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PREAMBULE

La tomographie par émission monophotonique (TEMP) de perfusion cérébrale est
considérée comme une investigation utile pour évaluer la perfusion cérébrale, notamment
dans I’exploration de pathologies neurodégénératives comme la maladie d’Alzheimer.
Cependant, la TEMP de perfusion cérébrale a souffert d'une qualité d'image sous-optimale
avec une résolution spatiale limitée comparativement a d’autres modalités d’imagerie comme
la tomographie par émission de positons (TEP) (1).

Récemment, des gamma-caméras de nouvelle génération avec détecteurs a semi-
conducteurs sont apparues sur le marché. Elles possedent des paramétres de qualité d’image
supérieurs, entrainant une révolution dans la qualité des examens de scintigraphie, notamment
dans les explorations cardiologiques et osseuses (2-13) mais trés peu de données sont
disponibles pour la TEMP de perfusion cérébrale (14). Ces derniéres semblent prometteuses
sur un plan pratique, et permettraient une réduction du temps d'enregistrement et/ou de
I'activité injectée au patient (15).

Dans ce travail, nous avons étudié les parameétres de qualité d’image obtenus avec la
caméra CZT corps entier de Spectrum Dynamics Medical (Veriton-CT™) et nous les avons
comparés avec ceux obtenus avec une caméra conventionnelle de type Anger (Symbia T2,
Siemens Healthineers). Premiérement, cette étude a été menée chez une patiente dans le cadre
d’une exploration réalisée en routine clinique, afin de déterminer dans quelle mesure
I’amélioration des examens de scintigraphie de perfusion cérébrale pouvait étre attendue.
Secondairement, nous avons validé ces résultats préliminaires sur une population plus
conséquente constituée de 42 patients, avec une évaluation qualitative et quantitative.

Pour introduire ce travail, nous reviendrons sur les caractéristiques pratiques et
techniques des examens de TEMP de perfusion cérébrale ainsi que sur les possibilités
d’amélioration des performances de qualité d’image fournies par la caméra CZT Veriton-
CT™. Ensuite, nous exposerons les résultats issus du cas clinique avant de présenter 1’étude
d’une cohorte de 42 patients. Enfin, nous discuterons de ces résultats et des perspectives

attendues.
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1. INTRODUCTION

1.1. Genéralités sur la tomographie par émission monophotonique

(TEMP) de perfusion cérébrale

L’imagerie en médecine nucléaire utilise les principes de la radioactivité¢ a des fins
diagnostiques ou thérapeutiques (non abordées dans ce sujet). La TEMP ou scintigraphie de

perfusion cérébrale fait partie des examens d’imagerie a visée diagnostique.

1.1.1. Principes généraux

La tomographie d’émission monophotonique est une imagerie de type émission.
Comme précisé¢ plus haut, la scintigraphie de perfusion cérébrale permet I’évaluation du
fonctionnement cérébral par le reflet de la distribution d’un radiotraceur spécifique de la
perfusion. L’accumulation du traceur utilisé en scintigraphie de perfusion cérébrale est
proportionnelle a 1’arrivé du sang dans la région d’intérét, c’est-a-dire au debit sanguin
cérébral (DSC) dans cette région, elle apporte ainsi des informations fonctionnelles.

Le médicament radiopharmaceutique (MRP) est composé d’une molécule appelée
vecteur, sur laquelle est fixé un isotope radioactif, ou radio-isotope, émettant des
rayonnements qui seront détectés par une cameéra spécifique. Chagque vecteur possede un
tropisme particulier pour un organe ou une fonction spécifique et ainsi, chaqgue MRP permet
une étude non invasive d’une fonction ou propriété particuliére en fonction de sa distribution
et de sa cinétique au sein de I’organisme.

Pour la scintigraphie cérébrale de perfusion, les MRP utilisés reflétent la perfusion

cérébrale.

1.1.2. L’émission gamma et le Technétium-99-métastable (**™Tc)

La scintigraphie est une technique d’imageric reposant sur la détection de
rayonnements gamma. Le rayonnement gamma est défini comme une onde électromagnétique
de longueur d’onde comprise entre 10™° 4 10™ qui a pour origine le noyau. Le photon gamma

posséde une énergie de 1’ordre de 100 keV a 10 MeV.
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Les radioisotopes les plus utilisés en scintigraphie sont produits de maniere artificielle au sein
de réacteurs nucléaires ou accélérateurs de particules. L’énergie de ces photons doit étre
suffisante pour pouvoir traverser les tissus de 1’organisme, sans étre trop élevée pour qu’ils

puissent étre détectés et satisfaire les normes de radioprotection.

lIs sont caractérisés par leur période physique (Tp) correspondant a leur période de
demi-vie (Ty), c’est-a-dire le temps au bout duquel la moitié des atomes de 1’isotope
initialement présent a un instant Ty se sont désintégrés. Les molécules vectrices non
radioactives sont caractérisées par leur période biologique (Ty), ¢’est-a-dire le temps au bout
duquel la moitié du produit aura été éliminée par les voies physico-chimiques naturelles de

I’organisme (généralement, les voies urinaires ou biliaires).

Les MRP sont caractérisés par leur période effective (T.) dépendant a la fois de la
période physique du radioisotope mais également de la période biologique du vecteur qui les

constituent, reliées par la formule :
1 1 1

Te Tp * Th

Parmi les radioisotopes les plus utilisés en TEMP, nous citerons le technétium-99-
métastable (**™Tc) qui est un émetteur gamma pur, produit par la désintégration du
molybdéne-99 (**Mo) au sein d’un générateur. Découvert en 1960, il est a origine du
développement de la médecine nucléaire diagnostique. Sa période radioactive de 6 heures en
fait un isotope de choix pour I’imagerie médicale puisqu’elle est suffisamment longue pour
permettre 1’é¢tude de processus physiologiques et assez courte pour limiter I’irradiation du
patient. Son spectre d’énergie correspond a une raie unique a 140 keV, le rendant facilement
détectable. Couplé a différentes molécules biologiques, c’est 1’isotope utilisé pour les

scintigraphies de perfusion cérébrales.

1.1.3. Indications et contre-indications de la TEMP de perfusion cérébrale

La scintigraphie de perfusion cérébrale est actuellement indiquée et recommandée

dans D’exploration de pathologies et de syndromes appartenant a de multiples

domaines (16,17):
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- Le diagnostic précoce et le diagnostic différentiel des démences, dont la maladie
d'Alzheimer, y compris au stade prodromal, la démence a corps de Lewy, la démence
associée a la maladie de Parkinson, la démence vasculaire et la démence fronto-
temporale.

- Le bilan pré-chirurgical de [I’épilepsic partielle réfractaire aux traitements
médicamenteux. La localisation de foyers épileptogénes est possible gréce a la
réalisation de scintigraphies cérébrales per-critique, pour laquelle le radiotraceur est
injecté au moment de la crise le plus précocement possible aprés le début des
symptdmes, et inter-critique, réalisée au moins 6 heures apres la derniére crise, avec
possibilité de réaliser une soustraction des images per- et intercritiques couplée a
I’IRM cérébrale selon la technique SISCOM (Substraction Interictal from ictal SPECT
Coregistered to MRI).

- L’évaluation des maladies cérébro-vasculaires grace notamment au test a
I’acétazolamide (Diamox®) pour évaluer la réserve hémodynamique cérébrale dans
les accidents ischémiques transitoires et les sténoses carotidiennes et artérielles
intracérébrales.

- L’évaluation pronostique de séquelles en post-traumatique immédiat.

Les contre-indications a la scintigraphie cérébrale de perfusion se limitent a la
grossesse évolutive et a I’impossibilit¢é de maintenir une position allongée pendant 30
minutes. Comme pour I’ensemble des radiopharmaceutiques technétiés, un arrét de
I’allaitement dans les 12 heures suivant I’administration du MRP est recommandé pour toute

femme qui allaite.

Aucune interaction médicamenteuse n’a été décrite avec les MRP utilisés pour la
scintigraphie cérébrale de perfusion. Il n’a pas été démontré de molécule, notamment de
médicament a visée psychotrope, qui entrainerait une modification dans la fixation ou le
metabolisme des MRP. Le jeline n’est pas nécessaire pour la réalisation d’une scintigraphie

de perfusion cérébrale.
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1.1.4. Les radiopharmaceutiques

Deux médicaments radiopharmaceutiques sont actuellement disponibles en France
pour la TEMP de perfusion cérébrale : I’hexaméthyl-propyléne-amine-oxyme (HMPAO) et
1’éthyl-cystéine-dimere (ECD). Ces deux traceurs sont des complexes lipophiles marqués au
%MTc, administrés par voie intraveineuse. lls traversent la barriére hémato-encéphalique
(BHE) pour se fixer au sein du tissu cérébral dés le premier passage. Ce sont des marqueurs

de la perfusion cérébrale.

1.1.4.1. L'HMPAo

L’HMPAO est un traceur de perfusion « vrai » reflétant les réactions d’oxydoréduction
et suivant le DSC régional (7). Plus de 70 % de I’activité injectée est extraite lors du premier
passage, avec un taux de fixation cérébrale d’environ 5%, qui résulte en une activité
circulante résiduelle de 10 a 15 % et une importante fixation extra cérébrale pouvant géner
I’interprétation dans certaines régions. L’équilibre est atteint environ 2 minutes apres
I’injection et 1’image résultante sera le reflet de la perfusion cérébrale pendant ces deux
minutes. Son élimination est principalement urinaire (35%) et hépatique (10%). Il présente la
particularité d’étre trés instable in vitro et in vivo : la forme lipophile, aprés avoir passe la
BHE, se dégrade rapidement en une forme hydrophile qui sera « piégée » au sein du tissu
cérébral. Cette instabilité implique une injection rapidement aprés son marquage, avec un
délai maximum de 30 minutes. II existe une forme d’HMPAO stabilisée par le cobalt, dont la
période de stabilité est augmentée jusqu’a 4 heures.

Il s’agit du traceur le plus utilisé en routine clinique, et que nous avons choisi

d’utiliser dans notre étude.

1.14.2. L’ECD

L’ECD présente une extraction cérébrale plus faible que celle de I’THMPAO (environ
60 %) avec un taux de rétention quasiment identiqgue de 6%. La forme lipophile est
transformée en forme hydrophile par I’intermédiaire d’une enzyme estéarique, entrainant un
piégeage au niveau cérébral, suivant le débit sanguin cérébral régional (DSCr). Contrairement
a ’HMPAo, il présente une clairance cérébrale dés 2 heures aprés 1’injection, rendant
I’acquisition d’images tardives non recommandée. Cependant, I’ECD présente deux
avantages importants par rapport a I’THMPAGo : une faible activité circulante résiduelle apres le

premier passage, estimée a 2% environ, avec un meilleur contraste du tissu cérébral par
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rapport aux tissus environnants (18), et une stabilité plus longue, jusqu’a 6 heures aprés le

marquage. Son élimination est principalement urinaire (73%) (19).

1.1.4.3. Activité administrée

Selon les recommandations de la Société Francaise de Médecine Nucléaire (SFMN) et
de la Société Européenne de Meédecine Nucléaire (European Association of Nuclear
Médicine, EANM), I’activité administrée est d’environ 740 MBq pour les deux radiotraceurs
chez un adulte. Chez I’enfant, I’activité administrée est calculée en fonction du poids, avec un

minimum recommandé de 110 MBq.

1.1.5. Le déroulement de I’examen

En I’absence de contre-indication, une hydratation avec du sérum glucosé a 5% par
voie intraveineuse est débutée entre 1’administration du MRP et la réalisation de 1’examen, et
devra se poursuivre par voie orale dans les heures qui suivront I’examen.

La durée totale de I'examen est d’environ 45 a 60 minutes.

En dehors de la scintigraphie de perfusion cérébrale réalisée en phase ictale,
I’administration du radiotraceur est précédée d’une phase de repos neurosensoriel visuel et
auditif, dans une piéce sombre, au calme, durant 5 a 15 minutes environ. Cette étape a pour
but d’assurer la réalisation de I’examen dans des conditions cognitives basales. Dans certaines
indications, le patient peut, au contraire, étre amene a réaliser une tache cognitive que 1’on
souhaite étudier. Pour la scintigraphie de perfusion cérébrale en phase ictale, le MRP est
injecté au moment de la crise, le plus rapidement apreés le début de symptomes et les images

doivent étre acquises au mieux dans ’heure qui suit I’injection.

Dans les autres cas, I’acquisition des images peut avoir lieu 10 a 15 minutes aprés
I’injection et jusqu’a un délai maximal de 4 heures pour ’HMPAO et 2 heures pour I’ECD.

99m

Passe ce délai, la stabilité du couplage du traceur au **"'Tc n’est plus garantie et les résultats

de I’examen peuvent étre faussés.

Lors de I’acquisition des images a 1’aide d’une caméra conventionnelle de type
Anger, le patient est installé sur le lit de la gamma-caméra en décubitus dorsal, dans une
position confortable et la téte placée dans une tétiere pour assurer un positionnement optimal

au sein du champ de vue de la caméra mais aussi pour limiter le risque de mouvement.
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L’acquisition dure environ 30 a 45 min selon le type de caméra et de collimateur utilisé. Plus
I’acquisition est longue, plus le rapport signal sur bruit sera élevé. Cependant, cette durée peut
étre réduite pour étre adaptée a la tolérance du patient, jusqu’a une durée minimale de 20
minutes pour ce type de caméra. Il est nécessaire de faire un compromis entre la qualité de

I’image et le risque de mouvements.

Les gamma-caméras conventionnelles utilisées pour la scintigraphie cérébrale de
perfusion doivent étre dotées d’au moins deux tétes de détection. Durant 1’acquisition, les
détecteurs effectuent une rotation circulaire de 360° autour de ’axe de la téte du patient. Le
rayon de rotation ne doit pas dépasser 160 mm, avec un rayon optimal de 140 mm (20). La
mesure du rayon est adaptée a la position de la téte du patient, qui parfois ne peut pas étre
positionnée strictement dans 1’axe du corps, par exemple chez les patients présentant une
importante cyphose cervico-dorsale. La taille du champ d’acquisition doit étre d’au moins 25
centimétres afin de couvrir la totalité de la surface cranienne du patient.

Actuellement, les collimateurs les plus utilisés sont les collimateurs basse énergie
haute ou trés haute résolution. Des collimateurs en éventail (Fan Beam) permettant un
agrandissement en garantissant une résolution spatiale équivalente sont également utilisables.

L'utilisation de protocoles d'acquisition hybride (TEMP/TDM) permet de réaliser une

correction de l'atténuation, comme utilisée dans notre étude.

1.2. Les caméras et systemes de détection

Les appareils détecteurs de rayonnements gamma sont appelés « gamma-caméra ».
Les gamma caméra sont constituées d’un systeme de collimation, d’un systeme de détection
et d’un systeme é€lectronique montés en série. Leur objectif est de conduire a la meilleure

représentation possible de la distribution du radiotraceur au sein de 1’organe étudié.

1.2.1. Lagamma caméra conventionnelle (ou caméra d’Anger)

Dérivées directement des premiers appareils de médecine nucléaire, il s’agit des

machines les plus disponibles sur le parc francais de gamma caméra.
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Figure 1 : (A) Exemple de gamma-caméra conventionnelle de type Anger (Symbia T, Siemens
Healthineers®©) ; (B) schéma représentatif du systéme de rotation des deux détecteurs ; (C) schéma
représentatif du systeme de collimation avec filtrage des photons incidents « acceptés » (fleches
vertes) et « rejetés » (fleches rouges) ; adapté d’images tirées des brochures de Siemens
Healthineers®© (https://www.siemens-healthineers.com/fr/molecular-imaging/spect-and-spect-
ct/symbia-t), Spectrum Dynamics Medical© (https://www.spectrum-dynamics.com/360-body-contour-
scanning/) et cours de DES médecine nucléaire, Irene BUVAT, CEA

1.2.1.1. Les collimateurs

Les collimateurs sont des structures généralement en plomb, percées de multiples
trous appelés canaux et placées en avant du détecteur a proprement parlé. Le MRP injecté au
patient émet des rayonnements gamma de maniére isotropique, c’est a dire dans toutes les
directions de 1’espace. Le role du collimateur est de sélectionner les photons utiles a la
constitution de 1’image, c’est-a-dire ceux qui arrivent le plus perpendiculairement a la surface
du détecteur, en éliminant les photons émis dans les autres directions, notamment les photons
diffusés qui diminueraient la résolution de I’image en y apportant du bruit.

Les collimateurs les plus fréquemment utilisés dans les caméras conventionnelles sont
des collimateurs a canaux paralleles. Les canaux, de forme généralement hexagonale, sont
séparés par les parois en plomb, appelées septas. Le diametre des canaux et I’épaisseur des

septas conditionnent les performances du détecteur.
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L’épaisseur des septa doit étre suffisante pour ne pas laisser passer de photons entre
deux canaux adjacents, ce qui résulterait en une erreur de localisation du point d’émission du
rayonnement. Cette épaisseur dépend de 1’énergie du radio-isotope considéré, et on distingue
les collimateurs a moyenne et haute énergie possédant des septa épais permettant d’atténuer
des photons trés pénétrants, des collimateurs & basse énergie a septas plus fins, suffisant pour

des photons d’énergie inférieure donc moins pénétrants.

Le diametre des canaux conditionne la résolution du collimateur (Rc). Plus il est petit,
meilleure sera la résolution puisque seuls les photons arrivant strictement parallélement au
collimateur seront sélectionnés. Cependant, le nombre de photons arrivant jusqu’au détecteur
étant tres limité, il en résulte un taux de comptage faible et la durée d’acquisition sera longue.
Au contraire, un collimateur a haute sensibilité de détection posseéde des canaux plus larges,
acceptant des photons dont 1’angle d’incidence est compris dans la fenétre d’acceptance
correspondant au diameétre des canaux. Le taux de comptage sera plus élevé et le temps

acquisition relativement limité mais I’image obtenue sera moins résolue.

La résolution du collimateur est évaluée en pratiqgue comme la largeur & mi-hauteur
(LMH) d’une courbe gaussienne correspondant a la distribution spatiale des photons, issus
d’une source ponctuelle, qui arrivent dans le cristal scintillant placé en arriére du collimateur

(illustré dans la figure 2)

Distribution spatiale des photons
ayanttraversé le collimateuret
LMH arrivant au détecteur

3 O o

Source radioactive émettrice de
P 4 photons gamma

Figure 2 : Schéma illustrant la réponse d'un collimateur a canaux paralléles & une source ponctuelle
émettrice de photons gamma, placée a une distance b du collimateur d'épaisseur L. La résolution du
collimateur est définie comme la largeur a mi-hauteur (LMH) de la distribution des photons ayant
atteint le détecteur apres avoir traversé le collimateur. Adapté du cours de physique nucléaire du
Docteur Van Oystaeyen (http://www.phys4med.be/camera-anger/collimator-anger-camera).
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Les collimateurs les plus utilisés dans les caméras conventionnelles et pour les
examens réalisés avec des MRP couplés au *™Tc sont des collimateurs basse énergie — haute
résolution (LEHR : Low Energy High Resolution), possédant une résolution spatiale de
I’ordre de 8 a 9 mm pour une source ponctuelle placée a 10 cm de la face d’entrée du

collimateur.

1.2.1.2. Le détecteur.

Les détecteurs des caméras d’Anger sont des détecteurs a scintillation, basés sur le
principe de détection indirecte. Les tétes de détection de ces caméras sont constituées d’un
cristal scintillant et d’un ensemble de tubes photomultiplicateurs. Le collimateur est fixé en
avant du détecteur. Les tétes de détection des caméras conventionnelles sont généralement de
formes rectangulaires et volumineuses, avec une surface de détection mesurant environ 50 X
60 cm.

Le cristal scintillant le plus fréquemment utilisé dans la caméra conventionnelle est
constitué d’iodure de sodium (Nal). C’est le seul matériau qui permet de couvrir entiérement
une surface étendue, comme I’ensemble de la surface de la téte de détection. Il est souvent
dopé par I’ajout d’atomes de Thallium (Nal(Tl)) afin accroitre son efficacité. Les photons
gamma arrivant dans le cristal vont y interagir soit par effet photo-électrique, soit par
diffusion Compton et vont étre convertis en photons lumineux visibles ou ultraviolets (UV).
Ainsi, un photon gamma incident issu de la désintégration du *™Tc donnera environ 5000

photons lumineux au sein du cristal de Nal.

Les systemes analogiques sont limités par la nécessité d’avoir une certaine épaisseur
de cristal détecteur, d’environ 9,6 mm, entrainant des imprécisions dans la localisation des
photons incidents en raison du phénomene de diffusion au sein du cristal. Lorsqu’un photon
gamma incident arrive dans le cristal, il peut interagir par effet photo-électrique avec
production de photons lumineux activant un ou plusieurs photomultiplicateurs qui permettront
de localiser le point d’émission (développé au paragraphe suivant). Il peut également interagir
avec les atomes du cristal par diffusion Compton. Il déposera alors son énergie en 2 endroits

différents, entrainant des erreurs de localisation allant de quelques millimetres a 1cm.
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La performance d’une gamma-caméra est également caractérisée par sa resolution en
énergie, qui dépend du cristal utilisé (détaillé au paragraphe 1.3.3) et du taux de comptage, qui
dépend de la résolution temporelle elle-méme liée au temps mort du cristal scintillant utilise.
Le temps mort se défini comme la période suivant la détection d’un événement et la

possibilité d’en détecter un nouveau. Le temps mort d’un cristal de Nal est de 250 ns environ.
Seule une partie des photons lumineux, de ’ordre de 10 a 20%, arrivent jusqu’aux

photomultiplicateurs organisés en réseau, ou ils vont étre transformés en photoélectrons puis

amplifiés et enfin convertis en un signal électrique interprétable.

Traitement des données

Electronique de
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Figure 3 : Schéma illustrant le principe de détection indirecte (A) et le phénomeéne d'amplification au
sein d'un tube photomultiplicateur (B). Adapté de Lecomte 2009 (21)
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L’intensité du signal électrique de sortie du photomultiplicateur dépend du nombre et

de I’énergie des photons qui arrivent jusqu’aux photomultiplicateurs.

Une limite des détecteurs a scintillation est leurs propriétés hygroscopiques. Cette
sensibilit¢ a I’humidité requiere une installation empéchant 1’accumulation d’un milieu

humide dans ’enceinte de la salle d’examen.

1.2.1.3. L’électronique de détection.

La valeur du signal de sortie d’un photomultiplicateur varie avec la distance entre son
centre et le lieu ou s’est produit I’interaction dans le cristal. Les signaux recueillis a la sortie
des tubes photomultiplicateurs seront interprétés a la fois séparément afin de localiser le lieu
de l’interaction au sein du cristal (calcul du barycentre), avec une résolution de 1’ordre de
quelques millimétres, mais également dans leur ensemble afin de déterminer 1’énergie du

photon incident.

Certains photons émis par le radioisotope peuvent étre diffusés au sein du patient en
déposant la totalité ou une partie de leur énergie avant d’étre détecté. Leur énergie au moment
de la détection sera en dehors de la fenétre de sélection et ces photons seront donc rejetés. Les
photons interagissant au sein du détecteur peuvent le faire soit par effet photo-électrique soit
par diffusion Compton en déposant leur énergie en deux points différents, entrainant un risque

d’erreur de localisation.

Pour ne sélectionner que les photons porteurs d’information, on détermine 1’énergie a
discriminer, qui correspond a 1’énergie du pic photoélectrique du radioisotope utilisé, soit 140

keV pour le %M

Tc, en y ajoutant une fenétre d’acceptation de part et d’autre (de largeur en
général égale a 15 a 20% a 140 keV). Tous les photons possédant une énergie située dans la
fenétre d’acceptance seront analysés. Toutes les impulsions électriques situées en dehors de
cette fenétre, résultant de photons diffusés, seront rejetées et ne participeront pas a

I’¢élaboration de 1’image.

A T’écran, le signal électrique résultant se traduit par un point lumineux dont
I’intensité dépend de la valeur numérique de chaque élément, localisé au sein d’une matrice
de taille préalablement définie selon la taille des pixels qui la constituent. Des processus de

modé¢lisation permettent d’aboutir ensuite a I’image analysée.
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1.2.2. Gamma-caméra a semi-conducteurs et détection directe

Contrairement aux détecteurs a scintillation, les détecteurs a semi-

conducteurs reposent sur le principe de détection directe.

Traitement des données
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Figure 4 : Schéma illustrant le principe de détection directe.

Les gamma-caméras de nouvelle génération sont pourvues de détecteurs constitués
d’un cristal ayant des propriétés d’ionisation et de conduction directe d’un signal électrique,
sans passer par l’intermédiaire d’un signal lumineux. Ces cristaux sont le plus souvent
constitués de Cadmium, Zinc et Telluride (CZT). Chaque photon gamma incident va
directement ioniser les particules du détecteur au sein duquel il sera automatiqguement
localisé : les charges collectées au site de I’interaction sont canalisées par le champ électrique
entrainant la création d’un signal qui sera transmis au systéme électronique. Il n’y a donc pas
d’étape de calcul du positionnement. La suppression de cette étape intermédiaire de signal
lumineux permet de limiter les phénomeénes de diffusion des photons lumineux, offrant la
possibilité d utiliser des cristaux plus épais avec un pouvoir d’arrét supérieur, donc un nombre
d’interactions au sein d’un détecteur supérieur a celui d’un détecteur a scintillation, sans
consequence négative sur la résolution spatiale. L’efficacité de détection de ces détecteurs est

d’environ 90% a 140 keV contre 80% pour les scintillateurs & Nal.
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L’inconvénient de ce systeme est la production de chaleur relativement importante
lors de son fonctionnement. Les détecteurs & CZT permettent cependant une utilisation a

température ambiante.

1.2.3. Lacaméra TEMP CZT Veriton-CT™

Dans notre étude, nous avons comparé les performances fournies par la caméra CZT

TTM

grand champ Veriton-C (Spectrum Dynamics Medical®) a celles d’une caméra

conventionnelle d’ Anger sur la qualité des images de TEMP de perfusion cérébrale.

Cette cameéra présente la particularité de cumuler les avantages procurés par les
détecteurs a technologie CZT en termes de résolution spatiale, résolution en énergie et de
sensibilité de détection avec un systéme original de collimation haute résolution. Chacun des
12 détecteurs de la caméra Veriton-CT™ mesure environ 4 x 32 cm, et dispose d’un
collimateur en tungsténe dont chaque canal est aligné avec un pixel CZT, réduisant ainsi le

risque d’erreur de détection observé avec les systémes conventionnels.

| VERITON /“

Figure 5 : Illustration de la configuration de la caméra Veriton-CT™ (Spectrum Dynamics Medical®©,
adapté de https://www.spectrum-dynamics.com/360-body-contour-scanning/), (cadre de gauche),
exemple de positionnement du patient au sein de la caméra pour la réalisation d’une acquisition

cérébrale (cadres du milieu et de droite, photographies réalisées dans le service de médecine
nucléaire du CHRU Nancy).

Le tungsténe est un matériau tres dense, qui posseéde des propriétés d’atténuation des
photons supérieures au plomb généralement utilisé dans les collimateurs des caméras
conventionnelles, et permet de réduire le nombre de photons diffusés détectés par erreur. De
plus, la largeur des canaux des collimateurs de cette caméra CZT est de 1’ordre de 3 fois plus
importante que celle des canaux des collimateurs LEHR les plus utilisés dans les caméras
conventionnelles. Cette propriété permet d’augmenter la sensibilit¢ de détection en mode

tomographique et ainsi de diminuer le temps d’acquisition.
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Contrairement aux caméras composées de deux tétes de détection, les 12 détecteurs
indépendants de la caméra Veriton-CT™ sont répartis réguliérement sur une orbite circulaire
permettant d’entourer le patient sur 360°. Les caméras a deux tétes de détection nécessitent
que ces derniéres soient positionnées de maniére opposée a 180° 1’une de 1’autre, entrainant
une perte de sensibilité de détection importante des photons passant les zones non couvertes
par I’'un ou I’autre des détecteurs. La configuration en anneau de la caméra CZT 360° permet

de limiter cette perte de photons et donc d’informations.

Cette geométrie originale permet également de réaliser une acquisition tomographique
avec un large volume de détection tout en dispensant une rotation des détecteurs autour du
patient. Pour la TEMP de perfusion cérébrale, on souhaite pouvoir positionner le détecteur au
plus pres de la téte du patient. Les caméras conventionnelles nécessitent une rotation des
détecteurs autour de la téte du patient, qui peut étre géné par une plus grande largeur des
épaules comparativement au diamétre de la téte. Cela entraine une augmentation du rayon de
rotation des détecteurs et donc une augmentation de la distance du détecteur par rapport a la
zone d’intérét et par conséquent une diminution de la résolution spatiale. La géomeétrie de la
caméra CZT 360° permet de positionner les détecteurs presque au contact de la peau du
patient, au plus prés de la région d’intérét. La possibilité de déplacer chaque détecteur
indépendamment permet de les positionner d’une maniére optimale, adaptée a la morphologie
du patient et de la région étudiée, comme illustré dans la figure 5. Il en résulte une

augmentation de 1’efficacité de détection et de la qualité d’image résultante.

La caméra CZT 360° permet de réaliser des images tomographiques de toutes les parties
du corps, mais offre également la possibilité d’étre utilisée comme une caméra « organe-
dédié » en utilisant des configurations spécifiques comme nous 1’avons utilisé dans notre
étude pour la scintigraphie cérébrale de perfusion. La partie solide de chaque détecteur peut
indépendamment effectuer une rotation jusqu’a 180° selon son propre axe, obtenant ainsi une
orientation spécifique permettant de réaliser des acquisitions focalisées sur des zones d’intérét
plus ou moins restreintes, comme illustré dans la figure 6. Cette faculté a réaliser des
acquisitions focalisées accroit encore les possibilités d’amélioration des performances de cette
caméra CZT. Pour la scintigraphie cérébrale de perfusion, la caméra CZT 360° offre donc la
possibilité de réaliser des acquisitions avec un « mode focus » dont la précision peut étre
modulée en fonction d’une région d’intérét placée sur I’ensemble du cerveau et dans laquelle

100% des projections seront enregistrées, comme cela a été choisi dans notre étude.
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Figure 6 : Représentation du positionnement des détecteurs de la caméra Veriton-CT™ au plus
proche de la région d’intérét. A: Illustration du mode “body contouring” pour lequel les détecteurs
sont positionnés au plus proche du patient au cours de l’acquisition B: rotation jusqu'a 180° de la
partie solide des détecteurs permettant la réalisation de modes focalisés (selon Desmonts et al. 2020

(22)) .

1.3. Les parameétres de performance des gamma-caméras et de la qualité
d’image en TEMP

1.3.1. L’efficacité de détection

Elle correspond au taux de comptage c’est-a-dire au nombre de photons détectés par
rapport au nombre de photons incidents, qui doit étre le plus élevé possible afin d’obtenir le
plus d’informations utiles a la construction de I’image. On distingue 1’efficacité de détection
intrinseque sans collimateur, définie comme le nombre d’événements comptés par rapport au
nombre réel d’éveénement incidents et 1’efficacité de détection du systeme avec collimateur,
définie comme le nombre d’évenement détectés par rapport au nombre d’éveénement émis. On
détermine ’efficacité de détection d’un systéme par des mesures de sensibilité. La perte en
taux de comptage correspond au nombre d’événements incidents qui n’ont pas pu étre
détectés en raison du phénoméne d’empilement et du temps mort du systéme (capacité du
systeme a détecter un nouvel évenement aprés en avoir détecté un premier).

L’efficacité de détection des gamma-caméras d’Anger est de 80% a 140 keV avec une
sensibilité de comptage de 180 coups-s*-MBq™ (7) Ces paramétres sont augmentés dans les
systémes a semi-conducteurs avec une efficacité de détection de 90% et un taux de comptage
de 850 coups-s*-MBq™ La sensibilité des systémes & semi-conducteurs est meilleure que celle

des systemes a scintillation (7).
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1.3.2. Lareésolutio spatiale

Un critére de qualité d’une caméra est son aptitude a localiser le point d’émission du
rayonnement le plus finement possible au sein du patient. La résolution spatiale ou pouvoir
séparateur d’une caméra correspond a la largeur a mi-hauteur (LMH) de I’image d’une source

ponctuelle sans milieu diffusant.

. O X LMH

X

o

source ponctuelle image résolution spatiale

Figure 7 : Schéma représentatif de la réponse d'une gamma-caméra a une source ponctuelle émettrice
de photons y d’énergie E : la réponse impulsionnelle du systéme correspond a une distribution
Gaussienne continue d’énergies centrées sur E dont la largeur a mi-hauteur (LMH) correspond a la
résolution spatiale du systeme. Cours du DES de Médecine nucléaire, I. BUVAT, 2018.

La résolution spatiale d’une gamma-caméra dépend a la fois de la résolution du
collimateur Rc, de la résolution intrinséque du détecteur et du systeme électronique Ri.

La Rc est définie comme la LMH de la distribution spatiale des photons émis par une
source ponctuelle placée devant le collimateur et atteignant le détecteur.

La Ri correspond a la plus petite distance séparant deux sources placées devant le
détecteur, en 1’absence de collimateur et en dehors d’un milieu diffusant, telles qu’elles

puissent étre discriminées par la caméra.

Images fournies
par le systéme L d 5 4

e Sources ponctuelles De—
d < LMH séparées d’une d>LMH
distance d

Figure 8 : Schéma illustrant la résolution spatiale intrinséque. Les deux sources ponctuelles
émettrices de photons vy et séparées par une distance d correspondra a une seule image si d<LMH ou
a deux images si d> LMH.
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La résolution spatiale globale de la gamma caméra se calcule alors selon la formule :
R= /Rl-z + R.2.

En pratique, il est possible de mesurer la résolution spatiale d’une caméra par la LMH
de la réponse a une source ponctuelle sur fantome ou a 1’aide d’un indice de netteté (indice de
sharpness) mesuré sur fantdme(s) ou sur des images cliniques. Cet indice a été calculé dans
notre étude en générant des profils de comptage transversaux perpendiculairement a
I’interface substance grise/substance blanche et en évaluant la pente maximale de variation
des comptages obtenus sur ces profils. L’indice de sharpness s’exprime en % des valeurs de
comptage maximales et par mm de longueur.

Pour les caméras d’Anger, 1a résolution spatiale est positivement influencee par le
nombre de photoélectrons produits dans les photomultiplicateurs, une faible épaisseur du
cristal scintillant, un petit diameétre des canaux du collimateur et I’homogénéité des réponses
des tubes photomultiplicateurs. Concernant les caméras a technologie CZT, la résolution
spatiale est améliorée par une petite taille des détecteurs CZT pixellisés et en augmentant le
nombre de canaux électroniques.

En mode tomographique, les gamma-caméras d’Anger possedent en général une
résolution spatiale d’environ 10 @ 15 mm pour une source placée au centre du champ de vue
tandis que la résolution spatiale des systémes a semi-conducteurs peut étre améliorée jusqu’a

6 a 7 mm, notamment pour des gamma-caméras organe-dédié (7,13).

1.3.3. Le contraste

Le contraste est défini comme la capacité du systeéme a distinguer 2 sources d’intensité

différentes.
On peut le déterminer a 1’aide d’un fantdme, dont le contenant est rempli a I’aide d’un
radioisotope, et dans lequel on ajoute des inserts « non radioactifs » de taille différente. On
évalue le contraste comme la possibilité de discriminer des zones froides de la plus petite
taille possible au sein de la solution radioactive.

Il peut également étre calculé sur les images issues d’un fantdme anthropomorphique,
par exemple cérébral, ou sur des images cliniques, par le nombre de coups mesurés dans des
volumes d’intérét sphériques positionnés manuellement dans des zones d’intensité différentes,
par exemple dans la substance grise du cortex cérébral (SG) et la substance blanche (SB) pour

la scintigraphie de perfusion cérébrale. Le contraste est alors déterminé par la formule :
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Nombre de coups dans la SG — Nombre de coups dans la SB

Contraste =
ontraste Nombre de coups dans la SB

C’est la méthode utilisée dans notre étude, ou nous avons évalué le contraste de la cameéra
CZT 360° et de la caméra conventionnelle a 1’aide d’un fantome anthropomorphique cérébral
3D Hoffmann et sur une population de patients. Un exemple du positionnement des volumes
d’intérét (VOI) utilises pour la mesure du contraste dans notre étude est représenté dans la

figure 10.

Figure 9 : Exemple de positionnement des VOI au sein du centre semi-ovale (rond rouge clair), des
striata (ronds violet et rouge foncé) et du cortex occipital (rond bleu) pour la détermination du
contraste de [’image.

1.3.4. Le bruit

La désintégration radioactive d’un noyau est un phénomene aléatoire. Le nombre
d’éveénements détectés par une caméra a un instant t et pendant une période At est une
estimation du nombre réel de désintégrations ayant effectivement eu lieu au sein de la source
pendant cette période. L’intensité du signal S mesuré par la caméra comporte donc une
composante aléatoire et 1’image obtenue correspond a une estimation de I’image réelle de
I’objet source. Si une seconde acquisition du méme objet source pendant la méme période At

mais a un temps t+h était réalisée, I’'image obtenue ne serait pas identique a la premiere.
Le bruit correspond donc a la composante aléatoire qui s’ajoute a lI'image idéale et qui
a pour conséquence une détérioration de la résolution spatiale.

Le bruit est caractérisé par son écart type o. Le rapport signal-sur-bruit (RSB) permet de

quantifier I’importance du bruit dans une image. Il se mesure a 1’aide de la formule :

S
RSB = —
o
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En pratique, le bruit relatif peut étre calculé dans une image comme le rapport entre
I'écart-type et la valeur moyenne des comptages enregistrés dans un volume d'intérét défini au
sein d’une zone homogéne de 1I’image. Dans notre étude, le bruit relatif a été calculé avec un
volume d’intérét sphérique de 1 cm® placé manuellement dans la substance blanche du centre

semi ovale (voir figure 10).
1.3.5. Limites des gamma-cameras

1.3.5.1. Ladiffusion Compton

Lorsqu’un photon incident entre en collision avec un électron peu lié d’un atome du
milieu traversé, il sera dévié, en perdant une partie de son énergie initiale. C’est le phénomeéne
de diffusion Compton. Il peut avoir lieu dans le patient, au niveau des septa du collimateur
mais également au sein du cristal scintillant. La diffusion entraine un risque d’erreur de
localisation du point source, un flou, une diminution du contraste dans I’image et des biais de
mesure en cas de quantification. 11 s’agit un phénoméne important concernant jusqu’a 30% de

I’ensemble des photons enregistrés avec une fenétre de 20% (23).

Le fenétrage spectrométrique permet d’éliminer les photons diffusés dont 1’énergie
résultante aprés diffusion sera en dehors d’une fenétre d’acceptation prédéfinie dépendant de
la résolution en énergie du systeme. La fenétre doit étre assez étroite pour éviter le
chevauchement avec la zone de photons diffusés (illustré dans la figure 9) mais assez large
pour accepter un nombre suffisant d’événements pour obtenir une image de qualité. Elle
résulte en une perte de sensibilité du systeme puisqu’un nombre moins important
d’événements participera a 1’¢laboration de ’image, et sera d’autant plus grande que la

fenétre en énergie est étroite.

Les caméras utilisant la technologie CZT, possédant une meilleure résolution en

énergie que les caméras a scintillation, sont moins soumises a ce phénomene.

1.3.5.2. L’atténuation

Un photon gamma émis en un point X du patient va traverser plusieurs tissus
possédant des coefficients d’atténuation (u) différents, au sein desquels il déposera une partie
ou la totalit¢ de son énergie initiale, avant d’arriver au détecteur. La quantité d’énergie
déposée dépend de I’épaisseur du milieu atténuant traversé, de sa densité mais également de

I’énergie initiale du photon.
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Cette perte d’une partie de 1I’information résulte en une diminution du rapport signal sur bruit

et résulte en des valeurs erronées en cas de quantification.

L’atténuation peut étre corrigée via la réalisation d’une cartographie des densités des
tissus traversés, « carte des valeurs de L », au moyen de la réalisation d’un scanner. Pour la
scintigraphie cérébrale de perfusion, la correction d’atténuation n’est pas indispensable
puisque le cerveau est un organe relativement superficiel. Elle est toutefois nécessaire en cas
d’étude des structures profondes comme les noyaux gris centraux puisque le phénoméne
d’atténuation y sera plus important, ainsi qu’en cas de quantification. Cette correction était

disponible pour les deux systémes évalués dans notre étude, et a été appliquee.

1.3.5.3. L’effet de volume partiel

En raison des phénomenes physiques précédemment décrits, et notamment du
phénomene de diffusion, la réponse des systemes de détection n’est pas parfaite et I’image
d’une source ponctuelle apparait comme une image plus large et d’intensité plus faible. On
considére qu’un objet de taille inférieure a 2 a 3 fois la résolution spatiale de la caméra sera

soumise a I’effet de volume partiel.

1.3.5.4. Les facteurs physiologiques et le temps d’acquisition

Le débit sanguin cérébral régional se défini comme le volume de sang transitant par
unité de masse du parenchyme cérébral et par unité de temps et s’exprime en mL.g™".s™.
Comme le tissu cérébral est constitué en majorité par de 1’eau, sa densité est proche de celle
de I’eau. Ainsi, sa masse peut s’exprimer en volume et le DSC en % de parenchyme perfusé
par seconde. La perfusion cérébrale est étroitement liee au DSCr. 1l s’agit d’une fonction
biologique dont de nombreux facteurs, généraux ou locaux, peuvent en modifier 1’état
d’équilibre, comme 1’age (24), le sexe (25) et I’activité cérébrale, a laquelle elle est
étroitement liée.

L’image de perfusion cérébrale peut également étre influencée négativement par les
mouvements du patient durant I’acquisition, notamment lors d’un examen dont le temps

d’acquisition est relativement long, de I’ordre de 30 a 45 minutes.
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Les caméras de derniére génération, dont la caméra CZT 360°, permettent une
réduction significative du temps d’acquisition sans sacrifice sur la qualité des images
obtenues grace notamment a une meilleure sensibilité de détection. Cela présente un avantage

majeur pour la réalisation d’examen chez des patients parfois confus ou agités.

1.3.6. Larésolution en énergie (non analysée dans notre étude)

La résolution en énergie se définie comme la capacité du systéeme a selectionner les
photons utiles a I’image. Elle se définie comme la LMH du spectre en énergie d’une source
ponctuelle placée dans une gamma-caméra, sans milieu diffusant. La résolution en énergie
des systémes conventionnels est de 8 & 11% & 140 keV (énergie du *™Tc) tandis que celle des

systémes a semi-conducteurs est de 5% en moyenne (26).

Un systeme posseédant une bonne résolution en énergie, sera capable de détecter

99m

simultanément deux radioisotopes dont le pic d’énergie est différent, comme le ™ Tc et I’'iode

123 (***1) par exemple, offrant la possibilité de réaliser des examens double-isotopes.

Ce paramétre de performance n’a pas été évalué¢ dans notre étude puisqu’un seul

radioisotope, le *™Tc, a été étudié.

Fenétre d’acceptation
—

pic
photoélectriqye

nombre de coups

diffusion
compton

|

E énergie (keV)

Figure 10 : Schéma représentatif du spectre réel du *™Tc et de la fenétre d énergie utilisée
(généralement E +7.5 a 10% pour les caméras conventionnelles). Le pic photoélectrique d’énergie E
est précédé d’une zone de photons diffusés d’énergie plus faible. La LMH correspond a la résolution

en énergie du systéme.
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1.4. Synthése des données disponibles et objectif de I’étude

La TEMP en général et la TEMP de perfusion cérébrale ont connu une période de
développement considérable depuis 1’élaboration des premiéres gamma-caméras d’Anger
dans les années 1960. En procurant des informations fonctionnelles précoces avant
I’apparition de 1ésions cérébrales irréversibles de méme qu’en permettant la localisation de
régions dysfonctionnelles difficilement voire non visibles en imagerie morphologique, la
TEMP a permis d’apporter de précieux éléments de compréhension dans plusieurs domaines
de pathologies neurologiques, comme les maladies neurodégénératives ou 1’épilepsie.

Cependant, avec le développement de la tomographie par émission de positons (TEP),
offrant de meilleurs résultats en termes de résolution spatiale et de sensibilité de détection, la
TEMP de perfusion céerébrale a souffert de ces parametres de performances limités.

L’apparition récente sur le marché des gamma-caméras de nouvelle génération,
bénéficiant de détecteurs a semi-conducteurs qui remplacent les détecteurs a scintillation
utilisés dans les caméras conventionnelles, a permis une amélioration majeure de la qualité
des images scintigraphiques. En particulier, une gamma-caméra CZT alliant une géométrie
unique avec des détecteurs organisés en anneau sur 360° et un systéme de collimation haute
résolution, permet de réaliser des acquisitions «corps entier » mais également des
acquisitions focalisées sur une région spécifique du corps, comme avec une caméra « organe-
dédié ». Plusieurs travaux ont permis de démontrer sa supériorité en terme de qualité d’image
par rapport aux caméra conventionnelles. Cependant, la majorité de ces études a été menée
pour la TEMP myocardique et seules de rares travaux sur des populations trés limitées de
patients ont été menées pour la TEMP de perfusion cérébrale (14).

L’objectif de notre étude était de comparer les parametres de performance de la qualité
d’image de la caméra CZT 360° en utilisant la configuration focalisée sur le cerveau, pour la
TEMP de perfusion cérebrale, et de comparer les résultats avec ceux obtenus avec une camera
d’Anger.

Une comparaison de ces paramétres de qualité d’image a préalablement été réalisée
auprés d’une patiente ayant bénéficié d’un examen de TEMP a la fois sur la caméra CZT 360°
et sur une caméra conventionnelle, dont le cas clinique est présente dans la premiere partie de
ce travail. La seconde partie de ce travail présentera les résultats de notre étude, menée a la
fois sur un fantdme anthropomorphique cérébral et sur deux populations de 21 patients. Enfin,
nous commenterons les résultats obtenus dans une troisiéme partie et discuterons les champs

de développements possibles.
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2. CAS CLINIQUE : Brain perfusion spect acquired using a

dedicated brain configuration on a 360" whole-body czt-camera

The development of whole-body cadmium zinc telluride (CZT) cameras contributes to
recent advances in single photon emission computed tomography (SPECT) imaging, owing to
high energy and spatial resolution of these CZT detectors (7) These new type of cameras are

now commercially available and have been so far studied for bone scintigraphy (3).

The Veriton-CT™ (Spectrum Dynamics Medical®) is a hybrid whole-body CZT-
camera equipped with 12 swivelling high-resolution CZT detectors regularly spaced over 360
degrees. This system has the advantages of CZT detector features (1,4,5,7) and
additionally benefits from 360° detector geometry which allows positioning of the detectors

close to the patient’s head and to focus the acquisition in a specific brain configuration (figure

11 (A).

An 81 year-old female presenting with neurocognitive impairment underwent brain
perfusion SPECT acquisition (16,27) 15 minutes after a neurosensory resting period following
the injection of 606 MBq of *™Technetium labelled-HMPAo (16), firstly with a
conventional Anger-SPECT camera (Symbia T2™, Siemens Healthineers; parallel-hole
collimators; 30-minutes acquisition) equipped with parallel-hole collimators and thereafter,
with the Veriton™ CZT-camera, using the dedicated brain configuration (15-minutes
acquisition). Axial slices of brain SPECT images obtained on both systems are presented in
Figure 11 (B) and were optimized with a similar level of convergence of the iterative
reconstruction process and CT slices (B) were used for further corrections of attenuation.

Tomographic count sensitivity was enhanced by a factor 2 with CZT as compared with
AngerSPECT (10.19 vs. 5.21 Mcounts/sec after decay correction) and signal-to-noise
ratio was enhanced by a factor 1.5 (9.6 vs. 6.3) with CZT, measured within a homogeneous
area centered on the semi-oval center. Spatial resolution and contrast of the CZT-SPECT
images were also clearly enhanced, thus providing better visualization of the hypo-perfused
areas associated with cortical atrophy (red arrows). It is likely that such improvements in
both detection sensitivity and image quality will enhance the SPECT assessment of
neurocognitive disorders (16), although this remains to be demonstrated by further dedicated

studies.
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To our acknowledgment, this is the first reported case of brain images obtained with a
CZT-SPECT system, directly compared to a classical Anger-SPECT system. This
distinct improvement in image quality, associated with a high potential for reducing
acquisition time and/or injected activity, could support wider applications for brain perfusion
SPECT studies, such as in ictal epileptic conditions (28) and for functional analyses of brain

activation (29).

Anger
SPECT

Brain-CZT
SPECT

Anger
SPECT

Brain-CZT
SPECT

CcT

Figure 11 : Position du patient sur la caméra Veriton-CT™ en utilisant une configuration spécifique
cérébrale (A). Coupes axiales des enregistrements de TEMP de perfusion cérébrale sur les systemes
Anger et CZT avec échelles de couleur « FRENCH » (panneau supérieur) et « gris inversé » (panneau
médian), et images scanner de correction d'atténuation correspondantes (panneau inférieur) (B) : la
visualisation des zones hypoperfusées (fleches rouges) est considérablement améliorée sur le systeme
CZT et correspond aux zones d'atrophie corticale sur les images scanner. Pour les deux caméras, les
images ont été reconstruites avec un algorithme OSEM (Ordered-subset expectation maximization)-
3D (28 itérations et 8 sous-ensembles pour la caméra CZT et 15 itérations et 4 sous-ensembles pour la
caméra d’Anger), ces images ont été corrigees pour I'atténuation et la diffusion et affichées avec des
voxels cubiques de 2,5 x 2,5 x 2,5 mm?® pour la caméra CZT et de 3,9 x 3,9 x 3,9 mm? pour la caméra
Anger.
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3. ARTICLE : “High-quality brain perfusion spect images may
be achieved with a high-speed recording using 360° czt-

camera”

3.1. Abstract

The aim of this study was to compare brain perfusion SPECT obtained from a 360°

CZT- and a conventional Anger-camera.

Methods: The 360° CZT-camera utilizing a brain configuration, with 12 detectors
surrounding the head, was compared to a 2-head Anger-camera for count sensitivity and
image quality on 30-min SPECT recordings from a brain phantom and from *™Tc-HMPAo
brain perfusion in 2 groups of 21 patients investigated with the CZT- and Anger-cameras,

respectively. Image-reconstruction was adjusted according to image contrast for each camera.

Results: The CZT-camera provided more than 2 fold increase in count sensitivity, as
compared with the Anger-camera, as well as: 1) lower sharpness indexes, giving evidence of
higher spatial resolutions, for both peripheral/central brain structures, with respective median
values of 5.2%/3.7% versus 2.4%/1.9% for CZT- and Anger-camera respectively in patients
(p<0.01), and 8.0%/6.9% versus 6.2%/3.7% on phantom; and 2) higher grey/white matter
contrast on peripheral/central structures, with respective ratio median values of 1.56/1.35
versus 1.11/1.20 for CZT- and Anger-camera respectively in patients (p< 0.05), and 2.57/2.17
versus 1.40/1.12 on phantom; and 3) no change in noise level. Image quality, scored visually
by experienced physicians, was also significantly higher on CZT- than on the Anger-camera
(+80%, p<0.01), and all these results were unchanged on the CZT-images obtained with only

a 15 min recording time.

Conclusion: The 360° CZT-camera provides brain perfusion images of much higher
quality than a conventional Anger-camera, even with high-speed recordings, thus
demonstrating the potential for repositioning brain perfusion SPECT to the forefront of brain

imaging.
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3.2. Introduction

Brain perfusion SPECT is considered a useful investigation to estimate regional blood
flow and is recommended (16) as part of the full diagnostic workup for various indications —
I.e. dementia, cerebrovascular diseases, before surgery for epilepsy, traumatic injuries,
inflammatory diseases and brain death (27,28,30-35). To date however, brain perfusion
SPECT has suffered from sub-optimal image quality with limited spatial resolution (36).

In more recent years, owing to developments in gamma-camera technology with the
introduction of cadmium-zinc-telluride (CZT) semiconductors and original collimation
systems, marked improvements in SPECT image quality have been clearly established mainly
due to the significant impact of such technological advances on both intrinsic spatial (37) and
energy resolution (14,38). Moreover, certain CZT-cameras equipped with original collimation
systems provide higher tomographic count sensitivities, thus allowing reductions in recording
time and/or injected activity (15). In particular, a 360° CZT-camera (Veriton™, Spectrum
Dynamics Medical) combines high performance CZT detectors with an original 360° ring-
configuration geometry that allows the detectors to be positioned very close to the patient’s
head (15), thus providing a configuration for brain imaging that is likely to enhance both
count sensitivity and image quality. Nonetheless, most prior studies comparing CZT- with
Anger-cameras have been conducted in the context of myocardial perfusion imaging (7—
13,39) and very limited data is available for brain perfusion SPECT (14). It is therefore
considered, to what extent does this new 360° CZT camera using brain configuration mode,
contribute to the enhancement of brain perfusion SPECT investigations undertaken in clinical

routine.

The aim of this study is to quantitatively and qualitatively evaluate the quality of brain
perfusion SPECT images from both a phantom and from patients, obtained using the 360°
CZT camera in dedicated brain configuration mode, and to make comparison with Anger

camera images.
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3.3. Material and Methods

3.3.1. Study population

A total of 21 patients, who underwent 99mTc-HMPAo brain SPECT on the 360°
CZT-camera (Veriton-CT™, Spectrum Dynamics Medical®) in our department of Nuclear
Medicine from October 2018 to March 2019, were retrospectively included. They were
matched according to gender and age (7 years) to 21 other patients for whom this
investigation had been performed earlier with an Anger camera (Symbia T2, Siemens
Healthineers®) during the period February 2013 to March 2018. All patients within these 2
groups were included only if they met the following criteria: greater than 18 years old;
without dementia according to the Diagnostic and Statistical Manual of Mental Disorders 5th
Ed. (DSM V ,(40)) and with a Mini-Mental State Examination (MMSE) at least equal to 15;

and without any brain SPECT/CT abnormality at visual analysis.

All procedures performed in this study involving human participants were in
accordance with the ethical standards of the institutional research committee and with the
principles of the 1964 Declaration of Helsinki and its later amendments, or comparable ethical
standards. The study was approved on July 1st, 2019 by the Ethics Committee of the CHRU

of Nancy (reference number 238).

3.3.2. Patients’ SPECT/CT recordings

SPECT/CT recordings on both cameras commenced after the injection of 684.5+80.0
MBqg of 99mTc-HMPAo (corresponding to a mean effective dose of 6.4 mSv) and a
subsequent 15 min period of neuro-sensory rest in a dedicated room which limited auditory

and visual stimulation.

The CT scan was performed first using the following parameters: 110 kV, 70 mAs,
pitch of 1.0, slice thickness of 3 mm for the Anger camera; and 120 kV, 54 mAs, pitch of
0.75, slice thickness of 2.5 mm for the CZT camera, leading to an effective dose of
approximately 0.4 mSv for both cameras.

SPECT recording was planned with a 30 min acquisition period, over 360° and with
an energy window of 140 keV+ 7.5% for both cameras. More precisely, for each of the 2
heads of the Anger camera which were placed at 180° apart and equipped with low-energy

high-resolution (LEHR) parallel collimators, 32 frames were recorded through a 180° circular
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orbit with a radius of approximately 15.5 cm. For the CZT-camera, as already detailed
elsewhere (15), 12 high-resolution swiveling detectors were positioned close to the head
around a 360° configuration and a total of 2160 projections were recorded, of which 80%
were focused on the parenchymal brain volume. This ‘focus mode’ requires a short pre-scan

recording of approximately 20 seconds to position the specific brain region of interest.

3.3.3. Phantom experiment

A Hoffman 3-D Brain Phantom™ (Data Spectrum Corporation) was filled-in with a
homogeneous solution of 96 MBq of 99mTc to simulate the grey/white matter distribution of
brain perfusion with a 4:1 uptake ratio (corresponding to the true contrast). This phantom was
placed at the center of the field-of-view for both Anger and CZT-cameras, and the SPECT/CT
recording protocols with 30-minute acquisition time were close to those used in patients, as

already described above.

3.3.4. Reconstruction of SPECT images

The SPECT images from both cameras were reconstructed using an iterative OSEM
reconstruction method, with corrections for attenuation and scattering, and no additional
filtering. Additionally, images provided by half-time recordings were simulated for the CZT
camera, by suppression on the list-mode data of the counts recorded during the 2nd half of the
recording time for each projection. And further, the iterative reconstruction parameters were
selected according to the convergence for the grey/white-matter contrast of the occipital area
from the brain phantom. For this purpose, the number of recorded counts from the phantom
were fixed at levels corresponding to those documented in clinical routine (on average, 8.8
and 16.9 million of total recording counts for the Anger- and CZT-cameras, respectively). In
this way and as detailed in Figure 12, the respective numbers of iterations and subsets were
fixed at 4 and 15 for the Anger camera, and at 28 and 8 for the full-time 30 min CZT-camera
recordings. For the simulated half-time CZT-camera recordings, the numbers of iterations and
subsets were fixed at 15 and 8, thereby providing not only comparable levels for contrast but
also an acceptable level of noise for clinical routine interpretation (<0.20), as compared with

the full-time 30 min recording.

Finally, brain SPECT images were displayed through cubic voxels of 3.9x3.9x3.9
mm3 for the Anger camera and of 2.46x2.46x2.46 mm3 for the CZT camera, and with a

reorientation through the anterior-posterior commissure line.
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3.3.5. Performance parameters

Tomographic count sensitivity, expressed in counts.s*.MBq™, was calculated as the total
recording counts divided by the acquisition time and by the injected activity corrected for

decay at the recording time.

Grey/white matter contrast was determined for peripheral (occipital cortex) and central
(striata) grey matter structures, as compared with the white-matter semi-oval center, with the
software LifeX® (41) and a previously described method where mean voxel counts (VC) are
determined within 1 cm3 volumes of interest (42), and with the formula:

VC (grey matter) — VC (white matter)
VC (white matter)

Spatial resolution was assessed through a sharpness index measured at the grey/white matter
interface of the aforementioned grey-matter structure (occipital cortex and striata). As already
described (42), this index is expressed in % of the maximal count values and per mm length,
and it is computed as the maximal slope of counts variations through transverse counts
profiles generated perpendicularly to the grey/white matter interfaces, by using an open

source software (ImageJ®, National Institutes of Health).

Relative noise was computed as the standard deviation-to-mean value ratio of voxel counts
recorded in 1 cm3 volumes of interest in a homogeneous area of the white matter semi-oval

center.

Quality of brain perfusion images was additionally scored visually with a 10-point graduation
scale (from 1 for the lowest to 10 for the highest quality) by two blinded experienced
observers (MB, AV) for the patients’ SPECT images from both cameras, presented in a

random order.

3.3.6. Statistical analysis

Median values with interquartile ranges were used for continuous variables (due to the
non-normal distribution of some of them) and effectives and percentages were used for
discrete variables. Two-groups comparisons were planned with Chi-2 tests for discrete
variables and with Mann-Whitney tests for continuous variables. In addition, Kruskal-Wallis
tests with Bonferroni corrections were planned for the 3 group comparisons of continuous
variables. For all tests, the statistical level of significance was set at p<0.05. All statistical
analyses were done with the SPSS 25.0 software (IBM®).
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3.4. Results

As detailed in Table 1, patients imaged with the CZT-camera had equivalent characteristics to
those imaged with the Anger-camera, except for slightly but significantly lower values at
MMSE test (p=0.01).

Tomographic count sensitivity was a little more than 2-fold higher with the CZT-camera than
with the Anger camera, on both phantom (respectively 105.90 vs. 48.61 counts.s-1.MBg-1)
and patients’ recordings (14.38 counts.s-1.MBQg-1 vs. 6.79 counts.s-1.MBg-1, p<0.001).

As detailed in Figure 13, most image quality parameters were also markedly enhanced with
the CZT-camera, as compared to the Anger-camera, especially: 1) the spatial resolution
assessed through a sharpness index for both peripheral and central brain structures, with
respective median values 5.2% [interquartile range : 4.2-6.2] and 3.7% [3.4-4.2] for CZT-
camera versus 2.4% [2.1-2.8] and 1.9% [1.7-2.2] for Anger-camera in patients (all p<0.01),
and 8.0% and 6.9% for CZT-camera versus 6.3% and 3.7% for Anger-camera on the
phantom; and 2) higher grey/white matter contrasts on peripheral and central structures, with
respective ratio median values of 1.56 [1.26-1.74] and 1.35 [1.19-1.65] for CZT-camera
versus 1.11 [0.97-1.33] and 1.20 [1.02-1.33] for Anger-camera in patients (all p< 0.05), and
2.57 and 2.17 for CZT-camera versus 1.40 and 1.12 for Anger-camera on the phantom. By
contrast, no significant change was documented between the 2 cameras for the relative noise
level (p>0.06, Figure 13).

Furthermore, as evidenced on the data displayed in Figure 13, these image quality parameters
were not significantly changed on the CZT-images obtained with a simulated half-time
recording of only 15 min.

These results, obtained through objective quantitative parameters, could be supplemented by
additional data from the visual analysis of experienced physicians. With visual analysis, a
median value of as much as 80% was reached for the relative enhancement in quality score
between the CZT- and Anger-cameras, suggesting that this enhancement was clear enough to
be easily detected in clinical routine. More precisely, the median of the quality score was of
2.5 for Anger-SPECT [interquartile range: 2.0-3.0], and it was significantly higher for the
CZT-SPECT images (p=0.01), without any significant difference between images obtained
with full-time (4.5 [3.0-5.0]) or simulated half-time (3.0 [2.0-3.5]) recordings (p=0.17).
Representative examples of images from phantoms and patients obtained with the Anger
camera and with full- and half-time recordings from the CZT camera, are displayed on Figure
14. Full sets of patient images obtained on both cameras are also available in a supplemental
Figure 15,
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3.5. Discussion

The present study results, based on concordant data from phantom and patients, as
well as from quantitative and qualitative visual analyses, show that the quality of brain
perfusion SPECT images can be significantly enhanced by acquisition using a dedicated brain
configuration for recordings obtained from a 360° CZT camera, as compared with an Anger
camera. Furthermore, this enhancement may be achieved with a high-speed recording of no
more than 15 min, a property that is particularly useful in patients with neurological diseases

and for whom a brain perfusion SPECT may be indicated.

To date, CZT-SPECT studies published on brain perfusion (14,15) or on dopamine
receptors (43) are scarce, and involve only very limited study populations. However, the
superiority of CZT-based detectors over the Nal-scintillator systems utilized by current Anger
cameras has already been clearly established, even in the clinical routine of SPECT
investigations, although mostly for dedicated cardiac cameras (7,44,45). In previous cardiac
SPECT studies, dedicated cardiac CZT cameras were shown to provide significant
enhancements in image quality and especially, in spatial resolution and image contrast (7).
However, these advantages are not only due to the CZT-based detectors, but also to the heart-
centric focusing employed with these cardiac cameras which provides additional
enhancements in count sensitivity and spatial resolution. Similar results are presented here for
brain SPECT investigations performed with a CZT camera that is also capable of dealing with
all current scintigraphy exams. Additionally, this 360° CZT camera provides an original
geometry for acquisition. In particular, for head imaging, the 12 detectors surround the head
and extend inwards to locate only a few centimeters from the head surface, ie. in a
configuration that could have been designed for a dedicated brain camera. This proximity of
detectors is highly advantageous for spatial resolution and count sensitivity, and this
advantage is further increased by a focal recording mode, enabling most of the recorded

projections to be concentrated on a delineated brain area (15).

Results obtained on both phantom and patients give evidence of a more than 2-fold
improvement of the tomographic counts sensitivity of this CZT-camera, as compared with
that of a conventional 2-head Anger-camera, in line with what has been previously reported in
a case study report (15). Image quality parameters were also significantly enhanced, as
compared to the Anger camera for both phantom and patients (Figure 13). It must be pointed

out that the marked enhancement in the grey/white matter contrast was observed on CZT-
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camera images despite the fact that the reconstruction process was optimized for contrast in a
similar way for both cameras. In addition, although the enhancement in spatial resolution was
documented here in an indirect way through a sharpness index at the grey/white matter
interface, its magnitude is in line with what is observed for the full-width at half maximum
(FWHM) of a punctual source placed at the central sites of fields-of-view (for central FWHM,
CZT-camera: 4.2 mm vs. Anger-camera: 4.8 mm, results not shown). By contrast, the relative
noise was a little bit higher on the images provided by the 360° CZT-camera as compared to
those of the Anger camera mainly due to the differences of the voxel dimensions between
both cameras (2.46x2.46x2.46 mm3 and 3.9x3.9x3.9 mm3 respectively). However, these
noise level differences observed in phantoms were not significant in patients as illustrated on
the right lower panel of the Figure 13. Further results obtained with visual scoring give
evidence that this enhancement in image quality is likely significant for the routine visual

analysis of brain perfusion SPECT.

It should also be noted that for both cameras, the sharpness index was lower, and thus
spatial resolution was higher for peripheral (occipital cortex) than for central (striatum)
structures. This point could be subsequently confirmed by higher FWHM values for the
punctual source positioned at approximately the same peripheral site (for tangential and radial
FWHM respectively, CZT-camera: 3.0 mm and 3.5 mm vs. Anger-camera: 3.2 mm and 4.4
mm, results not shown). Such distance-related loss in spatial resolution is a common
observation with the parallel hole collimation systems used with these cameras. It could be
substantially lowered by further corrections, such as the application of a point spread function
(PSF). However, such corrections are still mostly used in PET imaging and at the time of this

study, they were not available for our cameras.

A final observation was that the image quality provided by the CZT-camera, as well as
the magnitude of quality enhancement in comparison to the Anger-camera, remained
unchanged when only half of the recording times were used for the CZT-camera image
reconstruction (Figure 13). This was achieved with a reduction in the number of iterations,
thereby limiting the increase in image noise (Figure 12). These enhancements, due to the
combined improvements in count sensitivity and image-quality provided by this CZT-camera,
gives the opportunity to reduce injected activity (thus lowering patients’ radiation dose to less
than 5 mSv) and/or recording time. The potential to limit recording-time to only 15 min seems
particularly advantageous for clinical routine in patients with cognitive or other neurological

disorders (-i.e. leading to enhanced comfort for the patient and a lower risk of motion
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artifacts). Such reduction in recording time, associated with a marked enhancement in image

quality, could reposition brain perfusion SPECT to the forefront of brain imaging.

Today, brain perfusion SPECT is considered to be highly indicated: (i) to image and
localize the foci of epilepsy after injection of a perfusion tracer in the ictal state, whereas such
ictal imaging is impossible with FDG PET (28); (ii) to evaluate chronic cerebral ischemia
with acetazolamide challenge, in order to detect areas of critically reduced perfusion(46) ; and
(iii) as an alternative to FDG PET for assessment of neurodegenerative disorders, particularly
in diabetic patients for whom brain FDG-PET should be acquired in normal glycaemia
conditions (47,48).

The new CZT-cameras have also potential for new indications that may not be
achievable with brain PET imaging. These later could involve multi-isotope acquisitions,
similar to what is already planned for cardiac CZT-SPECT investigations (49,50), due to the
high energy resolution provided by CZT detectors. A possible example is the association of
brain perfusion SPECT with DaT-SPECT in the exploration of Lewy-body diseases. In
addition, with brain perfusion CZT-SPECT, brain activation studies could be planned for a
very broad range of brain stimuli. Indeed, such studies are conventionally conducted with
MRI, but limited only to stimuli that are feasible for patients lying down within the

magnet(29).

One limitation of the present study is that patient populations were different for both
SPECT systems. Thus, patients imaged with the CZT-camera had slightly lower MMSE
scores than those imaged by the Anger-camera. However, all other patient characteristics
were similar between the 2 groups (Table 1), with all brain perfusion SPECT classified as
normal after visual analysis and careful evaluation. Interestingly from this, a greater
deterioration in image-quality parameters would have been expected in the CZT-camera
group due to a higher level of brain disease in this group, however this was not observed and
therefore seemingly supports our observation of higher image quality provided by the CZT-
camera. Nevertheless, it is likely that further studies are required for confirmation in larger
study populations, including patients with abnormal brain perfusion, as well as for
determining whether the aforementioned improvements in image quality have a significant

impact on diagnostic accuracy.
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3.6. Conclusion

The present study demonstrates that a much higher quality of brain perfusion images
may be achieved with 360° CZT camera, as compared with a conventional Anger-camera,
even in high-speed recording conditions. It could therefore be speculated that these properties

may lead to repositioning brain perfusion SPECT to the forefront of brain imaging.

The authors have no financial disclosure to reveal.

3.7. Key-points

Question: How does the 360° CZT-camera utilizing brain configuration mode contribute to

the enhancement of brain perfusion SPECT investigations undertaken in clinical routine?

Pertinent Findings: Compared with the Anger-camera, the CZT-camera provides greater than
2-fold increase in count sensitivity and higher image quality performance (up to 119% of
enhancement in spatial resolution and 41% in grey/white matter contrast). These image
quality enhancements are observed both quantitatively and visually, with all performance
parameter results remaining unchanged even when CZT-images are obtained with reduced 15

min recording time.

Implications for patient care: High-quality brain perfusion SPECT images may be achieved
with high-speed recording using a 360° CZT camera, thus being particularly useful in

neurological disease patients for whom a brain perfusion SPECT may be indicated.
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3.8. Figures and table
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Figure 12 : Evolution, according to the number of equivalent iterations of image reconstructions, of
the grey-to-white matter contrast from occipital cortex (black symbols, corresponding scale on the left
side) and of the relative noise index from semi-oval centers (white symbols, corresponding scale on
the right side), on the SPECT images of the brain phantom recorded with the conventional Anger
gamma-camera (squares), as well as with full-time (triangles) and half-time (circles) recordings from
the CZT-camera. The number of equivalent iterations considered to reach a high enough convergence
for contrast and with an acceptable noise level, are indicated by vertical dashed lines. The level of
relative noise reached by the CZT-camera at these optimal convergence levels (0.17 for both half-time
and full-time recordings) is additionally indicated by a horizontal dashed line.
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Figure 13 : Grey/white-matter contrast (upper panel), spatial resolution assessed through a sharpness
index (middle panel) and relative noise (lower panel), obtained for peripheral (occipital cortex, dark
grey columns), central grey-matter (striata, light grey columns) and white-matter structures (semi-
oval centers, white columns) on the SPECT images of phantom (left panel) and patients (box-plots,
right panel) with conventional Anger-camera (left columns) and with full-time (median columns) and
half-time (right columns) recordings from the CZT-camera. p values significant in clinical study are

indicated on the figure.
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Figure 14 : Representative examples of median axial brain 99mTc-HMPAo SPECT slices obtained

with the Anger-camera (A) and with the CZT-camera for full-time (i.e. 30 minutes, B) and half-time

(i.e. 15 minutes, C) recordings, for the brain-phantom (upper slices) and for three matched pairs of
patients imaged with the Anger- or CZT-camera.
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Figure 15 : Image gallery of all axial brain 99mTc HMPAo-SPECT slices acquired with the

conventional Anger camera and the whole-body CZT-camera with a full-time (i.e. 30 minutes; middle
panel) and half-time (i.e. 15minutes; lower panel) reconstruction, for matched.

61



Table 1 : Main patient characteristics in the 2 groups of patients imaged with the Anger- or CZT-
cameras. BMI: body mass index, MMSE: MiniMental State Examination test, *p<0.05 between
patients from Anger and SPECT cameras.

Anger-camera group CZT-camera group p-value

(n=21) (n=21)
Age (y) 78 [70-81] 75 [73-80] 1.00
Female gender 12 (57%) 12 (57%) 1.00
BMI (kg/m?) 26.1[24.1-28.7] 26.8 [23.2-28.6] 0.89
MMSE (/30) 27 [26-29] 24 [20-27] 0.01*
Education 0.90
0 = primary school 10 (48%) 9 (43%)
1 = secondary school 4 (19%) 6 (29%)
2= high school 3 (14%) 3 (14%)
3= higher education 4 (19%) 3 (14%)
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4. DISCUSSION - PERSPECTIVES

4.1. Rappels des resultats

Les résultats obtenus cette étude menée sur une population de 42 patients confirment
une supériorité de la qualité des images obtenues avec une gamma-caméra a détecteurs semi-
conducteurs CZT comparativement a une gamma-caméra conventionnelle de type Anger pour
la TEMP de perfusion cérébrale, en termes notamment de résolution spatiale et de contraste.
Ces résultats sont concordants avec ceux de 1’é¢tude de faisabilité réalisée au prealable dans
notre service avec 1’étude des parametres de qualité d’image sur une patiente ayant été imagée
a la fois sur la caméra CZT 360° et la caméra d’Anger, présentée en partie Il de ce travail
(15), mais également avec ceux d’autres études menées sur des gamma-caméras a détecteurs a
semi-conducteurs réalisées dans d’autres indications que la TEMP de perfusion cérébrale,

notamment ostéoarticulaire (4) et cardiaque (7—-13,39).

Ainsi, une amélioration de plus de 2 fois de la sensibilité de détection a été observée
avec la caméra CZT 360° comparativement a la caméra conventionnelle. De méme, la caméra
CZT 360° permet d’obtenir une meilleure qualit¢ d’image a la fois sur fantdme et sur les
images cliniques. 1l a été observé une amélioration du contraste d’au moins 70% et de la
résolution spatiale d’au moins 130% chez les patients, sans augmentation du niveau de bruit.
Cette amélioration de la qualit¢ d’image était plus importante au niveau des structures
périphériques que des structures centrales et sur le fantéme. Il est intéressant de noter que
I’analyse visuelle subjective a retrouvé une amélioration de la qualité d’image d’au moins
80%. Ce résultat t¢émoigne que 1’amélioration objectivée avec des parametres quantitatifs non
réalisés dans la pratique courante est suffisante pour étre détectée visuellement et donc dans la
pratique quotidienne.

L’amélioration des paramétres de qualité d’image est suffisante pour étre visible en routine
clinique, comme le montre la concordance entre les résultats de 1’analyse qualitative visuelle
et ceux de I’analyse quantitative. Son importance est telle qu’une réduction significative de
I’activité injectée au patient est possible, tout en maintenant une qualité d’image satisfaisante
pour la routine clinique. Ce résultat est important en termes de radioprotection du patient, a
une ere ou I’imagerie diagnostique est tres développée et les patients de plus en plus soumis a
des examens irradiants repétés. De plus, il est également envisageable de réduire le temps

d’examen, comme le montre la similarité des résultats obtenus lorsque le temps d’acquisition
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est divisé par deux par simulation. Ces données confortent la possibilité de réaliser des
examens accélérés, chez des patients pouvant étre confus, agités ou ne tolérant pas une
position allongée prolongée, comme c’est le cas des patients explorés dans le cadre de
pathologies neurodégénératives. La qualité des images ainsi obtenue pourrait étre d’autant
meilleure que les mouvements potentiels des patients sont limités par un temps d’examen plus

court.

4.2. Perspectives technologiques

La réponse globale d‘un systéme d’imagerie dépend de la réponse intrinseéque du
détecteur mais également de la réponse du collimateur utilisé, qui peut faire varier la
sensibilité de détection ou le rapport signal-sur-bruit. La qualité des images pourrait donc étre
optimisée par 1’application de fonctions mathématiques spécifiques permettant de modéliser
la réponse du collimateur de la caméra. Par exemple, la fonction d’étalement du point ou
« point-spread-function » en anglais (PSF), également appelée réponse impulsionnelle
spatiale est une fonction mathématique qui traduit la réponse d’un détecteur a une source
ponctuelle. La réponse du détecteur correspond a un étalement de la densité de photons
détectés correspondant a I’image d’un objet source ponctuel. La connaissance de cette réponse
est importante puisqu’elle permet d’appliquer des corrections mathématiques lors de 1’étape
de reconstruction pour que I’image fournie par le systeme se rapproche au plus prés de 1’objet
source. Cette fonction est connue et appliquée en routine clinique pour les examens TEP. Lors
de nos travaux, elle n’était pas encore disponible sur la gamma-caméra CZT 360° et reste
encore a étre évaluée. Cependant, plusieurs études réalisées sur des systemes conventionnels
ont montré que son application permettrait d’augmenter le rapport signal-sur bruit, notamment

pour les petites structures en limitant 1’effet de volume partiel (51-53).

De plus, la caméra CZT 360° est dotée d’une technologie permettant de réaliser des
acquisitions focalisées. Dans notre étude, nous avons utilisé une focalisation de 80%, pouvant
étre encore augmentée jusqu’a 100% en laissant la possibilité d’obtenir une meilleure qualité
de I’image, notamment des structures situées en profondeur du parenchyme cérébral, comme

les noyaux gris centraux.
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4.3. Perspectives cliniques

4.3.1. Actuelles.

Principalement réalisée dans 1’exploration des troubles cognitifs chez le sujet agé, la TEMP
de perfusion cérébrale avait tendance, ces derniéres années, a étre remplacée par 1’exploration
en TEP au F-FDG, réputée pour avoir des paramétres de performance supérieurs,
notamment en termes de résolution spatiale et de sensibilité (47). Cependant, 1’utilisation d’un
traceur a base de glucose comporte certaines contraintes supplémentaires pour le patient. En
effet, la sensibilité et la qualité d’image de la TEP cérébrale au **F-FDG est fortement liée au
niveau de glycémie des patients. Elle doit étre réalisée dans des condition de normo glycémie
stricte, aprés le respect d’une période de jetne d’au moins 6 heures et I’arrét de certains
médicaments antidiabétiques avant I’examen. Ces conditions peuvent étre difficiles a
respecter pour des patients fragiles ou souffrant d’un diabéte difficilement contrélé. La TEMP
de perfusion cérébrale, quant a elle, ne nécessite pas de période de jeline préalable, et la
qualité des images obtenues n’est pas impactée en cas d’hyperglycémie. Du fait de
performances considérées inférieures a la TEP, la TEMP de perfusion cérébrale est
actuellement réservée en 2° choix, en cas d’examen TEP non réalisable et souvent aprés la
découverte d’une hyperglycémie le jour méme de I’examen. L’avénement des nouvelles
gamma-caméras CZT, avec la possibilité d’obtenir un examen de bonne qualité, relativement
proche des performances de la TEP, pourrait replacer la TEMP de perfusion cérébrale a une
place de choix dans la prise en charge des patients, notamment en la programmant d’emblée
chez les patients diabétiques présentant un contrble glycémique précaire sous traitement,
permettant a la fois d’éviter des déplacements multiples pour ces patients fragiles et de
faciliter I’organisation des services en limitant le nombre d’examens programmés risquant de

ne pas pouvoir étre réalisés.

4.3.2. A venir

De précédentes publications démontrent la meilleure résolution en énergie des
gamma- caméras CZT par rapport aux gamma-caméras conventionnelles a scintillation (14),
non analysée dans notre étude. Cette propriété ouvrirait la possibilité de reéaliser en seule fois
des examens multi-isotopes, en choisissant des parametres de détection centrés sur les

différents spectres en énergie des rayonnements émis par les traceurs administrés au patient.

rrrrr
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a I’iode 123 (***1), notamment pour des explorations cardiologiques (54-58). Il est également
possible de développer les acquisitions multi-isotopes dans 1’exploration des pathologies
neurologiques. Par exemple, I’exploration des troubles neurocognitifs sont réalisés en TEMP
de perfusion cérébrale avec des traceurs technétiés en cas de suspicion de maladie
d’Alzheimer. Parfois, cet examen est complété secondairement par une TEMP a l'ioflupane
(Datscan®) notamment en cas de suspicion de maladie a corps de Lewy. Contrairement a la
technologie TEP, les nouvelles gamma-cameras offrent la possibilité de réaliser ces deux
explorations lors d’un méme examen, sans diminuer la qualité des images (59-61) et en
augmentant le confort du patient qui ne serait convoqué que pour un seul examen. De plus, la
sensibilité des examens scintigraphiques pourrait étre augmentée dans 1’exploration des foyers
¢épileptogenes par I’association de marqueurs de la perfusion cérébrale et de traceurs des
récepteurs aux benzodiazépines, impliqués dans le contrdle inhibiteur de 1’activité neuronale,
pouvant étre défaillants dans 1’épilepsie, comme 1’iomazenil marqué a Iiode 123 (**3I-

iomazenil)(62).

L’activation cérébrale est étroitement reliée au débit sanguin cérébral régional (DSCr).
Cette propriété a été utilisée historiquement pour 1’étude de taches cognitives spécifiques ou
I’é¢tude de réseaux neuronaux principalement en IRM fonctionnelle. En 2018, Verger et al.
(29) replacent la TEP cérébrale au ®F-FDG & un premier plan dans ces explorations, en
complément de I’IRM cérébrale, en pointant toutefois certaines limites, notamment un temps
de distribution long du traceur FDG d’environ 30 minutes entre I’injection du MRP et
I’acquisition des images, augmentant le risque de chevauchement d’images en cas
d’activation de différentes zones cérébrales lors de ce temps d’attente. La qualité des images
obtenues avec la gamma-caméra CZT 360° a été comparée qualitativement et
quantitativement a celle obtenue en TEP cérébrale au ‘®F-FDG avec une caméra TEP
analogique (Biograph6 True Point, Siemens Healthineers®), dans une population de 21
patients appariés en age et en sexe avec la population CZT. L’amélioration de I’ensemble des
parametres retrouvée dans notre étude permet d’approcher la qualité de ces images de celles
pouvant étre obtenues en TEP avec respectivement pour les structures centrales/ périphériques
: 1) un indice de sharpness mesuré a 7.3% [6.8-8.0]/6.9% [5.8-7.7] et 2) un rapport de
contraste substance grise/substance blanche mesuré & 2.18 [1.81-2.47]/1.94[1.45-2.18]. Ainsi,
la qualité d’image de TEMP de perfusion cérébrale apparait seulement 21% inférieure a celle
des images de TEP en termes de contraste et 25% en termes de résolution spatiale pour les

structures périphériques. On note toutefois une différence plus marquée lorsque I’on considere
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les structures centrales, avec une qualité d’image inférieure de 39 et 49% pour le contraste et
la résolution spatiale.

La distribution rapide du traceur de perfusion cérébrale (2 minutes) est un atout non
négligeable pour I’évaluation de 1’activation cérébrale ou des réseaux neuronaux, permettant
la réalisation de taches cognitives isolées et rapides. La grande sensibilité de détection des
caméras CZT nouvelle génération permet la réalisation d’enregistrement dynamique, avec des
images successives acquises chacune durant environ 1 minute, ouvrant I’accés a 1’évaluation

de ces processus cognitifs rapides.

4.3.3. Limites

Une limite a ces travaux est ’effectif restant relativement faible de la population
étudiée et d’autres investigations avec un plus grand nombre de sujets, mais également sur des
populations de patients atteints de demence, semble souhaitable pour valider ces résultats et
évaluer I’influence de la pathologie sur ces paramétres de qualité d’image. Une autre limite de
cette étude est que chague patient n'a pas pu étre imagé par les deux caméras, conduisant a
I’évaluation de deux populations différentes, une pour chaque caméra. Cependant, les
caractéristiques des patients, a 1’exception des scores MMSE, étaient similaires entre les deux
groupes, comme indiqué dans le tableau 1, et ’ensemble des images de perfusions cérébrales
avaient été analysées visuellement et classées comme normales. Les scores MMSE des
patients imagés avec la caméra CZT 360° étaient donc légerement inférieurs a ceux des
patients imagés avec la caméra Anger, et lI'on aurait pu s'attendre a une plus grande
détérioration des parametres de qualité de I'image dans le groupe de la caméra CZT en raison
d'un niveau plus élevé de maladie cérébrale dans ce groupe. Il est intéressant de noter que cela
n’a pas €té observé dans notre ¢tude, ce qui semble confirmer une meilleure qualité d’image

obtenue avec la caméra CZT 360°.

De plus, il serait intéressant de comparer sur une large cohorte les résultats obtenus
avec la caméra CZT par rapport a ceux obtenus avec des caméras TEP analogiques et
numériques, afin de déterminer de maniére plus précise la place de chaque modalité

d’imagerie dans les différentes indications déja existantes d’explorations neurologiques.
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5. CONCLUSION

Les résultats présentés dans ces travaux démontrent que la TEMP de perfusion cérébrale
réalisée avec une caméra CZT corps entier de nouvelle génération est réalisable et reste une
modalité d’imagerie de qualité, méritant une place de choix dans de nombreuses indications et
avec des contraintes de plus en plus limitées en termes d’irradiation des patients et de temps
d’examen. Ces améliorations apportées par les gamma-cameéras de nouvelle génération
ouvrent de nombreuses portes dans I’exploration en imagerie neurologique, notamment la
réalisation d’examens multi-isotopes ou I’étude des réseaux neuronaux ou de 1’activation

cérébrale.
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RESUME EN ANGLAIS

The aim of this study was to evaluate the feasibility and to compare brain perfusion SPECT

obtained from a 360° CZT-camera and from a conventional Anger-camera.

Methods: The 360° CZT-camera utilizing a brain configuration, with 12 detectors surrounding
the head, was evaluated and then compared to a 2-head Anger-camera for count sensitivity
and image quality on 30-min SPECT recordings from a single patient imaged with both
cameras and form a brain phantom and from **™Tc-HMPAGo brain perfusion in 2 groups of 21
patients investigated with the CZT- and Anger-cameras, respectively. Image-reconstruction

was adjusted according to image contrast for each camera.

Results: The CZT-camera is able to provide brain perfusion SPECT images in its brain
configuration. Moreover, this camera provided more than 2 fold increase in count sensitivity,
as compared with the Anger-camera, as well as: 1) lower sharpness indexes, giving evidence
of higher spatial resolutions, for both peripheral and central brain structures, with respective
median values of 5.2% [interquartile range : 4.2-6.2]/3.7% [3.4-4.2] for CZT-camera versus
2.4% [2.1-2.8]/1.9% [1.7-2.2] for Anger-camera in patients (all p<0.01), and 8.0%/6.9% for
CZT-camera versus 6.2%/3.7% for Anger-camera on phantom; and 2) higher grey/white
matter contrast on peripheral/central structures, with respective median values of 1.56 [1.26-
1.74]/1.35 [1.19-1.65] for CZT-camera versus 1.11 [0.97-1.33]/1.20 [1.02-1.33] for Anger-
camera in patients (all p< 0.05), and 2.57/2.17 for CZT-camera versus 1.40/1.12 for Anger-
camera on phantom; and 3) no change in noise level. Image quality, scored visually by
experienced physicians, was also significantly higher on CZT- than on the Anger-camera
(+80%, p<0.01), and all these results were unchanged on the CZT-images obtained with only

a 15 min recording time.

Conclusion: This 360° CZT-camera provides brain perfusion images of much higher quality
than a conventional Anger-camera, even with high-speed recordings, thus demonstrating the

potential for repositioning brain perfusion SPECT to the forefront of brain imaging.
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RESUME

L'objectif de cette étude était d’évaluer la faisabilité et de comparer la TEMP de perfusion cérébrale
obtenue avec une caméra CZT 360° et une caméra conventionnelle de type Anger.

Méthodes : La sensibilité de détection et la qualité d'image obtenues a I’aide d’une caméra CZT
utilisant une configuration cérébrale dédiée, avec 12 détecteurs répartis sur 360°, ont été évaluées puis
comparées a celles obtenues a I’aide d’une caméra d’Anger a 2 détecteurs, sur des enregistrements
TEMP de 30 minutes a partir d'un fantdéme cérébral et d'une TEMP de perfusion cérébrale de *™Tc-
HMPAoO dans 2 groupes de 21 patients examinés avec les caméras CZT et Anger, respectivement. Les
parametres de reconstruction de I'image ont été ajustés pour obtenir une convergence du contraste pour
chacune des deux caméras.

Résultats : La caméra CZT permet de fournir des images de TEMP de perfusion cérébrale dans sa
configuration cérébrale. De plus, elle a permis d'augmenter la sensibilité de détection d’un facteur
supérieur a 2 par rapport a la caméra Anger, et présente : 1) des indices de netteté plus faibles,
témoignant d’une résolution spatiale plus élevée, pour les structures cérébrales périphériques et
centrales, avec des valeurs médianes respectives de 5,2% [intervalle interquartile : 4,2-6,2]/3,7% [3,4-
4,2] pour la caméra CZT contre 2,4% [2,1-2,8]/1,9% [1,7-2,2] pour la caméra d’Anger chez les
patients (tous p<0,01), et 8,0%/6,9% pour la caméra CZT contre 6,2%/3.7 % pour la caméra d’Anger
sur le fantbme ; et 2) un contraste plus élevé entre la matiére grise et la matiere blanche sur les
structures périphériques/centrales, avec des valeurs médianes respectives de 1,56 [1,26-1,74]/1,35
[1,19-1,65] pour la caméra CZT contre 1. 11 [0,97-1,33]/1,20 [1,02-1,33] pour la caméra d’Anger chez
les patients (tous p< 0,05), et 2,57/2,17 pour la caméra CZT contre 1,40/1,12 pour la caméra d’Anger
sur le fantbme ; et 3) aucun changement du niveau de bruit. La qualité de l'image, évaluée
visuellement par des médecins expérimentés, était également significativement plus élevée sur la
caméra CZT que sur la caméra d’Anger (+80 %, p<0,01), et tous ces résultats sont restés inchangés sur
les images CZT obtenues avec une durée d'enregistrement de 15 minutes seulement.

Conclusion : Cette caméra CZT 360° fournit des images de perfusion cérébrale de bien meilleure
qualité qu'une caméra conventionnelle d’Anger, méme avec des enregistrements a grande vitesse, ce
qui démontre le potentiel de la TEMP de perfusion cérébrale dans I'imagerie cérébrale.

TITRE EN ANGLAIS : High-quality brain perfusion SPECT images may be achieved with a high-
speed recording using 360° CZT-camera
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scintigraphie; qualité d’image.
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