d’un indice de « sharpness » (Figure 15) très 
dépendant de ce paramètre (42,43). 
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Figure 15 : Détermination de l’indice de « sharpness », caractérisant la résolution spatiale de la caméra, à 

partir de la pente maximale du profil d’intensité obtenu sur une coupe médiane des images des patients 

orientée selon le petit-axe. 

L’indice de « sharpness » a été déterminé à partir d’un profil d’activité horizontal, obtenu 
également avec le logiciel d’analyse AMIDE, sur une coupe médiane orientée selon le petit-axe 
(44). Cet indice correspond à la pente maximale (cm-1) des pourcentages de diminution de 
l’activité myocardique, sur le bord épicardial de la paroi latérale après suppression des faibles 
niveaux d’activité (< 25% de la valeur maximale) (10). 

La meilleure résolution spatiale a été obtenue avec la caméra Discovery-NM530c (6,7 mm pour 
la résolution spatiale centrale). Des valeurs plus élevées ont été rapportées avec les autres 
caméras comme l’illustre la figure 17 : 8,6 mm pour la DSPECT, 15,0 mm pour IQSPECT et 
15,3 mm pour la SPECT conventionnelle. Ces résultats sont concordants avec ceux de 
l’évaluation clinique avec l’indice de « sharpness » (en cm-1, Discovery-NM530c : 1,02±0,17 ; 
DSPECT : 0,92±0,11 ; IQSPECT : 0,64±0,12 et Conv-SPECT : 0,65±0,06). 

3) Le rapport contraste sur bruit permet d’évaluer de manière quantitative la qualité de l'image 
(45,46) et donne une information sur le bruit présent sur les images reconstruites (bruit de 
mesure lié aux fluctuations statistiques, bruit électronique, bruit ajouté par l’algorithme de 
reconstruction…). Ce paramètre permet en fait de mesurer le contraste « utile » qui peut être 
facilement détecté, indépendamment des fluctuations statistiques. Il est très souvent utilisé en 
TEMP cardiaque car le niveau de bruit est généralement important. Ce rapport est calculé pour 
chacune des acquisitions tomographiques (insert cardiaque et images acquises en conditions 
cliniques) sur une coupe médiane, orientée suivant le petit-axe. Le rapport contraste/bruit est 
déterminé à partir de 2 régions d’intérêt dessinées manuellement. 
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Equation 18 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 16 : Images de l’insert cardiaque obtenues par tomodensitométrie (CT) et avec la caméra 

DSPECT. Représentation des régions d’intérêt correspondant au myocarde (jaune) et au bruit de fond 

(bleu) pour la détermination du rapport contraste/bruit. 

 

La région d’intérêt définie entre l’endocarde et l’épicarde de la paroi latérale du ventricule 
gauche (ou de l’insert cardiaque) permet d’obtenir la moyenne du nombre de coups du 
myocarde (MMY) et l’écart-type correspondant (SDMY). Le nombre de coups moyen dans le bruit 
de fond (MBG) et l’écart-type correspondant (SDBG) ont été déterminés à partir d’une région 
d’intérêt demi-circulaire placée dans le bruit de fond et à une distance de 15 mm par rapport à la 
paroi latérale. Le rapport contraste/bruit est déterminé selon l’équation suivante : YZ = [W\ − [XV]C^W\6 + C^XV6  

Le rapport contraste sur bruit obtenu sur fantôme est meilleur pour la caméra Discovery-
NM530c (4,6) et respectivement plus faible pour la DSPECT (4,1), l’IQSPECT (3,9) et la caméra 
Conv-SPECT (3,5). Là encore, les résultats sont en parfaite corrélation avec les résultats 
obtenus dans l’étude clinique, les valeurs étant : 5,2±1,0 pour Discovery-NM530c, 4,5±0,5 pour 
DSPECT, 3,9±0,6 pour IQSPECT et 3,4±0,3 pour Conv-SPECT (Figure 17). 
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Figure 17 : Comparaison des résultats obtenus avec les caméras Discovery-NM530c (NM), DSPECT 
(DSP), IQSPECT (IQ) et Conv-SPECT (Conv) selon 3 paramètres : 1) la sensibilité de détection en mode 
tomographique déterminée sur fantôme (graphe en haut, à gauche) et dans les conditions cliniques où le 
nombre de coups du myocarde est normalisé par rapport au temps d’acquisition et à l’activité injectée 
(graphe en haut, à droite) ; 2) la résolution spatiale déterminée avec l’objet-test recommandé par le 
protocole NEMA (graphe au milieu, à gauche où c, r et t représentent respectivement les résolutions 
spatiales centrale, radiale et tangentielle) et évaluée dans les conditions cliniques avec l’indice 
« sharpness » (graphe au milieu, à droite) ; 3) le rapport contraste/bruit déterminé sur fantôme (graphe en 
bas, à gauche) et sur les images des patients (graphe en bas, à droite) (10). 
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Enfin, une étude récente de Zoccarato et al. (47) a comparé les 2 caméras CZT : Discovery-
NM530c et DSPECT en utilisant un fantôme anthropomorphique constitué d’un insert cardiaque 
avec/sans défaut transmural. Pour différentes statistiques de comptage, plusieurs indices de 
performances en lien avec la résolution spatiale, le contraste et le rapport contraste sur bruit, ont 
été évalués. Les résultats montrent des performances différentes entre les 2 caméras CZT : la 
DSPECT présentant un indice de « sharpness » et une épaisseur de paroi du VG plus faibles 
que sur la Discovery NM530c. Aucune différence significative n’a été observée en termes de 
contraste entre la paroi du VG et la cavité interne et de rapport contraste sur bruit. Les 
différences avec l’étude précédente (10) sont probablement liées à l’utilisation ici du modèle 
géométrique pour la reconstruction des images de la DSPECT. Ce modèle est recommandé par 
le constructeur mais il a l’inconvénient de déformer artificiellement les images. 
 
 

3.2 Optimisation des activités injectées 

 
La sensibilité accrue des caméras à semi-conducteurs et leurs bonnes performances en termes 
de qualité d’image permet de réduire l’activité injectée au patient et/ou de réduire le temps 
d’acquisition, en gardant des images de qualité suffisante pour le diagnostic. Ces 2 possibilités 
ont été abondamment décrites dans la littérature, notamment dans le cas de la scintigraphie 
myocardique de perfusion. 
 
Les calculs de dose efficace présentés ci-dessous pour ces examens réalisés avec des 
radiotraceurs marqués au 99mTc ou avec le 201Tl ont été faits à partir des données du rapport 
SFPM n° 33 (48), qui indique des doses efficaces par unité d’activité administrée de : 

- 8,5 µSv/MBq à l’effort et 7,3 µSv/MBq au repos pour le 99m Tc-Sestamibi 
- 6,5 µSv/MBq à l’effort et 7,3 µSv/MBq au repos pour le 99m Tc-Tetrofosmin 
- 151 µSv/MBq pour le 201Tl 

Comme le rapport SFPM le précise, de nouvelles valeurs ont été publiées pour ces examens 
dans la littérature (49), basées sur des modèles plus récents de la CIPR (50). Ces dernières 
valeurs sont inférieures pour tous les traceurs, et notamment le 201Tl (-32,5%). 
 
 
Pour cet examen réalisé sur une caméra à scintillations conventionnelle, les activités 
recommandées par l’EANM (51) en 2005 pour un protocole en un jour classaient les examens 
de perfusion myocardique parmi les examens les plus irradiants de médecine nucléaire, avec 
une dose efficace de 10 à 15 mSv pour les traceurs marqués au 99mTc, de 15 à 22 mSv pour le 
201Tl.  
 
Ces valeurs élevées s’expliquent par des valeurs d’activité recommandées importantes et par la 
double injection de radiotraceur qui est généralement réalisée pour l’interprétation de l’examen. 
En effet, pour les traceurs marqués au 99mTc, on injecte le triple de l’activité de la 1ère injection 
pour distinguer la fixation du repos de celle de l’effort. Pour le 201Tl, l’élimination lente du traceur 
explique la dose efficace par unité d’activité élevée. 
De plus, les patients ayant des problèmes de perfusion myocardique sont susceptibles d’avoir 
plusieurs examens au cours de leur vie. L’optimisation dosimétrique de cet examen revêt donc 
un intérêt majeur. 
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La version actualisée des recommandations EANM (33) indique que les caméras avec 
technologie CZT permettent de réduire le temps d’acquisition ou l’activité injectée, les 
recommandations relatives aux valeurs d’activité injectée sont publiées en 2019 (52). Ces 
dernières valeurs sont dans le Tableau 4. 
Les doses efficaces correspondant à ces recommandations pour des examens d’effort et de 
repos sont présentées également dans le tableau 4, en considérant un patient de 70 kg. 
  
 99m Tc-Sestamibi ou Tetrofosmin  201Tl 

1ère injection 2,5 à 3,5 MBq/kg  
(min 150 – max 300 MBq) Effort 0,5 à 1,0 MBq/kg 

2ème injection 7,5 à 10,5 MBq/kg (max 900 MBq) Redistribution 37 MBq 
(facultatif) 

Dose 
efficace 

5,3-7,5 mSv 
(Sestamibi) 

5,0-7,0 mSv 
(Tetrofosmin) 

Dose efficace 5,3-16,2 mSv 

 

Tableau 4: Recommandations EANM des activités injectées au patient pour un protocole 1 jour sur 

caméra à semi conducteur dédiée (52) et dose efficace associée. 

 

Du point de vue règlementaire, l’arrêté du 23 mai 2019 (53) fixant les niveaux de référence 
diagnostiques pour le protocole de scintigraphie myocardique en un jour ne distingue pas le type 
d'équipement. Les niveaux de référence diagnostique sont de: 
-       Pour les traceurs technétiés, 285 MBq pour la 1ère injection (3,7 MBq/kg), et 785  MBq 
(10,3 MBq/kg) pour la 2ème injection 
-       Pour le 201Tl, 110 MBq pour la 1ère injection (1,4 MBq/kg) et 37 MBq pour l’injection de 
redistribution (0,5 MBq/kg) 
 
Au-delà de ces valeurs publiées sur des documents règlementaires et des recommandations de 
société savante, l’optimisation est une démarche propre à chaque service. 
En effet, réduire l’activité injectée dépend de la caméra, du type de patients et des contraintes 
de fonctionnement du service. Plusieurs choix sont à étudier : 
 

a) Réduction de durée d’acquisition ou réduction d’activité administrée 
 
Les activités administrées en scintigraphie myocardique n’entrainent pas de temps mort sur les 
détecteurs à semi-conducteurs. Donc, le nombre de coups détectés dans l’image dépend 
linéairement de l’activité administrée, aussi bien que du temps d’acquisition.  
La sensibilité élevée permet de réduire l’un ou l’autre de ces paramètres ou bien les deux. Mais 
si le nombre de coups est équivalent d’un point de vue physique, une acquisition de durée 
réduite permet un meilleur confort pour le patient, et des artefacts de mouvement réduits. Les 
1ères études sur les caméras à semi-conducteurs ont ainsi mis en avant des temps d’acquisition 
de l’ordre de 2 à 3 minutes avec une qualité d’image équivalente ou supérieure à celle 
d’acquisitions de 11 à 15 minutes réalisées sur des caméras standards (5,7,54,55). La durée 
d’acquisition est un paramètre déterminant de la démarche d’optimisation et est à prendre en 
compte pour le choix de l’activité injectée. 
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b) Prise en compte du poids du patient 

 
Les anciennes recommandations pour ces examens sont des activités forfaitaires (51). 
Cependant, l’augmentation avec le poids du patient du volume de distribution du traceur, mais 
aussi de l’atténuation et de la diffusion, rend pertinente la proposition d’injecter une activité 
proportionnelle au poids du patient. Par exemple, une activité massique de 2,5 MBq/kg pour 
l’acquisition d’effort d’environ 7 min a été validée sur une caméra GE DNM530c, y compris pour 
des patients en surpoids (56). C’est également l’approche qui a été retenue par l’EANM pour les 
recommandations d’activité injectée pour les caméras cardiaques (52). 
On peut également prendre en compte la corpulence des patients pour choisir la durée 
d’enregistrement. Dans certaines études il a été proposé d’augmenter la durée d’enregistrement 
en fonction l’indice de masse corporelle (IMC = poids/taille2). Ce paramètre a été utilisé pour 
atteindre au moins 700 kcoups avec la DSPECT pour des scintigraphies au Tc-99m (57) ou 1 
million de coups avec la DNM530c pour des scintigraphies au 201Tl (58). 
 

c) Réalisation de l’acquisition d’effort seule 
 
L’amélioration de la qualité d’image apportée par les caméras CZT rend les images d’effort plus 
lisibles et plus interprétables que sur les caméras standards même lorsqu’elles sont faites à 
faible dose (59). Il devient possible, dès lors que l’examen d’effort ne présente pas d’anomalie, 
de se passer de l’examen de repos. Ceci nécessite donc que l’examen d’effort soit réalisé en 
premier. Cette possibilité pourrait concerner 50% des examens de repos (60) et pourrait 
permettre de réduire considérablement les activités injectées pour les traceurs technéciés.  
En effet, si l’examen d’effort est réalisé en premier, l’activité injectée  au repos est le triple de 
l’activité injectée à l’effort. Ce protocole est particulièrement adapté aux patients présentant un 
risque faible à modéré d’insuffisance coronarienne, ce qui demande une sélection préalable des 
patients (61). 
 

d) Choix du critère pour la validation de l’image acquise avec une activité réduite 
 
Réduire l’activité injectée entraîne une diminution de la qualité d’image. Pour déterminer 
l’activité minimale permettant de conserver une qualité d’image suffisante, on peut utiliser 
plusieurs critères. Avant de réduire l’activité injectée, il est possible de simuler une réduction du 
nombre de coups et de visualiser l’impact sur la qualité d’image.  Les caméras DNM530c et 
DSPECT permettent l’acquisition des données en mode liste et le réarrangement des données 
selon leur énergie et leur instant de détection. Cette possibilité permet de reconstruire des 
images avec une durée d’acquisition réduite pour évaluer les images avec un nombre de coups 
réduits (62). La qualité de ces images dont l’activité a été artificiellement réduite peut être 
comparée avec celle d’acquisitions réalisées sur des gamma-caméras standards avec une 
activité normale.  
 
Les images de scintigraphie myocardique sont souvent interprétées de façon semi-quantitatives 
avec des indices de perfusion (appelés scores). Des indices volumiques comme le volume 
ventriculaire ou la fraction d’éjection du ventricule gauche peuvent également être extraits des 
images.  



Rapport SFPM n°37 : Les caméras CZT cardiaques dédiées 

La comparaison de ces indices volumiques et de perfusion entre les images réalisées avec et 
sans réduction d’activité permet de déterminer le niveau de réduction d’activité à partir duquel 
les résultats deviennent moins précis.  
Il est également possible de prendre une autre modalité comme référence (coronarographie 
pour les sténoses coronaires, échographie ou IRM pour les volumes et la fraction d’éjection du 
ventricule gauche) et de déterminer la précision diagnostique des images des scintigraphies 
faites avec une réduction d’activité. 
 
Le tableau suivant (tableau 5), réalisé à partir de celui de l’équipe de L. Imbert (59) résume les 
caractéristiques de plusieurs études sur l’optimisation des activités injectées en scintigraphie 
myocardique d’effort et de repos en 99mTc, effort et redistribution en 201Tl. Ces études portent 
toutes sur des protocoles en une journée. 
La dose efficace indiquée dans le tableau a été recalculée en fonction des données du rapport 
SFPM n°33 (48). Quand la dose était variable en fonction du poids du patient, le poids du 
fantôme de référence ICRP a été utilisé (73 kg) (63). 
 
Ces études permettent en moyenne de diviser l’activité injectée par 3 pour les traceurs au 99mTc 
lors d’un protocole effort – repos complet. Une telle optimisation de la dose injectée, lorsqu’elle 
est couplée à la possibilité de ne pas faire d’examen de repos (images de stress effectuées en 
premier et ne montrant aucune anomalie) aboutit à une dose efficace moyenne d’environ 1 mSv 
pour cet examen (57). 
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Tableau 5 : Présentation des études portant sur l’optimisation des activités injectées en scintigraphie myocardique d’effort et de repos (protocole 1 

jour) en 99mTc, effort et redistribution en 201Tl.  

Etudes N 
% effort 

seul 

% 

examens 

normaux 

Traceur Caméra Activité injectée 

Durée 

d’acquis

ition 

E 

moyenne 

(mSv) 

Figures de mérite pour la 

validation de la qualité 

d’image 

Référence pour la 

validation de la qualité 

d’image 

Qualité 

image  

Nkoulou 

2011 (64) 
50 0% NA 

99mTc-
Tetrofosmin 

D-530 
Effort 
Repos 

320 MBq 
320 MBq 

5 min 
5 min 

4,4 
Scores au repos, fixation dans 

les segments, fraction d’éjection 
et volumes 

Image avec activité injectée 
de 960 MBq 

 

Duvall 

2011 (60) 
131 0% NA 

99mTc-
Sestamibi 

D-530 
Effort 
Repos 

185 MBq 
555 MBq 

5-8min 
3-5min 

5,6 
Scores de perfusion, fraction 

d’éjection et volume 

Acquisition sur D-530 de 5 
min, acquisition sur caméra 

standard de 15 min (27 
patients) 

x 

Gimelli 

2012 (65) 
137 0% NA 

99mTc-
Tetrofosmin 

D-530 
Effort 
Repos 

185-222 
MBq 

370-444 
MBq 

7min 
6min 

3,9-4,7 
Scores de perfusion (courbes 

ROC), fraction d’éjection 
Angiographie, 

ventriculographie 
x 

Perrin 

2015 (66) 
2845 37% 67% 

99mTc- 
Sestamibi 

D-
SPECT 

Effort 
Repos 

De 80/240 à 
260/760 

MBq selon 
la masse 

7-8 min 
3 min 

3,7  
Effort 

seul : 1 

Scores de perfusion (sensibilité 
et spécificité) 

Angiographie  

Oddstig 

2013 (56) 
150 NA NA 

99mTc- 
Tetrofosmin 

D-530 
Effort 
Repos 

2,5 MBq/kg 
7,5 MBq/kg 

475 s 
285 s 

4,5 
Scores de qualité 

image,volumes et fraction 
d’éjection 

Images acquises sur D-530 
avec 3  MBq/kg (400s/240s) 

et 4 MBq/kg (300s/180s) 
x 

Sharir 

2016 (67) 
156 18% 47% 

99mTc- 
Sestamibi 

D-
SPECT 

Effort 
Repos 

De 185/555 
à 370/925 
MBq selon 
la masse 

 
5,2 

Effort seul 
: 1,2 

Scores de perfusion, TPD 
(Courbes ROC) 

Angiographie x 

Van Dijk 
2018 (68) 

1255 NA 
70% 

45% (effort 
seul) 

99mTc- 
Tetrofosmin 

D-530 
Effort 
Repos 

2.25 MBq/kg 
460 MBq 

8 min  
6 min 

4,4 
Effort seul 

: 1,1 

Score de qualité image +fixation 
dans 17 segments, fraction 

d’éjection, volume  

Comparaison avec une 
cohorte acquise avec 370 

/740 MBq (effort/repos) 
 

Songy 

2012 (69) 
137 NA 51% 201Tl D-530 

Effort 
Redistr
ibution 

1,1 MBq/kg 
- 

5-7min 12,1 Nb d’artefacts 
Acquisition sur caméra 

conventionnelle 
x 

Kincl 2016 

(58) 
124 NA NA 201-Tl D-530 

Effort 
Redistr
ibution 

0,5 MBq/kg 
pas de 

réinjection 

10min 
13min 

5,5 
Scores de qualité d’image, nb 

coups > 1M 
- x 
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4. Contrôles de qualité sur caméras CZT 
 
A ce jour, aucune décision réglementaire concernant les caméras à semi-conducteurs dédiées 
n’a été publiée par l’ANSM. Les contrôles de qualité présentés ci-après sont ainsi les contrôles 
actuellement réalisés selon les procédures constructeurs à savoir les contrôles quotidiens et les 
contrôles réalisés à l’installation. 
 

4.1 Caméra Discovery NM530c 

 

Chaque détecteur est calibré en énergie et en uniformité au moyen d’une source plane 
homogène de Cobalt 57. 
 

 
 

Figure 18 : Images de calibration en énergie, d’uniformité et image après corrections.  

 
Le contrôle de qualité quotidien de la caméra DNM 530c consiste en une vérification de 
l’uniformité, de la spectrométrie et des pixels défectueux de l’image (« bad pixels »).  

La source utilisée est une source spécifique, plane carrée de Cobalt 57 (57Co). Sa surface 
physique est de 29,2 x 29,2 cm² et sa surface active de 25,4 x 25,4 cm² (Radcal BM55-20 ou 
Eckert & Ziegler A 3536), son activité initiale est de 740 MBq. Le porte-source est fourni par le 
constructeur. 

Les 19 détecteurs sont regroupés par groupe appelés triplet pour l’affichage des résultats. La 
caméra contenait à sa conception 27 détecteurs . Dans la version commerciale (Tableau 6), les 
triplets pairs ne contiennent qu’un détecteur. La numérotation initiale a été conservée. 

Triplet 1 Triplet 2 Triplet 3 Triplet 4 Triplet 5 Triplet 6 Triplet 7 Triplet 8 Triplet 9 
1  3  5  7  9 

10 11 12 13 14 15 16 17 18 
19  21  23  25  27 

Tableau 6 : Indexation des 19 détecteurs de la caméra selon les  triplets. 

La caméra est positionnée avec les détecteurs vers le haut. On place la source plane dans le 
porte-source dans les 3 positions prédéfinies (Figure 19). Ces 3 positions permettent de couvrir 
l’intégralité des détecteurs. 

 



Rapport SFPM n°37 : Les caméras CZT cardiaques dédiées 

Position de la source Triplets contrôlés 
1 1, 2, 3, 4 
2 5, 6 
3 7, 8, 9 

 
Tableau 7 : Numéros de triplets contrôlés en fonction du positionnement de la source de Cobalt57 pour la 

réalisation du contrôle de qualité quotidien.  

 

Figure 19 : Porte source placé sur l’arceau de la caméra et positions de la source plane 1, 2 et 3 pour la 

réalisation du contrôle quotidien. 

  
Cependant, cette disposition ne permet pas d’exposer tous les détecteurs à un flux uniforme de 
photons de 57Co. Le calcul d’uniformité se fait en comparant la réponse du système multi-
sténopé aux 3 positions de la source plane de 57Co avec le modèle de réponse du système au 
flux de photons provenant des 3 positions de la source. Cette modélisation est décrite dans 
l’article de Jansen et al. (17). Pour se rapprocher de la définition NEMA de l’uniformité intégrale, 
chaque projection est ré échantillonnée en regroupant 4 pixels voisins sans lissage de données, 
formant ainsi des ‘super’-pixels de dimensions 5 mm. La totalité de la surface de détection est 
analysée pour le calcul de l’uniformité à partir des valeurs min et max des super pixels. L’indice 
d’uniformité du détecteur est lié à l’exactitude de la correction du flux incident, à la statistique de 
comptage et aux variations de réponse notamment de température et d’hygrométrie des 
détecteurs.  
 
La figure 20 compare les indices d’uniformité pour les 8 détecteurs éclairés en position 1 avec 
des statistiques totales d’acquisition variant de 5 à 35 millions d’événements pour étudier 
l’influence de la statistique de comptage sur l’uniformité. Les indices à 17,8 millions 
d’évènements (conditions du contrôle quotidien) et 35 millions d’événements ont été moyennés 
pour chaque détecteur sur 5 contrôles consécutifs. On note une variabilité inter-détecteurs 
importante de la valeur de l’indice d’uniformité..  
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Figure 20 : Variations de l’uniformité intégrale pour les détecteurs des triplets 1 à 4 en fonction de la 

statistique totale de comptage en position 1 de la source de Cobalt 57 (Figure 19, à gauche). 

 
Le contrôle de qualité quotidien consiste en une acquisition sur la fenêtre d’énergie du 57Co (122 
keV ± 10%). Les conditions d’arrêt sur tous les détecteurs varient selon la position de la source 
(17800 kcoups pour la position 1, 7500 kcoups pour la position 2, 10700 kcoups pour la position 
3).  
A partir de ces images, le système vérifie pour chaque détecteur : 

- l’uniformité ; 
- la position du pic photoélectrique détecté ; 
- la largeur à mi-hauteur du pic photoélectrique ; 

Les mauvais pixels sont également décomptés, non seulement leur nombre mais également s’ils 
sont adjacents, la taille du groupe de mauvais pixels et leur localisation au centre du détecteur 
(zone primaire) ou à la périphérie (zone secondaire) (Figure 21): 

- nombre de mauvais pixels ou « bad pixels » centraux (inférieur à 30 pixels) ; 
- taille maximale du groupe dans la zone primaire (inférieur à 8 pixels) ; 
- taille maximale du groupe dans la zone secondaire (inférieur à 16 pixels) ; 

Le nombre de détecteurs pour lesquels la taille du groupe de mauvais pixels est  supérieure à 7 
est évalué ainsi que le niveau de bruit. 
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Figure 21 : Représentation des zones primaire (au centre du détecteur) et secondaire (en périphérie). Les 

pixels en couleur représentent les pixels hors tolérance. 
 
Lors de la procédure, le système teste d’autres paramètres qui peuvent influencer la qualité 
d’image : alimentation électrique haute et basse tension, vérification de l’indexation des 
détecteurs. Pour chaque détecteur, les tolérances sont:  

- pic d’absorption totale compris entre 120,5 et 123,5 keV ; 
- résolution en énergie inférieure à 7% ; 
- uniformité inférieure à 7% ; 

En cas d’échec du contrôle quotidien, l’utilisateur doit réaliser un « contrôle de qualité périodique 
», qui consiste en :  

- une acquisition de bruit de fond permettant de déterminer les pixels affectés par le bruit 
(« noisy » pixels) ; 

- 3 acquisitions correspondant aux 3 positions de la source de Co-57, avec des conditions 
d’arrêt en nombre de coups environ 3 fois supérieures à celle du contrôle quotidien ; 

- une mise à jour de la carte de correction en énergie de tous les détecteurs et de la carte 
des pixels défectueux ; 

- une acquisition similaire à l’acquisition de contrôle quotidien pour la vérification de la 
qualité des corrections. 

 
 

4.2 Caméra DSPECT 

 
Le contrôle de qualité quotidien de la caméra DSPECT consiste en une vérification de 
l’uniformité, de la spectrométrie et des pixels défectueux de l’image. La source utilisée est une 
source linéaire de Cobalt 57 (57Co) de type MED3614 (Eckert & Ziegler), d’activité nominale 444 
MBq, de longueur totale 295 mm et de dimension active 260 mm. Le bras et le support de 
source permettant de fixer la source linéaire au centre du champ de vue (Figure 22) sont fournis 
par le constructeur. 
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Figure 22 : Positionnement de la source de Cobalt 57 pour la réalisation du CQ quotidien. 

 
L’acquisition consiste à acquérir 240 projections par détecteur avec un critère d’arrêt d’environ 
28 Mcoups. La fenêtre en énergie utilisée est centrée sur le pic d’absorption totale du Cobalt 57 
(122 keV) avec une largeur égale à ± 10%. Les détecteurs effectuent un mouvement de rotation 
autour de leur axe central pour enregistrer 120 projections puis effectuent un mouvement de 
translation pour acquérir de nouveau 120 projections. A la fin de l’acquisition, on observe les 9 
panogrammes correspondant à chacun des 9 détecteurs (Figure 23). 

 

 

Les paramètres relevés lors du CQ quotidien sur la caméra DSPECT sont notamment :  
- la sensibilité de détection ; 
- la résolution en énergie et la largeur de la fenêtre spectrométrique ; 
- la carte d’intensité des pixels présents sur chacun des 9 détecteurs ; 
- le paramètre « detector registration » permettant de vérifier l’angle de rotation effectif de 

chacun des détecteurs par rapport à la valeur attendue. Cet indice donne une 
information sur l’uniformité selon la direction verticale (homogénéité du sinogramme) et 
correspond pour chaque colonne, à l’écart entre la sensibilité mesurée et la sensibilité 
attendue. Les limites de tolérance définies par le constructeur sont de ± 4% ; 

Bras permettant de fixer la 

source sur son support au 

centre du champ de vue 

Source linéaire de 57Co 

Figure 23 : Copie d’écran réalisée à la fin de 

l’acquisition du contrôle de qualité quotidien sur 

la caméra DSPECT et analyse des résultats. 
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Equation 21 

- les pourcentages d’uniformités régionale et globale : 
L’uniformité régionale pour un détecteur x est calculée selon la formule suivante : 

0_`a���`bé �é
`�_�c,IéQHJQHKG d (%) =   100 × [�� − [`_[�� + [`_ 

 
Cet indice doit être compris entre 85 et 100%. 

 
L’uniformité globale pour un détecteur x est obtenue à partir des valeurs d’uniformité 
différentielle suivant les lignes X et les colonnes Y du détecteur : 

- Pour l’ensemble des lignes d’un détecteur en déterminant la plus grande différence 
entre 2 pixels voisins sur une série de 3 pixels continus, l’uniformité différentielle selon 
la direction X est calculée selon la formule suivante : 

0_`a���`bé g`aaé�,_b`,cc,h(%) =  100 ×  i_[�� − i_[`_i_[�� + i_[`_ 

 

- Pour l’ensemble des colonnes d’un détecteur en déterminant la plus grande différence 
entre 2 pixels voisins sur une série de 3 pixels continus, l’uniformité différentielle selon 
la direction Y est calculée selon la formule suivante : 

0_`a���`bé g`aaé�,_b`,cc,\(%) =   100 × k_[�� − k_[`_k_[�� + k_[`_ 

 

La procédure est répétée pour chacun des 9 détecteurs, la valeur minimale obtenue est 
reportée, celle-ci doit être comprise entre 70 et 100%. 

 
 

4.3 Tests d’acceptance des caméras CZT 

 
Ce paragraphe a pour objectif de présenter de manière synthétique, les tests d’acceptance 
définis par chacun des constructeurs réalisés, après installation de la caméra (Tableau 8). En 
l’absence de réglementation, les résultats de ces contrôles peuvent servir de valeurs de 
référence pour le suivi des performances au cours du temps. 

 

 
 

Equation 19 

Equation 20 
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DNM 530c Résolution en énergie Résolution spatiale 

tomographique 

Sensibilité système Taux de comptage 

Prérequis Autocalibrage des détecteurs et contrôle qualité quotidien (source plane de Co57) – Enregistrement de la position du pic Ei γ (Co57) 

     

  Cylindre NEMA NU1   

Source Source pseudo 

ponctuelle 0,1mL 99mTc 

(4 MBq) 

Trois sources sphériques 99mTc > 740 

MBq chacune coplanaires 

positionnées sur l’axe et à 75 mm 

selon 2 axes orthogonaux 

Seringue 2-3 mL de 40 MBq 

de 99mTc mesurée avec un 

activimètre étalonné (lEH<  

[MBq], bEH<) 

Seringue 2-3 mL de 1000 MBq de 99mTc  (lEH<�MBq�, bEH<) 

Positionnement 

  
 Insertion de la seringue 

dans l’ouverture de 

chaque sténopé (19 

mesures) 

y 

 

 

 

                            x 

Centrage dans le champ de 

vue à partir des projections 

(source surélevée du lit 

d’examen de 8-10 cm) 

 

Positionnement au centre du champ de 

vue à la position précédente 

(électronique saturée empêchant la 

vérification de la position de cette 

source). 

Enregistrement  Pour chaque détecteur 

i :  

Ei γ (99m Tc), 

 LMHi (99m Tc ) 

Acquisition : 5 min 

Reconstruction : voxel 2mm, 250 

itérations, pas de régularisation ni de 

filtre 

Durée de comptage, bHdOEH&, statistique de 

comptage N, 

 Activité au démarrage de 

l’examen lJDGG   [MBq], 

Déterminer l’activité (~800 MBq) à partir 

de laquelle le taux de comptage R est non 

nul (absence de saturation) et enregistrer 

le taux de comptage Robs toutes les 2 h 

pendant 12h  

Analyse Ri %= LMHi/ Eiγ* (Ei γ 

(Tc99m)-Ei γ (Co57))/ 

(140,5 -122,1)*100, i 

variant de 1 à 19 

Pour le système  

R% = ΣRi/19  

S (c/MBq)=  

N / texamen*A corr*1000 

Taux de comptage incident extrapolé de 

la dernière mesure Robs]final=Rinc]final pour 

Afin [MBq] 

A chaque mesure (activité Ai) : le taux 

incident Rinc]i =Rfinal*Ai/Afin 

Relation Robs (Rinc) 
Spécifications ≤6,2 % C ≤ 6,5 �� ;  s �t u ≤ 4,7 ��  S ≥ 460 coups/MBq uEOd ≥ 370 yz�t{|/| 
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DSPECT Uniformité Taux de comptage Qualité image / Fantôme cœur  Résolution spatiale 

tomographique 

Prérequis Daily QC 

Source Tube remplissable d’une 

solution homogène de 
99mTc d’activité 1110±74 

MBq ou 201Tl ou 57Co 

Tube remplissable d’une solution 

homogène de 99mTc d’activité 

1110±74 MBq 

Fantôme cardiaque avec insert de   

2 cm permettant de simuler un 

défaut 

Paroi homogène remplie de 

18,5±3,7 MBq  

Fantôme Jaszczak Deluxe rempli de 

222±37 MBq en 99mTc ou 201Tl 

Positionnement 

    
 Support vissé sous la 

tête de détection et 

source positionnée au 

centre du champ de vue 

Support vissé sous la tête de 

détection et source positionnée au 

centre du champ de vue 

 

Fantôme cœur placé au centre du 

champ de vue 

Fantôme Jaszczak placé sur le support 

« dédié » monté sur le bras 

Enregistrement  ~ 30000 coups/pixel Tacquisition, activité 

Nombre de coups mesurés 

Acquisition perfusion MIBI 

Temps d’enregistrement : 2 min 

32 Millions coups 

Analyse Analyse visuelle :  

Nombre de pixels « en 

défaut » et profils 

d’uniformité 

 

Uniformité 

Taux de comptage 

Paramètre « detector registration » 

 

Analyse visuelle QPS (Cedars-

Sinaï): coupes orientées selon les 

3 axes + bull eyes 

 
Analyse visuelle : résolution spatiale 

(coupe reconstruite épaisseur 5 cm) 

Analyse visuelle : uniformité sur coupe 

reconstruite épaisseur 2 cm  

Analyse quantitative : contraste 

déterminé sur 4 sphères visibles 

Spécifications Pixels en défaut 

désactivés 

Image homogène sur 

chacun des détecteurs  

Uniformité ± 4% Aucun défaut visible sur les 

coupes petit-axe, grand axe 

vertical et grand axe horizontal 

Stdev < 5% 
Contraste > 50% sur 2 sphères de + grand 

Ø et < 50% sur autres sphères 

 
 Tableau 8 : Mesures des performances sur les caméras à semi-conducteurs dédiées : DNM 530c et DSPECT. 
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4.4 Position des caméras CZT par rapport à la décision ANSM du 25/11/08 

 
La réglementation actuelle (Décision ANSM 25 novembre 2008) paru au JO du 12/12/2008 
concerne les installations de médecine nucléaire à visée diagnostique, s’applique aux caméras 
à scintillations et par conséquent, les caméras à semi-conducteurs ne sont pas concernées par 
cette décision. De plus, les tests proposés dans cette décision sont difficilement applicables du 
fait d’une géométrie de détection particulière et nécessite une utilisation de fantômes et de 
sources adaptés.  
 

Point de la décision DNM 530c DSPECT 

6. 1. Etat fonctionnel du système Procédure constructeur Inspection visuelle 
6. 2. Uniformité de réponse, 
spectrométrie et concordance 
des taux de comptage 

Indices d’uniformité 
Spectrométrie 

Indices d’uniformité 
Spectrométrie 

Sensibilité globale 
6. 5. Résolution intrinsèque en 
énergie 

Mode extrinsèque Mode extrinsèque 

6. 7. Variation angulaire de 
spectrométrie 

Non applicable : Détecteurs 
stationnaires 

Cependant 2 positions de 
statif en décubitus ventral ou 

décubitus dorsal 

Possibilité de réaliser des 
acquisitions avec ≠ positions 

de la tête de détection 

6. 8. Vitesse de rotation en mode 
continu 

Non applicable Indice “registration index” 

6. 9. Qualité image en mode 
tomographique 

Pas de fantôme constructeur  
Pas d’utilisation possible de 
fantômes cylindrique (type 
Jaszczak) ou thoracique : 

artefact de troncature en bord 
de champ  

Pas de fantôme constructeur, 
utilisation du fantôme 

Jaszczak possible 

 
Tableau 9 : Applicabilité aux caméras CZT de la décision ANSM du 25 novembre 2008 relative au 

contrôle qualité des installations de médecine nucléaire à visée diagnostique. 

 
 

4.5 Proposition du groupe de travail concernant la réalisation des CQ sur 

caméras CZT dédiées 

 
Comme mentionné précédemment, aucun texte réglementaire décrit les modalités de contrôle 
de qualité des caméras à semi-conducteurs dédiées à la cardiologie nucléaire. Actuellement, 
chaque constructeur réalise un ensemble de tests d’acceptance avant la première utilisation 
clinique (cf. paragraphe 4.3). 
 
D’autre part, un document CEI (70) est en cours d’élaboration depuis 2016 mais il n’est à ce jour 
pas finalisé (en cours de révision). De plus, un certain nombre de contrôles proposés dans ce 
document ne sont pas réalisables notamment parce que les constructeurs n’ont encore 
développé d’outils permettant d’enregistrer et d’analyser les résultats obtenus. 
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En tenant compte de ces différents éléments, le groupe de travail SFPM propose de réaliser (à 
minima) les contrôles suivants : 
 
Tests d’acceptance selon le protocole défini par chacun des constructeurs ; 
 
Contrôle quotidien permettant notamment de vérifier l’uniformité de réponse de la matrice CZT, 
la résolution en énergie globale du système ainsi que le taux de comptage. Selon le 
constructeur, d’autres paramètres seront mesurés (cf. paragraphes 4.1 et 4.2) ; 
 
Contrôle annuel permettant d’évaluer la qualité d’image en mode tomographique avec un insert 
cardiaque dont la paroi est remplie d’une solution homogène de 99mTc.  
 
Ce fantôme doit être placé au centre du champ de vue dans l’air ou en présence d’un milieu 
diffusant pour les centres possédant un fantôme thoracique (Figure 24). 
 

 
 

Figure 24: Positionnement d’un insert cardiaque dans l’air pour les caméras DSPECT et DNM 

530c (71) ou inséré dans un fantôme de type « thorax » en présence de milieu diffusant. 

 
A partir de cette acquisition, détermination de la sensibilité de détection en mode 
tomographique, analyse visuelle des images reconstruites selon les 3 axes (petit-axe, grand axe 
horizontal et grand axe vertical) à la recherche d’artefacts. 
 
Il est également possible, à partir de cet enregistrement, de déterminer des paramètres de 
qualité d’image tels que ceux précédemment introduits (cf. paragraphe 3.1).  
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5. Applications cliniques des caméras CZT cardiaques 
 

5.1 Tomoscintigraphie de perfusion myocardique 

 
La tomoscintigraphie myocardique est un examen de référence pour le diagnostic et le suivi de 
la maladie coronarienne. Cette modalité d’imagerie non invasive permet de localiser la 
répartition du radiotraceur au sein du myocarde. L’interprétation de l’examen consiste à déceler 
les territoires ayant un déficit relatif de fixation et donc de perfusion myocardique (ischémie 
myocardique et infarctus du myocarde). Cette évaluation de la perfusion myocardique relative 
peut être réalisée au repos et/ou après un test de provocation d'ischémie myocardique (stress 
pharmacologique ou épreuve d'effort) ou au décours immédiat d’un épisode aigu à partir des 
acquisitions planaires ou le plus souvent tomographiques (TEMP) (72).  
Les anomalies de perfusion observées sur les examens d’effort et de repos révèlent l’existence 
d’un infarctus alors que les défauts de perfusion visibles uniquement à l’effort sont 
caractéristiques d’une ischémie. Les acquisitions tomographiques synchronisées à un signal 
électrocardiographique (ECG) permettent l’évaluation simultanée de la perfusion et de la 
cinétique segmentaire et globale du ventricule gauche (VG). 
 
Présentation des traceurs 
Les traceurs utilisés pour effectuer une scintigraphie myocardique sont les agents technétiés 
(Sestamibi ou Tétrofosmine marqués au 99mTc), et le thallium 201 dont les principales 
caractéristiques sont présentées dans le tableau ci-dessous.  
 

 Radiopharmaceutiques 
technétiés 

Thallium 201 

Indications cliniques Perfusion Perfusion et viabilité 

Production Générateur Cyclotron (coût élevé) 

Période radioactive 6 h 73 h 

Energie des 
principaux 
rayonnements 

Eγ = 140,5 keV 
EX = 71 keV (47%) 
Eγ = 167 keV (10%) 

 
Tableau 10 : Caractéristiques des radiotraceurs utilisés en tomoscintigraphie de perfusion myocardique. 

 
Après injection par voie intraveineuse, le radiotraceur est capté par le myocarde 
proportionnellement au débit sanguin myocardique régional. La fixation myocardique des agents 
technétiés et du 201Tl dépend du flux sanguin coronaire local et de la viabilité des cellules 
myocardiques. Les cellules nécrosées ne fixent pas les traceurs de la perfusion myocardique.  
Les agents technétiés sont des molécules cationiques et lipophiles. Elles sont captées en forte 
proportion par les myocytes lors de leur premier passage : la distribution du traceur reflète alors 
la perfusion myocardique au moment de l’injection (73).  
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La concentration tissulaire de ces traceurs reste constante de telle sorte que leur activité peut 
être enregistrée même après plusieurs heures, contrairement au thallium 201, d’où une plus 
grande souplesse d’utilisation. Ils apportent également une meilleure qualité d’image notamment 
pour les patients en surpoids. Cependant, leur extraction myocardique est faible (30 à 40% 
lorsque le débit coronaire est maximal) et ils s’accompagnent d’une fixation digestive parasite 
qui peut être importante. 
 
Le thallium 201, est un analogue du potassium utilisé seul sans association à une molécule 
vectrice. Son extraction au premier passage est bonne (80% lorsque le débit coronaire est 
maximal), et il n’entraîne pas de problème de fixation digestive parasite. Il s’agit donc d’un très 
bon traceur de la perfusion myocardique. Néanmoins, la faible énergie du rayonnement émis 
peut poser certains problèmes de qualité d’image notamment pour les patients obèses où 
l’atténuation est importante. De plus, ce traceur subit un mécanisme de redistribution qui 
commence 10 à 15 minutes après l’injection et qui tend à diminuer le contraste entre les zones 
saines et les zones mal perfusées. Les images doivent donc être enregistrées très rapidement 
après l’effort (< 30 minutes). Les cellules myocardiques viables vont toutefois retenir le 201Tl, 
même si elles sont hypoperfusées, ce qui fait du 201Tl un traceur de la viabilité myocardique 
(temps post-injection > 4h).  
La dose efficace reçue par le patient est plus importante pour un examen réalisé au 201Tl 
qu’avec les traceurs marqués au 99mTc (cf paragraphe 3.2.).  
 
Déroulement de l’examen : acquisition des images 
L’examen de tomoscintigraphie de perfusion myocardique est toujours associé à une épreuve 
de « stress » pouvant être un effort physique ou un stress pharmacologique ayant pour 
conséquence une augmentation du flux sanguin coronaire. Une épreuve mixte associant un test 
pharmacologique et un test d’effort peut également être effectuée notamment pour les patients 
étant dans l’incapacité de réaliser un test d’effort (74). 
 

• Effort physique 

 
L’épreuve d’effort est réalisée sur une bicyclette ou un tapis roulant sur lesquels le patient est 
amené à réaliser un effort maximal, défini par une fréquence cardiaque égale à au moins 85% 
de la fréquence maximale théorique (220−âge). Cet effort physique entraîne indirectement une 
augmentation du flux sanguin coronaire par augmentation de la consommation d’oxygène du 
myocarde. L’injection intraveineuse du radiotraceur est réalisée au maximum de l’effort. 

• Tests pharmacologiques 

 
Une épreuve de « stress » pharmacologique peut être envisagée lorsque le patient ne peut 
réaliser un effort ou que l’effort est contre-indiqué. Le stress pharmacologique peut être induit 
par une perfusion de dipyridamole, d’adénosine ou de dobutamine. Le dipyridamole et 
l’adénosine agissent par un puissant effet vasodilatateur coronaire augmentant le débit 
coronaire sans modification notable du travail cardiaque ou de la consommation d’oxygène du 
myocarde.  
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• Protocoles d’acquisition 

 
Plusieurs protocoles d’acquisition existent pour réaliser une tomoscintigraphie  myocardique de 
perfusion. Ils varient selon les pratiques habituelles de chaque service et en fonction du 
radiotraceur utilisé.  

Pour les traceurs technétiés, les acquisitions d’effort et de repos peuvent être réalisées sur 1 
jour (stress puis repos ou repos puis stress) ou sur 2 jours (effort un jour, repos le jour suivant). 
Les acquisitions d’effort et de repos sont généralement réalisées sur une journée pour le 201Tl, 
mais une acquisition à 24h permet d’évaluer la viabilité myocardique. Lorsque les patients ont 
une faible probabilité d’insuffisance coronarienne et que l’acquisition de stress est interprétée 
comme étant normale, l’acquisition de repos n’est généralement pas réalisée (66). 

L’acquisition scintigraphique d’effort est débutée 15 minutes environ après l’épreuve de stress 
(physique, pharmacologique ou mixte). Un délai de 4 heures entre les acquisitions d’effort et de 
repos est généralement recommandé (Figure 25). Dans les protocoles en un jour, l’acquisition 
au repos est effectuée 1 heure après réinjection, avec  selon les recommandations de l’EANM 
une activité  3 fois supérieure à l’activité injectée à l’effort pour les traceurs au 99mTc (paragraphe 
3.2, tableau 4) et une activité de 37 MBq pour le 201Tl). Les enregistrements tomographiques 
sont synchronisés à l’ECG afin d’analyser la perfusion myocardique et la contraction du muscle 
cardiaque. 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

Figure 25 : Protocole d’acquisition 1 jour effort/repos. 

 
• Traitement et reconstruction des images 

 
L’ensemble du processus de traitement est standardisé de manière à pouvoir comparer chaque 
examen. Un contrôle de qualité, visualisable après l’acquisition, permet de vérifier l’absence de 
mouvements (sinogramme, linogramme), la qualité de la synchronisation cardiaque et la 
présence éventuelle d’atténuation ou d’activité digestive pouvant générer des artefacts sur les 
images reconstruites. 
La reconstruction tomographique est réalisée avec les méthodes de reconstruction décrites 
dans le paragraphe n°2 (algorithmes de reconstruction itérative) Un filtre est également ajouté 
afin d’obtenir un meilleur compromis entre le bruit présent sur les images et la résolution 
spatiale.  

Acq 

effort 

Acq 

repos 

Temps 

Injection  

Epreuve effort 

Injection  

99mTc : 15 – 60 min   
201Tl : 7 - 10 min 

 

60 min 0 min 4 h 
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La reconstruction en 16 phases à partir d’une acquisition synchronisée à l’ECG permet une 
détermination plus précise de la fraction d’éjection du ventricule gauche par rapport à une 
reconstruction 8 phases. L’inconvénient majeur est lié à la présence de bruit sur les images, ce 
qui est dû à une statistique de comptage faible sur chaque phase du cycle cardiaque (75,76).  
Les images reconstruites sont généralement orientées selon 3 axes : petit axe, grand axe 
horizontal et grand axe vertical, afin de visualiser le myocarde dans son ensemble (Figure 26). 
Les réorientations entre les images de stress et de repos doivent être identiques pour pouvoir 
les comparer. 
 
La normalisation des images permet de rapporter la valeur de chaque pixel par rapport à la 
valeur du pixel le plus intense contenu dans le ventricule gauche. Chaque pixel est exprimé en 
pourcentage d’intensité par rapport au maximum. Cette étape permet de comparer plusieurs 
séries de données entre elles (77). 
L’affichage des coupes reconstruites est effectué selon 3 séries de coupes jointives 
correspondant aux 3 axes : petit axe, grand axe vertical et grand axe horizontal, afin de 
visualiser le myocarde dans son ensemble. 
 

• Interprétation des images 

 
Une analyse visuelle des coupes correspondant à la perfusion (acquisition non synchronisée à 
l’ECG) permet de détecter d’éventuels défauts de fixation selon les 3 axes. L’utilisation d’une 
échelle de couleurs adaptée (et choisie par les médecins nucléaires) permet de les qualifier 
(suspect, modéré, sévère…). Si les images de perfusion ne présentent pas de défaut, la 
perfusion est considérée comme normale. 
 
Dans le cas où la distribution myocardique du traceur à l’effort présente un défaut, les coupes 
reconstruites de l’acquisition au repos sont comparées aux images précédentes. Si le défaut de 
fixation présent à l’effort n’apparaît plus sur les images du repos, il s’agit d’un signe évocateur 
d’ischémie ; si le défaut de perfusion persiste au repos (défaut non réversible), il s’agit d’un 
signe évocateur d’infarctus. 
 
L’enregistrement tomographique synchronisé à l’ECG permet l’analyse de la contractilité des 
parois du myocarde et apporte une information supplémentaire sur les volumes du ventricule 
gauche et la fraction d’éjection ventriculaire (FEVG). Ces valeurs sont automatiquement 
calculées avec des logiciels tel que QGS® (Quantitative Gated SPECT) qui a été développé par 
le centre de cardiologie du Cedars-Sinaï (Los Angeles, Etats-Unis) (75,76). Une analyse visuelle 
semi-quantitative du ventricule gauche permet de quantifier l’étendue des lésions. Le modèle 17 
segments (78) divise le ventricule gauche en 17 segments comme l’illustre la figure 26. 
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Figure 26 : Représentation schématique du modèle 17 segments utilisé pour l’analyse semi-quantitative 

d’une acquisition de tomoscintigraphie myocardique (78). 
 
Etudes cliniques évaluant les performances diagnostiques CZT vs caméras conventionnelles 
 
La caméra à semi-conducteurs Discovery-NM 530c a été évaluée en routine clinique dans 
plusieurs centres et sur un grand nombre de patients avec les traceurs technétiés (7,55) et le 
Thallium 201 (69). 
Esteves et al. (54) a réalisé une étude comparative sur 168 patients avec un protocole 
d’acquisition de tomoscintigraphies myocardiques effort/repos avec 99mTc tetrofosmine. Les 
résultats montrent une meilleure qualité d’image avec la caméra Discovery NM530c par rapport 
à une caméra à scintillations, alors que les temps d’acquisition étaient réduits (Figure 27) (12 et 
14 minutes respectivement à l’effort et au repos avec la caméra Ventri (GE Healthcare) contre 2 
et 4 minutes avec la caméra Discovery NM530c).  
La compacité de ces nouvelles caméras et surtout, la diminution du temps d’acquisition 
permettent d’améliorer le confort du patient et donc la qualité d’image. En effet, le risque de 
mouvement du patient pendant l’acquisition étant réduit, le risque d’artefacts présents sur les 
images reconstruites est aussi limité.  
L’augmentation de la sensibilité de détection offre également la possibilité de diminuer l’activité 
injectée. De plus, l’utilisation de détecteurs CZT améliore la résolution spatiale et la résolution 
en énergie (4) et donc le contraste des images. Néanmoins, le développement de cette nouvelle 
géométrie de détection, associée à l’utilisation d’algorithmes de reconstruction de plus en plus 
complexes, peut entraîner des artefacts différents de ceux observés avec une caméra à 
scintillations. C’est pourquoi certains ont considéré que des études complémentaires sont 
nécessaires afin de mieux caractériser les performances exactes de cette nouvelle technologie 
(22). 
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Figure 27 : Comparaison de tomoscintigraphies myocardiques illustrant une meilleure résolution et un 

meilleur contraste avec la caméra à semi-conducteurs : images obtenues avec A) une gamma-caméra 

conventionnelle ; B) une caméra à semi-conducteurs Discovery NM530c (54). 
 
Des études cliniques comparatives ont également été réalisées avec la caméra DSPECT. Sharir 
montre que les résultats de tomoscintigraphies myocardiques réalisées avec un agent technétié 
à l’effort et au repos sont comparables mais que la qualité d’image est augmentée avec la 
caméra DSPECT (6). Gambhir (5) montre également que les contours du myocarde sont mieux 
définis sur les images obtenues avec la caméra DSPECT par rapport à une gamma-caméra 
d’Anger. 
 

 

 

Figure 28 : Comparaison des coupes tomographiques reconstruites obtenues à l’effort (201Tl) et au repos 
(99mTc-MIBI) avec une gamma-caméra d’Anger (en haut) et avec la caméra DSPECT (en bas) (79). 

B A 
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5.2 Ventriculographie isotopique 

 
La ventriculographie isotopique est considérée comme l’un des examens de référence pour la 
mesure de la fraction d’éjection ventriculaire gauche. Elle possède une valeur pronostique 
majeure dans les principales cardiopathies, et permet le suivi des patients au stade 
d’insuffisance cardiaque. A partir d’une acquisition synchronisée au signal ECG, les informations 
suivantes peuvent être obtenues : les fonctions systoliques et diastoliques globales du ventricule 
gauche (VG) et du ventricule droit (VD) et notamment la fraction d'éjection du ventricule gauche 
(FEVG) ; les volumes ventriculaires gauche ; les fonctions systoliques et diastoliques régionales 
du VG ou encore la cinétique régionale du VG et du VD. 
 

• Indications 

Cet examen est réalisé pour l’évaluation de la fonction cardiaque dans l’insuffisance coronaire 
(notamment insuffisance coronaire chronique connue sans ou avec un antécédent de syndrome 
coronaire aigu ou au décours d’un syndrome coronaire aigu), dans l’insuffisance cardiaque, 
avant ou en cours de chimiothérapie, après transplantation cardiaque ou dans les cardiopathies 
valvulaires et congénitales. 
 

• Traceurs 

Les radiopharmaceutiques utilisés pour cet examen sont des produits dérivés du sang (albumine 
humaine ou globules rouges marqués in vivo) marqués au Tc-99m. Selon les données des 
autorisations de mise sur le marché (AMM), l’activité injectée chez l’adulte est de 7 à 15 MBq/kg 
avec une activité maximale injectée de 1110 MBq. Chez l’enfant, se référer aux 
recommandations européennes (EANM) avec une activité minimale injectée de 80 MBq. 
 

• Déroulement et interprétation de l’examen 

 
Ventriculographie isotopique planaire 

 
La technique dite de « référence » est particulièrement reproductible du fait notamment de son 
traitement automatisé et de la standardisation des acquisitions (79–81).  
Elle consiste à effectuer une acquisition planaire sur une caméra d’Anger avec une orientation 
du détecteur de 35 à 45 degrés par rapport au patient positionné en décubitus dorsal avec les 
bras le long du corps, appelée incidence oblique antérieur gauche (OAG) et une inclinaison 
cranio-caudale de 10 à 20 degrés de façon à dégager au maximum le ventricule gauche des 
autres cavités du cœur. L’enregistrement des images est synchronisé au signal ECG et peut 
être découpé en plusieurs phases consécutives, généralement 16 ou 32 phases, les ondes R 
servant de référence pour le début du cycle cardiaque. La qualité de la synchronisation ECG 
influence directement l’analyse de la cinétique et donc la quantification des fonctions 
ventriculaire gauche (VG) et droite (VD). 
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Une fois l’enregistrement terminé, le traitement automatisé fait appel à un algorithme spécifique 
basé sur une mesure d’activité au-dessus d’un certain seuil (appelé « count based ») permettant 
ainsi de déterminer automatiquement les contours du VG desquels sont déduits les volumes 
sanguins télé-diastolique et télé-systolique ainsi que la courbe activité-temps au cours du cycle 
cardiaque. Le bruit de fond est automatiquement soustrait soit à partir d’une région d’intérêt 

dessinée manuellement à 5-10 mm du bord du VG à la fin de la systole, soit à partir d’un voxel 

de faible activité situé dans la région d’intérêt du VG. 
 

Sur les caméras CZT, l’angioscintigraphie est réalisable à partir d’enregistrements planaire ou 

tomographique. Concernant la technique planaire : 
 

- Sur la caméra DSPECT, l’incidence OAG est directement sélectionnée à partir du 

prescan avec un module d’acquisition planaire (sélection de la projection permettant au 

mieux de distinguer le VG du VD) ; 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 29 : Exemple de projections en incidence OAG d’une ventriculographie en télé-diastole (gauche) et 
en télé-systole (droite) – Examen réalisé sur caméra DSPECT. 

 
- Sur la caméra DNM530c, l’incidence OAG est recalculée à partir des projections du 

volume cavitaire. 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 30 : Exemple de projections en incidence OAG d’une ventriculographie en télé-diastole (gauche) et 

en télé-systole (droite) – Examen réalisé sur caméra Discovery NM530c. 
 

 

Ventriculographie en mode tomographique 
 
La ventriculographie en mode 3D synchronisée à l’ECG peut être réalisée sur caméra 
conventionnelle (82–84) mais également sur caméra CZT, l’intérêt étant de réduire les activités 
injectées aux patients et/ou le temps d’enregistrement. Plusieurs études démontrant la faisabilité 
sur les caméras à semi-conducteurs Discovery NM530c et DSPECT ont été publiées : 
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Etudes 
Nombre 
patients 

Activité injectée 
(MBq) 

Temps 
enregistrement sur 
caméra CZT (min) 

Nombre de coups 
enregistrés (Millions) 

Wells RG et al. 
JNC 2013 (85) 52 1200 

99mTc-pertechnetate 8 16,5 ± 6,5 

Jensen et al. 
JNC 2014 (86) 82 

823 – 988  
99mTc albumine 

humaine 
14 - 

Duvall et al. 
JNC 2015 (87) 

46 751,1 ± 148 
99mTc-pertechnetate 5 6,62 

Chen et al. 
JNC 2016 (88) 

48 925 
99mTc-pertechnetate 8 12,5 ± 5,0 

Tissot et al. 
JNC 2019 (89) 73 850 

99mTc-pertechnetate 10 - 

 
Tableau 11 : Etudes publiées en ventriculographie isotopique sur caméras CZT. 

 

Les images sont reconstruites avec un algorithme itératif MLEM dédié sans prise en compte des 
corrections d’atténuation et de diffusion. A partir du volume reconstruit, certaines équipes ont 
effectué une rétroprojection du volume 3D en 2D afin d’obtenir un « équivalent » d’acquisition 
planaire. 
Le traitement des images fait appel à 2 types d’algorithmes : les algorithmes « count-based » 
présentés précédemment et les algorithmes « surface-based » basés sur la détection des 
contours du VG et l’utilisation de modèle géométrique. Dans la littérature, les algorithmes de 
type « count-based » sont les plus utilisés et notamment le logiciel de quantification QBS 
(Cedars-Sinaï) ou 4DM (Invia).  
De plus, les études comparant des algorithmes  « surface-based » et « count-based » montrent 

une meilleure corrélation avec la ventriculographie planaire lorsqu’on utilise des algorithmes 

« count-based» (86,87). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

Figure 31 : Exploration de ventriculographie tomoscintigraphique obtenue sur caméra Discovery NM530c : 

définition du volume de reconstruction et réorientation des coupes reconstruites selon 3 axes orthogonaux 

pour l’analyse cinétique des VG et VD. 
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Equation 22 

Equation 23 

Jensen et al. (86) a réalisé sur une série de 82 patients un comparatif entre acquisition planaire 
2D conventionnelle, acquisition tomographique 3D sur caméra d’Anger et acquisition 
tomographique 3D sur caméra CZT Discovery NM530c. Les résultats montrent une bonne 
corrélation entre les valeurs des FEVG obtenues à partir des acquisitions planaire et CZT 
tomographique avec des valeurs moyennes obtenues respectivement de 59,1±7,8% et 
59,1±10,0%. A l’inverse, la valeur moyenne de FEVG déterminée à partir de l’acquisition 
tomographique sur caméra conventionnelle est surestimée : 65,3±10,7% (p<0,001). Les 
variations inter et intra observateurs sont plus faibles avec la technologie CZT par comparaison 
aux acquisitions réalisées sur caméra conventionnelle (planaire ou tomographique). Enfin, 
Tissot et al. (89) a également montré, la possibilité d’optimiser les activités injectées aux 
patients (diminution d’environ 70% par rapport à l’activité initiale) avec une bonne corrélation 
des valeurs de FEVG. 
 
 

5.3 Estimation SPECT de réserve de perfusion myocardique 

 
La tomoscintigraphie de perfusion myocardique, en dépit de son excellent sensibilité, peut parfois 
être prise en défaut en particulier dans les coronaropathies pluri-tronculaires (atteinte 
concomitante de plusieurs artères coronaires). En effet, l’interprétation qualitative des images 
normalisées sur le maximum de fixation ne permet en général que d’identifier la lésion la plus 
sévère en termes d’ischémie d’aval. A la limite, les pathologies tri-tronculaires équilibrées peuvent 
être responsables de faux négatifs. Il existe de ce fait une réelle motivation pour développer une 
interprétation quantitative de la scintigraphie de perfusion en termes de débit (en ml/min/g) et/ou 
de réserve de perfusion myocardique (91). Cette analyse quantitative a fait ses preuves en TEP 
depuis une dizaine d’années, d’abord au moyen d’eau ou d’ammoniaque marquée puis de 82Rb, 
avec un intérêt à la fois diagnostique (92) et pronostique (93).  
D’un point de vue pharmacocinétique (Figure 32), il existe une relation exprimée par une équation 
différentielle entre la concentration de radio-traceur dans le secteur circulant ~ et celle dans le 
myocyte [ : 
 [� =  /~� +  (y( + /y6)~ − y6[       

ou [�� =  /~�� + �y( + /(y6 + y�)�~ + y(y6~ − (y6 + y�)[    
 

 

selon que l’on emploie un modèle à 2 ou 3 compartiments. Cette relation est paramétrée par les 
constantes d’échange modélisant la captation (k 1) et le lavage (k 2) du radio-pharmaceutique, voire 
son stockage dans les mitochondries (k 3) pour les cations lipophiles comme le sestamibi ou la 
tetrofosmine, et / un coefficient de spill-over de l’activité vasculaire dans le myocarde (tissue 

fraction effect). En particulier, la constante k1 est directement liée au débit de perfusion 
myocardique via l’équation de Renkin-Crone (94). Elle peut être estimée par résolution directe de 
(Equation 22) ou (Equation 23) au sens des moindres carrés linéaires, alternativement par une 
régression aux moindres carrés non linéaires de la solution de l’équation différentielle, soit pour 
(Equation 22) : 



Rapport SFPM n°37 : Les caméras CZT cardiaques dédiées 

Equation 24 

 [(b) = /~(b) + (1 − /) y( � ,'3�(Q'�) ~(�) g�Q
@  

  
    

 

 
Figure 32 : Représentation schématique des échanges de radio-traceur entre le secteur circulant et les 

myocytes. 
 

Grâce à leur grande sensibilité de détection et leur capacité à réaliser des acquisitions en mode 
liste, les caméras CZT apparaissent comme un outil idéal pour réaliser de l’imagerie dynamique 
(95). Après segmentation du myocarde et définition d’une région vasculaire, et extraction des 
courbes temps-activité décrivant l’évolution des concentrations dans les compartiments d’intérêt 
(entrée vasculaire et captation myocardique), la résolution du modèle pharmacocinétique fournit 
les paramètres du modèle et in fine le débit de perfusion myocardique.  

A titre indicatif, la figure 33 montre un exemple de coupes reconstruites sur des acquisitions 
dynamiques de stress obtenues sur la DNM530c, avec un échantillonnage temporel très fin (3 
secondes) durant la phase vasculaire et plus grossier (30 secondes) durant la captation 
myocardique. La réserve de perfusion est définie comme le rapport des débits myocardiques à 
vasodilatation maximale (après stress pharmacologique) et au repos. Elle traduit la capacité de la 
macro et microcirculation myocardique à assurer une hyperhémie en cas d'accroissement des 
besoins métaboliques (96). Son altération reflète de manière quantitative le degré d'ischémie 
myocardique avec un seuil de normalité fixé de manière consensuelle entre 2 et 2,5. 

 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 

 
Figure 33 : Images dynamiques (A) de 3’ durant la 
phase d’entrée vasculaire et (B) de 30’ pendant la 
phase de captation myocardique. 
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D’un point de vue pratique, le protocole consiste en deux acquisitions dynamiques de quelques 
minutes (typiquement 4 à 6 minutes), la première au repos après injection du traceur de perfusion, 
et la seconde une trentaine de minutes plus tard, après stress pharmacologique (au dipyridamole 
ou au regadenoson) et injection d’une seconde dose de radio-traceur. Les acquisitions sont 
démarrées concomitamment à l’injection du traceur de manière à capturer l’entrée vasculaire.  Il 
existe des outils logiciels (Corridor4DM développé par INVIA, MyoFlow en cours de 
développement au CHU de Montpellier) permettant une analyse quantitative des données et 
l’obtention d’un index de réserve de perfusion myocardique défini comme le ratio des débits de 
stress et de repos, à la fois global (sur l’ensemble du myocarde) et régional (par territoire 
coronaire).  
 
Quelques études récentes ont démontré la faisabilité d’analyses de réserve coronaire en 
SPECT sur caméras CZT au moyen de traceurs technétiés (97,98) ou de 201Tl (99), avec une 
bonne corrélation des indices de réserve avec les données angiographiques et une valeur 
ajoutée diagnostique potentielle chez les patients pluri-tronculaires. Des études récentes ont 
également démontré la concordance des mesures de débit et de réserve de perfusion 
myocardique obtenues en SPECT avec celles obtenues au moyen de la technique de référence, 
à savoir la TEP (100,101). En particulier, les résultats récents de l’équipe de Caen (101) 
attestent de la pertinence des mesures SPECT à la fois vis-à-vis de l’étalon TEP et vis-à-vis des 
mesures angiographiques de FFR. Des études sur des cohortes plus nombreuses avec un suivi 
à long terme sont nécessaires pour affirmer la pertinence pronostique de tels indices et afin de 
préciser les indications cliniques d’une quantification absolue en SPECT myocardique. 
 
L’intérêt d’une correction de mouvement, quant à son impact sur les performances diagnostiques 
de l’examen et la prise en charge des patients, reste débattue en SPECT de perfusion 
conventionnelle (102,103).  
En revanche, l’imagerie scintigraphique dynamique requiert la mesure précise d’une activité 
vasculaire dans une région de petites dimensions et sur des intervalles de temps courts. Toute 
erreur entachant cette mesure se répercute sur les paramètres quantitatifs produits par les modèle 
pharmacocinétique sous-jacent, avec des écarts très substantiels qui peuvent atteindre 50%. La 
nécessité d’une estimation et d’une correction de mouvement respiratoire a été largement établie 
en TEP de perfusion (104). Bien que le recul soit moindre, des données récentes semblent 
clairement indiquer qu’il en va de même en SPECT dynamique (105) et qu’une optimisation du 
protocole d’acquisition et de post-traitement doit intégrer une correction de mouvement. 
 
 

5.4 Etudes double-isotopes 

 
Les acquisitions tomoscintigraphiques en double isotope sont réalisées après administration de 
deux radio-traceurs porteurs de deux radio-isotopes distincts. En cardiologie nucléaire, le premier 
traceur est en général un traceur de perfusion (traceur technétié ou 201Tl). Le second, 
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généralement marqué à l’123I, peut être un traceur de l’innervation sympathique (123I-MIBG) 
(106,107) ou un traceur du métabolisme des acides gras (123I-BMIPP) (108).  
 
L’imagerie de perfusion myocardique peut aussi s’envisager en une seule acquisition double 
isotope 99mTc-201Tl enregistrant à la fois les images d’effort et de repos. L’intérêt évident de tels 
protocoles est le gain de temps par rapport à la réalisation de deux examens indépendants (sur 
deux jours compte tenu des demi-vies des agents employés), permettant de libérer du temps 
caméra tout en améliorant le confort des patients. D’un point de vue pratique, il est aussi 
intéressant de disposer de deux images parfaitement recalées car acquises dans un même temps. 
Cet avantage est particulièrement pertinent lorsque l’une des deux images présente un faible 
contraste et pose de réels problèmes de recalage et de segmentation (cas des images 123I-MIBG 
chez les patients insuffisants cardiaques sévères ou massivement dénervés en post-infarctus). 
Bien que des études en double-isotope aient été réalisées au moyen de gamma-caméras d’Anger, 
l’avènement des détecteurs solides a renouvelé l’intérêt de la communauté sur le sujet. 
 
Des études récentes ont montré l’efficacité d’un protocole d’imagerie de perfusion myocardique 
double isotope 201Tl à l’effort – 99mTc au repos (109–111). Les résultats sont similaires à ceux 
d’un protocole 99mTc-99mTc en termes de qualité d’image et d’interprétation (perfusion et 
cinétique) pour une dosimétrie équivalente (109). 
Comparativement à l’angiographie coronaire comme gold-standard, les performances 
diagnostiques en termes de sensibilité et de précision avoisinent les 90% (110,111). Dans les 
études citées, il n’a pas été réalisé de correction du cross-talk (rayonnement diffusé du 99mTc dans 
le pic du 201Tl). La perte de contraste dans les images de stress induites par le phénomène de 
cross-talk a vraisemblablement été contrebalancée par la meilleure extraction au premier passage 
du 201Tl (80% contre moins de 60% pour les traceurs technétiés). 
Concernant l’imagerie de l’innervation sympathique à la 123I-MIBG, le paramètre quantitatif de 
référence permettant la caractérisation du risque rythmique chez les patients insuffisants 
cardiaques est le rapport de fixation cardio-médiastinal tardif (Heart Mediastinum Ratio (HMR)), 
mesuré de manière consensuelle sur un cliché statique.  

Dans une étude récente de l’équipe de Caen, il a été montré que des mesures fiables du HMR 
pouvaient être obtenues sur planogrammes (pseudo-projections planaires recombinées a 
posteriori) issus de la DSPECT (107) après injection double isotope 99mTc-123I (le traceur technétié 
servant au repérage de l’aire cardiaque). Un modèle de correction linéaire optimisé grâce à des 
acquisitions sur fantôme et validé sur une cohorte de patients a permis une concordance quasi-
parfaite des HMR mesurés sur la DSPECT et ceux obtenus sur gamma-caméra conventionnelle. 
Plus récemment, la même équipe a renouvellé l’expérience et trouvé des résultats similaires en 
employant la caméra DNM-530, à la différence que les meilleurs estimations de HMR étaient 
obtenues sur base des recontructions transaxiales natives et non des planogrammes (112). Sur 
une thématique connexe, Blaire et al ont également montré que les estimations de volume, de 
fraction d’éjection, de mouvement et d’épaississement pariétal étaient similaires en conditions 
d’acquisition simple ou double isotope (99mTc et 123I) à la fois sur la DSPECT et sur la DNM530 
(113). 
Le second paramètre quantitatif potentiel dérivé de la scintigraphie cardiaque à la MIBG est 
l’étendue de la zone gâchette en post-infarctus. Cette zone correspond à la portion du myocarde 
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dont la contractilité est préservée alors que l’innervation sympathique est altérée (lors d’un 
infarctus, le tissu nerveux, plus sensible à l’hypoxie, subit plus de perte cellulaire que le tissu 
musculaire myocardique).  
Elle est évaluée en mesurant (en % du myocarde) la discordance (mismatch) entre la surface 
dénervée sur la scintigraphie à la MIBG au temps tardif et la surface nécrosée sur la scintigraphie 
de perfusion de repos.  
 
Dans une étude récente, l’équipe Montpelliéraine a montré la faisabilité de la mesure de zone 
gâchette sur acquisition double isotope 201Tl-123I avec la DNM-530 (106), l’intérêt évident étant le 
parfait recalage des images de perfusion et d’innervation. Il apparaît qu’une correction du 
rayonnement diffusé de l’123I dans le pic du 201Tl est indispensable à une quantification fiable. En 
l’absence de correction, la zone de nécrose est sous-estimée et la zone gâchette surestimée 
(figure 34). La correction de diffusé a été réalisée au moyen d’une méthode de triple energy 

window (TEW) consistant à estimer, pixel par pixel, la part de diffusé grâce à deux fenêtres 
énergétiques situées de part et d’autre de la fenêtre d’absorption totale. En raison de l’allure du 
spectre caractéristique des matériaux semi-conducteurs et de la présence du tailing effect, il est 
vraisemblable que la méthode TEW surestime la quantité de photons diffusés en incluant une 
proportion non négligeable de photons du pic dans la fenêtre basse. Des méthodes de correction 
basées sur une modélisation du spectre et des simulations Monte-Carlo ont été développées 
(114,115) et validées dans le cadre d’acquisitions double isotope 99mTc-123I (pour lesquelles les 
conséquences du tailing effect sont critiques du fait de la proximité des deux pics) avec une 
amélioration significative des images par rapport à la méthode TEW en termes de contraste des 
defects de perfusion et de rapport de fixation myocarde / pool vasculaire. 
 
 

 

Figure 34 : Images de perfusion de repos au 201Tl sans (A) et avec (B) correction du diffusé. La zone 
nécrosée est délimitée en pointillés. C : image d’innervation à la MIBG. La zone dénervée est délimitée en 

trait plein. La zone gâchette (mismatch) est hachurée.  
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6. Pièges et artefacts 
 

De manière générale, les pièges et artefacts recontrés en tomoscintigraphie de perfusion 
myocardique proviennent de facteurs liés au patient, au système de détection et au 
positionnement du patient (116). L’augmentation de la sensibilité de détection des caméras CZT 
a permis de réduire les temps d’acquisition et par conséquent de limiter les mouvements du 
patient en cours d’enregistrement. Néanmoins, la géométrie particulière de ces caméras et 
notamment la définition d’une région d’intérêt centrale peuvent générer des artefacts spécifiques 
pouvant constituer des pièges diagnostiques (117). La suite de ce paragraphe présente les 
principaux types d’artefacts liés à l’utilisation des caméras CZT dédiées.  
 

6.1 Performance des détecteurs CZT 

 
Le contrôle de qualité quotidien réalisé sur chacune des caméras CZT permet de vérifier le bon 
fonctionnement du système de détection et notamment des performances des détecteurs CZT. 
Ces détecteurs à semi-conducteurs étant sensibles à la température, un bruit électronique peut 
apparaître et entraîner une dégradation de l’uniformité des détecteurs (118). Par exemple, avec 
son système de feu tricolore affiché à la fin du CQ quotidien, l’utilisateur de la caméra DSPECT 
s’assure des performances du système avant une utilisation clinique (118). 
 
 

6.2 Influence du positionnement du patient 

 
Le centrage du patient au cours des enregistrements sur caméras CZT est primordial afin de 
limiter les artefacts liés à un problème de positionnement. L’opérateur doit également s’assurer 
de la reproductibilité du positionnement du patient lorsque celui-ci bénéficie des examens 
d’effort et de repos. Un centrage différent entre les acquisitions d’effort et de repos peut 
entraîner une variation de la sensibilité de détection en mode tomographique, source potentielle 
d’artefact.  
 
Avec la caméra DSPECT, le centrage est réalisé pendant la phase de pré-scan qui permet de 
vérifier la position du cœur par rapport au centre du champ de vue et définir une région d’intérêt 
à partir de laquelle, l’échantillonnage angulaire entre chaque projection est calculé (4). Pendant 
l’acquisition, la couverture de l’aire cardiaque correspond à environ 60 à 70% de la durée totale 
de l’enregistrement (119).  
 
Avec la caméra DNM530c, les variations de réponse dans le champ de vue sont principalement 
associées aux variations de sensibilité liées à la réponse des collimateurs sténopés. Des 
déplacements limités à 2 cm de la position antéro-postérieure du cœur par rapport à cette 
référence au centre du champ de vue conduisent à des variations cliniquement significatives de 
l’homogénéité de la paroi myocardique (Figure 35). Le positionnement optimal du cœur est 
repéré lors du centrage du patient et se situe à des distances respectivement de 12 et 15 cm 
des faces antérieure et latérale des détecteurs.  
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Figure 35 : Hypofixations de la paroi inférieure montrant l’influence de la position du patient au cours de 

l’enregistrement afin de limiter les artefacts rencontrés (120). 

 
Bienenstock et al. (119) a étudié, pour différents systèmes, l’influence de la dimension d’une 
source de 99mTc dans l’axe antéro-postérieur avec une hauteur variant de 3 à 8 cm. Alors que la 
caméra d’Anger est peu sensible à l’extension de la source radioactive, les caméras CZT 
démontrent une variation importante de sensibilité en fonction de la hauteur et une 
phénoménologie différente entre les 2 systèmes. Le coefficient de variation moyen de la 
sensibilité de détection est de 8% pour la caméra DSPECT et 2,8% pour le système DNM530c 
avec un gain de comptage lorsque l’extension de la source est plus proche des détecteurs 
antérieurs. 
 
 

6.3 Influence des mouvements du patient 

 

La réduction du temps d’enregistrement permet de limiter les mouvements des patients qui 
peuvent être liés : i) à un déplacement progressif du cœur et du diaphragme lorsque 
l’enregistrement est réalisé à la suite de l’épreuve d’effort (effet upward-creep), ii) aux 
mouvements respiratoires et iii) aux mouvements « involontaires ». Une qualité d’image 
optimale, permettant un diagnostic fiable et précis, nécessite une installation confortable du 
patient afin de limiter les artefacts liés au mouvement. Il convient de sensibiliser les opérateurs à 
l’identification de ces artefacts et de ne pas hésiter à renouveler l’enregistrement lorsque de tels 
artefacts ont été identifiés d’autant plus que les temps d’enregistrement sur caméras CZT sont 
relativements courts (inférieurs à 10 min en général). 
Les conséquences des mouvements des patients en cours d’acquisition ont déjà été décrites 
pour les caméras d’Anger (121–123). Sur les caméras CZT, les artefacts produits sont différents 
de ceux rencontrés sur les caméras conventionnelles compte tenu des géométries d’acquisition 
particulières. Certains auteurs ont essayé de corréler les artefacts rencontrés en fonction de la 
direction et de l’amplitude du mouvement en cours d’acquisition (124, 125). 
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Ainsi, une étude de Salvadori et al. (124) réalisée avec un insert cardiaque et sur les 2 caméras 
CZT dédiées ainsi que sur une caméra conventionnelle Symbia T2 équipée de collimateurs 
convergents (technique IQ-SPECT) ou LEHR, a montré que les caméras CZT ont une plus 
faible susceptibilité aux déplacements cardiaques (Figure 36). 
 
 

 
 

Figure 36 : Artefacts observés sur les caméras CZT dédiées : DSPECT et DNM530c ainsi que sur la 

caméra conventionnelle Symbia T2 équipée de collimateurs convergents Smartzoom ou LEHR (124). 

 
L’auteur montre également l’importance des algorithmes de reconstruction sur la qualité des 
images obtenues et notamment sur le type d’artefacts rencontrés (étendue, inhomogénéité). 
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Conclusion 
 
 
Les caméras CZT dédiées à la cardiologie nucléaire possèdent des géométries d’acquisition et 
de collimations focalisées sur le myocarde permettant d’améliorer les performances en termes 
de sensibilité de détection, de résolution spatiale et de résolution en énergie. Les algorithmes 
itératifs, développés spécifiquement pour ces caméras, permettent d’obtenir des images de 
meilleur contraste. Enfin, les performances cliniques, largement validées aujourd’hui, ont 
permis : 

- De réduire de façon inédite les activités délivrées aux patients et la durée des 
examens ; 

- D’éviter certaines injections et acquisitions complémentaires rendus inutiles (comme par 
exemple l’examen de repos si celui-ci est précédé d’un examen d’effort considéré par le 
médecin nucléaire comme « normal ») ; 

- Des analyses semi-quantitatives des distributions radioactives, notamment au moyen 
d’études dynamiques pour la mesure de la réserve coronaire et pour les études multi-
isotopes, peu accessibles sur gamma-caméras conventionnelles. 

 
L’étude des performances de ces systèmes s’appuie sur la stabilité de la réponse des 
détecteurs et sur la qualité de l’image tomographique. Les procédures de contrôle qualité 
proposées par les fournisseurs ont pour objectif de contrôler la stabilité dans le temps de 
l’uniformité de réponse, de la réponse en énergie, de la sensibilité et du taux de comptage des 
détecteurs CZT. Une normalisation des tests d’acceptance est actuellement conduite par un 
sous-groupe du CEI - SC62C (IEC 63073-1 ED1) afin de caractériser dans le champ de vue par 
exemple, les variations de sensibilité et de proposer un protocole standardisé d’évaluation sur 
un objet test anthropomorphique thoracique. La publication de cette norme complétera par un 
référentiel indépendant, les procédures décrites dans ce document. 
 
Une autre étape essentielle à l’acceptance du système concerne l’évaluation des performances 
de l’algorithme de reconstruction tomographique. Le paramétrage de cet algorithme détermine la 
résolution spatiale (taille des voxels, correction de la réponse du collimateur en fonction de la 
profondeur, régularisation ou filtrage post-reconstruction) et le bruit de l’image et nécessite donc 
de vérifier l’homogénéité de restitution des distributions radioactives dans le champ de vue. Un 
objet-test thoracique avec un insert simulant la géométrie du ventricule gauche répond à ce 
besoin et contribue au-delà, à l’optimisation des activités de radiopharmaceutique administrées 
en clinique. L’influence des activités extracardiaques (foie, système digestif…) ainsi que 
l’influence du mouvement sur la qualité d’image peuvent également être évaluées au moyen de 
cet objet-test. Les bases de données de patients normaux ainsi que la caractérisation des 
artefacts spécifiques à la géométrie de détection sont un préalable à la prise en main clinique. 
 
Les différentes applications cliniques, aujourd’hui réalisées sur ces caméras CZT dédiées, 
montrent la robustesse de ce système de détection et contribuent à renforcer la place de 
l’imagerie scintigraphique dans le domaine de la cardiologie.  
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On peut donc s’attendre à ce que les caméras CZT dites « grand champ », récemment mises 
sur le marché, améliorent également la qualité des images tomoscintigraphiques et laissent 
envisager de nouvelles perspectives telles que l’enregistrement d’images dynamiques 3D, le 
développement de la quantification ou l’utilisation de nouveaux traceurs SPECT.  
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