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Introduction générale 

 
La médecine nucléaire est une spécialité médicale qui utilise des matières radioactives 

pour le traitement et le diagnostic (scintigraphie) ; La méthode d'imagerie repose sur 

la détection externe des rayons gamma émis après administration dans la régulation 

des radios pharmaceutiques appropriés, permettant l'exploration fonctionnelle de 

l'organe d'intérêt. 

La scintigraphie est une application de la médecine nucléaire qui s'est 

développée depuis les années 1950, et elle est basée sur la possibilité de détection 

avec une très grande sensibilité aux rayonnements émis par les atomes radioactifs, 

Les isotopes sont sélectionnés pour leurs propriétés métaboliques et/ou 

physiopathologiques. En effet, l'élément radioactif est introduit par voie intraveineuse 

(principalement) dans le corps du patient. Produit seul ou en conjonction avec un 

transporteur à pour cible un organe ou une pathologie prédéterminés, l’enregistrement 

de sa distribution, sa concentration et son élimination, se fait par un système de 

détection adapté appelé « gamma caméra ».[1] 

Le gamma caméra subit de nombreux tests de contrôle qualité pour obtenir de 

meilleurs résultats et nécessite donc une surveillance continue de l'assurance qualité 

parmi les tests de control de qualité nous avons intéressé dans cette étude à la 

résolution spatial. 

 
L’objectif de notre travail est de procéder à la détermination de la résolution 

spatial du gamma camera installé au niveau de clinique ELBELSSEM, ensuit l’étude 

de sa variation en fonction de la distance source-détecteur. 

 
Ce mémoire est sciénidé sur trois chapitres. Dans le premier chapitre (notion 

sur la scintigraphie) nous avons présenté quelques notions de base sur la médecine 

nucléaire et ses applications. Le chapitre 2 fait comme objet : matériel et méthode. 

Alors le dernier chapitre représente nos résultats et discussions. Enfin notre mémoire 

est achevé par une conclusion générale. 



 
 

 

Chapitre I : 

Notions sur la scintigraphie 
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Chapitre I : 

Notions sur la scintigraphie 

 
I.1. La médecine nucléaire 

 

I.1.1. Définition 

 
La médecine nucléaire est une spécialité médicale qui utilise les rayonnements émis par des 

isotopes radioactifs appelés radionucléides, qui sont administrés au patient dans le but de 

diagnostiquer ou traiter des maladies. Ce travail de thèse se limite à l’imagerie diagnostique, 

notamment à l’imagerie médicale nucléaire. 

I.1.2. Les activités de la médecine nucléaire 

 
I.1.2.1. L’activité diagnostic (scintigraphie) 

 
Les images (pour le diagnostic) sont réalisées à l'aide de détecteurs externes (les gamma- 

caméras) qui sont des détecteurs proportionnels des rayonnements ionisants (émetteurs de photons) 

et permettent la réalisation d'image mais aussi des quantifications, Autrement dit, cela dépend 

principalement de l'analyse d'images fonctionnelles. 

I.1.2.2. L’activité thérapeutique 

Consiste en l’utilisation de produits radioactifs à des fins de soins, par exemple, la 

destruction de cellules tumorales par injection de produits radioactifs qui iront se fixer directement 

sur les cellules cible [2]. 

Les aspects diagnostiques de la médecine nucléaire entrent dans la famille des techniques 

d’imagerie, et de ce point de vue s’apparentent à d’autres techniques d’imagerie, comme la 

radiologie, l’imagerie par résonance magnétique ou l’échographie. C’est l’administration d’un 

traceur radioactif qui est à l’origine de la constitution d’images, décrivant la bio distribution de 

traceur et la dynamique de son transport à travers l’organisme. Les images radio isotopiques, 

encore appelées scintigraphies, présentent donc un caractère fonctionnel très affirmé ce qui les 

distinguent des techniques d’imagerie plutôt morphologique comme la radiologie. Isotopiques, 

encore appelé s scintigraphies, présentent donc un caractère fonctionnel très affirmé ce qui les 

distinguent des techniques d’imagerie plutôt morphologiques comme la radiologie. 

 

I.2. Scintigraphie 
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Cette technique repose sur l’administration d’un traceur, c’est-à -dire une substance 

repérable, car marquée par un atome radioactif émetteur gamma, s’inscrivant dans un métabolisme, 

sans interférer avec celui-ci du fait de l’administration d’une quantité infinitésimales (et c’est l à un 

avantage déterminant par rapport aux produits de contraste). Ainsi, les rayonnements servant à 

former l’image proviennent de l’objet d’étude lui-même. Sur le principe des organismes 

phosphorescents, le corps ou l’objet est ”éclairé par sa propre lumière” et l’on parle de 

tomographie d’émission pour désigner les problèmes de tomographie qui sont rattachées à ce genre 

de procédés. On parle ainsi de tomographie d’émission monophonique (TEMP) lorsque le traceur 

utilisé émet des photons gamma et de tomographie par émission de positons (TEP) lorsque les 

images sont obtenues par injection dans l’organisme d’une molécule radioactive marquée par des 

isotopes du carbone, du fluor ou de l’oxygéné (émetteurs de positons). 

Une image scintigraphie renseigne donc sur la distribution d’une substance   (le traceur) 

dans l’organisme, mais puisque cette substance émet des rayonnements, ceux-ci sont aussi atténués 

par les différentes structures qui se trouveront sur le trajet entre le lieu de l’´émission et le 

détecteur. Ceci conduit à une difficulté supplémentaire de l’imagerie d’émission, à savoir que l’on 

a en réalité deux ”cartes” à retrouver : celle des coefficients d’atténuation µ(x) et celle de la 

distribution d’activité f(x). 

 
 

Différentes spécialités médicales font appels aux examens scintigraphies, afin de mettre en 

évidence certaines pathologies. Par exemple, - la scintigraphie est utilisée en cardiologie (étude du 

cœur). Elle permet alors d’étudier le fonctionnement de ce muscle (sa façon de se contracter) et de 

mettre en   évidence d’éventuelles zones ischémiques pendant un effort ou les zones nécrosées 

(dans le cas de l'infarctus). - la scintigraphie est utilisée en neurologie (étude du cerveau). Elle 

permet par exemple l’étude de certaines maladies dégénératives (comme la maladie d'Alzheimer), 

épileptiques, ou infectieuses. - la scintigraphie est utilisée en endocrinologie. Elle permet 

notamment l’étude de la thyroïde et des parathyroïdes. Par exemple, elle est demandée si l’on 

suspecte une hyperthyroïdie, voire éventuellement un hypofonctionnement ou une augmentation de 

volume de la thyroïde (goitre) ou encore pour le contrôle d’une opération chirurgicale. - la 

scintigraphie est utilisée en oncologie. Elle permet, par exemple, de mettre en évidence des 

tumeurs ou métastases au niveau des os, ou de repérer les ganglions sentinelles lors d’un cancer du 

sein. Ces exemples d’examens scintigraphies, sont présentés dans le Tableau I.1. 
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Tableau I.1. Exemples d’examens scintigraphies réalisés dans les services de médecine nucléaire 
 

 

I.3. Gamma caméra 

Mesurer précisément les rayonnements gamma n’a pu se faire qu’après la découverte en 

1908-1910 de compteurs spéciaux par Hans W. Geiger. Le système de détection a été amélioré par 

Walter Müller en 1928, avec la mise au point des tubes de comptage permettant de quantifier ces 

rayonnements. Ces détecteurs sont connus sous le nom de compteurs Geiger Müller. Plus tard dans 

les années 1940, ces compteurs ont été remplacés par des cristaux à scintillation associés à des 

photomultiplicateurs. L’évolution significative dans le domaine de l’imagerie nucléaire a continué 

en 1950 avec l’invention du scanner rectiligne par « Benedict Cassen ». Hal Anger développa en 

1957 la gamma-caméra, capable de mesurer la radioactivité d’une surface en une seule fois, plutôt 

que point par point comme dans le scanner rectiligne. C’est après l’apparition du principe de la 

tomographie en 1962 que la première caméra SPECT a été développée. 

Une gamma-caméra se compose d’une ou plusieurs têtes de détections. Chaque tête se 

constitue d’un collimateur, d’un cristal scintillant, d’un guide de lumière et de tubes 

photomultiplicateurs. Un circuit analogique ou digital est associé à une gamma-caméra pour 

localiser les photons détectés par le cristal. Ce circuit permet une réalisation de la spectrométrie, 

l’acquisition et le stockage des données ainsi que leur manipulation, les corrections en ligne et le 

traitement d’image : affichage et manipulation. 

Le principe de la caméra d’Anger est résumé par ce qui suit : les photons émis dans toutes 

les directions par le marqueur radioactif sont sélectionnés par passage au travers du collimateur. Ce 
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dernier ne laisse passer que les photons ayant une direction bien spécifique. Le photon atteint 

ensuite le cristal et subit une ou plusieurs interactions en déposant à chaque fois une partie de son 

énergie jusqu’à son absorption totale. Ces interactions créent des photons de scintillation qui sont 

guidés aux tubes photomultiplicateurs à l’aide du guide de lumière. Les tubes photomultiplicateurs 

déterminent l’énergie et la position des photons de scintillation et les transforment en impulsion 

électrique. La localisation de la distribution radioactive dans le patient est enfin réalisée après le 

traitement et l’analyse du signal électrique. La description de la gamma-caméra ainsi que son 

fonctionnement sont détaillés dans le paragraphe suivant. 

 
Figure I.1 : Le gamma caméra 

 
I.3.1. La tête de détection 

La tête de détection est composée d’un collimateur, d’un cristal scintillant, d’une série de 

tubes photomultiplicateurs (PM) et souvent d’un guide de lumière assurant le couplage entre le 

cristal et les PM ainsi que de l’électronique associée servant au traitement de signal. Un blindage 

de plomb est utilisé pour protéger la tête de détection, minimiser la détection des rayonnements 

provenant de sources radioactives en dehors du champ de vision et réduire le bruit de fond. La 

Figure suivante présente les différents composants de la tête de détection que nous allons détailler 

de façon schématique. 
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Figure I.2 : Les différents composants de la tête de détection 

 
I.3.1.1. Le collimateur 

 
Un collimateur est une plaque épaisse percée de trous cylindriques ou coniques, à section 

circulaire ou hexagonale, suivant un système d’axes déterminé. [3]. L’épaisseur séparant deux 

trousvoisins est appelée septum (septa au pluriel). Le collimateur est constitué d’un matériau de 

numéroatomique élevé, très absorbant pour les photons. 

Le rôle d’un collimateur est de laisser passer uniquement les photons arrivant sur la face avant 

de la gamma-caméra avec une direction spécifique. Les photons sélectionnés atteignent le cristal 

formant ainsi une projection de la distribution radioactive, et les autres photons sont arrêtés ou 

absorbés par les septa. Le collimateur détermine donc la direction de la projection. 

La plupart des centres hospitaliers utilisent une collimation parallèle (cf. Figure 1.3.a) pourles 

examens SPECT. Ce type de collimateurs conserve les dimensions de l’image. Les paramètres 

géométriques (longueur et diamètre des trous, épaisseur des septa, etc.) d’un Collimateur à 

trous parallèles varient en fonction des énergies des isotopes employés et des examens à réaliser. 

Certaines cliniques utilisent aussi les collimateurs en éventail (ou fanbeamen anglais) surtout pour 

l’imagerie d’organes de taille moyenne (cf. Figure I.3.) 
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Figure I.3. Différents types de collimateur et leurs géométries correspondantes : 

(a)collimation parallèle, (b) collimation en éventail (fanbeam), (c) collimation 

sténopé (pinhole). 

 
Le premier collimateur utilisé par H. Anger pour sa caméra de scintillation était un 

collimateur sténopé (pinhole en anglais) (cf. Figure I.3.c). Après plusieurs décennies désaffection, 

ce type de collimateurs connait à nouveau le succès depuis une dixène d’années surtout avec 

l’évolution de l’imagerie petit animal. Les collimateurs sténopés sont donc employés en routine 

clinique pour l’imagerie d’organes de petite taille et superficiels (glande thyroïde, articulations, 

etc.). La géométrie parallèle est la plus simple du point de vue de la reconstruction, mais les 

géométries non parallèles ont l’avantage d’augmenter la surface de projection de l’objet, et donc le 

nombre de photons détectés [4]. Par contre, cette augmentation de taille conduit à des projections 

tronquées dont il faut tenir compte. Les caractéristiques géométriques du collimateur ont un impact 

direct sur le champ de vue, la résolution spatiale et la sensibilité du système de détection. 

I .3.1.2.Le cristal scintillant 

 
Le cristal scintillant est la partie du gamma-camera ou toutes les interactions des photons 

sont prises en compte. En d’autres termes, le cristal représente la partie « détecteur »de la camera. 

Les cristaux inorganiques sont des matériaux qui convertissent l’énergie déposée par les particules 

énergétiques (chargées, photons gamma ou X) en scintillation lumineuse (ou photons 

« lumineux ». En effet, lorsqu’un photon interagit dans le cristal scintillant par un effet Compton 

ou un effet photoélectrique, il lui cède respectivement une Partie ou toute son énergie. De chaque 

point d’impact, le cristal a son tour émet des photons « lumineux » ayant une longueur d’onde bien 

adaptée a un traitement par des tubes photomultiplicateurs. 

Un cristal scintillant doit avoir une efficacité intrinsèque élevée, une bonne résolution 

spatiale intrinsèque et une bonne résolution en énergie. Les matériaux denses et de numéro 

atomique élève possèdent un pouvoir d’arrêt élève, ce qui permet d’améliorer l’efficacité du 

détecteur. La résolution spatiale et la résolution en énergie dépendent fortement de la grandeur du 

(a) (b) (c) 
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signal (scintillation) génère a chaque événement détecte. Les scintillateurs, détecteurs de 

rayonnement gamma, ont l’avantage d’avoir une efficacité intrinsèque élevée et un cout de 

fabrication raisonnable. De plus, ils sont disponibles sous plusieurs formes et plusieurs dimensions. 

L’inconvénient des cristaux scintillants repose sur leur nécessite d’un convertisseur de photons 

lumineux en une impulsion électrique. Ceci entraine des pertes d’informations (photons lumineux) 

au niveau de l’interface entre le cristal et le convertisseur (PMT), qui limitent la résolution en 

énergie du détecteur. 

Un cristal peut être soit continu (plat) soit pixélise. L’utilisation d’un cristal scintillant 

pixélise permet une amélioration de la résolution spatiale au détriment de l’efficacité, de la 

résolution en énergie et du cout de production . 

Le Tableau I.2 présente quatre cristaux scintillants utilisent en routine clinique ainsi que leurs 

principales propriétés. Ayant des numéros atomiques effectifs et des densités comparables, ces 

quatre cristaux auront des valeurs d’efficacité presque similaires. 

Tableau I.2. Propriétés des principaux scintillateurs utilisés en SPECT. 
 

Scintillateur Numéro 

atomique 

effectif Z 

Densité 

(g/cm
3
) 

Temps de 

décroissance 

(ns) 

Longueur 

d’onde 

(nm) 

Réponse 

lumineuse 

relative 

(% de 

NaI(Tl)) 

NaI(Tl) 50 3,67 200 415 100 

CsI(Tl) 54 4,5 1000 550 45 

CsI(Na) 54 4,51 630 420 85 

LaBr3:Ce 47 5,3 25 360 160 

 

 
La plupart des systèmes SPECT et µ-SPECT (à petit champ de vue) sont équipés d’un cristal 

d’iodure de sodium dopé au thallium NaI(Tl). Il présente une bonne efficacité pour les photons 

d’énergie inférieure à 200 keV ainsi qu’un bon rendement lumineux : 13% de l’énergie déposée est 

réémise sous forme de photons de fluorescence d’énergie 3 keV (415 nm). Il est transparent à sa 

propre lumière de scintillation, ce qui n’engendre pas de pertes de lumière de scintillation liées à 

l’auto-absorption. Sa constante de décroissance de 230 ns permet d’enregistrer des taux de 

comptage de l’ordre de dix mille coups par seconde. Son principal inconvénient est son caractère 

hygroscopique (sensible à l’humidité) et nécessite donc une isolation hermétique (e.g. couche de 
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Al2O3, époxy, etc.)[5]. L’épaisseur du NaI(Tl) est typiquement entre 6 et 10 mm pour les 

systèmes SPECT et peut atteindre jusqu’à 25,4 mm afin de pouvoir arrêter les photons de plus 

haute énergie. Le choix de l’épaisseur du cristal est un compromis entre l’efficacité de détection 

(cristal épais) et la résolution spatiale qui se dégrade quand le cristal devient plus épais. 

 
La résolution spatiale intrinsèque et la résolution en énergie moyennes ainsi que le caractère 

hygroscopique du NaI(Tl) ont poussé les chercheurs à développer d’autres scintillateurs 

inorganiques. Le CsI(Tl) est par exemple moins hygroscopique que le NaI(Tl), mais aussi moins 

performant avec les PMTs, même si le nombre de scintillations lumineuses est 18% plus élevé 

que celui du NaI(Tl). Par contre, la détection des photons lumineux générés par le CsI(Tl) est 

plus efficace en remplaçant les PMTs par des photodiodes. Le CsI(Na) possède les mêmes 

caractéristiques que le CsI(Tl) avec une scintillation mieux adaptée aux PMTs. Le LaBr3 a attiré 

l’attention en PET comme un scintillateur potentiel, maisses propriétés sont aussi attractives pour 

la SPECT. Sa réponse lumineuse est très rapide et sa résolution en énergie (< 6% à 140 keV) est 

bien meilleure que celle du NaI(Tl) (~ 10% à 140 keV). Récemment, Le LaBr3 a été aussi utilisé 

comme détecteur dans les systèmes SPECT petit animal. 

 
Les semi-conducteurs peuvent remplacer les cristaux scintillants et être aussi utilisés 

comme détecteurs. Ils ne nécessitent pas de tubes photomultiplicateurs parce qu’ils sont 

capables de convertir directement les photons détectés en impulsions électriques. Ceci entraîne 

une meilleure précision du signal et une meilleure résolution en énergie. Ils sont compacts et sont 

opérationnels à bas voltage. Leur principal inconvénient est leur efficacité intrinsèque, surtout pour 

les photons de haute énergie, et leur coût de fabrication élevé. Le CdTe et le CdZnTe (ou CZT) 

sont les détecteurs semi-conducteurs les plus connus. [6] 

 
I.3.1.3. Le guide de lumière 

 
Le guide de lumière assure le couplage optique entre le cristal et les tubes 

photomultiplicateurs. Il est fait d’un matériau possédant un indice de réfraction proche de celui du 

cristal scintillant, de façon à optimiser le transport de la lumière vers les PMTs[7]. La forme du 

guide de lumière est soigneusement adaptée à la forme de la photocathode du PMT. 

Le guide de lumière aide également à réduire les variations d’efficacité de collection de la 

lumière par les PMTs : la perte de lumière engendrée par les espaces morts qui ne couvrent 

pas la face d’entrée des PMTs, est réduite par le guide de lumière qui collecte la lumière 

émise dans ces espaces morts et la dirige vers la photocathode du PMT. Dans les premières 
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gamma-caméras, le guide de lumière a considérablement contribué à améliorer la linéarité de 

la réponse de détection, au détriment de la résolution spatiale intrinsèque. Actuellement, les 

PMTs disponibles permettent une couverture optimale de la surface du cristal (donc une 

réduction des espaces morts) et le guide de lumière est remplacé de plus en plus par des 

méthodes de correction automatique d’uniformité. 

 

 

 

 

Figure I.4 : Guide de lumière 

 
 

I.3.1.4. Les tubes photomultiplicateurs (PM) 

 
Un tube photomultiplicateur (cf. Figure I.5) sert à convertir les photons « lumineux » issus 

de la scintillation dans le cristal en un signal électrique exploitable par les circuits électriques. 

Le PMT est un tube à vide en verre de forme cylindrique, hexagonale ou carrée. Il contient 

à l’entrée une photocathode (potentiel négatif) et à la sortie une anode (potentiel positif) entre 

lesquelles se trouve un ensemble d’électrodes, appelées dynodes. Une gamma- caméra comporte 

entre 50 et 100[4] tubes photomultiplicateurs posés à la face du guide de lumière. 

 

Les photons de scintillation provenant du cristal sont guidés par le guide de lumière vers la 

photocathode du PMT pour interagir avec celle-ci. Un électron est alors produit par effet 

photoélectrique. L’électron sort de la photocathode avec une énergie correspondant à celle du 

photon incident et suit des lignes de champ, créées par des électrodes mises à un certain potentiel, 

pour atteindre la première dynode. L’interaction de l’électron accéléré avec la première dynode 

provoque un mécanisme appelé émission secondaire, qui ressemble à l’effet photoélectrique mais 
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avec un électron comme particule incidente. D’autres électrons de plus faible énergie que celle de 

l’électron incident, sont donc émis par cette émission secondaire. Chaque dynode est maintenue à 

une valeur de potentiel plus importante que la précédente. Grâce à la différence de potentiel, ces 

électrons sont eux aussi accélérés en direction de la deuxième dynode, et le processus continue 

jusqu’à l’anode. La structure de la chaîne des dynodes est telle que le nombre d’électrons émis 

augmente toujours à chaque étape de la cascade. Les électrons finalement collectés au niveau de 

l’anode donnent une impulsion électrique mesurable en sortie. 

 
Les tubes photomultiplicateurs ont un facteur d’amplification de l’ordre de 10

6
 avec un bruit 

relativement bas. Ils sont caractérisés aussi par leur rendement de conversion, défini par le nombrede 

photoélectrons émis par la photocathode sur le nombre de photons incidents. Ce rendement, connu 

aussi sous le nom de rendement quantique, dépend de la longueur d’onde de la lumière incidente. 

L’inconvénient majeur des PMTs est leur faible rendement quantique (~20%) qui engendre une perte 

significative du signal affectant ainsi la résolution en énergies la résolutionspatiale intrinsèque. De 

plus, les PMTs conventionnels sont volumineux, cher très sensibles à l’influence de l’environnement 

(température, humidité, champ magnétique) ainsi qu’à leur vieillissement. 

 

 

 

 

Figure I.5. Schéma d’un tube photomultiplicateur couplé à un scintillateur. 

 
Les PMTs n’apportent pas de localisation intrinsèque parce qu’il n’y a aucun moyen de savoir 

quelle partie de la photocathode a réagi avec les scintillations. Ils ont donc été remplacés par des 

tubes photomultiplicateurs sensibles à position (ou PSPMT pour Position Sensitive 

PhotoMultiplier Tube) qui sont essentiellement des matrices de PMTs [7]. 
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Le principe de base d’un PSPMT consiste à produire une cascade d’électrons secondaires 

autour de la position initiale d’interaction du photon lumineux sur la photocathode bi-alcaline. Le 

processus de multiplication de ces électrons secondaires est effectué par plusieurs étages de 

dynodes qui produisent un nuage de charges. Une anode à fils croisés est placée entre les deux 

dernières dynodes et assure la collection de la charge. 

L’avantage des PSPMTs repose sur leurs facteurs d’amplification très élevés et leurcapacité de 

localisation des événements à quelques millimètres près. Les PSPMTs sont plus compacts et 

recouvrent plus efficacement la surface du détecteur que les PMTs. Les PSPMTs 

Sont mieux adaptés aux détecteurs pixélisés et sont, comme les PMTs, influencés par les 

facteurs de l’environnement. 

 
D’autres convertisseurs ont remplacé les PMTs, incluant les photodiodes à avalanche (APD 

pour Avalanche Photodiode), les photodiodes à avalanche sensibles à position (PSAPD pour 

Position Sensitive Avalanche Photodiode) et les photomultiplicateurs à Silicium (ou Silicone 

Photomultiplier).[8] 

I.3.1.5. L’électronique associée 

La quantité de lumière captée par chaque PMT est inversement proportionnelle au 

carré de sa distance au lieu de la scintillation. Après conversion, le signal électrique est traité par 

un circuit, dit circuit d’Anger du nom de son inventeur (cf. Figure I.7), permettant la 

détermination des coordonnées du point d’interaction du photon dans le cristal et la valeur de 

l’énergie qu’il y dépose. 

 

Un circuit de calcul analogique détermine les coordonnées X et Y de la scintillation en tant 

que 

« Centre de gravité » des signaux délivrés par les différents PMTs. La logique du circuit d’Anger 

suppose que les différents PMTs produisent des tensions continues à travers un réseau de 

résistances. 

Chaque PMT est relié à quatre plaques collectrices, dont deux fournissent le positionnement 

selon l’axe des abscisses (X
+
, X

-
) et les deux autres fournissent le positionnement selon l’axe des 

ordonnées (Y
+
, Y

-
).[9] La liaison se fait par des résistances dont la valeur est inversement 

proportionnelle à la distance qui sépare le PMT d’une plaque donnée (cf. Figure I.5). Les courants 

s’additionnent sur les plaques en livrant quatre signaux qui représentent les distances de la 

scintillation par rapport aux plaques. Les coordonnées de l’interaction sont données par : 
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X= 
(K+− K−) 

Z 
 
 

Y= 
(F+−F−) 

Z 

 
 

( 1) 

 

Où K est une constante et Z est la quantité de lumière émise lors de l’interaction du photon 

dans le cristal. Z est donc proportionnel à l’énergie déposée et elle est égale à la somme des 

signaux de tous les PMTs : 

 
Z = X+ + X− + 𝑌+ + 𝑌− (2) 

 
Le signal Z est ensuite envoyé à un analyseur de signaux simple canal à deux niveaux de 

discrimination, ce qui permet de fixer une fenêtre spectrométrique. Les gamma-caméras peuvent 

être équipées de plus qu’un seul analyseur afin de permettre l’acquisition de plusieurs fenêtres 

spectrométriques simultanément, comme dans le cas où plusieurs radionucléides d’énergies 

différentes sont présents. 

Le réseau de résistances est suivi par des Convertisseurs Analogique-Numérique (CAN) de 

façon à pouvoir connecter la gamma-caméra à des systèmes de traitement de données [9]. 

Actuellement, les caméras digitales ont presque remplacé les caméras analogiques. Ces nouvelles 

caméras permettent de calculer le positionnement de la scintillation indépendamment de l’énergie 

du photon en numérisant séparément le signal issu de chaque PMT. 
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Figure I.6. Schéma de principe d’une gamma-caméra à logique d’Anger. 

 

Figure I.7. Principe du calcul de la position du point d’interaction dans 

lecristal. 

 

 
Dans ce travail de thèse, la gamma-caméra utilisée et décrite plus tard est équipée d’un 

PSPMT,c’est pourquoi nous détaillons ici cette technologie. 

Comme dans le circuit d’Anger, quatre signaux de sortie sont collectés par deux réseaux de 
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𝑖=1 

résistances, l’un connectant les fils dans la direction X et l’autre dans la direction Y. Les 

coordonnées du point d’émission des photons lumineux sont calculées à partir des signaux XA,XB, 

YA et YB suivant les formules suivantes : 

 

 

X=
𝑋𝐴−𝑋𝐵 

𝑋𝐴+𝑋𝐵 
(3) 

 

 

Ou 

𝑋𝐴 = ∑𝑖=(𝑋𝑖 / 𝑖) (4 ) 
 

𝑖=𝑁 𝑉𝑖  

𝑖=1 𝑁−(𝑖−1)𝐵 
(5) 

 

N étant le nombre de fils maximum dans chaque direction. Les mêmes formules sont utilisées 

pourcalculer la position en Y. 

I.4. L’acquisition des données 

I.4.1 Le mode planaire 

I.4.1.1 Le mode planaire statique 

 

En mode statique, les informations temporelles relatives auxphotons détectés ne sont pas 

exploitées. On exploite uniquement les informations spatiales. [10] 

 

 
Figure I.8 : Scintigraphie thyroïdienne 

 

 

I.4.1.2. Le mode planaire Corps Entier (CE) Ce mode est appliqué Lorsque la région à 

explorer est de dimension supérieure au champ de vue de la caméra, certaines caméras permettent 

le balayage par un déplacement à vitesse constante de la tête de détection. 

x=∑ 
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Figure I.9 : un balayage «corps entier» obtenu en déplaçant la gamma-caméra à vitesse 

constantedans le cas d'une scintigraphie osseuse 

 
 

I.4.1.3 .Le mode Dynamique 
 

La scintigraphie en mode dynamique consiste à acquérir des séquences indexées par le temps 

pour obtenir des informations quantitatives sur le fonctionnement de certains organes tels le cœur, 

les poumons et les reins. Les données acquises sont traitées de façon à produire des 

courbes« activité-temps » afin d’étudier le taux de fixation ou d’élimination du radiotraceur 

dans l’organeexaminé. [11]. 

 

Figure I.10: Scintigraphie rénale dynamique 
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I.4.1.4. Le mode planaire Synchronisée ECG 

Il s’agit d’une acquisition synchronisée dans le temps par exemple scintigraphie 

myocardiquesynchronisée avec les cycles de battement du cœur. 

 

 
 

 
Figure I.11.Mode d'acquisition synchronisé. 

 
I.4.1.5. Le mode tomographique 

En mode tomographique, on cherche à obtenir des informations bidimensionnelles de 

la distribution tridimensionnelle sous différentes vues angulaires. Cela est possible soit en 

faisant tourner la tête de détection de la gamma-caméra autour de l’objet étudié. 

 

Figure I.12. (a) Orientation des coupes reconstruites, (b) Profil obtenu avec un 

gammacaméra. 
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I.4. Contrôle de qualité 

I.4.1. Définition 

Le contrôle qualité est l’ensemble des opérations (prévision, coordination, 

réalisation) visant à maintenir ou à améliorer la qualité de fonctionnement de la 

gamma- caméra. Dans son application à une procédure de diagnostic, le contrôle de 

qualité englobe la surveillance, l’évaluation et le maintien à un niveau optimal de 

toutes les caractéristiques qui peuvent être définies, mesurées et régulées. [12] 

 
I.4.2. Différents testes de control de qualité 

 

Les différents tests de contrôle de qualité liés à la calibration de la gamma caméra 

qui sont primordiales pour l'utilisation d'une gamma caméra surtout pour la résolution 

spatiale sont reportés dans le tableau suivant : [13] 

 

Tableau I.3. Les différents tests de contrôle de qualité liés à la calibration 

du gamma caméra 
 

 
Les control périodique Autre teste de contrôle qualité 

 L’uniformité intrinsèque 

 

 La résolution spatiale intrinsèque 

 

 La linéarité spatiale intrinsèque 

 

 Teste de centre rotation de défirent 

collimateur 

 Test de l’uniformité planaire : 

l’uniformité intégrale et 

l’uniformité différentielle. 

 Test de La sensibilité 

 

 Test du taux de comptage 

 

 Test de la résolution en énergie 

 

 Taille de pixel 



 

 

Chapitre II : 

 Matériaux et Méthodes 
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Chapitre II : 

Matériaux et Méthodes 
 

 

Introduction 

L'un des principaux facteurs qui caractérisent les performances d’un gamma caméra est la 

résolution spatiale. 

La résolution spatiale globale R d’un gamma caméra est limitée d'une part parla résolution Rc 

de collimation, d'autre part par la résolution intrinsèque Ri du détecteur. 

Elle est mesurée en largeur à la moitié de la hauteur de la fonction d'étalement du point PSF 

(point spread function) obtenue en réalisant une image d'une source ponctuelle, et une connaissance 

précise de la fonction PSF qui est indispensable pour la caractérisation du système d'imagerie. 

Nous avons effectué cette étude au niveau de clinique Elbelssem situé dans la ville de Bordj 

bouariridj. L’objectif de ce travail est proposé une procédure pour la détermination de la résolution 

spatiale ainsi d’étudier sa variation en fonction de la distance source-détecteur. 

Dans ce chapitre, nous examinons comment mesurer cette résolution et les étapes pour 

déterminer la résolution spatiale. 

 
II.1. Préparation de la source radioactive 

TC 99m (6 heures), préparé en labo chaud grâce au générateur de Tc. 

Ce générateur permet d'extraire le TC 99m obtenu par la désintégration d'un isotope radioactif : le Mo 

99, lui-même obtenu par fission nucléaire de l'uranium. Le générateur se compose d'un arbre 

cylindrique pour échanger un anion d'alumine(Al2O3) avec le produit de fission Mo-99 et adsorbé sur 

celui-ci, qui est contenu dans un blindage de plomb pour la radioprotection.[14] 

Le plomb bloque les rayonnements gamma (Tc) et bêta (Mo). Environ 5 à 10 g d'alumine sont 

utilisés dans la colonne.Le technétium-99M est extrait dans une fiole à vide en utilisant une solution 

saline normale à 0,9% sans éliminer le molybdène, par chromatographie sur colonne, familièrement 

connue sous le nom de molaire de vache (lait). Ceci est égalementdéfini comme un rinçage.[15] 

Toutes les 23 heures, une activité maximale de 99 m3 est obtenue. Il s'accumule 

progressivement en fonction de la décroissance radioactive du molybdène. Par conséquent, dans la 

plupart des laboratoires, le rinçage est généralement effectué toutes les 24 heures pour augmenter 

l'efficacité du générateur. Cependant, il peut être fait. 
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Figure II.1 le labo chaud de clinique Elbelssem 
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Figure II.2. Générateur Tc de clinique Elbelssem 

 

 

 
 

II.1.1. Le technétium 99 métastable 

Le technétium 99 métastable (Tc99m) est très utilisé car il a de nombreux avantages. Sa demi-

vie de 6 heures est suffisamment longue pour permettre le suivi des processus physiologiques mais 

assez courte pour limiter l’irradiation. C'est le résultat de la désintégration du noyau de molybdène 99 

(instable) en un noyau stable ou plus stable, qui est le technétium 99m, et ce dernier est dans un état 

excité, ce quise traduit par l'émission de rayons gamma d'énergie kev 140 cette énergie est suffisante 

pour traverser les tissus vivants et peut être efficacement interceptée par les cristaux d'iodure de sodium 

utilisés dans les gammas caméras. Il peut se lier à de nombreuses molécules biologiques, ce qui permet 

son utilisation dans les scintigraphies osseuses, ainsi que dans les études de perfusion cardiaque ou 

cérébrale.[16] 

 

 
II.2. Procédure de la mesure 

 
A la clinique Elbelssem, nous avons effectué la mesure à l'aide d'un appareil gamma- 

caméra, qui est du type mediso Any scan S et de paramètre d’acquisition : 

 image statique : 1min (60s) 

 matrice : 256256 ٭ 

 taille pixel : 1.183 

 collimateur : parallèle LEHR 200cm. 

Dans le premier chapitre nous avons rappelé le principe de fonctionnement du collimateur, et les 

différentes méthodes pour déterminer sa réponse impulsionnelle, en raison du fonctionnement du 

collimateur. 

En ajustant la distance entre le collimateur et la source ponctuelle pour obtenir des images 

différentes, nous déterminons la meilleure résolution spatiale du gamma caméra. 

Le TC99m après préparation dans le générateur est transféré dans un conteneur en verre qui est placé 

dans un autre conteneur de protection en plomb, puis la source radioactive est retirée par une seringue 

contenant du plomb pour éviter toute irradiation puis placée sur une gamma caméra puis la distance 

entre cette source radioactive et le collimateur est modifié on part de la distance source détecteur de 6 

cm dans la première image Puis à chaque fois qu'on augmente la distance précédente de 11 cm, on 
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obtient 9 images qui sont calculées à l'aide du programme image j . 
 
 

 
Figure II.3. Le gamma camera de clinique Elbelssem 

 

 

 
II.3. Détermination de la résolution spatiale à partie de la fonction PSF 

 
La résolution spatiale est définie par la distance minimale séparant deux sources radioactives 

ponctuelles dont le détecteur fournit deux images distinctes. En effet, l’image d’une source ponctuelle 

n’est pas un point mais une tache. La résolution spatiale est mesurée par la largeur à mi-hauteur (en 

anglais FWHM pour Full Widthat Half Maximum) de la fonction de dispersion ponctuelle PSF(Point 

Spread Function) obtenue en faisant l’image d’une source ponctuelle (figure II.1) ou par présentation 

MTF (Modulation Transfer Function) pour bien présenter le degré du système à restituer l’objet, on 

prend en considération aussi les événements diffusés par un effet Compton et lapénétration des septa . 

[17] 

 
 

Figure II.4 : La Largeur à Mi-Hauteur (LMH) d’une source ponctuelle 
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La résolution spatiale R d'une gamma-caméra est le résultat de la contribution de la résolution 

spatiale intrinsèque Ri et de la résolution spatiale Rc du collimateur. La résolution intrinsèque Ri est fixe 

et vaut entre 3 et 4 mm pour les caméras récentes, par contre la résolution spatiale Rc du collimateur est 

en fonction de la distance entre la source et le collimateur. La résolution R s'exprime en fonction de Ri et 

Rc de la façon suivante: 

R=          6 

 
 

 
Figure II.5: Image schématique d’un collimateur parallèle 

 
Après le processus de mesure de la résolution spatiale PSF, nous obtenons les images 1 à 9 et 

nous les transférons une par une vers le logiciel image j pour le calcul. 

On trace une droite qui passe par le centre du noyau selon l'axe X, puis on clique ( image ) puis 

(type) à travers lequel on choisit le type d'image (8bit), puis on appuie sur (Edit) puis ( inverser) l'image 

est inversée pour que le blanc soit noir et le noir soit blanc puis on passe à (analyser) (tracer le profil) 

pour tracer la courbe PSF, puis on clique sur (Liste) situé en dessous de l'image à gauche pour accéder 

directement le tableau des valeurs en copiant ce tableau dans Excel. Ensuite, nous traçons la courbe 

finale pour PSF. 
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Le même processus pour l'axe y en traçant une ligne perpendiculaire au centre du noyau et en 

suivant les mêmes étapes. Pour obtenir la valeur de la résolution spatiale en divisant la valeur maximale 

par 2, puis par la courbe on en déduit deux valeurs proches, on prend la valeur de la distance en pixels puis 

on soustrait la différenceentre les deux valeurs pour obtenir la résolution spatiale en pixels et convertissez-

le en mm en multipliant le résultat par la taille de pixel 1.183. 

 

 

 

Figure II.6. Mesure de la résolution spatiale d’un gamma-camera, donnée par lalargeur à mi-

hauteur de la fonction de dispersion ponctuelle. 
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Chapitre III : 

Résultats et discussion 
 

Introduction 
 

Notre étude sert à déterminer la résolution spatiale d’un gamma caméra de PSF 

suivant Xet suivant Y en fonction des déférents variable tel que la distances. 

Après les expériences que nous avons fait à la clinique de la scintigraphie 

Elbelssem dans l’objectif de déterminer la résolution spatiale et étudier sa variation en 

fonction de la distance source-détecteur. Des images d’une source ponctuel de Tc99m sont 

obtenues aux différentes distances source-détecteur, ensuite pour établir les différentes 

résolutions spatiales nous avons utilisé le logiciel image j ce qui est a propos un logiciel 

libre, qui fonctionne aussi bien sous plate-forme Windows, Mac ou Linux. Initialement 

d´enveloppée pour analyser des images médicales par « National Instute of Health », c’est 

un outil très versatile pour effectuer des mesures physiques à partir d’images ou de vidéos. 

 

Figure III.1. Logicielle Imagej 

 

 
III.1. Résolution spatial suivant X 

Nous présentant ici comme exemple les résultats obtenus avec la distance 

source- détecteur 6 cm, après l’acquisition par la gamma caméra en utilisant une 

source ponctuel nous avons obtenue l’image donnée par la figure ci-dessous : 
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Figure III.2. image PSF a distance 6 cm 

 

 
En utilisant le logiciel imagej nous avons pu de déterminer le profil suivant x (PSF) 

comme il montre la figure II.6 à partir du profil nous avons établir la résolution 

spatial en évaluant la largeur à mi-hauteur du profil qui est une fonction presque 

gaussienne figureIII.3. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure III.3: PSF suivant x pour l’image 1 
 

La résolution spatiale est obtenue en termes de pixel, puis nous avons multiplié par la 

dimension d’un pixel pour l’avoir en mm. 

Les résolutions spatiales obtenues suivant l’axe x et pour les différentes distances 

source-détecteur sont récapitulé dans le tableau III.1. 
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Tableau III.1.Etude de la résolution spatiale en fonction la distance suivant X 
 
 

D en cm 6 17 28 39 50 61 72 83 94 

RS en pixel 

(FWHM) 
25 27 41 63 64 88 89 92 132 

RS en mm 29.575 31.941 48.503 74.529 75.712 104.104 105.287 108.836 156.156 

 

RS : Résolution spatiale, D : distance source-détecteur intensité 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure III.4 : la variation de la résolution spatiale d’un gamma caméra en 

fonction de ladistance suivant X 

 

La figure III.4 montre l'évolution de la résolution spatiale en termes de distance, où nous 

remarquons qu'elle augmente D'une valeur minimale de 29,575 à une valeur maximale de 

156,156. 
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III.1. Résolution spatial suivant Y 

Nous avons répété le même processus pour suivant Y : A distance 6cm : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure III.5: PSF suivant Y pour l’image 1 

 

Les résolutions spatiales obtenues suivant l’axe Y et pour les différentes 

distances source-détecteur sont récapitulé dans le tableau III.2. 

 

 
Tableau III.2 Etude de la résolution spatiale en fonction la distance suivant 

Y 
 
 

Distance en 

cm 

6 17 28 39 50 61 72 83 94 

Rs en pixel 

(FWHM) 

24 37 50 54 67 77 80 83 109 

Rs en mm 28.392 43.771 59.15 63.882 79.261 91.091 94.64 98.189 128.947 
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Figure III.6: la variation de la résolution spatiale d’un gamma caméra en fonction de la 

distance suivant Y 

La figure III.6 montre l'évolution de la résolution spatiale en fonction de distance, où 

nous remarquons qu'elle augmente D'une valeur minimale de 28 392 à une valeur 

maximale de 128,947. 

 

 
III.2. Conclusion 

 

La distance joue un rôle très important dans le calcul de la résolution spatiale d'un 

gamma caméra. 

 

Par conséquent, le choix de la distance est très important pour obtenir une bonne 

résolution spatiale du gamma caméra, qui donne une bonne qualité d'image sans bruit, de 

sorte que plus la distance diminue, meilleure est la résolution spatiale. 
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Conclusion générale 

 

Conclusion générale 

 
Dans ce mémoire, nous avons utilisé Logiciel imagej pour effectuer des 

mesures physiques à partir d'images ou de vidéos. Et grâce à elle, nous pouvons 

mesurer la PSF à travers les images que nous obtenons grâce à la procédure de la 

mesure. 

 
Nous avons calculé de la résolution spatiale de la gamma caméra en fonction 

de la variable distance que nous calculons par la largeur à mi-hauteur (FWHM ) de la 

fonction de dispersion ponctuelle PSF en divisant la valeur maximale par 2 et extraire 

la différence entre les deux valeurs en pixel et convertis-le en millimètres . 

 
En conclusion, changer la distance est très important pour mesurer la 

résolution spatiale, car plus la distance est grande, plus la valeur de la résolution 

spatiale est grande, et donc elle a une résolution spatiale faible. 

et plus la distance diminue, la résolution spatiale est meilleure. 
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Annexe 1 Pour touts les résultats suivant X 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure A.1: PSF suivant x pour l’image 2(a distance 

17cm) 
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Figure A.2: PSF suivant x pour l’image 3 (a distance 28cm) 
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Figure A.3: PSF suivant x pour l’image 4(a distance 

39cm) 
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Figure A.4: PSF suivant x pour l’image 5(a distance 50cm) 
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Figure A.5: PSF suivant x pour l’image 6(a distance 

61cm) 
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Figure A.6: PSF suivant x pour l’image 7(a distance 

72cm) 
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Figure A.7: PSF suivant x pour l’image 8(a distance 

83cm) 

200 
 

180 
 

160 
 

140 
 

120 
 

100 
 

80 
 

60 
 

40 
 

20 
 

0 

0 20 40 60 80 100 120 140 160 

Distance en pixel 

in
te

n
si

té
 



Annexes 

39 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure A.8: PSF suivant x pour l’image 9(a distance 94cm) 

250 

200 

150 

100 

50 

0 

0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 

Distance en pixel 

in
te

n
si

té
 



Annexes 

40 

 

 

 

Annexe 2 Pour touts les résultats suivant Y 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure A.9: PSF suivant Y pour l’image 2(a distance 17cm) 
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Figure A.10: PSF suivant Y pour l’image 3(a distance 28cm) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure A.11: PSF suivant Y pour l’image 4(a distance 39cm) 
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Figure A.12: PSF suivant Y pour l’image 5(a distance 50cm) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure A.13: PSF suivant Y pour l’image 6(a distance 61cm) 
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Figure A.14: PSF suivant Y pour l’image 7(a distance 72cm) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure A.15: PSF suivant Y pour l’image 8(a distance 83cm) 
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Figure A16: PSF suivant Y pour l’image 9(a distance 

94cm) 
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Annexes 3 Schéma désintégration de technétium 
 

 

 
Figure A17.Schéma désintégration de technétium (Tc99m) 



 

 

 ، SPECT، PMT  ، جىدةلا ةبقامر ، )TEMP( دٌالخأا عاثبنلااب ٌعطقمال َروصتال ، اماج اَرماك  :ةيحاتفملا كلواتلا

 .ةماعال ةنٍكامال ةقدلا

This memory is recorded within the framework of the theoretical study of nuclear 

medicine, which is its diagnostic and therapeutic activity, as well as the radio-tracer tube 

used to examine the scintigraphy by a detector called a gamma camera. 

Résumé 

Ce mémoire est enregistré dans le cadre de l'étude théorique de la médecine nucléaire, 

qui est son activité diagnostique et thérapeutique, ainsi que le tube radio-traceur utilisé pour 

examiner la scintigraphie par un détecteur appelé gamma caméra. 

 

Les calculs liés à la détermination de la résolution spatiale du gamma d'une caméra ont 

été effectués à l'aide du logiciel Imagej. 

 

Dans ce travail, on calcule cette résolution grâce à la largeur mi-hauteur (FWHM) de la 

fonction de diffusion ponctuelle PSF, on transfère les images obtenues après le processeur au 

programme imagej pour l’analyser. 

 

Mots clés : Gamma caméra, tomographie d’émission monophonique (TEMP), Control de 

qualité , SPECT, PMT, La résolution spatiale globale. 
 

  :هلخص

 عتتةال بوبنأ لكذكو الجٍعلاو ٌصٌشزتال هنشاط هىو ووٌنال بطلل ةٌظرنال ةراسدلا ارطإ ٌف ةروحطلأا هذه لٌتسج َتم
 .اماج امُراك سمًٌ كشف جهاز ةطستىا ومضانٍال َروصتال فذضل مدرتسمال َىٌدالرا

 عفاتار فصنب ضرعال لسال نم  ةقدال ذهه سابتخ نامق لعمال اذه فٍ .Imagej جمرناب امدرتتاس َروصت ةال ماجال ةنٍكامال ةقدال َددحتب  ةقعلتمال اتبدسالا اءاجر تم

)FWHM( ةطقنال تتشت ةفٌظول PSF , لقنب قىمن 
 .لٌدلتلل imagej جمرناب يلإ ةلجعامال دعب هاٌعل لصحمتال طىرال

 
 

Abstract: 
 

The calculations linked to the determination of the spatial resolution of the gamma of 

a camera were carried out using the Imagej software. 

In this work, we calculate this resolution thanks to the half-height width (FWHM) of 

the point diffusion function PSF, we transfer the images obtained after an operation to the 

program imagej to analysis. 

 

Keywords : Gamma camera, monophonic emission tomography (TEMP), quality control, SPECT, 

PMT, Global spatial resolution. 


