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Introduction générale

INTRODUCTION GENERALE

L’équipe « Recherche en Oncologie Nucléaire » du Centre de Recherche en Cancérologie
Nantes-Angers, s’est spécialisée depuis plusieurs années dans le développement de nouveaux traitements
de radioimmunothérapie (RIT). Cette méthode de radiothérapie moléculaire repose sur le marquage par un
isotope radioactif, d’un anticorps mononoclonal reconnaissant un antigéne exprimé par les cellules
tumorales. Les mécanismes immunologiques et de toxicité radiologique se combinent alors pour détruire
localement les cellules tumorales ciblées. Des méthodes de calcul de la dose absorbée par la tumeur et par
les organes sains ont été développées dans de précédents travaux (Chiavassa et al. 2006),
(Bitar et al. 2007) pour évaluer I’efficacité d’un traitement et ainsi ajuster les quantités injectées
d’anticorps radiomarqués. Le calcul dosimétrique personnalisé s’appuie sur la visualisation de la
distribution spatiale du radiotraceur, obtenue par des méthodes d’imagerie scintigraphiques a différents
temps aprés I’injection du radiopharmaceutique. Cette approche implique donc une quantification précise
de I’activité du radiotraceur.

La détection, et donc la quantification de 1’activité fixée, est actuellement essentiellement réalisée
en tomographie d’émission monophotonique (TEMP) a I’aide de gamma caméras visualisant les émissions
gamma des isotopes injectés. Une modalit¢ d’imagerie moléculaire alternative est la tomographie par
émission de positons (TEP). Elle repose sur la détection en coincidence de deux photons, créés suite a
I’annihilation dans la matiere du positon émis par le radiotraceur injecté dans le patient. L’imagerie est
réalisée apres I’injection d’un anticorps marqué par un isotope émetteur de positons (béta plus), c’est
I’'immunoTEP (Westera et al. 1991). Une dosimétrie prédictive est ensuite réalisée pour adapter la quantité
a injecter d’anticorps couplés a un isotope émetteur d’électrons (béta moins) pour la thérapie. Du fait de
I’installation & Nantes du cyclotron Arronax, nos thématiques de recherche se tournent de plus en plus vers
I’utilisation de couples de radioisotopes (B+/6-) pour I’ensemble imagerie/thérapie.

Dans le contexte de la RIT a I’iode-131 (Kraeber-Bodéré et al. 2006), ’isotope choisi pour
I’imagerie de I’immunoTEP est 1’iode-124. Cet isotope a vie longue présente cependant des propriétés
physiques complexes et bien différentes de celles du fluor-18, pour lequel ’ensemble des caméras TEP
sont optimisées. Les caractéristiques de 1’iode-124 influent fortement sur la qualité des images et sur la
restitution de I’activité par I’'imagerie (Pentlow et al. 1996). Il est donc essentiel d’évaluer la précision de
la quantification de I’activité d’iode-124 présente dans le patient, pour assurer un calcul dosimétrique
rigoureux. Avant 1’application sur I’homme, I’étude de faisabilité de 1’imagerie quantitative a I’iode-124

est réalisée avec une caméra TEP dédiée au petit animal (Inveon de Siemens), présente sur le site de

-1-
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I’école vétérinaire de Nantes. Dans le cas des études précliniques réalisées sur petit animal, le procédé
jusque la validé pour la réalisation des études de biodistribution du traceur radioactif est le sacrifice des
souris et le comptage de I’activité dans chacun des organes d’intérét. Cette méthode est couramment
utilisée en recherche préclinique. Elle nécessite 1’utilisation de nombreux animaux et I’établissement de la
pharmacocinétique du traceur radioactif ne peut évidemment pas étre réalisé sur le méme animal.
L’objectif de ce travail est donc de valider la quantification in vivo de I’anticorps radioactif par I’imagerie

TEP, en comparaison de la méthode de référence impliquant le sacrifice de 1’animal.

Ce manuscrit expose dans un premier chapitre le principe de la tomographie par émission de
positons, de I’injection du radiotraceur émetteur de positons a la reconstruction de 1’image de distribution
de la radioactivité. Quels que soient les isotopes utilisés pour 1’imagerie TEP, de nombreux phénomeénes
limitent la quantification de ’activité. La fin de ce chapitre décrit les principaux facteurs de dégradation et
les principales méthodes de correction proposées dans la littérature.

Le deuxiéme chapitre consiste en 1’étude expérimentale des performances de la caméra TEP
Inveon a I’iode-124. Cette étude, réalisée selon les préconisations exposées dans le document
NEMA NU-4 2008, est basée sur I’'utilisation d’objets tests, dont les formes géométriques simples
modélisent le petit animal. Afin de corriger les défauts engendrés par les caractéristiques physiques de
I’iode-124, nous avons mis en ceuvre expérimentalement, dans un contexte d’imagerie préclinique,
certaines des méthodes proposées ou implémentées en imagerie clinique. Certaines questions se sont alors
posées : L’impact des propriétés physiques de 1’iode-124 est-il identique chez ’homme et chez le petit
animal ? Les méthodes de correction développées pour I’homme sont-elles transposables au petit animal ?

La modélisation Monte-Carlo est un outil permettant d’apporter des réponses a ces
problématiques. Par cette approche, toutes les interactions physiques entre les rayonnements émis et la
matiére rencontrée sont simulées par un processus aléatoire. L’histoire de chaque particule, avant sa
détection et la reconstruction de 1’image, est alors connue. La modélisation de la caméra de détection
permet ainsi de mettre au point des méthodes de correction pour améliorer la quantification de 1’activité.
Le chapitre trois décrit la validation de la modélisation de la caméra Inveon par une méthode
Monte-Carlo. Ce travail est réalise avec la plateforme de simulation GATE, outil de modélisation de
systémes d’imagerie. Le mod¢le de la caméra Inveon est validé par la comparaison des performances
obtenues expérimentalement avec celles obtenues par simulation, au fluor-18 et a I’iode-124.

Le quatrieme chapitre combine les connaissances acquises lors de ce travail de these et présentées
dans les chapitres précédents, afin d’optimiser la quantification de 1’imagerie TEP préclinique a
I’iode-124. L’étude de I’influence, sur les images reconstruites, des photons simples émis simultanément
aux positons par 1’iode-124, est réalisée par la modélisation de sources géométriques placées dans la

caméra Inveon. La méthode de correction la plus adaptée aux résultats de simulation est ensuite appliquée
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a des données expérimentales. Les études expérimentales présentées dans ce travail ont été réalisées
essenticllement en utilisant des objets test (fantdmes). La fin de ce chapitre présente 1’impact de
I’ensemble des paramétres optimisés avec ces géométries simples sur la quantification d’anticorps
monoclonaux marqués a 1’iode-124 injectés dans une souris. Il s’agit donc de 1’application de nos travaux

a un contexte préclinique expérimental.
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CHAPITRE | : LA TOMOGRAPHIE PAR EMISSION DE POSITONS

1.1  Introduction

Ce premier chapitre présente le principe de I’acquisition et de la reconstruction d’image en
tomographie par émission de positons (TEP) apres 1’injection d’un radiotraceur émetteur de positons dans
le patient. Les principales méthodes de correction des images, développées pour I’amélioration de la
quantification de I’activité du radiotraceur injecté, sont ensuite décrites. Enfin, les spécificités de la TEP

dédiée au petit animal sont brieévement exposees.

1.2  Principes de l’imagerie TEP
1.2.1  Principe général

La tomographie par émission de positons est une modalité d’imagerie qui est apparue dans les
années 1970 pour visualiser le métabolisme des cellules. Pour cela, un isotope radioactif est couplé a un
vecteur adapté au processus biologique étudié. Les radioisotopes employés en imagerie TEP ne sont pas
naturels et sont produits par réactions nucléaires entre des particules accélérées par un champ magnétique
dans un cyclotron et une cible. Lorsque le faisceau de particules posséde une énergie cinétique suffisante,
celui ci est projeté sur la cible et y dépose toute son énergie afin d’exciter le noyaux des atomes. Le
fluor-18, isotope le plus utilisé en TEP, est produit par interaction d’un faisceau de protons sur une cible
d’oxygene-18. Les noyaux d’oxygene-18 excités émettent des neutrons et par désintégration se
transforment en fluor-18. Le principal radiotraceur administré pour 1’imagerie TEP est le
fluoro-déoxyglucose (**F-FDG), soit un analogue du glucose marqué au fluor-18. Le *F-FDG permet de
visualiser les cellules ayant un fort métabolisme glucidique comme les cellules tumorales. Le recours a
I’imagerie TEP se fait principalement dans le cadre de 1’oncologie (évaluation de 1’évolution de tumeur),
de la cardiologie et de la neurologie.

Les radiotraceurs injectés en TEP sont des émetteurs de positons. Suite au processus physique
d’annihilation (réaction entre un positon et un électron), deux photons de méme énergie (511 keV) sont
émis simultanément dans des directions opposées. La détection de ces deux photons est réalisée par un
anneau de détecteurs dans lequel est positionné le patient ou 1’animal. Cet anneau est constitué de
plusieurs couronnes de cellules de détection, généralement des scintillateurs, couplées a un ensemble de
modules ¢€lectroniques de mise en forme et d’analyse des signaux. Le diamétre de 1’anneau est adapté au
type d’imagerie souhaité, d’environ 80 cm pour la TEP clinique et 10 cm pour la TEP préclinique. La
détection des deux photons en coincidence permet de déterminer leur point d’émission. La projection de
leurs lieux de détection sur ’anneau de détection est appelée ligne de réponse (LDR) (figure I-1).

L’ensemble des LDR enregistrées sous le méme angle d’incidence sur la couronne de détection forme une
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projection. L’image de la distribution du vecteur radiomarqué dans l’organisme est réalisée par

reconstruction de ces projections.

ELECTRONIQUE DE
MISE EN
COINCIDENCE

Figure I-1 : Principe de détection des photons en TEP

Les photons peuvent subirent des interactions avec la matiére avant d’étre détectés par les cristaux. Ils
perdent alors de I’énergie et sont déviés de leur trajectoire initiale. Ces phénomenes physiques entrainent
une détérioration de I’information sur la distribution du radiotraceur. Les premiéres caméras TEP,
possédaient donc une premiére discrimination par 1’ajout de couronnes de plomb ou de tungsténe (septa)
entre les couronnes de détecteurs le long de 1’axe du scanner. Ce mode d’acquisition est appelé 2D en
comparaison du mode 3D pour lequel ces septa sont enlevés. En mode 2D, seules les LDR en incidence
directe ou légérement inclinées sont acceptées. Le mode 3D commercialisé actuellement, permet
d’enregistrer les LDR provenant de plans plus inclinés. Le mode 2D diminue le nombre de photons déviés

dans la matiére mais diminue également le nombre total de photons détectés.

1.2.2  Les radiotraceurs émetteurs de positons

Les isotopes radioactifs émetteurs de positons sont caractérisés par un excés de protons et sont donc
instables. Un atome instable X se désintégre par émission B* en un atome stable Y par conversion d’un de
ses protons (p) en neutron (n) par interaction faible. Celle ci s’accompagne de 1’émission d’un positon (e”)
et d’un neutrino (ve) (équation 1.1).

IX—>, Y +et+v, (1.1)
Le positon de méme masse et de charge opposée a I’¢électron, est son antiparticule. Apres son émission, le
positon interagit avec la matiere par collisions et perd son énergie cinétique au long de son parcours. La
trajectoire du positon dans le milieu est une suite de déviations angulaires aléatoires sur quelques
millimétres. Lorsque le positon a perdu toute son énergie cinétique, il interagit avec un électron du milieu.

Par conservation de 1’énergie et de la quantité de mouvement, les deux particules se dématérialisent en
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deux photons y par une réaction d’annihilation. Ces deux photons sont émis selon des angles quasiment

colinéaires (180°+0,5°) et de sens opposes avec une énergie de 511 keV chacun (figure 1-2).

v (511 keV) v

v (511 keV)
0,5°

Figure I-2 : Désintégration B* et réaction d’annihilation

Les radioisotopes principalement utilisés en TEP clinique (chez les humains) sont des éléments composant
les tissus biologiques : le carbone-11, I’azote-13, I’oxygene-15 et le fluor-18. Chacun de ces éléments est
caractérisé par sa période radioactive, par 1’énergie cinétique maximale et moyenne des positons émis, par
le parcours maximal dans I’eau et le parcours moyen dans 1’eau (épaisseur nécessaire pour stopper 50%
d’un faisceau de positons) et par le rapport de branchement représentant la probabilit¢ d’émission du

positon (cf tableau I-1)

Radioisotopes 1c BN 0] 8
Période (min) 20,3 10,0 2,1 109,8
Rapport de branchement (%) 99,8 100 99,9 96,7
Energie cinétique maximale (MeV) 0,96 1,19 1,72 0,64
Energie cinétiqgue moyenne (MeV) 0,39 0,49 0,73 0,25
Parcours maximal dans 1’eau (mm) 3,9 51 8,0 2,3
Parcours moyen dans 1’eau (mm) 1,1 1,3 2,0 0,6

Tableau I-1 : Propriétés physiques des principaux radioisotopes utilisés en TEP (Cherry et al. 2005)

Ces radioisotopes avec un rapport de branchement du positon élevé sont dits « purs ». Certaines études
cliniques et précliniques nécessitent 1’utilisation de radioisotopes caractérisés par des périodes radioactives
plus longues pour le suivi de processus biologiques plus longs. Ces isotopes (cuivre-64, iode-124, brome-
76 ou ytrium-86) ont souvent une probabilité d’émission du positon plus faible et émettent simultanément

des photons simples (cf tableau I-2).
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Emissions B principales

Emissions y principales

Radioisotopes | Période Rapport de Energie cinétique Rapport de Energie cinétique
branchement (%) | moyenne (keV) | branchement (%) moyenne (keV)

*Cu 12,7h 17,6 278 35,2 511
124 418 11,7 687 46,0 511
10,8 974 62,9 603

10,4 723

10,8 1691

Br 16,2 h 6,3 375 109,0 511
25,8 1532 74,0 559

15,9 657

14,7 1854

%y 14,7h 11,9 535 16,9 443
5,6 681 64,0 511

32,6 628

15,4 703

22,4 777

82,5 1077

Tableau I-2 : Propriétés physiques des principaux radioisotopes non standard utilisés en TEP

1.2.3

L’interaction des photons avec la matiére

Les rayonnements y de 511 keV émis aprés I’annihilation du positon parcourent une certaine

distance dans la matiére avant d’étre détectés par la caméra TEP. Au cours de leur parcours, les photons

peuvent interagir avec les atomes constituant les tissus biologiques selon trois processus: 1’effet

photoélectrique, la diffusion Compton et la diffusion Rayleigh.

L’effet photoélectrique est 1’interaction prédominante dans le corps humain lorsque I’énergie du

photon est faible (< 70 keV) et croit avec le numéro atomique Z. Le photon incident interagit avec un

¢lectron d’une couche profonde de 1’atome. Il lui transmet toute son énergie cinétique et est absorbé quand

le photoélectron est €jecté. L’atome a 1’état ionisé retourne vers un état stable par réarrangement

¢lectronique d’un électron des couches supérieures vers la lacune laissée par 1’électron éjecté. Le surplus

d’énergie fourni par le réarrangement est libéré sous la forme d’un photon de fluorescence. Lorsque

I’énergie de ce photon est suffisante un électron des couches trés périphériques, appelé électron Auger

peut étre arraché par le photon de fluorescence (figure 1-3)



CHAPITRE | : La tomographie par émission de positons

photon de fluorescence
ou
photon Auger

photoélectron

Figure 1-3 : Effet photoélectrique

La diffusion Compton se produit avec une probabilité plus importante lorsque le photon incident a
une énergie comprise entre 40 keV et 10 MeV. Dans ce cas, le photon interagit avec un électron des

couches extérieures trés peu lié a I’atome et ne lui transmet qu’une partie de son énergie (figure 1-4).

¢lectron éjecte

photon incident (E)

photon diffusé (E")

Figure 1-4 : Diffusion Compton

L’électron est éjecté et le photon incident est dévié de sa trajectoire selon un angle & et avec une énergie
E’ inférieure a I’énergie E du photon incident selon I’équation 1.2.

E
(1—c059)

E'=

E

2
m,c

(1.2)

1+

avec m, la masse de 1’¢lectron au repos et ¢ la célérité de la lumiére. Plus 1’énergie du photon incident est
grande, plus I’angle de diffusion du photon est petit.

La diffusion Rayleigh est une interaction se produisant dans un milieu composé d’atomes de
numéro atomique élevé et pour des photons de faible énergie. I s’agit d’un choc élastique entre le photon

incident et un électron des couches profondes de I’atome. Le photon est diffusé sans éjection de 1’électron
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qui est tres fortement lié. Cet effet est négligeable par rapport a I’effet photoélectrique et a la diffusion

Compton dans le cas de I’imagerie TEP.

Les photons émis par le radiotraceur injecté au patient interagissent principalement par effet
photoélectrique et par diffusion Compton avec les tissus biologiques. Comme décrit précédemment, les
photons peuvent étre absorbés, perdre de 1’énergie ou étre déviés tout au long de leur parcours dans la
matiere. D’un point de vue général, la probabilité d’interaction des photons par unité de longueur est
représentée par le coefficient d’atténuation linéique 4 Le nombre de photon | transmis a travers une
épaisseur x de matiére d’un faisceau primaire de I photons est tel que :

[=1e™"™ (1.3)
Le coefficient u est égal a la somme des coefficients d’atténuation linéiques de 1’effet photoélectrique, de
la diffusion Compton et de la diffusion Rayleigh.
Chacun de ces coefficients z; est relié a la section efficace o; par la relation 1.4 ou o représente la
probabilité qu’une de ces interactions ait lieu lors de la traversée de la matiére.

Hi & o (1.4)

p A
avec p la densité d’atome par unité de volume, Na la constante d’Avogadro et A la masse atomique du
milieu. La section efficace est exprimée en cm?.atome™ et le coefficient d’atténuation linéique en cm™. La
section efficace pour D’effet photoélectrique est définie par la relation établie par Hall

(Hall & Oppenheimer 1931). La relation de Klein et Nishina (Klein & Nishina 1929) décrit la section

efficace de la diffusion Compton.

1.2.4  La détection des photons

1.2.4.1  Caractéristiques des scintillateurs

La premiére étape dans la chaine de détection de la TEP est I’interaction des photons avec les
scintillateurs. Le scintillateur convertit les photons y de haute énergie en photons de scintillation moins
énergétiques mais compatibles avec le photomultiplicateur, module suivant dans la chaine de détection.
Les photons incidents interagissent par effet photoélectrique ou Compton dans le cristal et ionisent ou
excitent les atomes du scintillateur. Par désexcitation, ces atomes émettent des photons lumineux en

nombre proportionnel a 1’énergie déposée par le photon incident.
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Il faut donc que le cristal posséde une bonne résolution temporelle et énergétique. Pour cela il doit avoir :

= Une densité élevée (p) pour une bonne efficacité de détection, soit un nombre atomique effectif
élevé (Z) pour que la section efficace photoélectrique soit plus élevée gque la section efficace
Compton.

= Une haute efficacité de conversion de I’énergie perdue par le photon incident en photons
lumineux (n).

= Une émission rapide des photons lumineux apres le dépéot d’énergie, soit une faible constante de
décroissance (t).

= Une transparence a la longueur d’onde des photons lumineux émis.

= Une insensibilité a la température.

Les principaux scintillateurs utilisés en TEP sont 1’oxyorthosilicate de lutétium (LSO), le germanate de

bismuth (BGO) et ’oxyorthosilicate de gadolinium (GSO). Leurs propriétés sont répertoriées dans le

tableau I-3.
Cristal LSO BGO GSO
p (g.cm?) 7,40 7,13 6,71
Lot 66 74 59
n (photons/keV) 20-30 8 12-15
7 (ns) 40 300 60

Tableau I-3 : Propriétés des principaux scintillateurs utilisés en TEP (Cherry et al. 2005)

Les photons de scintillation émis par le cristal sont ensuite acheminés vers le photomultiplicateur par

I’intermédiaire d’un guide de lumiére dont 1’indice de réfraction est proche de celui du cristal.

1.2.4.2  Le photomultiplicateur

Le photomultiplicateur (PM) recoit en entrée les photons de scintillation émis par le scintillateur.
Ces photons de faible énergie interagissent par effet photoélectrique avec la photocathode placée sur la
face d’entrée du PM. Les photoélectrons éjectés des atomes de la photocathode sont focalisés par un
systéme d’électrodes vers la premiere dynode. Ces électrons y déposent leur énergie et excitent les atomes
de la dynode. Par désexcitation, il y a réémission de 3 &5 électrons par électron incident (figure 1-5).
L’application de potentiels ¢électriques croissants permet d’amplifier le signal déposé en entrée du PM. En
sortie, le signal représente tous les photoélectrons collectés par I’anode. Son amplitude est donc

proportionnelle a I’énergie déposée par le photon y dans le scintillateur.
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photocathode

dynodes

scintillateur

Figure 1-5 : Principe du photomultiplicateur

En imagerie TEP, plusieurs cristaux sont couplés a un seul photomultiplicateur conduisant a une perte
d’information sur la localisation de I’interaction du photon incident avec les cristaux. Ce biais affecte
principalement I’imagerie préclinique ot 1’on cherche a visualiser des zones millimétriques. Les nouvelles
cameras TEP sont donc pourvues de photomultiplicateurs sensibles a la position. Ces PM ne sont plus
composés d’une seule série de dynodes mais de plusieurs canaux afin d’améliorer la précision sur le calcul
de la position de I’interaction (figure 1-6). L’anode de sortie est également décomposée en plusieurs

éléments, elle est pixélisée.

NOON N NN

NN A RN do dvnod
++—— canaux de dynodes

NTNTNININNT y

| "¢ 2 e e e e

NTNTNTNT T

P P

! ‘ anode pixélisée

Figure 1-6 : Principe du photomultiplicateur sensible a la position

1.2.4.3 La chaine de détection

Le signal analogique en sortie du PM transporte trois informations, 1’énergie du photon incident,
la localisation de son interaction et son temps d’arrivée sur la couronne de détection. Ce signal est traité
pour déterminer si le photon incident provient de la méme annihilation qu’un autre photon incident sur

I’ensemble de I’anneau.

1.2.4.3.1 La discrimination en énergie

Une premiere discrimination en énergie est appliquée pour éliminer les photons provenant du
rayonnement naturel et les photons fortement diffusés. Ce premier seuil de faible énergie élimine le bruit

de fond qui sature I’¢électronique.
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1.2.4.3.2 La conversion analogique numérique

Les signaux analogiques gardés apres la premiére discrimination en énergie sont convertis en
signaux numériques. Une valeur numérique est alors déterminée pour I’information temporelle et
énergétique du photon incident. Le temps d’arrivée du signal est converti dans le référentiel temporel de
I’ensemble des modules de la TEP. Pour I’énergie, le signal analogique est discrétisé par échantillonnage

et la valeur maximale définie la valeur de I’énergie déposée par le photon incident.

1.2.4.3.3 Calcul de I’énergie et de la position du photon

Quel que soit le photomultiplicateur utilisé, le nombre de canaux de dynodes est inférieur au
nombre de cristaux. Comme le photon peut étre diffusé plusieurs fois par effet Compton dans les cristaux
avant de déposer toute son énergie, il faut calculer sa position et son énergie globale. La position est
définie comme étant le barycentre des points de dépot d’énergie, enregistrés dans chacun des canaux de

dynodes de chaque PM (cf équation 1.5)

> XE, D YE,
X =i Y =i
T2E T2E

i i

(1.5)

L’énergie totale déposée par le photon dans le systéme de détection, est la somme de toutes les énergies

déposées dans les PM au méme moment.

1.2.4.3.4 Correction de I’énergie et de la position du photon

Une correction des différences de résolution en énergie, de résolution temporelle et de dimension
des cristaux de la couronne de détection est ensuite appliquée. La table de correction est établie par

I’acquisition d’une source radioactive uniforme.

1.2.4.35 La mise en coincidence

Les photons détectés sont caractérisés par leur énergie, leur position X et Y de détection dans les
cristaux et par leur temps d’arrivée. Afin d’éliminer le plus de photons diffusés, une deuxiéme fenétre en
énergie avec un seuil haut et un seuil bas est appliquée. La mise en coincidence des photons se fait par
I’intermédiaire d’une fenétre temporelle. Lorsqu’un photon est enregistré, une fenétre de quelques
nanosecondes est ouverte. Si un deuxieéme photon arrive dans cet intervalle de temps, il est estimé qu’ils
proviennent tous les deux de la méme annihilation et la LDR entre ces deux photons est enregistrée. La
fenétre de coincidence est dépendante de la résolution temporelle de la caméra, soit le temps total
d’analyse d’un signal par le systéme d’imagerie. Par I’amélioration des chalnes de détection et d’analyse
du signal, les résolutions temporelles des caméras récentes se rapprochent de la nanoseconde. Il est donc

possible maintenant de trouver des fenétres de coincidences de 3 a 4 ns alors qu’elles étaient del10 ns sur
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les précédentes générations de TEP. Il est cependant inutile de descendre en dessous de ce temps en
imagerie humaine car le photon traverse un corps entier en 3 a 4 ns (un photon traverse 1 m en 3,3 ns). En
revanche, il traverse une souris en moins d’une nanoseconde (Bailey et al. 2005), ce qui explique le
développement de systémes précliniques de plus en plus performants. Ces avancées technologiques ont
permis la production d’un nouveau type d’imageur, la TEP a temps de vol. Dans ce cas, la localisation de
I’émission sur la ligne de projection est déterminée par la différence temporelle entre ’arrivée des deux

photons sur les détecteurs.

1.2.5 Les différents événements détectés

Les coincidences enregistrées par I’ensemble du systéme ne sont pas toutes de vraies coincidences

dont les photons proviennent d’un méme point d’émission (figure 1-7).

Figure I-7 : Coincidence vraie

Au moins un des deux photons peut avoir subit une interaction de diffusion Compton ou Rayleigh, ce sont

les coincidences diffusées (figure 1-8).

Figure 1-8 : Coincidence diffusée

Ou bien, les deux photons détectés en coincidence peuvent ne pas provenir de la méme d’annihilation, ce

sont des coincidences fortuites (figure 1-9).

-13-
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Figure 1-9 : Caoincidence fortuite

Les coincidences diffusées et fortuites représentent une information erronée de la distribution du

radiotraceur et introduisent des biais dans les images reconstruites.

1.2.6 La reconstruction en TEP
1.2.6.1 Les projections

Dans le cas des TEP les plus récentes, les lignes de réponse détectées sont enregistrées sous le
format mode-liste. Il s’agit d’un fichier binaire ou sont codées 1’énergie et le temps d’arrivée de chacun
des photons et les coordonnées du cristal ou il a été détecté. Ces données sont ensuite réorganisées en une
matrice tridimensionnelle appelée sinogramme. Lorsque 1’on se place selon 1’axe transverse de la
couronne de détecteur, chaque LDR est caractérisée par son angle @ (figure 1-10) et par sa localisation
selon I’axe u. L’ensemble des LDR détectées sous I’angle @ selon 1’axe r forment la projection p(r,®). Le
sinogramme dans un plan 2D correspondant a une couronne de détecteurs est appelé coupe. Elle
représente la totalité des projections pour les angles @ allant de 0 a =, les projections de © a 2r étant
symétriques. Le sinogramme total d’une acquisition est la juxtaposition des sinogrammes 2D de chaque

coupe.

sinogramme
o
4

r/)j

(/)3

S

Figure 1-10 : Réorganisation des projections en sinogramme

-14 -



CHAPITRE | : La tomographie par émission de positons

Un sinogramme acquis avec une TEP 3D est composé de coupes directes et indirectes (figure 1-11). Deux
parametres ont été établis pour déterminer les angles d’acceptance de ces coupes indirectes. Le nombre
d’anneaux maximal (RD pour Ring Difference) définit la différence maximale autorisée entre les
couronnes de détecteurs d’une LDR (au maximum, nombre d’anneaux total — 1). Dans I’exemple de la
figure I-11, la LDR (a) a un RD de 5. Les LDR obliques sont ensuite regroupées pour augmenter le
nombre d’événements comptés dans un sinogramme afin d’améliorer la sensibilit¢ de détection. Le
coefficient de regroupement est indiqué par le span (étendue). Avec un span de 3, les LDR (b), (c) et (d)
seront regroupées en une seule LDR. Une petite valeur de span permet d’obtenir des images avec une
bonne résolution spatiale mais n’améliore que trés peu la sensibilité alors qu’une grande valeur de span

fait perdre en résolution spatiale mais augmente la sensibilité.

coupe indirecte axe
o+
7 7
5 B 5
4 = 4
3 1 3
2 e 2
1 ==K

coupe directe

Figure I-11 : Schéma explicatif du span et du RD

L’ensemble des projections p(r,¢) contenues dans le sinogramme représente une fraction de 1’ensemble
des positons émis par la distribution f(x,y) du radioisotope injecté. Les coordonnées du repére (0,x,y) de

I’objet et du repére (0,r,s) des projections, sont reliées par la relation :

X=Tr-C0S¢—S-Sin¢

1.
y=r-Sing+s-cos¢ (18)
Les projections p(r,¢) s’exprime alors selon 1’équation 1.7 :
p(r,¢)= j f(x, y)ds = j f(r-cosg—s-sing,r-sin g+s-cosg)ds (1.7)

L’opération de passage de 1’espace objet a I’espace des projections est la transformée de Radon R

(Radon 1917) tel que:

p(r.¢)=R[f(x.y)] (1L8)
Inverser la transformée de Radon permettrait de déterminer la distribution de I’objet a partir des
projections enregistrées. Cependant pour résoudre cette équation et n’avoir qu’une seule solution, il
faudrait acquérir un nombre infini de projections. La reconstruction tomographique basée sur la résolution

de cette équation ne permet d’avoir qu’une seule estimation de la distribution f(x,y). Il existe deux
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approches pour cela, les reconstructions analytiques et les reconstructions itératives pour des données

acquises en 2D ou en 3D.

1.2.6.2 Les méthodes de reconstructions analytiques

La méthode de reconstruction analytique la plus utilisée est la rétroprojection filtrée nommée
également 2DFBP (2D Filtered BackProjection). La distribution f(x,y) peut étre estimée par une

rétroprojection simple des projections p(r, @) par intégration sur tous les angles @ :

f(xy) =T p(r. ¢)d¢ (L9)

Cette opération entraine 1’apparition d’importants artefacts en étoile, diminuant avec 1’augmentation du
nombre de projections (figure I-12). Une proportion de la distribution d’activité sur I’image reconstruite

est alors localisée en dehors de la source d’émission.

- )

..

Figure 1-12 : Tllustration des artéfacts en étoiles et de leur disparition avec 1’augmentation du nombre de projections
(1, 3,4, 16, 32 et 64 projections de B a G) pour une distribution d’activité A (Bruyant 2002)

Une solution pour améliorer la rétroprojection simple est de filtrer les projections avec le passage dans
I’espace fréquentiel de Fourier. La transformée de Fourier P(v,¢) de la projection p(r,#) est donnée par la

relation suivante :

+00

P(v,¢)= I p(r,¢)-e > dr (1.10)

—0
Soit, selon 1’équation 1.7

+o0| 400

P(v,¢):_|' J'f(x, y)ds |-e7#"dr (1.12)

—0o0[ —00
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Par transformation des coordonnées cartésiennes en coordonnées polaires et en posant

s, =S-cosgets =s-sing, la transformée de Fourier des projections p(r,§) n’est autre que la

transformée de Fourier bidimensionnelle de la distribution f(x,y) (équation 1.12).

P(v,¢)= I I £(x,y) e 2 axdy (1.12)

Par transformée de Fourier inverse et par changement de variable on peut déterminer la distribution f(x,y)

comme la rétroprojection des projections filtrées f)(r,¢) :

f(x, y)=j IP(V,¢Xv\ei2W“d vdg :I p(r,g)H¢ (1.13)

La valeur absolue de v, appelée filtre rampe amplifie les fréquences élevées et génére des transitions
rapides dans le signal. Cela se traduit par I’introduction de valeurs négatives de part et d’autre de 1’objet et
I’¢élimination progressive des artefacts en étoile. Cependant, le filtre rampe amplifie aussi le bruit dans
I’'image. La multiplication de M par un autre filtre lissant permet de diminuer cet effet en coupant les
hautes fréquences comme les filtres de Hann, de Butterworth (Gilland et al. 1988) ou un filtre gaussien. La
rétroprojection filtrée est une des méthodes de reconstruction la plus utilisée en routine clinique pour sa
rapidité d’exécution. L application de filtre diminue les artefacts de reconstruction mais la qualité¢ d’image

reste encore insatisfaisante par la forte présence de bruit.

1.2.6.3 Les méthodes de reconstruction itératives

Les méthodes de reconstructions itératives reposent sur la représentation matricielle, donc discréete

et vectorielle des valeurs des projections p, de I’'image a reconstruire f et de I’opérateur de projection R tel

que p= Rf comme représenté sur la figure I-13 suivante :
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1 Py Py =1,f + 5,6, + 1,6, +1,1,
! | - Pa =Tyl +0aly + 105 + 1,0
r‘,/f"'f i Py =1y, f) + 13,65 +135f; + 1,1,
| Pa =Tl +1afy + 1ty 41ty
.’- f f: h
: P | N | i
i, f, / P2l f;
. , p.| f,
N - d Pyl |t s L
— p=Rf

Figure 1-13 : lllustration de la méthode de reconstruction itérative pour un exemple simplifié avec 4 pixels
(Darcourt et al. 1998)
Les coefficients rj représentent la probabilité qu’un photon émis dans le pixel f; soit détecté dans la
projection p;. Connaissant p et R, I’inversion directe de I’opérateur R en R™ permettrait de déterminer les
vecteurs de la matrice f. Or la taille de R ne le permet pas directement. Des méthodes de résolution
récursive par itérations successives ont donc été développées. Le principe de la reconstruction itérative est
de calculer les projections d’une premiére image estimée souvent uniforme ou déja reconstruite par
rétroprojection filtrée. Ces projections sont comparées aux projections acquises et la différence est utilisée
pour corriger I’image estimée. C’est la premiére itération. La deuxiéme itération calcule a nouveau les
projections de la deuxiéme image estimée et corrigée par la premiére boucle. Les nouvelles projections
sont 2 nouveau comparées aux projections acquises, et ainsi de suite jusqu’a la convergence vers une
solution minimisant 1’écart entre les projections estimées et les projections acquises. Les méthodes
itératives les plus utilisées en routine clinique sont des méthodes statistiques utilisant généralement le
modeéle de Poisson. Ce modeéle est utilisé pour reproduire les fluctuations poissoniennes des phénoménes

physiques mis en jeu lors de I’imagerie par administration de radioisotopes.

1.2.6.3.1 Les méthodes MLEM et OSEM

La méthode MLEM (Maximum Likelihood Expectation Maximization) (Shepp & Vardi 1982) est
un algorithme pour lequel les valeurs discretes des projections sont représentées par des variables
aléatoires répondant a une distribution de Poisson. Cela signifie que la probabilité d’obtenir des

projections p; quand I’image est composée des pixels fj repond a cette distribution :

Pl )L Alf)=H—(p"pie_pi) (1149
p . bi . p.!
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Le principe de la reconstruction MLEM est de maximiser cette probabilité, appelée fonction de
vraisemblance. Le maximum de la fonction de vraisemblance est déterminé par la maximisation de son

logarithme :
hl[P(p|f)]:Z _Z’”y’fj"‘l’iln Zrzjfj _hl(ﬁi!) (1.15)

La solution de la dérivée premiére du logarithme de la fonction de vraisemblance détermine 1’algorithme
de reconstruction MLEM (équationl.16). L’image estimée f pour I’itération (n+1) est égale a 1’image
estimée f de I’itération (n) corrigée par multiplication de la rétroprojection du rapport des projections
mesurées sur les projections estimées.

£ = JZ,];”ZJ (1.16)

Cet algorithme conserve le nombre d’événements et la valeur des pixels reste toujours positive ou nulle.

Cependant, cette méthode converge lentement et I’augmentation du nombre d’itérations induit I’apparition
de bruit dans I’image. La méthode OSEM (Ordered Subset Expectation Maximization)
(H. M. Hudson & Larkin 1994) a été développée pour accélérer 1’algorithme MLEM et limiter le bruit.
Dans ce cas, les projections sont rassemblées en sous groupes. La premiere itération se fait sur le premier
sous groupe et I’image calculée en fin de premiére itération devient I’image estimée de départ pour la

deuxiéme itération sur le deuxiéme sous groupe.

1.2.6.3.2 La reconstruction MAP

Les images obtenues par reconstruction MLEM ou OSEM ne sont pas totalement satisfaisantes car
plus le nombre d’itérations augmente plus elles sont bruitées. Il est donc nécessaire d’ajouter un critére
dans le processus d’itération autre que « les projections mesurées et estimées doivent étre les plus
proches ». L’introduction d’une contrainte a priori sur I’image fait converger plus rapidement la méthode
MLEM, ce processus est appelé régularisation. Le probléme est posé a I’inverse et la contrainte a priori

est insérée dans I’algorithme MLEM en utilisant le théoréme de Bayes :

Plel/P0)
( ) > (1.17)
Q)
La probabilité d’obtenir I’image f étant données les projections p, est égale a la probabilité de mesurer les
projections p connaissant I’image d’origine f décrite par 1’équation 1.14, multipliée par la probabilité
a priori des projections p et divisée par la probabilité a priori de I’image f. Les projections sont connues

donc P(p)=1. Une contrainte a priori utilisée communément est celle de Gibbs, soit la probabilité
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P(f): CefﬁU(f) avec U(f) la fonction énergie de f, 5 le poids de la contrainte a priori et C une constante

de normalisation. En reprenant la méthode MLEM, le logarithme de P(f|p) est égal a:

n[P(7] p)]=1n[P(e] ) [P [PE)] (1.18)
| St ns{ St |- mpne @]

Et la solution définissant I’algorithme MAP (Maximum A Posteriori) (Levitan & Herman 1987) est tel
que :

n+ n 1 D;
=1 NN
/ / S+ o ]_,,)Zl_" TS (1.20)

La partie du dénominateur S(d " " Jest le facteur de lissage du MAP. Si tous les pixels dans le
J J

voisinage du pixel j sont de méme valeur alors ce facteur est nul et on retrouve le cas de la méthode

MLEM. Si le pixel j est plus élevé que ses voisins alors ﬂ(&/q’rjf’yj(f;’)>0 et la valeur de f,"“ est

. .. n+l
plus faible que pour une méthode MLEM. Si le pixel j est plus faible que ses voisins alors fj " est plus

forte. La reconstruction MAP diminue nettement le bruit dans les images, mais introduit des pixels
négatifs et des flous sur le bord ou le changement de valeur entre deux pixels voisins est important. C’est
pour cette raison que de nombreuses autres contraintes ont été développées comme la connaissance a
priori des contours anatomiques grace aux images tomodensitométriques (TDM) ou par résonance
magnétique (IRM).

L’utilisation d’un projecteur dans les méthodes itératives comme le MAP permet d’inclure au sein de la
reconstruction les corrections sur les effets physiques. La matrice R peut ainsi étre développée en un

ensemble de matrices tenant compte chacune d’un phénoméne physique.

1.2.6.4  Le rééchantillonnage des données

Les reconstructions présentées précédemment sont expliquées pour des données acquises en 2D
mais elles peuvent aussi s’appliquer sur des données acquises en 3D. Il faut alors ajouter une troisieme
dimension dans la transformée de Fourier pour les méthodes analytiques et dans le projecteur R pour les
méthodes itératives. La quantité de données en reconstruction 3D nécessite un espace de stockage et un
temps de calcul tres important. C’est pourquoi des algorithmes de rééchantillonnage en 2D des données
acquises en 3D ont éte développés, dont les plus communs sont la méthode SSRB (Single Slice Rebinning)
(Daube-Witherspoon & Muehllehner 1987) et FORE (Fourier Rebinning) (Defrise et al. 1997). L’objectif

est de recréer les sinogrammes directs & partir des sinogrammes obliques.
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Par la méthode SSRB, la position z du plan direct estimé passe par le milieu de la LDR oblique.
Cette méthode simple introduit d’importantes erreurs de positionnement pour les sources d’émission

éloignées du centre de la TEP (figure 1-14).
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Figure 1-14 : Principe du SSRB

Le réarrangement par la méthode de FORE élimine ces erreurs de positionnement en calculant le
nouveau plan dans I’espace de Fourier. Cet algorithme plus complexe calcule la transformée de Fourier
2D des sinogrammes par le principe de fréquence-distance. Le rééchantillonnage des données est plus lent
qu’avec le SSRB et le bruit statistique est légeérement amplifi¢é mais les images comportent moins de

distorsions.

1.2.7  Les performances de la TEP

L’évaluation des performances d’une caméra TEP a été standardisée afin d’évaluer les
caractéristiques des imageurs TEP et de comparer des différentes caméras proposées par les constructeurs.
La procédure d’évaluation publiée par 1’association américaine NEMA (National Electrical
Manufacturers Association) sous le nom de norme NU 2-2001 (révision de la norme NU 2-1994) ne
s’applique qu’aux TEP cliniques. Récemment, une adaptation de cette norme est parue sous le nom de
norme NU 4-2008 (National Electrical Manufacturers Association 2008) pour 1’imagerie du petit animal.
Ces normes sont ¢tablies pour ’utilisation d’une source de fluor-18 et aucune indication n’est ajoutée pour

I’¢tude d’un autre isotope.

1.2.7.1  La résolution spatiale

La résolution spatiale est la capacité a distinguer deux sources « ponctuelles » sur une image
reconstruite. Le principe est d’imager une source de trés petite dimension et de mesurer la largeur a
mi-hauteur (LMH) de la fonction de dispersion ponctuelle (FDP) de la source sur I’image obtenue. La
résolution spatiale est influencée par de nombreux facteurs liés aux phénoménes physiques mis en jeu, a la
géométrie et aux composants du systéme de détection et a la méthode de reconstruction utilisée :

» le parcours non nul du positon dans la matiére et la non colinéarité d’émission des photons

d’annihilation ;
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= Jla distance entre les détecteurs, la taille des cristaux, le lieu d’interaction des photons dans les
cristaux et la diffusion dans les cristaux ;
= ]’échantillonnage des sinogrammes, la taille de la matrice de reconstruction de 1’image et les

filtres appliqués.

Une formule empirique a été proposée (Moses & Derenzo 1993) pour déterminer la résolution spatiale au

centre du champ de vue prenant en compte certains des effets cités précédemment :

LMH = a\/(d/2)2 +(0,0022D) +7r + b (1.21)

avec a le facteur de dégradation da a la reconstruction (égal a 1,25 pour 1’algorithme de reconstruction
2DFBP sans filtre additionnel), d la taille des cristaux, D la distance entre les détecteurs, r la dimension
effective de la source comprenant le parcours du positon et b I’imprécision sur la détermination de la
localisation de I’interaction du photon dans le détecteur.

La résolution spatiale est évaluée selon trois directions, la résolution spatiale radiale, tangentielle et axiale
(figure 1-15).

-— LMH tangentielle

—— - -

LMH radia

,_
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|
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Figure 1-15 : Représentation des résolutions spatiales radiale, tangentielle et axiale
1.2.7.2  Lasensibilité

La sensibilité représente 1’efficacité de détection globale du systeme, soit le nombre de vraies
coincidences détectées pour une activité donnée lorsqu’une source radioactive et placée dans le champ de

vue. Plus exactement la sensibilité du systéme (S) est calculée par :

S(ecp-s™ -Bq~ ): ( vraie bdf) (1.22)

avec T, le taux de coincidences vraies et T,y le taux de coincidences dues au bruit de fond, mesuré
lorsqu’il n’y a pas de source placée dans le champ de vue. A représente I’activité de la source en Bq. La
sensibilité absolue est la sensibilité corrigée du facteur d’embranchement d’émission du positon (1), c’est-

a-dire qu’elle représente le pourcentage de coincidences vraies détectées par positon émis, tel que :

-22 -



CHAPITRE | : La tomographie par émission de positons

S, (%)= ? *100 (1.23)

1.2.7.3  Le taux de comptage et la fraction de coincidences diffusées

Le taux de comptage correspond a 1’évaluation des taux de coincidences vraies, fortuites et
diffusées pour une large gamme d’activité placée dans le tomographe. L’étude des taux de comptage
permet notamment de déterminer la réponse du détecteur pour de hautes activités et de connaitre les effets
de saturation du systéeme électronique. Les coincidences fortuites (Tnuit) augmentent comme le carré de
I’activité pendant que les coincidences vraies (Tyrie) augmentent linéairement. Il est donc important de
connaitre la valeur d’activité pour laquelle les coincidences fortuites deviennent plus élevées que les
coincidences vraies. Les coincidences diffusées (Tgimuse) augmentant également, un parametre a été établi
pour rendre compte du rapport signal sur bruit, le NECR (Noise Equivalent Count Rate). Il représente le
rapport des coincidences vraies sur toutes les coincidences mesurées. (Ti, représente le taux de

coincidences intrinseques au systeme)

2
NECRcp-s™ ): (Tvraie) (1.24)
T .+ Tdiﬁm s+ T +7.

vraie Sortuit
Une deuxiéme variable est calculée pour évaluer la proportion des coincidences diffusées, c’est la fraction
de coincidences diffusées (FD) :

T, .
FD(%)=—% (1.25)
Traie +Tdiﬁlksé

v

1.3 Laquantification en imagerie TEP

Les images de distribution des vecteurs radiomarqués obtenues apres reconstruction des données
acquises en TEP ne représentent pas réellement la distribution spatiale et la quantité du radiotraceur
présent dans le patient. En effet, un ensemble d’incertitudes apparait au long du processus d’acquisition et
de reconstruction : le caractére probabiliste des phénoménes physiques mis en jeu, la complexité de la
chaine de détection et de mise en coincidences des photons et les erreurs liées a la reconstruction des
données. Ces phénoménes sont une limite a une quantification précise de la distribution de I’activité dans

les images reconstruites. De nombreux travaux en imagerie portent sur la correction de ces phénomenes.

1.3.1  Le parcours du positon
1.3.1.1 Problématique

Avant de s’annihiler dans le milieu, le positon parcourt une certaine distance dépendante de son

énergie et du milieu traversé. Cet effet contribue a la dégradation de la résolution spatiale notamment pour
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les isotopes émettant des positons de forte énergie. La figure 1-16 montre les distributions des parcours des
positons du fluor-18 et de I’oxygéne-15 calculées par simulation Monte Carlo dans I’eau

(Levin & Hoffman 1999). Le parcours du positon est inversement proportionnel a la densité du milieu.
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Figure 1-16 : Distribution du parcours des positons du fluor-18 et de I’oxygéne-15 dans I’eau
(Levin & Hoffman 1999)

1.3.1.2  Solutions
Quelques possibilités de correction du parcours du positon ont été publiées mais restent encore a
1’état de recherche et ne sont pas disponibles dans les logiciels proposés par les industriels.
1.3.1.2.1  Par déconvolution

Une des premiéeres méthodes proposées repose sur la déconvolution des projections par la fonction
de distribution du parcours du positon (Haber et al. 1990). La transformée de Fourier S(v) de la fonction
s(r) décrivant le parcours du positon est introduite dans la rétroprojection filtrée comme filtre additionnel

du filtre déja sélectionné R(v) . Les images corrigées du parcours du positon sont la rétroprojection des

projections filtrées f)(r,¢) telle que:

p(r.¢)= T P(V,¢)1V\%dv (1.26)
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La fonction s(r) est I’intégrale sur le champ de vue axial de la fonction de distribution du parcours du
positon. Celle ci est calculée empiriquement comme la somme de deux exponentielles, spécifiques a

chaque isotope (Derenzo 1986).

1.3.1.2.2 Inclus dans la reconstruction MAP

Une deuxiéme correction plus récente propose d’inclure la correction du parcours du positon dans
I’algorithme de reconstruction MAP (Bai et al. 2003). Comme il a été expliqué précédemment, le
projecteur R peut étre une factorisation de plusieurs matrices, dont une peut représenter la distribution
tridimensionnelle du parcours du positon Rpacous. La forme de cette distribution est obtenue par
modélisation Monte Carlo dans un milieu homogéne. La probabilité d’annihilation du positon pour un
point donné étant isotrope, la fonction 3D est ramenée a une fonction a une dimension et est discrétisée
pour remplir la matrice du projecteur Rpacous. Cette description n’est pas trés précise et pose comme
hypothése que I’ensemble de 1I’image est composé d’un méme milieu. Cela se traduit par [’apparition
d’artefacts pour les variations rapides de densité. Par une approximation supposant que le positon ne sort
jamais du patient, Rpacours €St tronqué en bordure du patient. Cette méthode permet de diminuer les
artefacts mais augmente le bruit statistique dans I’image (Bai et al. 2005).

Cette méme étude décrit un modele d’intégration du parcours du positon dans un milieu hétérogéne par
une approximation du transport et de 1’annihilation des positons basée sur une suite de convolutions
dépendantes du milieu. Pour chaque pas une sphére de rayon r est tracée et deux types de positons sont
traqués, ceux qui se sont annihilés localement et les survivants. Pour chaque étape deux images sont
créées, I’image A représentant la distribution spatiale de positons annihilés dans la sphére et I’image B les

positons survivants a la surface de la sphére. Pour chaque étape n, les images A et B sont :

(Image A)n = (Image B)n_1 ® distribution d'annihilation
] . (1.27)
(Image B) = (Image B) ' ® distribution de survivants

Les points de I’image B de I’étape n deviennent alors les points sources d’émission de positons de 1’étape

n+1 et ainsi de suite jusqu’a annihilation de tous les positons ou I’arrivée sur une interface patient-air.

1.3.2  Lanon colinéarité des photons

Apres I’annihilation du positon, les deux photons y de 511 keV sont émis dans des directions
quasiment opposées. En effet I’angle d’émission n’est pas strictement égal a 180° mais peut comporter
une déviation de *+ 0,25°, causée par 1’énergie cinétique résiduelle du positon lors de son annihilation.
L’erreur sur la détermination de la LDR (figure I-17) induit une dégradation de la résolution spatiale
dépendante de la distance entre les détecteurs D. La largeur a mi-hauteur (LMH) de la distribution
gaussienne de cette erreur est définie par LMH=0,0022D (Moses & Derenzo 1993).
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Figure 1-17 : Illustration de la non colinéarité des photons de 511 keV
1.3.3  L’atténuation des photons
1.3.3.1 Problématique

L’atténuation des photons d’annihilation introduit d’importants artéfacts dans 1’image acquise.
Cela se traduit par une sous-estimation de I’activité au centre des volumes fixant le radioisotope

(figure 1-18).

Figure 1-18 : Illustration de I'effet de I'atténuation (Zaidi et al. 2007)

La quantification est alors biaisée et cet effet est d’autant plus important que le volume est grand et la
densité élevée. Les erreurs de quantification ne sont pas identiques sur ’ensemble de 1’image d’un corps
entier.

1.3.3.2  Solutions

L’effet de I’atténuation des photons est un des phénoménes physiques créant le plus d’artefacts
dans I’image (Zaidi et al. 2007). Pour les corriger, la densité des volumes traversés par les photons doit
étre enregistrée. Pour cela, une source de photon est disposée autour du patient et le rayonnement transmis
a travers le patient est enregistré pour créer une carte des coefficients d’atténuation. Deux types de sources

de photons sont utilisées en clinique : une source radioactive externe et des rayons X émis par un TDM.
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1.3.3.2.1  Acquisition des coefficients d’atténuation par une source radioactive

Il existe deux types de sources radioactives utilisées pour la correction de transmission, les sources
émettrices de positons a durée de vie longue et les sources émettrices de photons y.
Une source de gallium-68/germanium-68 émettrice de positons peut étre placée dans le tomographe
(Bailey 1998). Se sont alors les photons de coincidence traversant le volume qui sont enregistrés. Cette
technique a pour avantage d’obtenir des coefficients d’atténuation a ’énergie de 511 keV. Cependant, la
source se trouvant proche de I’anneau de détection, le taux d’événements €élevé entraine la saturation de
I’¢électronique de détection et un bruit dans I’image trés important. Cette méthode ne peut étre utilisée que
dans le cas d’une TEP 2D. Le nombre de coincidences détectées avec une TEP 3D est en effet trop
important, méme si quelques solutions ont été proposées pour éliminer les événements diffusés par la
connaissance exacte de la position de la source.
Pour obtenir des cartes d’atténuation lors de I’utilisation d’une TEP 3D, I’emploi de sources émettrices de
photons y monoénergétiques a été proposé comme le césium-137 ou le cobalt-57 (Karp et al. 1995). En
revanche, ces sources émettent des photons de 662 keV pour la premiére source et de 122 keV pour la
deuxieme source citée. Le bruit est trés nettement diminué mais il faut appliquer une correction pour

obtenir les coefficients d’atténuation correspondant a une énergie de 511 keV (Watson et al. 1999).

1.3.3.2.2  Acquisition des coefficients d’atténuation par rayon X

Cette acquisition requiert des systémes d’imagerie hybrides comprenant a la fois I’imagerie TEP
et I’imagerie TDM. Le principe de 1’imagerie TDM est de réaliser une carte de densité des volumes a
partir des coefficients d’atténuation calculés aprés transmission des rayons X a travers la matiére. Elle
apporte en méme temps des informations anatomiques précieuses pour le repérage des fixations du
radiotraceur sur les images TEP. Cependant, comme pour les sources de photons vy, les coefficients p

doivent étre réajustés a 1’énergie de 511 keV :

/Usnkev(ea“)
M, (eau)

avec E. 1’énergie effective représentative du spectre en énergie des rayons X.

ﬂsukeV(ﬁSS“):ﬂEq,,- (ﬁSS”) (1.28)

Cette équation apporte une estimation précise des coefficients d’atténuation pour les faibles densités
(tissus mous, eau et air) mais entraine des erreurs de -20% a -30% pour les os (Lacroix et al. 1994). Cet
écart est la conséquence d’une contribution plus importante de 1’effet photoélectrique dans 1’os par rapport
a I’eau ou a I’air pour I’énergie effective du faisceau de rayons X. Pour pallier ce probleme, des méthodes
bilinéaires ont été développées ou les images TDM sont divisées en deux catégories, une pour les
coefficients d’atténuation inférieurs a celui de 1’eau (faible densité) et I’autre pour les coefficients

supérieurs (haute densité). Dans une étude plus précise (Blankespoor et al. 1996) un fantéme possédant
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plusieurs inserts de différentes densités connues est imagé. La valeur moyenne des unités Hounsfield (UH)
est calculée pour chaque région d’intérét centrée sur 1’insert. Les UH sont les indices utilisés en
tomodensitométrie pour convertir les valeurs de coefficients d’atténuation en niveau de gris
(équation 1.29).

UH =1000 x 2~ Heau (1.29)

Heqy

A partir de ces mesures une courbe de calibration est générée, représentant les coefficients d’atténuation a
I’énergie du radioisotope correspondant aux UH (figure I-19).
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Figure 1-19 : Courbe de calibration des UH en coefficient d’atténuation a 511 keV (Zaidi et al. 2007)
1.3.3.2.3 Correction de ’atténuation

La correction d’atténuation peut se faire avant la reconstruction en appliquant des facteurs de
corrections sur les sinogrammes ou pendant la reconstruction.
Dans le premier cas, les projections acquises sont corrigées de 1’atténuation par la factorisation des
projections acquises par transmission (Tretiak & Metz 1980). Les projections reconstruites par un

algorithme de reconstruction analytique ou itératif sont égales a :

Peott,0) = p(u,9) - a(u,P) (1.30)
La correction peut aussi étre appliquée dans la matrice de probabilité lors de la reconstruction. Cette
correction ne peut étre utilisée que dans le cas des algorithmes de reconstruction itératifs. Dans le cas de
1’0OSEM, une approche de pondération statistique du projecteur par les facteurs de correction d’atténuation

a été implémentée dans I’AWOSEM (Comtat et al. 1998).

1.3.4  Ladiffusion des photons
1.3.4.1 Problématique

Lors de la diffusion Compton ou Rayleigh, le photon perd de I’énergie. S’il n’a eu qu’une seule

diffusion dans le milieu, la variation est faible et la discrimination en énergie n’est pas suffisante pour le
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supprimer. Les coincidences diffusées entrainent une surestimation de 1’activité dans les volumes imaggs,

une diminution du contraste dans I’image et une dégradation de la résolution spatiale.

1.3.4.2  Solutions

Les méthodes développées pour corriger des coincidences diffusées peuvent étre divisées en trois
grandes catégories : les approches par estimation des événements dans des fenétres en énergie, les
approches par convolution de 1’estimation de distribution spatiale des coincidences diffusées a partir des

coincidences totales détectées et les approches par modélisation (Monte-Carlo ou analytique).

1.3.4.2.1 L’estimation par une fenétre en énergie

Il existe plusieurs techniques de correction par application de fenétres en énergie. Elles se
différencient essentiellement par le nombre de fenétres utilisées et leur lieu d’application sur le spectre,
avant ou apres le pic de 511 keV. Les deux méthodes les plus couramment appliquées utilisent deux
fenétres bien distinctes dont une encadre le pic de 511 keV (FEp).

La premiere correction (figure 1-20 A) place la deuxieme fenétre avant le pic et pose comme
hypothése que la majorité des photons détectés dans cette fenétre basse énergie (FEb) sont diffusés

. FE
(Grootoonk et al. 1991). Le nombre d’événements non diffusés dans la fenétre centrale N nonpd;ﬁfusé est
défini par I’équation 1.31 :

NFEp B NFEp . Rd _NFEb

non diffusé

iffusé

(1.31)
Rdiffusé - Rnon diffusé

avec Ryimuse le rapport des événements diffusés dans FEb sur ceux de FEp, Rnon gifiuse 1€ MEme rapport pour
les événements non diffusés et N™=" et N™ le nombre total d’événements dans chacune des fenétres en
énergie. Ruifruse €t Rnon dgifiuse Sont calculés par une mesure du nombre d’événements dans chaque fenétre
dans le cas d’une source linéaire placée dans I’air pour Rpon gifiuss €t dans un milieu atténuant pour Rgfyss.

La deuxiéme méthode se base sur I’hypothése que les photons détectés avec une énergie
supérieure a un seuil placé au dela de 511 keV, correspondent a des événements non diffusés
(figure 1-20 B). Le nombre d’événements comptabilisés dans la fenétre haute (FEh) est normalisé et
soustrait au nombre d’événements comptés dans FEp pour déterminer la fraction de coincidences
diffusées (King et al. 1992).
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Figure 1-20 : Correction des coincidences diffusées par application de fenétre en énergie (Meikle & Badawi 2005)

Ces deux méthodes présentent I’avantage de prendre en compte les événements diffusés provenant
d’une activité extérieure au champ de vue. Elles sont d’autant plus précises que les scintillateurs utilisés
ont une bonne résolution en énergie. Cependant comme toutes les corrections reposant sur une mesure, les
valeurs sont trés bruitées du fait de la nature poissonnienne des valeurs mesurées.

1.3.4.2.2  L’estimation a partir de la distribution spatiale des photons détectées

Une premiére méthode part du principe que la distribution spatiale des événements diffusés
(Duitruse) peut étre estimée par la convolution des événements non diffusés (Dyon difruse) @vec une fonction de
diffusion (h). Or, seulement la somme des deux types d’événements (Dyya) €st connue. L’estimation du
diffusé se fait par itération comme présenté¢ dans I’équation 1.32 avec k la fraction de coincidences

diffusées ou chacune des distributions est dépendante des variables axiales et radiales pour 1’application a
la TEP 3D (Bailey & Meikle 1994).

D;,, difiise = Do =k DI}:o_nl diffise © h) (1.32)

L’estimation des coincidences diffusées par convolution a 1’avantage de ne pas ajouter de bruit mais
contrairement a 1’estimation par les fenétres en énergie, et ne tient pas compte des événements provenant
d’activité a I’extérieure du champ de vue.

Une seconde approche estime la distribution spatiale des événements diffusés a partir des photons
enregistrés dans les projections en dehors de 1’objet source (Cherry & Huang 1995). Sur chacune des
projections du sinogramme filtré au préalable pour limiter le bruit, I’estimation des coincidences diffusées
est réalisée par un ajustement analytique généralement gaussien, sur la valeur des pixels en bord de
projection. Cette distribution estimée est alors soustraite sur chacun des ¢léments de la projection. C’est
une méthode simple d’implémentation et rapide d’exécution, mais elle ne tient pas compte de la

distribution de 1’activité dans la source. Dans le cas d’une concentration de radioactivité dans une source
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isolée et excentrée, une distribution gaussienne n’est pas représentative de la distribution des coincidences

diffusées.

1.3.4.2.3  L’estimation par modélisation

Enfin une derniere possibilité est de calculer directement la distribution des coincidences
diffusées, par une modélisation analytique ou par calcul Monte-Carlo. Quel que soit le calcul choisi, il est
considéré que les données d’émission et de transmission donnent assez d’informations pour estimer cette
distribution. Dans les deux cas, les images d’émission et de transmission sont d’abord reconstruites sans
correction. La distribution du diffusé est estimée par modélisation & partir de ces images, puis les
projections acquises sont corrigées du diffusé avant d’étre reconstruites.

La modélisation par calcul analytique considére qu’une grande majorit¢ des coincidences
diffusées sont issues d’une seule interaction Compton d’un seul des deux photons. Le taux de
coincidences diffusées pour une LDR entre les détecteurs A et B est calculé par une intégration sur tout le
volume diffusant (Watson et al. 1996) :

p (1.33)
AB O 450, H Ao, A B
st =], av|-Zas7ss s [ +1"]
s 4 7R, Rzs ) O¢
|
)\ avec
A B
B =g & e_US ﬂdeSﬂdS)J.A(B)ﬂds
Figure 1-21 : Exemple de LDR AST A4S S (1.34)

enregistrées avec un photon diffusé
(Watson 2000)

Avec Vi le volume diffusant, S le point de diffusion, cas la section efficace géométrique du détecteur A
pour le photon SA, Ras la distance entre S et A, eas ’efficacité de détection du detecteur A pour le photon
SA, u le coefficient d’atténuation linéique, A la concentration du radioisotope dans 1’objet, o¢ la section
efficace d’interaction Compton et Q 1’angle solide d’émission du diffusé.

L’estimation par calcul Monte-Carlo choisit comme distribution d’activité de départ une premiére
reconstruction sans correction (Levin et al. 1995). Le principe du calcul Monte-Carlo sera développé plus
en détail dans le chapitre I1l. Globalement, chaque photon est simulé un par un et est suivi tout au long de
son parcours dans la matiére ou il a une certaine probabilité d’interagir par effet Compton.

La correction des coincidences diffusées par modélisation analytique ou Monte-Carlo estime avec

précision la distribution des événements diffusés par une bonne connaissance des phénoménes physiques
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(Meikle & Badawi 2005). Cependant, ce sont des méthodes complexes, lentes d’exécution et demandant
une grande capacité de calcul informatique. De nombreux travaux cherchent a diminuer ces temps de
calcul en appliquant des approximations pour que la correction par modélisation Monte-Carlo soit

applicable en clinique.

La problématique de la correction des coincidences diffusées est un peu différente dans le cadre de
I’imagerie du petit animal par rapport a 1’imagerie clinique. Des études (Yongfeng & Cherry 2006) ont
démontré qu’une fraction importante des événements diffusés détectés n’était pas diffusée dans 1’objet
mais dans le systéme de détection. Les corrections ne tenant compte que de la diffusion des événements
dans 1’objet, comme 1’estimation sur la distribution spatiale ou la modélisation analytique, peuvent alors
surestimer la proportion des coincidences diffusées et surcorriger les images si des adaptations de

’algorithme ne sont pas appliquées.

1.3.5  Les photons simples émis par les isotopes « non purs »
1.3.5.1 Problématique

L’émission de photons en cascade simultanément a 1’émission de positons entraine la détection de
fausses coincidences supplémentaires. Cet effet n’est pas négligeable car généralement 1’énergie de ces
photons est proche de 511 keV (602 keV pour I’iode-124, 559 keV pour le brome-76). Les photons
simples émis (photon-y dans la suite du manuscrit) peuvent étre détectés en coincidence (coincidence-y)
avec un photon d’annihilation (photon-511keV) ou un autre photon-y d’une méme localisation ou d’un

autre point d’émission (figure 1-22).

¥al

Figure 1-22 : Coincidence-y entre un photon-y et un photon-511 keV d'une méme localisation (A), d'une localisation
différente (B) et entre deux photon-y de point d'émission différents (C)

Ces coincidences-y sont partiellement supprimées par la fenétre en énergie et la fenétre de coincidence.
Ces coincidences induisent 1’apparition d’un bruit de fond dans 1’image plus ou moins uniforme en
fonction de ’objet imagé. Les photons-y peuvent également interagir par effet Compton dans la matiere et

augmentent la contribution du diffus¢ dans I’image. Cela se traduit par un bruit de fond plus important que
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pour un isotope « pur », dans les régions de hautes densités lorsque se sont des régions sans activite
(Pentlow et al. 2000) .

Figure 1-23 : Image d'un fantdme rempli d’yttrium-96 avec un insert de téflon (a), d'eau (b) et d'air (c)
(Buchholz et al. 2003)

Ces coincidences supplémentaires augmentent également le nombre de coincidences fortuites. Le nombre
de coincidences lues par la chaine électronique est alors plus important que dans le cas d’un isotope
« pur » et sature plus rapidement la chaine de lecture. Les corrections de ce phénoméne établies par les
constructeurs pour le fluor-18 ne sont plus adaptées (Martin et al. 1995).

1.3.5.2  Solutions

La correction des coincidences-y peut étre réalisée a plusieurs niveaux dans la chaine de formation
d’une image, au moment de I’acquisition, sur les projections ou pendant la reconstruction. La distribution
spatiale des coincidences-y est proche d’une distribution uniforme contrairement a la distribution spatiale
des coincidences diffusées (Pentlow et al. 2000). L’application directe de la correction du diffusé sur les
données acquises entraine des erreurs dans I’estimation des coincidences diffusées. La correction des

coincidences-y se fait donc essentiellement sur les sinogrammes avant 1’application des autres corrections.

1.3.5.2.1 A Pacquisition par ajustement de la fenétre en énergie

La premiére étape consiste a eliminer le plus de coincidences-y dés I’acquisition des données afin
de limiter les effets de temps mort de 1’électronique. Les énergies de ces photons-y étant trés proches de
511 keV la plupart du temps, il faut définir les seuils haut et bas les plus adaptés pour garder le plus de
coincidences vraies tout en éliminant le plus de coincidences-y. La méthode appliquée généralement est la
mesure du NECR défini dans les normes NEMA. Le NECR est calculé pour différentes fenétres en
énergie. Lorsqu’il est maximal, la proportion des coincidences vraies par rapport a toutes les coincidences

contribuant au bruit dans I’image est la plus élevée (Bao et al. 2005).
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1.3.5.2.2  Avant la reconstruction par estimation sur les projections

L’estimation des coincidences-y peut étre réalisée par ajustement d’une distribution analytique sur
les événements en dehors de 1’objet source. Suite a des modélisations par calcul Monte-Carlo, plusieurs
distributions ont été proposées, une distribution uniforme (Lubberink et al. 1999), lineaire
(Lubberink et al. 2002) ou une distribution quadratique (Kull et al. 2004). Cette distribution estimée est
ensuite soustraite sur chaque projection du sinogramme. Par exemple dans le cas de I’ajustement de la
distribution par une courbe quadratique, pour chaque pixel n le bruit de fond est estimé par la fonction

suivante :
B(n)zBO(1+B xn+B, xnzj (1.35)

ou By et B; sont déterminés a partir de 1’ajustement sur les 30 pixels en bord du sinogramme, et B, est un
paramétre constant dans toutes les conditions d’acquisition. B, est ajusté sur 1’acquisition d’un fantome
cylindrique tel que la distribution de I’activité soit homogene dans le fantdme apres reconstruction.

Mais ces corrections ne tiennent pas compte de 1’augmentation du nombre de coincidences-y dans les
milieux plus denses. Par exemple, la soustraction d’une distribution uniforme n’a pas le méme impact sur
une région sans activité si elle est composée d’eau, d’air ou de téflon (Buchholz et al. 2003). Cette étude
propose alors de pondérer la distribution du bruit de fond en ne soustrayant qu’un certain pourcentage de
cette distribution, et déterminer le meilleur compromis entre les différents tissus. Le pourcentage optimal
de pondération est spécifique au systeme TEP utilisé. Cependant ces techniques de correction par
soustraction sont insuffisantes pour récupérer le bon rapport signal sur bruit dans I’image et ’homogénéité

de la concentration radioactive.

1.3.5.2.3 Pendant la reconstruction

Afin d’estimer plus précisément la distribution des coincidences-y, des études se sont appuyées sur
les corrections de diffusé déja existantes.

Une méthode propose de corriger a la fois les coincidences-y et les coincidences diffusées par une
mesure au préalable de la fonction de dispersion ponctuelle (FDP) d’une source placée dans un fantdme et
déplacée sur tout le champ de vue (Walrand et al. 2003). Le sinogramme des coincidences vraies est dans
un premier temps reconstruit et corrigé de I’atténuation. Cette premiére image représentant la distribution
d’activité est convoluée avec les FDP pour chaque position de pixel dans I’image. Cette convolution
normalisée représentée sous la forme d’un sinogramme est soustraite du sinogramme des coincidences
vraies. Le nouveau sinogramme est reconstruit et la correction est appliquée itérativement sur chaque
nouvelle image reconstruite. Cette méthode converge rapidement et une itération est suffisante dans le cas
d’un patient. Elle requiert cependant une grande quantité de mesures des fonctions de réponse pour chaque

isotope.
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La modélisation Monte-Carlo d’une source uniforme de brome-76 dans des fantdmes cylindriques
de différentes tailles montre que la distribution spatiale des coincidences-y dépend de I’activité et de
I’atténuation des photons-y (Laforest & Liu 2009). Cette étude établit une correction similaire a la
correction des coincidences diffusées par modélisation analytique, basée sur I’atténuation des photons-y.

Leurs distributions spatiales est telles que:

I I
Ay, ) T e
did;

cC(po.2)=], dxdyd:  (136)

Figure 1-24 : lllustration de
I’estimation des coincidences-y
par modélisation analytique

ou A(X,y,z) est la distribution d’activité dans I’objet, L; et L, la distance parcourue par chaque photon
dans le volume atténuant, d; et d, la distance entre le point d’émission et les deux détecteurs et u(r) le
facteur d’atténuation de I’énergie prédominante dans les tissus mous. A(X,y,z) initiale est déterminee par
reconstruction 2DFBP des projections acquises, et est corrigées du diffusé, de Dl’atténuation et des

coincidences-y par soustraction d’un bruit de fond uniforme.

1.3.6  La profondeur d’interaction dans le cristal
1.3.6.1  Problématique

Lorsque le photon est détecté, il est impossible de déterminer la position exacte de son interaction
dans le volume du cristal. Le point d’interaction est alors considéré comme étant le centre du cristal
(figure 1-25, points verts). Cette incertitude appelée erreur de parallaxe engendre une dégradation de la

résolution spatiale, et celle ci est d’autant plus importante que I’on s’éloigne du centre du champ de vue.
Elle est évaluée par Ep=1x %, avec 1 la longueur des cristaux, d I’écart entre le point d’émission et

I’axe du tomographe et r le rayon de I’anneau de détection.
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Figure 1-25 : Illustration de I'erreur de parallaxe
1.3.6.2  Solutions

La seule solution pour diminuer la dégradation de la résolution Spatiale causée par I’erreur de
parallaxe est de déterminer la position d’interaction des photons dans les cristaux. Pour cela il existe deux
méthodes, le montage phoswich (phosphorescent sandwich) (Seidel et al. 2003) et le montage de deux

photodiodes a avalanches (PDA) de part et d’autre de chaque cristal (Saoudi et al. 1999).

1.3.6.2.1 Le montage phoswich

Cette technique repose sur la lecture par un seul photomultiplicateur d’un empilement de cristaux
de propriétés temporelles différentes. La localisation de I’interaction se fait alors par rapport a la forme de

I’impulsion, comme par exemple sur la mesure du temps de montée de 1’impulsion.

1.3.6.2.2 Le montage avec des PDA

Les PDA placées de chaque coté du cristal enregistrent I’intensité lumineuse aux extrémités. La
comparaison de ces deux signaux permet de déterminer la localisation de I’interaction. Les photodiodes

sont des €léments peu volumineux et les photons y les traversent sans interagir.
1.3.7  Ladiffusion dans le cristal

1.3.7.1  Problématique

Quand le photon interagit dans un cristal, son énergie est soit totalement déposée par effet
photoélectrique, soit partiellement par effet Compton. Dans ce dernier cas, le photon est diffusé et peut
traverser le cristal pour aller déposer le reste de son énergie dans le cristal voisin. Ce phénomene participe

a la dégradation de la résolution spatiale.
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Figure 1-26 : lllustration de I'erreur engendrée par la diffusion entre les cristaux

1.3.7.2  Solutions

Pour améliorer les performances (sensibilité et résolution spatiale) des caméras TEP, les
constructeurs développent des cristaux de plus en plus petits, augmentant ainsi la diffusion entre les
¢léments de détection. Une des solutions proposées pour résoudre ce probléme est d’ajouter de tres fines

couches de matériau réflecteur entre les cristaux (Levin et al. 1995) .

1.3.8  Lavariation de réponse des détecteurs

1.3.8.1 Problématique

Chaque couple de photons pouvant créer une LDR, n’a pas la méme probabilité d’étre détecté par
I’anneau de détection. Cette variation est due a de nombreux parametres intrinséques au systeme de
détection. Dans un bloc de détection relié a un PM, tous les cristaux de méme composition n’ont pas
strictement la méme efficacité de détection et le guide de lumiere ainsi que le gain du PM ne sont pas
parfaitement uniformes. A cela s’ajoute la variation dans la taille des cristaux, un alignement des ¢léments

de détection imparfait, des espaces morts entre les cristaux et une réponse temporelle variable.

1.3.8.2 Lanormalisation

La normalisation est la méthode de correction utilisée pour corriger la variation de réponse des
¢léments de détection. L’approche la plus simple est d’acquérir toutes les LDR provenant d’une source
uniforme répartie sur tout le champ de vue. La normalisation directe considére que le facteur de
normalisation pour une paire de détecteurs est proportionnel a I’inverse du nombre d’événements comptés
par ces detecteurs. Les sinogrammes sont normalisés par division de ces facteurs avant la reconstruction.
Cette approche nécessite une acquisition trés longue pour avoir une statistique satisfaisante, et suppose
une distribution radioactive parfaitement uniforme.

Une autre méthode plus précise s’appuie sur des techniques de réduction de variance et prend en

compte les composantes de la variation de la réponse. Ce modele considere que I’activité A;; contenue
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dans une LDR joignant le détecteur i de I’anneau de détection u au détecteur j de I’anneau v peut s’écrire

de la fagon suivante :

Dcalcule
A oc|T ———2 CA,.-TM .- n'm 1.37
uivj uivj diffusée ule mw uivj nuivj ( )
uivj

. . calculé . . ,
avec T, et Fyy, les taux de coincidences totales et fortuites, D,mj le taux de coincidences diffusées

estimées, CA,yj le facteur de correction de I’atténuation, TM,;,; le facteur de correction du temps mort et

77;;?6 et 775,13; les coefficients de normalisation des coincidences vraies et des coincidences diffusées
tels que:
Matsg. = EubosluiSuiin My (138)
et
Taiy = Eubosluny (1.39)

ou &, et &,; sont les efficacités de détection intrinseque des cristaux prenant en compte les variations

. . e s , tr ax , .
axiales et transaxiales, l‘uivj la différence de réponse temporelle, &,;,; et &,, des facteurs décrivant les

erreurs de positionnement des photons dépendant de leur angle d’incidence et 77, les erreurs

d’alignement des détecteurs.

.39 Letemps mort
1.3.9.1  Problématique

Le temps mort est le temps t nécessaire a chaque module de la chaine de détection pour analyser
et traiter un signal. Si un autre signal arrive pendant ce temps de traitement, celui ci n’est pas enregistré
par le module et I'information est perdue. Un module électronique peut étre non paralysable ou
paralysable (figure I-27). Dans le premier cas le module perd sa sensibilité aprés réception d’un premier
signal et si un événement arrive pendant le temps t, il n’est pas vu par le module. En revanche si le
module est paralysable, il garde tous les événements arrivant pendant le temps t, et pour chaque signal un

nouvel intervalle de temps est ouvert. Le temps de non lecture s’allonge alors progressivement.
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Figure 1-27 : Illustration de I’effet du temps mort sur un détecteur paralysable et non paralysable

L’effet du temps mort d’une chaine de détection s’observe en présence de forte activité dans le champ de

vue ce qui engendre une perte du nombre d’événements enregistrés (figure 1-28).

détecteur idéal

>

détecteur non paralysable

détecteur paralysable

taux d’événements en sorlie

—— _)
taux d'événements incidents

Figure 1-28 : Effet du temps mort sur le taux de comptage d’un détecteur paralysable et non paralysable

11 existe trois sources principales de perte d’information sur la chaine de détection d’une TEP.

La premicre est le temps d’intégration par le photomultiplicateur des charges créées par
I’interaction d’un photon avec le scintillateur. Si un photon arrive pendant 1’intégration d’un
préceédent photon, la totalité des charges collectées est sommée et un seul événement est
considéré avec une seule énergie et une seule position. Si la somme des énergies est trop
importante les événements sommés sont rejetés par le seuil haut de la fenétre en énergie. Si elle
est acceptée par la fenétre en énergie, un photon avec une énergie et une position erronées est
enregistré, c’est I’effet d’empilement.

La deuxiéme source de perte de comptage est due a la détection supplémentaire de fausses
coincidences, comme les coincidences fortuites ou les coincidences multiples.

Le taux de coincidences fortuites croit selon le carré de I’activité présente dans le tomographe
pendant que le taux de coincidences vraies augmente linéairement avec cette activité.

Les coincidences multiples sont la conséquence de la détection de plusieurs photons dans une
méme fenétre de coincidence. Un exemple de coincidence multiple est représenté dans la
figure 1-29 ou trois photons sont détectés dans la méme fenétre de coincidence dont deux

proviennent d’une méme annihilation.
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Figure 1-29 : Coincidences multiples

Un photon peut alors participer a deux LDR différentes. Avec une trés faible probabilité, il est
possible que trois photons provenant de trois lieux d’annihilation différents soient détectés en
méme temps. Enfin, la chaine de détection peut enregistrer deux photons lorsqu’un photon
interagit par diffusion Compton dans un cristal et qu’il dépose de 1’énergie dans deux cristaux
différents. Dans le cas d’isotopes « non-purs », ce nombre de coincidences multiples augmente
fortement.

= Enfin, lors du transfert des coincidences vers le module de stockage, il peut y avoir une perte

d’information due a une mémoire tampon trop faible.

1.3.9.2  Solutions
1.3.9.2.1 Correction du temps mort globale

La méthode la plus commune pour corriger le temps mort est de déterminer 1’équation analytique
reliant le taux d’événements en sortie m par rapport au taux d’événements entrant n. L’équation 1.40
définit cette relation dans le cas d’un systéme paralysable.

Pour un systéme non paralysable, la relation entre m et n est la suivante :

(1.41)

1.3.9.2.2 Correction des coincidences fortuites

Les corrections proposées par les constructeurs sont toutes basées sur la soustraction des
coincidences fortuites estimées. Les deux principales méthodes d’estimation utilisées sont 1’application
d’une formule analytique déterminée a partir du taux de photons détectés, et I’application d’une fenétre

temporelle décalée.
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L’estimation par rapport au taux de photons
Le taux de coincidences fortuites est estimé comme étant le taux de photons comptés par le détecteur 1

(N;) multiplié par le taux de photons comptés par le détecteur 2 (N,) et par T la largeur de la fenétre de

coincidence.

N,..=T-N,-N, (1.42)

fortuit

L’estimation par une ligne de retard
En parallele de la ligne de coincidence, une méme fenétre temporelle est ouverte mais décalée dans le

temps. Le retard est suffisamment important pour que deux événements détectés par cette ligne de retard
ne proviennent pas de la méme annihilation, et assez faible pour que I’activité du radioisotope soit
considérée comme constante. Cette méthode, la plus implémentée sur les systemes TEP donne une
distribution spatiale des événements fortuits. Cependant 1’augmentation du nombre de coincidences

enregistrées (coincidences totales + coincidences retardées) accroit 1’effet de saturation du systéme.

1.3.9.2.3 Correction des coincidences multiples

Les coincidences multiples contribuant a 1’augmentation de ’effet du temps mort, peuvent étre
toutes rejetées. Chaque systéme possede sa propre politique de rejet par rapport a 1’énergie et a la positon
de chacun des photons. Dans certains modéles de caméra toutes les coincidences multiples sont gardées

pour ne perdre aucune information.

1.3.10 L’effet de volume partiel
1.3.10.1 Problématique

L’effet de volume partiel (EVP) est la combinaison de deux phénomenes entrainant I’étalement et

la diminution de I’intensité de ’image d’une source radioactive.
= La premiére composante de I’EVP est la résolution spatiale limitée de I’ensemble du systéme de
détection. Cette contrainte est causée par le parcours du positon, la non colinéarité des photons
d’annihilation, par la taille des cristaux et leurs espacement (profondeur d’interaction et
diffusion entre les cristaux). La résolution spatiale peut étre modélisée par une fonction
gaussienne tridimensionnelle dont la convolution avec la distribution de 1’objet réel donne une

image floue de la distribution d’activité (figure I-30).
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Actual object Measured image

Figure 1-30 : Effet de la convolution gaussienne sur une source uniforme (Soret et al. 2007)

= [a deuxiéme origine de ’EVP est I’échantillonnage des images reconstruites. Un voxel ne peut

avoir qu’une seule valeur et ne peut pas tenir compte des variations d’activité dans cette région

(figure 1-31).
% B -
0 8 10 8K
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Figure 1-31 : Effet de I'échantillonnage sur une distribution d'activité (Soret et al. 2007)

Les conséquences de ’EVP sont une mauvaise estimation du volume et de la quantité d’activité présente
dans un organe ou une tumeur. L’activité est sous-estimée dans 1’objet alors que des valeurs positives
apparaissent en dehors de 1’objet, 1a ou il n’y a pas de fixation du radiotraceur. Les volumes sont
déformés, et la proximité de deux structures peut entrainer des effets de superpositions. L’EPV est

d’autant plus important que la taille de la source est petite.

1.3.10.2 Solutions

En dehors des corrections que 1’on peut appliquer directement sur chacun des phénoménes
physiques contribuant a I’EVP, des études sont menées sur une correction globale. 1l existe de nombreuses
approches pour corriger ’EVP mais aucune n’est encore disponible sur les logiciels des constructeurs.
Elles sont regroupées en deux catégories, les méthodes basées sur la correction des valeurs mesurées sur

I’image et les méthodes basées sur la correction des images avant ou pendant la reconstruction.

1.3.10.2.1  Correction sur les mesures

Ces méthodes reposent sur le calcul de coefficients de recouvrement (CR) (Hoffman et al. 1979).
Le CR correspond au rapport entre 1’activité mesurée dans une sphére aprés reconstruction par rapport a
I’activité réelle. Ce rapport est ensuite appliqué a la région d’intérét ou la tumeur est de méme taille et
avec le méme contraste que lors de la mesure du CR. Il faut donc calculer ces coefficients sur tout le

champ de vue, pour des tailles de sphéres et des valeurs de contraste différentes. Les CR sont spécifiques a
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chaque tomographe et sont différents pour chaque algorithme de reconstruction utilisé. 1l faut donc que la
forme de la tumeur soit connue par une imagerie anatomique et quelle soit de forme sphérique méme si
d’autres méthodes ont été développées pour prendre en compte des tumeurs non sphériques. Cette
approche est limitée car elle suppose une distribution uniforme de la tumeur et du bruit de fond, mais reste

la plus simple d’implémentation.

1.3.10.2.2  Correction dans le processus de reconstruction

La plupart de ces corrections s’appuient sur les données anatomiques. Les images anatomiques et
fonctionnelles sont recalées et chaque voxel de I’'image TEP est supposé correspondre a chaque voxel de
I’image anatomique de méme localisation. Une des solutions proposées est d’intégrer les informations
anatomiques dans le projecteur de la reconstruction MAP comme on 1’a déja vu pour la correction du
parcours du positon. Dans 1’étude (Baete et al. 2004) les images de cerveau obtenues par IRM sont
segmentées afin de différencier les différents tissus présents dans le cerveau (la matiére grise, la matiére
blanche et le liquide céphalo-rachidien). Chaque voxel de I’image représente alors la composition de la
matiere, et I’activité présente dans le voxel correspondant de I’image TEP y est associée. Cette correction
est sujette a deux erreurs principales, les incertitudes sur le recalage des images et la différence entre les

contours anatomiques et fonctionnels.

1.4  L’imagerie TEP du petit animal

1.4.1  Historique

L’imagerie TEP dédiée aux animaux a tout d’abord été développée pour 1’étude du systéme nerveux
central chez les grands singes (Fowler et al. 1989). Dans les années 1980, les études scientifiques se sont
tournées vers la compréhension de la biologie des mammiféres. Le modéle de génome le plus proche de
celui de I’homme étant la souris, il devint le principal modéle et représente maintenant 90% des modéles
mammiféres utilisés. La souris se reproduit rapidement, a une durée de vie courte et a un co(t plus faible
que d’autres modeles animaux (primate). En revanche, le cerveau de souris est trop petit pour pouvoir étre
étudié et le rat, avec un cerveau cing fois plus gros, a pris une place importante dans les neurosciences.
Les performances des TEP cliniques n’étant pas suffisantes pour 1’imagerie de petit volume, les
constructeurs ont adaptées les caméras pour les applications chez le petit animal. Le tableau suivant

récapitule I’évolution des géométries et des performances des TEP dédiées aux animaux.
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Détecteur Systéme résolutions
spatiale (mm)

cristal diametre au centre
NOM interne de champ de

amplificateur vue axial

I’anneau . .
(cm) | radiale | axiale

type | taille (mm®) | assemblage (cm)

SHR_2000 (2D)

primate PM sensible a
1990 BGO | 1,7x10x17 33x4 la position

Hamamatsu

ECAT-713 (2D)
primate
1990
CTI System Inc.

RAT PET (3D)
rat
1995
Hammersmith
Hospital+CTI
System Inc.

Sherbrooke PET
(2D)
petit animal
1995

UCLA Crump
Institute
microPET (3D) | LSO 2x2x10 8x8 PM 17,2 1,8 1,8 18
petit animal
2000

34,6 4,6 30 | 44

BGO | 3,5x6,25x30 6x8 PM 64 5,4 3,8 4,2

BGO | 3,5x5,95x30 8x7 PM 11,5 50 2,4 4,6

photodiode a

BGO 3x5x30 1x1 avalanche

31 10,5 2,1 31

Tableau I-4 ; Caractéristiques des premieres caméras TEP dédiées aux animaux

De nombreuses autres configurations ont été développées avec d’autres technologies de détection pour
améliorer la résolution spatiale et la sensibilité. L’évolution a été faite sur :
= e type des cristaux : Nal(Tl), couplage de deux types de cristaux GSO et LGSO, le YAP
(yttrium aluminium perovskite) ;
= |a taille des cristaux : le Massachussetts General Hospital a construit une TEP avec un seul
anneau de cristaux de 1x4,5x5 mm de dimensions permettant une résolution spatiale de 1,3 mm

mais une sensibilité de 0,08%.

1.4.2  Les innovations technologiques

La volonté d’étudier des structures de plus en plus petites avec une sensibilité plus élevée nécessite
le développement de nouveaux systemes de détection avec de nouvelles géométries, de nouveaux types de

cristaux et de détecteurs.
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1.4.2.1  Arrangement géométrique des détecteurs

La plupart des détecteurs proposés par les constructeurs sont des détecteurs rectangulaires
arrangés en forme cylindrique. La taille de plus en plus petite des cristaux permet de recouvrir une surface
importante du cylindre de détection mais pas entiérement. Les espaces entre les cristaux notamment en
arriere du cristal entrainent la perte d’informations. Une configuration rectangulaire de quatre blocs avec
un recouvrement au niveau des coins permettrait d’augmenter la sensibilité a 19% (Habte et al. 2007) par

rapport @ 10% actuellement.

1.4.2.2  Amélioration du bloc de détection

Pour améliorer la surface de détection effective du cristal par rapport a la surface totale de
détection, les cristaux présentent des tailles de plus en plus petites. Cependant, un cristal de petite taille
perd en efficacité de transmission de la lumiere au PM, et d’autant plus si la distance entre la face d’entrée
est le PM est longue. Une nouvelle approche consiste a lire le cristal non plus en bout mais sur toute sa
longueur en placant des détecteurs trés fins entre chaque cristal. L’efficacité de détection est plus
importante et indépendante de la longueur du cristal (Levin 2002).

Cette approche présente un autre avantage, celui de déterminer avec plus de précision le lieu de
I’interaction du photon dans le cristal et ainsi d’améliorer la résolution spatiale. Les systémes actuels ne
permettent pas de déterminer la position de I’interaction dans la profondeur du cristal. Avec cette nouvelle
géométrie, il est alors possible de définir le premier point d’interaction dans le cristal et ainsi différencier
les photons diffusés dans le cristal de ceux diffusés dans le milieu imagé.

Une alternative pour diminuer la résolution spatiale est de remplacer ’ensemble cristal
photomultiplicateur par des semi-conducteurs comme le tellurure de zinc-cadmium (CZT). Le photon
interagit directement avec le semi-conducteur ot le nombre de charges créées est bien supérieur a celui
d’un cristal. La résolution en énergie est meilleure, d’ou la possibilité de diminuer les fenétres en énergie
autour du pic de 511 keV, et ainsi éliminer plus de coincidences diffusées et fortuites. La résolution
spatiale intrinseque du détecteur est ainsi améliorée car les charges collectées au point d’interaction sont

canalisées par le champ électrique.

1.4.2.3 La multimodalité

L’intérét de combiner a la fois les données anatomiques et fonctionnelles a été reconnu dans le
cadre des études précliniques comme pour les applications cliniques. Le principal défi de la multimodalité
est le recalage des images, plus complexe en imagerie préclinique pour laquelle les volumes étudiés sont
de I’ordre du millimétre. La TEP peut étre combinée avec 1’imagerie TDM, IRM ou optique.

Le développement ces derniéres années d’algorithmes de recalage pour des images acquises sur des

systémes d’imagerie non couplés n’est pas encore satisfaisant (Levin & Zaidi 2007). Le recalage des
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images est basé sur des transformations rigides, ou non rigides pour prendre en compte la déformation des
organes. Les difficultés rencontrées lors du développement d’algorithmes a conduit a la fabrication
comme pour la clinique de systeme bimodaux TEP/TDM, TEP/IRM et méme trimodaux comme le
TEMP/TEP/TDM. L’ajout de I’imagerie TDM se fait par 1’addition d’un anneau a la suite de 1’anneau
TEP. La multimodalité TEP/IRM présente de nombreux défis technologiques. Le champ magnétique et les
ondes radiofréquences nécessaires a I’IRM ne sont pas compatibles avec I'utilisation d’un PM pour la
TEP. De plus, ce champ magnétique doit étre trés uniforme et trés stable pour 1’obtention d’une image
sans artefact. Les photons de scintillation et I’électronique perturbent le champ magnétique et entrainent
I’apparition d’artefacts sur I’image IRM. De nombreuses équipes travaillent sur la combinaison de ces
deux systémes d’imagerie en développant de nouvelles géométries de détection pour répondre aux

précédentes contraintes.

1.5 Conclusion

Les principes et les limites de la tomographie par émission de positons ont été exposés dans ce
premier chapitre. Les performances d’une caméra TEP, dédiée au petit animal, définies dans cette
premiére partie permettent d’évaluer les limites d’une caméra. La réponse de chaque caméra a la présence
d’un isotope radioactif peut ainsi étre déterminée comme I’influence de chaque phénomene limitant la
quantification. Le chapitre suivant évalue les performances de la caméra TEP Inveon de Siemens pour le
fluor-18 et pour un isotope « non pur », I’iode-124.
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CHAPITRE Il : OPTIMISATION DES PARAMETRES D’ACQUISITION
POUR L’IMAGERIE A L’IODE-124 AVEC LA CAMERA TEP INVEON

11.1 Introduction

L’iode-124 est un isotope dont les propriétés physiques influent fortement sur la qualité des
images. L’énergie élevée des positons émis par I’iode-124 engendre un parcours moyen du positon avant
son annihilation de 3 mm dans I’eau, entrainant une dégradation importante de la résolution spatiale dans
I’image. De plus, cet isotope émet 46% de photons d’annihilation de 511 keV accompagnés de 62,9% de
photons de 602 keV. Ces photons-y peuvent étre détectés et former des coincidences-y, créant un bruit de
fond dans I’image et augmentant les effets de temps mort. Des études proposent des techniques de
correction plus ou moins complexes, développées dans le chapitre précédent. La premiére étape consiste a
déterminer les paramétres d’acquisition (fenétre en énergie) les plus adaptés afin d’éliminer une premiére
fraction de ces coincidences. Dans la majorité des études expérimentales ou de modélisation publiées en
imagerie clinique ou en imagerie préclinique, le parametre utilisé pour déterminer la fenétre en énergie
optimale est le NECR (Lubberink et al. 2006), (Gregory et al. 2009), (Bao et al. 2005), (Yao et al. 2005),
(Vandenberghe 2006). Ce chapitre présente 1’optimisation de la fenétre en énergie et de la fenétre de
coincidence pour des acquisitions faites avec 1I’Inveon, en utilisant a la fois le NECR et les performances
recommandées par la norme NEMA NU-4 2008. L’influence des parameétres d’acquisition optimisés avec
le NECR est évaluée sur la résolution spatiale, la sensibilité¢ et la quantification de I’activité dans le
fantome d’appréciation de la qualité d’image. La précision des corrections d’atténuation et de diffuseé
proposées par le logiciel d’acquisition de I’'Inveon sont évaluées pour 1’iode-124 en comparaison du
fluor-18.

I1.2 Lacaméra TEP Inveon de Siemens

La caméra Inveon est la derniére génération de TEP pour le petit animal produite par Siemens.
C’est une caméra 3D dont le champ de vue axial de 12,7 cm et transaxial de 10 cm permet de faire en un
seul pas de lit I’acquisition d’une souris corps entier. L’anneau de détection est composé de 4 anneaux de

16 blocs de scintillateurs LSO. La figure 11-1 représente la chaine de détection de 1’Inveon.
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Figure I1-1 : Schéma de détection de I'Inveon

Chaque bloc est constitué d’une matrice de 20x20 cristaux (figure 11-1 (1)), et est couplé a un seul
photomultiplicateur sensible a la position, un Hamamatsu R89000 C12 (figure 1I-1 (2)). Ce PM est
composé d’une grille de 6x6 canaux de dynodes. Un systéme innovant de guide de lumiere permet de
coupler la matrice de cristaux au PM avec un minimum de perte d’événements (Mintzer & Siegel 2007).
Tous les signaux enregistrés par le PM sont multiplexés en 4 sorties et sont dirigés vers un module
regroupant un discriminateur a fraction constante (DFC) et un convertisseur temps numérique (CTN)
(Atkins et al. 2006) (figure 11-1 (3)). Le DFC est un module électronique pourvu de deux fonctionnalités,
I’¢élimination du bruit de fond par la discrimination en énergie avec un seuil bas (135 keV dans la cas de
I’Inveon), et la détermination du temps zéro de I’impulsion (figure II-2). Il n’est pas aisé de définir le
temps zéro d’impulsions dont les amplitudes sont variables. Il est possible de définir le temps zéro pour
une valeur fixée au préalable (figure 11-2 a) mais indépendante de 1’amplitude de I’impulsion. Cette

solution n’étant pas optimale, la méthode utilisée par le DFC détermine le temps zéro par rapport a une
fraction de I’amplitude du signal (figure I1-2 b).

‘I
\ / // o ~
/ N\

f ’ N\ [ ¢ \\
\ \ [/ U\
,,'/' \"\.v \ / ‘\"*'»,_
T t

Figure 11-2 : Illustration du fonctionnement du discriminateur a fraction constante

Le CTN convertit ensuite I’intervalle de temps entre le temps zéro de I’impulsion et I’horloge de référence
de la TEP, en valeur numérique.
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Chaque signal est ensuite discrétisé en 16 échantillons par un convertisseur analogique numérique
(figure 11-1 (4)). L’énergie déposée par le photon correspondant a ce signal est égale a la valeur maximale
du pic moins la valeur de la ligne de base (figure 11-3) (McFarland et al. 2007). La valeur du pic de
I’impulsion est définie comme la valeur moyenne entre les deux valeurs maximales autour du pic. Cette

méthode permet d’obtenir une meilleure résolution en énergie et d’éliminer les effets d’empilement.

ADC Sampling of PMT Shaped Puise

N, +N,
NeT  Ned Peak = St
' (N N i N
$ l ' Baseline_ = -2 !
/ \ 2
Puise Pesk | PulseEnergy = Peak — Baseline,

Puise Baselne l ! ‘

L ” I' ' - »
AN i ""L"-}——-{

Amplitude

Tme —

Figure 11-3 : Calcul de I'énergie de I’impulsion (McFarland et al. 2007)

Les 4 sorties du convertisseur analogique numérique sont ensuite envoyées vers le module de mise en
coincidence de 1’Inveon. Les 4 blocs alignés dans I’axe axial de la caméra sont lus par un méme module
(figure 11-1 (5)). Les coordonnées X et Y ainsi que 1’énergie totale des photons détectés sont calculées et
corrigées par la table de positionnement et d’efficacité des cristaux (Dongming et al. 2006). La deuxieme
fenétre en énergie définie par 1’utilisateur est ensuite appliquée et les informations concernant le photon
détecté sont envoyées aux autres modules de détection. Jusqu’a cette étape, les événements comptabilisés
seront appelés singles dans la suite du manuscrit. Pour chaque single, une fenétre temporelle est ouverte et
si un autre single est enregistré pendant ce laps de temps, ils sont considérés comme provenant de la méme
annihilation. Les coincidences enregistrées sont enfin stockées dans un module final avec 1’information
sur I’énergie, la position et le temps de chacun des photons. L’implémentation de cette architecture
appelée QuickSilver™ permet a I’Inveon d’étre un systéme de haute résolution avec une résolution
temporelle de 1,22 ns et une résolution en énergie de 14%. Le circuit de lecture des signaux évite la perte

de donnée et diminue le temps mort de 1’électronique.

Le tableau II-1 résume les caractéristiques de la caméra Inveon comparée aux autres TEP proposées

actuellement par les constructeurs.
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Focus 120 (J. S. | Focus 220 (Tai et Vista SySterI“ MOSAIC |
Kim et al. 2007) al. 2005) Inveon (Wang et al. (Huisman et al.
NOM 2006) 2007)
Siemens Siemens Siemens GE Healthcare Philips
LYSO (40ns)
type LSO LSO LSO GSO (60ns) GSO
I
2
|-
w| G . 3 1,45x1,45x7
§ taille (mm?) 1,5x1,5x10 1,51x1,51x10 1,59x1,59x10 1.45x1 45x8 2x2x10
b
iS! assemblage 12x12 12x12 2020 13x13
PM sensibleala | PMsensibleala | PM sensible a la
amplificateur position couplé position couplé position couplé v PM
par fibre optique | par fibre optique | par fibre optique
nb d',anneau de 4 4 4 2 1
détecteur
dlarlnetre interne de 12 29 12 8 21
E I'anneau (cm)
2 nb de détecteur 96 168 64 36 288
>
@ nb de cristaux 13 824 24192 25 600 12 168 14 456
FOV axial 7,6 7,6 12,7 4.8 11,9
€m) | transaxial 10,0 19,0 10,0 6,7 14,4

Tableau I1-1 : Caractéristiques de quelques TEP précliniques actuelles

Le logiciel d’acquisition de 1I’ITnveon propose un algorithme 3D pour calculer les sinogrammes, un
rééchantillonnage FORE ou SSRB et les algorithmes de reconstruction 2DFBP, 2DOSEM, 3DRP
(3D Reprojection) et 3DOSEM/MAP. Les coincidences fortuites sont estimées par une fenétre a retard.
On appellera I’estimation des coincidences fortuites, les coincidences delays. Les coincidences diffusées
sont corrigées par la méthode de modélisation analytique Single Scatter Simulation (SSS) (Watson 2000).
La correction d’atténuation est réalisée par une acquisition tomodensitométrique avec le TDM couplé a la
TEP. Pour toutes les corrections d’atténuation, les parametres du tube a rayon X sont de 80 kV et de

500 pA. Le tube RX fait une rotation de 220 degrés et acquiert 121 projections.

1.3 Le taux de comptage
11.3.1 Meéthode

Pour déterminer la zone de réponse linéaire du systéme, pour laquelle le temps mort n’a pas encore

d’effet, le NECR est mesuré pour plusieurs valeurs d’activité. Ce paramétre est évalué selon la norme

-50 -



Chapitre Il : Optimisation des paramétres d’acquisition pour ’imagerie a I’iode-124 avec la caméra TEP Inveon

NEMA NU-4 2008 pour les deux configurations utilisées en imagerie du petit animal, le rat et la souris.
Les deux fantdmes rat et souris sont constitués d’un cylindre de polyéthyléne dans lequel peut étre insérer

une source linéaire décentrée parallélement a 1’axe du cylindre (figure 11-4).

rat: L=15 cm, D=5 cm, e=1,75 cm
souris: L=7 cm, D=2,5cm, e=1 cm

Figure 11-4 : Fantdme pour mesurer le NECR

Toutes les coincidences sont calculées a partir du sinogramme rééchantillonné en SSRB (span de 3 et RD
de 79). Pour I’Inveon, ce sinogramme est divisé en deux jeux de sinogrammes, 1’un comprenant toutes les
coincidences et le deuxiéme les coincidences delays. Tous les pixels localisés au dela de 8 mm du bord du
fantdme sont mis a zéro. Pour chaque projection du premier jeu de coincidences, le pixel maximal est
déterminé et I’ensemble de la projection est translaté tel que le pixel maximal soit aligné sur le centre du
sinogramme. La translation de chaque projection est enregistrée et le réalignement est appliqué sur les
projections du deuxieéme jeu de coincidence correspondant. Un profil est ensuite tracé sur la somme des
projections pour chaque coupe de chaque jeu de sinogrammes. Sur le profil du premier jeu de
sinogrammes, la valeur des points placés a = 7 mm du pixel maximal est calculée par une interpolation
linéaire. La valeur moyenne de ces deux points multipliée par le nombre de pixels compris dans la bande
[£ 7 mm centrés sur le pixel maximal], plus I’ensemble des événements situés en dehors de cette bande
représentent les coincidences diffusées et les coincidences fortuites (figure 11-5).

pixel maximal

\ coincidences
! vraies

..,—' co'n'ncidenoes“\_‘
o diffusées el fortuites *—e.

- " 9 -

W T e -
- o ® *coincidences retardées” =

1°7 jeu de coincidences 2%me jey de coincidences

Figure 11-5 : Profils de la somme des projections pour chaque coupe du sinogramme pour le calcul du NEC

Pour chaque coupe, le taux de coincidences vraies (T.,;) est défini comme le taux de coincidences total

moins le taux de ’ensemble des coincidences diffusées et des coincidences fortuites. Le taux de
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coincidences fortuites (Tinuit) €St estimé par le taux de coincidences delays du deuxiéme jeu de
sinogrammes. Le taux de coincidences diffusées (Tifruse) €St €gal a:
T - Tﬁ)rtuit - Ti'nt (21)

diffusé - T;;ml(l” Jeu) ~ Yvraie
avec Ti le taux de coincidences intrinséques au systéme di au lutétium-176 présent dans les cristaux de

LSO.
Les taux de coincidences Tyraies Trorwit €t Taiiuse SONt SOMMES sur toutes les coupes et le NECR est calculé

sur I’ensemble des coupes. Le NECR est calculé pour plusieurs valeurs d’activité.

Pour I’iode-124, quelques adaptations des calculs ont été apportées pour différencier les
coincidences diffusées des coincidences-y. Pour calculer le taux de coincidences-y (7;), le deuxieme jeu

du sinogramme est soustrait au premier pour ne garder que 1’ensemble des coincidences vraies, des

coincidences diffusées et des coincidences-y. Avant la mise a zéro des pixels au dela des bords du
fantdme, Ty est estimé par une distribution uniforme ajustée sur le profil de la somme des projections

pour chaque coupe. Ce taux est déterminé par la valeur moyenne des 20 pixels en bord du sinogramme a
gauche et a droite (10 a droite + 10 a gauche), multipliée par le nombre de pixels a I’intérieur de la bande

non nulle du sinogramme (Lubberink et al. 2006) (figure 11-6).

f \ coincidences
| | vraias
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coincidences-y
Figure 11-6 : Tllustration de I’estimation des coincidences-y pour le calcul du NECR

Les coincidences vraies et fortuites sont déterminées comme pour le fluor-18 et le NECR est égal & :

2
NECR = (o) (2.2)

total (1°" jeu)
Dans le cas de I’iode-124, le taux de coincidences diffusées est égal a :
T T7-T

Tdiﬁitsé = T;Omz(lef Jeu) T;/raie L fortuir — Ly int (2.3)
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Pour les deux isotopes, la fraction de coincidences diffusées est calculée sur les faibles activités pour
lesquelles le taux de coincidences fortuites représente moins de 1% des coincidences vraies. La fraction de
coincidences diffusées (FD) est égale a :

T, diffusé
FD = P (2.4)

vraie diffusé

Pour I’iode-124, un paramétre supplémentaire est calculé pour évaluer la proportion de coincidences-y,
soit la fraction de coincidences-y (FCy) telle que :

T

FCH%)= r
) Tie+ Tugus + T, (2:5)

vraie

Les fantdmes rat et souris sont remplis d’iode-124 ou de fluor-18 avec une activité de départ de
200 MBgq. L’activité a été mesurée avec un activimétre calibré avec la valeur de ’activité donnée par le
fournisseur de radioactivité, précise a 10% pour les deux isotopes. Dans un premier temps la fenétre en
énergie optimale est évaluée pour les deux fantdmes rat et souris. Le NECR est mesuré pour différents
seuils haut et bas de la fenétre en énergie. Tout d’abord le seuil bas est fixé a 350 keV et le seuil haut
augmente par pas de 10 keV. Le seuil haut optimal est défini lorsque le NECR est maximal. Ensuite le
seuil haut est fixé a cette valeur et le seuil bas varie par pas de 10 keV. Le seuil bas optimal est déterminé
de la méme facon que le seuil haut. Ces mesures sont faites pour des valeurs d’activité élevées pour
lesquelles le taux de comptage forme un plateau sous ’effet du temps mort (environ 130 MBq), afin que
les variations du NECR ne soient dépendantes que du changement de la valeur des seuils haut et bas de la
fenétre en énergie.
Le NECR est ensuite calculé sur toute la gamme d’activité pour différents parametres d’acquisition :

= pour comparer la réponse du systeme a 1’utilisation de I’iode-124 et du fluor-18, une fenétre en

énergie de 250-750 keV avec une fenétre de coincidence de 4,7 ns ont été utilisées ;
» dans le cas de I’iode-124, les fenétres en énergie optimisées pour chaque fantdme sont utilisées.
Ces fenétres en énergie sont combinées avec deux fenétres de coincidences de 2,8 ns et 4,7 ns.

Dans la suite du manuscrit les combinaisons de fenétre en énergie et de coincidence seront notées :
[fenétre en énergie ; fenétre de coincidence].
Les mesures pour le fluor-18 sont réalisées toutes les 40 min pendant 10 min jusqu’a une activité de
1 MBq. Pour I’iode-124, les mesures sont faites sur 10 min pour les activités allant de 200 MBq a
10 MBq. Le temps d’acquisition est ensuite rallongé a 15 min pour les activités plus faibles. Les
acquisitions a I’iode-124 sont réalisées deux fois par jour jusqu’aux activités de I’ordre de 80 MBq, puis
tous les jours jusqu’a 20 MBq et enfin tous les deux jours jusqu’a 1 MBq.
Tint est mesuré dans les mémes conditions d’acquisition, avec le fantome rat et le fantdme souris placés

sous la caméra sans activité et pour une durée d’acquisition de 10h.
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11.3.2 Reésultats
11.3.2.1 Optimisation de la fenétre en énergie

Le NECR a été maximisé pour un seuil haut a 550 keV pour le fantdme rat, et a 590 keV pour le

fantdme souris (figure 11-7).
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Figure 11-7 : Variation du NECR avec la variation du seuil haut de la fenétre en énergie (seuil bas fixé & 350 keV)

Un seuil bas optimal a 390 keV a été déterminé pour le fantdme rat (figure 11-8). Dans le cas du fantbme

souris, le NECR ne présente pas de maximum avec la variation du seuil bas en énergie.
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Figure 11-8 : Variation du NECR avec la variation du seuil bas de la fenétre en énergie (seuil bas fixé au seuil optimal
déterminé pour chaque fantdme)

Par conséquent, la fenétre en énergie optimale pour le rat est 390-550 keV et deux fenétres en énergie sont

choisies pour la souris, une large de 250-590 keV et une étroite de 400-590 keV.
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11.3.2.2 Comparaison des taux de comptage de I’iode-124 et du fluor-18

La figure 11-9 représente la somme des projections alignées d’une coupe des sinogrammes acquis
pour le fantome rat (A) et pour le fantéme souris (B), remplis avec de ’iode-124 et du fluor-18 et pour une
acquisition [250-750 keV ; 4,7 ns]. Ces profils mettent bien en évidence la présence des coincidences-y

avec une proportion bien plus importante pour le fantdme rat.
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Figure 11-9 : Somme des projections pour les sinogrammes du rat (A) et de la souris (B) acquis avec de I’iode-124 et
du fluor-18

Ce premier graphique donne un apergu de I’impact des photons-y pour 1’acquisition d’objet diffusant
comme le fantdme rat. Cet effet diminue de fagon importante lorsque la taille de I’objet est plus petite
comme pour la souris. Ces résultats mettent également en évidence 1’augmentation des coincidences
diffusées totales avec la présence de coincidences-y diffusées. Pour les basses activités dans la région de
linéarité ou le temps mort n’a pas d’effet, le taux de coincidences vraies de 1’iode-124 est 81% plus faible
que pour le fluor-18, quel que soit le fantbme choisi et pour [250-750 keV ; 4,7 ns]. Or la probabilité
d’émission des positons de 1’iode-124 est 75,7% plus faible que celle du fluor-18. On peut donc estimer
qu’environ 5% des coincidences vraies sont des coincidences-y.

Les valeurs représentatives de la courbe NECR sont la valeur du maximum et la valeur de
I’activité correspondante. Pour un fantdme rat rempli de fluor-18, le NECR présente un pic de 790 kcps a
93 MBq alors que pour 1’iode-124, le NECR ne présente pas de pic dans la région des activités étudiées.
Le plateau NECR de I’iode-124 est d’environ 115 MBq (125 kcps) pour le fantdme rat. Le plateau du
NECR est 80 % plus faible que pour le fluor-18 (figure 11-10). Pour le fantdme souris la zone de saturation

n’a pas été atteinte sur la gamme d’activité étudiée.
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Figure 11-10 : Courbe NECR pour les fantdmes rat et souris remplis avec de 1’iode-124 et du fluor-18 pour une
acquisition [250-750 keV ; 4,7 ns]

La courbe NECR montre bien I’impact du temps mort et de I’empilement sur les hautes activités avec une

saturation plus rapide de I’électronique de détection lorsque les fantdmes sont remplis d’iode-124. Il est

donc nécessaire de supprimer le plus possible de coincidences-y lors de I’acquisition, méme si le temps

mort a un effet déja tres important sur les singles avant la discrimination en énergie.

11.3.2.3 Taux de comptage spécifique a l’iode-124

La fenétre en énergie optimale n’a pas pu étre évaluée précisément pour le fantdme souris avec la

maximisation du NECR sur les hautes activités. Une étude sur une large gamme d’activité peut apporter

une réponse pour le choix de la fenétre en énergie. La figure 11-11 montre la variation du NECR pour le

fantdme souris (A) et le fantdme rat (B) pour une fenétre en énergie large (250-590 keV pour la souris et
250-550 keV pour le rat) et une fenétre étroite (400-590 keV pour la souris et 390-550 keV pour le rat),

comparées a une fenétre standard de 250-750 keV.
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Figure 11-11 : NECR des fantomes souris (A) et rat (B) remplis avec de 1’iode-124
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Les parametres les plus adaptés sont ceux pour lesquels le NECR est maximum. Pour les activités de

I’ordre de 150 MBq, la combinaison [250-590 keV ; 2,8 ns] est optimale pour le fantbme souris. La

combinaison [250-550 keV ; 2,8 ns] est la plus adaptée pour le fantdme rat mais présente un plateau

NECR seulement supérieur de 1% a celui mesuré pour les paramétres [390-550 keV ; 2,8 ns]. Dans le

domaine des activités utilisées en imagerie préclinique soit environ 5 MBq (figure 11-12), la fenétre de

coincidence n’a pas d’impact sur le taux de comptage. La fenétre en énergie optimale est toujours

250-590 keV pour la souris. Pour le fantdme rat, il n’y a presque plus de différence entre les deux fenétres

en énergie avec une préférence pour la fenétre large de 250-550 keV.
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Figure 11-12 : NECR des fantdmes rat et souris remplis avec de 1’iode-124 pour les faibles activités

La mesure du taux de comptage ne met pas en évidence de fenétre de coincidence plus adaptée que 1’autre.

Le tableau I1-2 résume les valeurs trouvées pour la fraction de coincidences diffusées (FD) et la fraction

de coincidences-y (FCy).

fantdbme  fenétre en énergie cﬁgg{jeegge FD (%) FCy (%)
250-750 keV 4,7ns 32,2 30,6
250-550 keV 4,7ns 28,3 21,1
rat 2,8ns 28,0 20,3
390-550 keV 4,7ns 18,9 91
2,8ns 18,7 8,6
250-750 keV 4,7ns 17,2 21,7
250-590 keV 4,7ns 16,0 17,2
souris 2,8ns 16,2 16,1
400-590 keV 4,7ns 13,6 9,2
2,8 ns 13,7 8,5

Tableau I1-2 : Fraction de coincidences diffusées (FD) et fraction de coincidences-y (FC) pour les fantdmes rat et

souris remplis a I’iode-124
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Les résultats montrent que la fenétre de coincidence a un léger impact sur la fraction de
coincidences-y. Une fenétre de 2,8 ns permet de diminuer le nombre de coincidences-y par rapport a une
fenétre de 4,7 ns, dans tous les cas de fenétre en énergie. Le rétrécissement de la fenétre de coincidence ne
permet pas de diminuer la fraction de coincidences diffusées.

L’application d’un seuil haut de 550 keV pour le rat et de 590 keV pour la souris, permet de
diminuer la proportion des coincidences-y par rapport a un seuil de 750 keV (de 30,6% a 21,1% pour le
rat, de 21,7% a 17,2% pour la souris). Mais la différence entre la fraction de coincidences-y calculée pour
le rat et la souris démontre qu’il est difficile de différencier les coincidences-y, des coincidences-y
diffusées et des coincidences diffusées, avec la méthode d’estimation des coincidences-y par une
distribution uniforme. La diminution de la fraction de coincidences diffusées lors de 1’utilisation d’un seuil
haut de 590 keV pour la souris et de 550 keV pour le rat a la place de 750 keV, confirme le fait que
I’estimation des coincidences-y par une distribution uniforme n’est pas optimale. L’acquisition avec une
fenétre en énergie plus étroite (390-550 keV pour le rat et 400-590 keV pour la souris) réduit d’un facteur
3,3 pour le rat et d’un facteur 2,3 pour la souris, la fraction de coincidences-y, par rapport a une fenétre
large de 250-750 keV. De méme la fraction de coincidences diffusées est diminuée d’un facteur 1,7 pour
le rat et de 1,3 pour la souris. Du point de vue des fractions de coincidences diffusées et de coincidences-y,
la combinaison [390-550 keV; 2,8 ns] est optimale pour le fantbme rat et la combinaison

[400-590 keV ; 2,8 ns] est plus adaptée pour le fantdme souris.

11.3.3 Discussion

Les résultats obtenus pour la détermination de la fenétre en énergie optimale montrent que
1I’optimisation par le NECR n’est pas suffisante dans le cadre de I’imagerie du petit animal, alors qu’elle
s’avere robuste pour la TEP clinique.

Dans la gamme des basses activités, le NECR est plus élevé pour une large fenétre en énergie
(250-590 keV pour la souris et de 250-550 keV pour le rat) mais trés faiblement en comparaison de la
diminution des fractions de coincidences diffusées et de coincidences-y avec une fenétre étroite
(400-590 keV pour la souris et de 390-550 keV pour le rat). Il est donc préférable au regard de ces
résultats d’appliquer une fenétre en énergie étroite. L utilisation d’une fenétre de coincidence de 2,8 ns
permet de diminuer la proportion des coincidences-y mais n’a pas d’effet sur le NECR. Les conclusions
sur les résultats obtenus a basse activité ne sont pas en accord avec les courbes NECR calculées sur les
hautes activités. La détermination des seuils hauts et bas par la maximisation du NECR permet de définir
une valeur mais n’établit pas la fenétre en énergie optimale pour les basses activités.

L’estimation des coincidences-y par une distribution uniforme ajustée sur les queues de distribution

n’est pas parfaite. En effet, si cette méthode est appliquée sur les sinogrammes acquis avec le fluor-18, la
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fraction de coincidences-y est estimée a 3% pour le rat et la souris. Ces fausses coincidences-y sont en
réalité des coincidences diffusées par le systeme de détection localisées en bord du sinogramme
(Yongfeng & Cherry 2006). L’estimation par une distribution uniforme surestime donc le taux de

coincidences-y et sous-estime le taux de coincidences diffusées.

114 Lasensibilité
11.4.1 Méthode

La norme NEMA NU 4-2008 préconise 1’utilisation d’une source de sodium-22, dont les propriétés
physiques sont proches de celles du fluor-18, pour mesurer la sensibilité. Mais pour comparer la sensibilité
du systéme au fluor-18 et a I’iode-124 cette méthode ne peut étre appliquée. La mesure des sensibilités a
donc été évaluée avec une micro sphere de 250 uL remplie de 8 MBq d’iode-124 ou de 7,5 MBq de
fluor-18. Les données acquises sont reconstruites en 3D avec un span de 3 et un RD de 79. Le nombre de
coincidences vraies est relevé sur les fichiers d’en-téte accompagnant les sinogrammes. Cette valeur
représente le nombre de coincidences vraies apreés la réorganisation du sinogramme. Une mesure du bruit
de fond est réalisée avec la sphére sans activité pendant 10h. Le nombre de coincidences intrinseques est
également relevé sur le fichier d’en-téte du sinogramme. La sensibilité et la sensibilité absolue sont
mesurées sur tout le champ de vue pour les combinaisons de paramétres suivants :

= [250-750 keV ; 4,7 ns] pour la comparaison de 1’iode-124 avec le fluor-18 ;

= [250-590 keV ; 2,8 ns], [250-590 keV ; 4,7 ns], [400-590 keV ; 2,8 ns] et [400-590 keV ; 4,7 ns]

pour I’iode-124.

11.4.2 Resultats et discussion
11.4.2.1  Comparaison des sensibilités de I’iode-124 et du fluor-18

Pour une combinaison [250-750 keV ; 4,7 ns], la sensibilité au centre du champ de vue est de
19,8 cps.MBq™ pour I’iode-124, soit 72,8% plus faible que pour le fluor-18, pour lequel la sensibilité est
de 72,9 cps.MBq™. La mesure des sensibilités absolues permet de comparer le nombre de coincidences
vraies détectées par positon émis. La différence entre les sensibilités absolues, de 8,7% pour I’iode-124 et
de 7,5% pour le fluor-18, met en avant I’effet des coincidences-y. La figure 11-13 représente la variation de

la sensibilité de 1’iode-124 et du fluor-18 sur tout le champ de vue.
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Figure 11-13 : Variation de la sensibilité le long de I'axe radial (A) et axial (B)
11.4.2.2 La sensibilité de ’iode-124

La sensibilité et la sensibilité absolue pour 1’iode-124 au centre du champ de vue sont résumées

dans le tableau suivant.

fenétre en fenétre de sensibilité¢  sensibilité
énergie (keV) coincidence (ns) | absolue (%) (cps/MBQ)

400-590 2,8 4,49 10,20
4,7 4,63 10,51
250-590 2,8 7,14 16,21
4,7 7,53 17,10

Tableau 11-3 : Sensibilité et sensibilité absolue au centre du champ de vue pour 1’iode-124

L’ouverture de la fenétre de coincidence de 2 ns n’a que tres peu d’impact sur la sensibilité du systéme. La
fenétre en énergie de 250-590 keV permet d’augmenter la sensibilité de 60% par rapport a une fenétre de
400-590 keV.

1.5 La résolution spatiale

11.5.1 Méthode

Pour les mémes raisons que pour la mesure de la sensibilité, la résolution spatiale n’est pas mesurée
selon les recommandations faites dans la norme NEMA NU-4 2008, qui préconise 1’utilisation d’une
source de sodium-22. La résolution spatiale est mesurée avec une source linéaire de 0,5 mm de diamétre
interne et de 1,0 mm de diamétre externe est remplie d’environ 10 MBq d’iode-124 ou de fluor-18. Pour

cette activité la perte de coincidences due au temps mort est inférieure a 5% du taux de coincidences
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vraies et le taux de coincidences fortuites est inférieur a 5%. Pour la mesure des résolutions spatiales
radiale et tangentielle, la source est positionnée selon I’axe axial au centre du champ de vue et est déplacée
selon I’axe radial de 0 a 4 cm. La largeur a mi-hauteur (LMH) est déterminée sur le profil tracé sur
I’image reconstruite. La LMH est calculée par interpolation linaire entre la valeur des deux pixels
entourant la valeur de la mi-hauteur. La résolution spatiale axiale est mesurée par le positionnement de la
source selon 1’axe radial et avec un déplacement selon I’axe radial de 0 a 4 cm également. La dimension
des pixels dans DI’axe axial étant la moitié de la valeur attendue pour la résolution spatiale, un
suréchantillonnage est réalisé (Tai et al. 2005). La source linéaire placée radialement est déplacée par pas
de 0,4 mm le long de I’axe axial (z). L’acquisition de 13 mesures est réalisée et le profil est reconstitué a
partir des 13 images reconstruites. Ces acquisitions sont faites pour une seule combinaison de parameétres
d’acquisition car la variation de la fenétre en énergie et de coincidence n’a pas d’impact sur la valeur de la
résolution spatiale. Celle ci est mesurée seulement en z=0 car il n’y a que trés peu de variation lors du
déplacement selon cet axe. Les images sont reconstruites par 1’algorithme 2DFBP avec un filtre rampe a la
fréquence de coupure de Nyquist, aprés rééchantillonnage du sinogramme 3D par 1’algorithme FORE. Les
images sont normalisées par la méthode component-based. L’image est composée d’une matrice de
512 x 512 x 159 pixels de 0,194 x 0,194 x 0,796 mm®.

11.5.2 Résultats et discussion

La résolution spatiale dans la direction radiale et tangentielle, au centre du champ de vue est de
1,8 mm pour I’iode-124 et de 1,7 mm pour le fluor-18. Selon la direction axiale la résolution spatiale est
de 2,1 mm pour I’iode-124 et de 1,9 mm pour le fluor-18. La figure I1-14 représente la variation des
différentes résolutions spatiales pour 1’iode-124 et le fluor-18 par rapport au déplacement de la source

selon ’axe radial.
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Figure 11-14 : Résolution spatiale radiale, tangentielle et axiale de I'iode-124 et du fluor-18 pour un déplacement
radial de la source linéaire

La résolution spatiale d’une source de 0,5 mm d’iode-124 n’est pas trés affectée par le parcours du positon
lorsqu’elle est placée dans I’air. La résolution spatiale obtenue avec 1’iode-124 est 0,1 mm plus élevée que
la résolution spatiale du fluor-18. Les positons émis par 1’iode-124 ne sont pas tous annihilés dans le
capillaire et ont un parcours trop long dans 1’air (1 m) pour que 1’annihilation se produise dans le champ
de vue. Un capillaire de 1 mm de diamétre ne permet pas de visualiser I’impact du parcours du positon.
Des comparaisons de résolution spatiale entre 1’iode-124 et le fluor-18 ont été faites dans
(Disselhorst et al. 2010) pour I’Inveon avec le capillaire placé dans un cylindre d’eau de 2 cm de diamétre.
Dans ce cas la résolution spatiale est de 2,4 mm pour 1’iode-124 et de 1,8 mm pour le fluor-18. La mesure
de la résolution spatiale d’un isotope dont le parcours du positon est ¢levé, doit étre réalisée dans I’air et

dans I’eau pour une caractérisation compléte des performances d’un systéme TEP chez le petit animal.

11.6  Quantification de ’activité et précision des corrections d’atténuation et de
diffuse

11.6.1 Meéthode

L’évaluation de la précision de la quantification de I’activité et de la performance des corrections
d’atténuation et de diffusé est réalisée avec le fantome de qualité d’image proposé par la norme
NEMA NU-4 2008. Ce fantdme est un cylindre de 30 mm de diamétre et de 50 mm de long, composeé de
trois régions (figure 11-15). Une premiére partie avec des régions froides sans activité (air et eau) insérées
dans une région avec de I’activité permet de calculer les performances de la correction des coincidences

diffusées. Une deuxieme région uniforme donne des indications sur le rapport signal sur bruit et sur la
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précision des corrections d’atténuation et de diffusé. La derniére partie composée de capillaire de
différents diamétres remplis d’activité, apporte une indication sur la résolution spatiale visuelle du
systéme.

capillaires creux de 5 mm, 4 mm,
3 mm, 2 mm et Tmm de diamétre

insert eau

. , € >
insert air région uniforme

Figure 11-15 : Fantéme pour I'évaluation de la qualité d'image

Un volume d’intérét de 22,5 mm de diameétre et de 10 mm de hauteur est tracé sur la région
uniforme. La concentration radioactive moyenne (4,) et le coefficient de variation (%CV,) (rapport de
I’écart type sur la concentration radioactive moyenne) sont mesurés sur ce volume. Une erreur relative est
calculée entre la concentration radioactive moyenne mesurée sur I’image et la concentration radioactive
injectée dans le fantome. L’erreur relative sera donc positive si la valeur de la concentration radioactive
mesurée sur I’image est surestimée et négative si elle est sous-estimée par rapport a la concentration
radioactive injectée dans le fantdme.

Les coupes sur la longueur des 5 capillaires (10 mm) sont moyennées et 5 régions d’intérét d’un
diameétre deux fois supérieur au diametre des capillaires sont dessinées. La valeur maximale et sa position
sont relevées sur chacune des régions d’intérét. Pour cette position, la valeur du pixel est moyennée ( 4,)
sur toutes les coupes le long des 10 mm. Le coefficient de recouvrement (CR) est calculé par le rapport
(A,/A,). Sur les images transversales obtenues avec ’iode-124 et le fluor-18, des profils sont tracés sur
chacun des capillaires. Les distributions spatiales de la concentration radioactive obtenues pour chaque
capillaire sont normalisées par I’activité injectée dans chacun d’eux pour chaque isotope. Les distributions
spatiales ainsi normalisées sont comparées a la distribution idéale (sans effet de volume partiel). Le
pourcentage de recouvrement de la distribution spatiale de la concentration radioactive avec la distribution
idéale est calculé.

Enfin sur la région avec les deux inserts, deux volumes d’intérét de 4 mm de diamétre et de 7,5 mm

de long sont tracés le long de chacune des régions sans activité remplies d’air et d’eau. Les activités
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et A4, sont calculées sur tout le volume d’eau et d’air. Pour chaque insert, les

/4,). Le SOR

volumiques moyennes A

T

spill-over ratio (SOR, et SOR,) sont calculés comme le rapport (A4,,,/A,) et (4,

représente la proportion d’activité mesurée dans des régions froides sans activité.

L’ensemble du fantome est rempli avec 3 MBq d’iode-124 ou de fluor-18. Les données sont
acquises sur 20 min avec pour combinaison de parametres d’acquisition :

= [250-750 keV ; 4,7 ns] pour la comparaison des deux isotopes ;

= [250-590 keV ; 2,8 ns], [250-590 keV ; 3,4 ns], [250-590 keV ; 4,7 ns] et [400-590 keV ; 4,7 ns]

pour I’iode-124, soit les fenétres optimales pour un objet de méme dimension qu’une souris.

Les images sont reconstruites a partir d’un sinogramme 3D organisé avec un span de 3 et un RD
de 79. Pour chacune des combinaisons d’acquisition, les images sont reconstruites en une matrice de
128 x 128 pixels avec les algorithmes :

= FORE pour le rééchantillonnage suivi de 1’algorithme de reconstruction 2DFBP avec application
du filtre rampe a la fréquence de coupure de Nyquist ;
= FORE suivi de [I’algorithme de reconstruction 2DOSEM avec regroupement en 16
sous-ensembles et 4, 8, 12, 16 ou 20 itérations ;
= une combinaison des algorithmes de reconstruction 3DOSEM et MAP comprenant 2 itérations
de 3DOSEM avec 12 sous-ensembles suivi de 18 itérations du MAP avec un paramétre beta de
0,050u0,10u050u1l1,00ul,5.
Les images sont normalisées avec la normalisation component-based et le nombre d’événements dans
chaque pixel est converti en Bg/mL par une calibration faite au préalable. Cette calibration est réalisée
selon les recommandations du constructeur par 1’acquisition et la reconstruction de 1’image d’un cylindre
uniformément rempli d’une activité connue. Pour toutes les combinaisons de paramétres d’acquisition et
toutes les méthodes de reconstruction avec correction d’atténuation et de diffusé un facteur de calibration
est calculé. Ce facteur tient compte de la correction du temps mort, de la correction de la décroissance
radioactive au cours de I’acquisition, du facteur de branchement du positon et du type d’algorithme de
reconstruction utilisé. Toutes ces corrections sont développées par le constructeur. Les images sont ensuite
analysées avec le logiciel ImageJ (http://rsbweb.nih.gov/ij/). La valeur de chaque pixel de I’image est
multipliée par le facteur de calibration avant I’analyse de chaque région d’intérét. Pour I’acquisition
[250-590 keV ; 3,4 ns], les images sont reconstruites sans aucune correction, avec la correction

d’atténuation seule ou avec les corrections d’atténuation (CA) et de diffusé (CD).
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11.6.2 Resultats
11.6.2.1 Région uniforme

L’erreur relative et le coefficient de variation sont représentés dans la figure II-16 pour
I’acquisition d’un fantdéme rempli d’iode-124 ou de fluor-18 avec différentes fenétres en énergie et de
coincidence. Les résultats sont présentés pour les images reconstruites avec ’algorithme 2DFBP et
corrigées de I’atténuation et des coincidences diffusées.
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Figure 11-16 : Erreur relative entre I'activité moyenne mesurée dans I'image et I'activité d'iode-124 ou de fluor-18
dans le fantdme, et son coefficient de variation (CV), pour différents parameétres d'acquisition, pour des images
reconstruites avec 1’algorithme 2DFBP et corrigées de I’atténuation et du diffusé

Pour une région uniformément remplie d’iode-124, la fenétre de coincidence n’a pas d’impact sur la
mesure de la concentration radioactive moyenne. L’application d’une fenétre en énergie de 250-590 keV
ne permet pas d’améliorer la mesure de cette concentration radioactive par rapport a une fenétre de 250-
750 keV. En revanche, ’acquisition avec une fenétre en énergie de 400-590 keV permet de diminuer
Iégérement (de -18% a -14%) I’erreur faite sur la mesure de la concentration radioactive moyenne dans le
fantdbme. La mesure de la concentration radioactive moyenne sur une image est inférieure de 14% a
’activité réelle pour 1’iode-124 dans les conditions d’acquisition optimum. La méthode de calibration
n’est pas remise en cause car dans le cas du fluor-18 elle permet de mesurer sur I’image une concentration
radioactive avec une précision de 3%. Du fait de la réduction de la fenétre en énergie a 400-590 keV, le
nombre de coincidences mesurées est plus faible et la variation sur la mesure de 1’activité moyenne plus
¢levée. La variation de la fenétre de coincidence n’a aucun effet sur I'uniformité de I’activité. La variation
de la valeur de la concentration radioactive moyenne sur le volume d’intérét est plus importante pour
1’iode-124 (13%) que pour le fluor-18 (5%).
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La figure 11-17 représente les mémes variables calculées pour des images reconstruites sans
aucune correction, avec seulement la correction d’atténuation (CA) et avec les corrections d’atténuation et
de diffusé (CA-CD), avec du 2DFBP (filtre rampe), du 2DOSEM (4 itérations)et avec du 3DOSEM/MAP
(beta de 0,1). Ces calculs sont réalisés sur des images acquises avec les parametres [250-590 keV ; 3,4 ns]

pour le fantéme rempli d’iode-124 et avec [250-750 keV ; 4,7 ns] pour le fantdme rempli de fluor-18.
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Figure I11-17 : Erreur relative et coefficient de variation (CV) pour différents algorithmes de reconstruction avec ou
sans correction d’atténuation (CA) et de diffusé (CD) pour le fantome rempli d’iode-124 ou de fluor-18

Pour les deux isotopes, quel que soit 1’algorithme de reconstruction utilis€, la correction d’atténuation
améliore la quantification de I’activité moyenne volumique présente dans le fantbme. Mais dans le cas de
I’iode-124, cette correction n’est pas suffisante et le nombre d’événements ajouté est trop faible. Avec
I’application de la correction d’atténuation, la valeur de la concentration radioactive sur I’image est encore
sous-estimée de 13%. L’ajout de la correction des coincidences diffusées dégrade la quantification avec
une augmentation de D’erreur relative par rapport a la seule correction d’atténuation, pour les deux
isotopes. La correction des coincidences diffusées soustrait trop d’événements. Cependant, la
sous-estimation de la concentration radioactive reste plus faible pour les images corrigées de 1’atténuation
et du diffusé (18% pour I’iode-124) que pour des images non corrigées (40% pour I’iode-124). La
détérioration de la quantification entre les images corrigées seulement de 1’atténuation et les images
corrigées de D’atténuation et du diffusé est 1égérement plus importante pour 1’iode-124 que pour le
fluor-18. Ces résultats sont identiques avec une fenétre en énergie plus étroite pour les deux isotopes.
L’uniformité n’est pas affectée par 1’utilisation ou non des corrections d’atténuation et de diffusé et le

coefficient de variation est nettement plus faible pour 1’algorithme de reconstruction 3DOSEM/MAP.
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Enfin les variations de I’erreur relative et du coefficient de variation en fonction du nombre
d’itérations utilisé pour 1’algorithme de reconstruction 2DOSEM (de 4 a 20 itérations) et du parameétre
beta utilisé pour la reconstruction 3DOSEM/MAP (parametre beta de 0,05 a 1,5), sont représentées dans la

figure 11-18 pour un fantéme rempli d’iode-124 et acquis avec la combinaison [250-590 keV ; 3,4 ns].
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Figure 11-18 : Erreur relative et coefficient de variation pour le fantome rempli d’iode-124 et reconstruit avec du
2DOSEM (4, 8, 12, 16 et 20 itérations) et du 3SDOSEM/MAP (beta de 0,05 ;0,1;0,5; 1,0 et 1,5)

L’augmentation du nombre d’itérations de 4 a 8 pour 1’algorithme de reconstruction 2DOSEM améliore la
quantification (de -21% a -16%). Ajouter des itérations au dela de 8, ne permet pas de diminuer I’erreur et
dégrade I'uniformité par 1’augmentation du bruit dans ’image. L’augmentation du parameétre beta de
I’algorithme 3DOSEM/MAP n’apporte pas d’amélioration importante sur la mesure de la concentration
radioactive moyenne dans 1’image. Le coefficient de variation diminue légérement entre un parametre béta
égal a 0,05 et un paramétre béta égal a 0,5. Il n’y a ensuite plus d’amélioration du coefficient de variation

avec I’augmentation de ce paramétre.

11.6.2.2 Région avec les capillaires

Sur les images reconstruites avec d’algorithme 3DOSEM/MAP des capillaires remplis d’iode-124
et de fluor-18 (figure 11-19), le capillaire de 2 mm de diamétre est visible pour le fluor-18 et non pour
I’iode-124. Ces deux acquisitions ont été faites sur la méme durée d’acquisition de 20 min et avec la

méme activité d’environ 3MBgq.
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Figure 11-19 : Image des capillaires remplis d'iode-124 et de fluor-18

L’image avec de I’iode-124 présente un moins bon contraste, d0 au faible rapport de branchement du
positon de 23,5%.

Les coefficients de recouvrement calculés sur des images reconstruites en 2DFBP (filtre rampe),
en 2DOSEM (4 itérations) et 3BDOSEM/MAP (beta égal a 0,1) sont représentés sur la figure 11-20. Les
coefficients de recouvrement ne sont pas affectés par la fenétre en énergie utilisée et ne varient pas avec
I’application des corrections d’atténuation et de diffusé. Le contraste n’est restitué qu’a 60% pour un
capillaire de 5 mm de diamétre rempli d’iode-124. Dans le cas du fluor-18, le coefficient de recouvrement

est de 1 pour le fluor-18.
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Figure 11-20 : Coefficient de recouvrement (CR) calculés sur des images de capillaires de diamétres variables remplis
d'iode-124 et de fluor-18, reconstruites avec différents algorithmes.

L’algorithme de reconstruction 2DOSEM améliore les valeurs des coefficients de recouvrement pour les

deux isotopes et le 3DOSEM/MAP n’apporte pas globalement d’amélioration. Le nombre d’itérations
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pour la reconstruction 2DOSEM n’a aucune influence sur le coefficient de recouvrement. Une valeur beta
de 0,05 permet d’améliorer le coefficient de recouvrement d’un capillaire de 5 mm de diamétre (0,62) par
rapport a un beta de 1,5 (0,47), mais n’a pas d’effet sur le capillaire de 1 mm de diameétre.

La figure suivante présente la distribution spatiale de la concentration radioactive normalisée par
la concentration radioactive injectée, obtenue sur les images des capillaires de 2 mm, de 3 mm, de 4 mm et

de 5 mm remplis d’iode-124 et de fluor-18.
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Figure 11-21 : Profils des capillaires remplis d'iode-124 et de fluor-18

Sur les images reconstruites, 63% de ’activité mesurée sur 1’image du fluor-18 est confinée dans le cercle
de 1 mm de rayon représentant le capillaire de 2 mm. Sur les images a ’iode-124, cette proportion est
égale a 53%. Pour le capillaire de 5 mm de diamétre, on mesure 89% pour le fluor-18 et 81% pour
I’iode-124. Ces résultats montrent bien 1’effet du volume partiel dii au parcours du positon plus important

pour 1’iode-124 que pour le fluor-18.

11.6.2.3 Région avec les inserts air et eau

La variation de la fenétre en énergie sur les SOR, et SOR,. est représentée sur la figure 11-22
pour une image reconstruite avec 1’algorithme de reconstruction 2DFBP. L’influence des corrections

d’atténuation et de diffusé sont également exposées.

-69 -



Chapitre Il : Optimisation des paramétres d’acquisition pour ’imagerie a I’iode-124 avec la caméra TEP Inveon

A B
25 7 25 1
SOReau Bzans corection ®WCA ECA-CD SORair Bzans correction WCA  NCA-CD
20 1 20
15 1
=
10 1
5 4
'R
-5 & P P
o W ® ® o
5 & & & & & ‘F«.‘? (’F#Q &°
& & & F SR < &
Wi "l-"' "I?' ,1}- W 1}- "l-b' "l?'
& ¥ o w <« w W W

Figure 11-22 : Variation du SOR,,,(A) et SOR,,. (B) en fonction de la fenétre en énergie pour des images
reconstruites en 2DFBP sans correction, avec correction d'atténuation seul (CA) et avec correction d'atténuation et de
diffusé (CA-CD)

Pour des images corrigées de 1’atténuation et de la diffusion, I’iode-124 présente une valeur de SOR pour
I’eau plus élevée que pour le fluor-18 et trés proche pour I’air. L’erreur est plus importante pour I’eau que
pour I’air, lorsque les images sont corrigées de 1’atténuation et du diffusé. Pour des images non corrigées,
le rétrécissement de la fenétre en énergie permet d’éliminer Iégerement les coincidences détectées dans
I’eau et dans I’air par une diminution des SOR de -3%. Sur les images corrigées, la fenétre en énergie de
400-590 keV diminue la valeur des SOR mais la fenétre de 250-590 keV 1’augmente par rapport a la
fenétre de 250-750 keV. La correction d’atténuation a un impact trés important sur 1’air et permet de
diminuer d’un facteur 3 la valeur du SOR pour les deux isotopes. La correction d’atténuation n’a pas le
méme effet sur la région remplie d’eau pour laquelle la valeur du SOR augmente. Enfin la correction de
diffusé diminue dans tous les cas le nombre d’événements comptabilisés dans les régions sans activité.

La figure 11-23 met en évidence la diminution du SOR avec I’augmentation du nombre d’itérations
pour 1’algorithme 2DOSEM et son augmentation avec la valeur du parametre beta de ’algorithme de

reconstruction 3DOSEM/MAP.
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Figure 11-23 : Variation du SOR, , et du SOR,,. pour des reconstructions 2DOSEM et 3DOSEM/MAP, corrigées de
’atténuation et du diffusé

11.6.3 Discussion

Quelle que soit la région analysée, la fenétre de coincidence n’affecte pas la quantification. Mais
les fenétres de coincidence proposées par le logiciel d’acquisition de I’Inveon ne sont pas trés différentes,
de 2,8 ns pour la plus petite a 4,7 ns pour la plus grande. Il est donc difficile d’établir une conclusion
générale sur I’influence de la fenétre de coincidence dans le cadre de I’imagerie du petit animal a
I’iode-124. L’utilisation d’une fenétre en énergie de 400-590 keV, fenétre optimisée pour le fantdme
souris, améliore légérement la quantification. Elle permet de diminuer I’erreur faite sur la mesure d’une
concentration radioactive moyenne dans une région uniforme, et d’éliminer une petite fraction des
coincidences détectées dans une région sans activité. Ces coincidences comprennent a la fois des
coincidences-y et des coincidences vraies (Disselhorst et al. 2010). En effet, le parcours moyen des
positons de I’iode-124 étant de 3 mm dans I’eau, des positons peuvent s’annihiler dans les régions sans
activit¢ notamment celle remplie d’eau. L’utilisation d’une fenétre en énergie étroite entraine une
diminution du nombre total de coincidences enregistrées. A cela s’ajoute le faible rapport de branchement
du positon de I’iode-124 (23,5%), et donc une variabilité de 1’activité dans une méme région plus
importante et une qualité d’image moins bonne que pour une fenétre en énergie plus large. Pour obtenir
des résultats comparables, les acquisitions a 1’iode-124 et au fluor-18 ont été faites sur une durée
d’acquisition identique de 20 min. Une acquisition du méme nombre de positons émis aurait été aussi
intéressante pour évaluer plus en détail I’influence des coincidences-y. Mais il aurait été nécessaire de
faire une acquisition d’environ 120 min pour une fenétre en énergie de 250-750 keV et de 260 min pour
une fenétre de 400-590 keV pour obtenir le méme nombre de coincidences, temps trop long pour une
application sur la souris. La fenétre en énergie de 400-590 keV semble la plus adaptée a I’acquisition d’un

fantdme cylindrique de la taille d’une souris rempli d’iode-124. Une acquisition de 20 min parait
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raisonnable lorsque I’activité présente sous la caméra est de I’ordre de 3 MBq, activité utilisée lors de

I’imagerie de souris.

Pour I’utilisation de 1’algorithme de reconstruction 2DOSEM, I’augmentation du nombre
d’itérations améliore la quantification de 1’activité et diminue le nombre d’événements comptabilisés dans
les régions sans activité. Mais 1’augmentation du nombre d’itérations accroit le bruit dans 1’image,
phénomene connu des algorithmes de reconstruction itératifs (Hutton et al. 1997). De plus, cette
augmentation n’apporte pas d’amélioration dans la détection de petites structures. Un nombre trop élevé
d’itérations augmentant de fagon trop importante le temps de reconstruction, la valeur de 4 itérations a été
choisie.

L’augmentation du parameétre beta pour la contribution de 1’algorithme de reconstruction MAP
dans le 3DOSEM/MAP n’a pas d’effet sur la quantification d’un volume rempli d’iode-124. Il permet de
diminuer le coefficient de variation sur la mesure de 1’activité moyenne mais augmente le nombre
d’événements mesurés dans les inserts d’air et d’eau sans activité. Un faible beta permettant de mieux
visualiser les structures de petites tailles, une valeur de 0,1 a été établie comme le meilleur compromis. Le
3DOSEM/MAP apporte une variabilité de I’activité dans une région uniforme beaucoup plus faible que le
2DFBP et le 2DOSEM, ce qui en fait un algorithme de reconstruction de choix, malgré un temps de

reconstruction plus élevé.

La correction d’atténuation calculée suite a I’acquisition d’une carte des coefficients d’atténuation
par le TDM, corrige mais pas suffisamment la valeur de la concentration radioactive pour des régions avec
de I’iode-124. Sur des régions sans activité, la correction d’atténuation diminue le nombre d’événements
comptabilisé lorsque la région est composée d’air mais en ajoute lorsque celle-ci est composée d’eau. La
correction d’atténuation sur des régions avec ou sans présence de fluor-18 entraine une variation (positive
ou négative) de la valeur de la concentration radioactive similaire a 1’iode-124, avec cependant une
amélioration de la quantification plus satisfaisante pour le fluor-18. La correction d’atténuation proposée
par le logiciel de reconstruction de 1I’Inveon n’est donc pas optimale sur des régions atténuantes sans
activité pour les deux isotopes. Au cours de cette correction les coefficients d’atténuation sont calculés
pour une énergie de 511 keV. Lors de la correction des images acquises avec de 1’iode-124, les
coefficients d’atténuation calculés pour des coincidences composées de photon-y de 602 keV sont donc
sous-estimés, d’ou une correction d’atténuation insuffisante.

Enfin I’utilisation de la correction de diffusé augmente 1’erreur sur la mesure de la concentration
radioactive moyenne sur la région uniforme quels que soient I’isotope et 1’algorithme de reconstruction
utilisés. En revanche, la correction du diffusé diminue le nombre de coincidences détectées dans les

régions sans activité pour les deux isotopes. Mais ces bons résultats ne sont pas révélateurs d’une bonne
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correction de diffusé. En effet, la diminution de la concentration radioactive moyenne dans une région
avec activité lors de I’application de cette correction est due a une surestimation du diffusé. La méthode de
correction Single Scatter Simulation est basée sur les événements détectés en dehors de I’objet. Et il a été
démontré que dans le cas de I’imagerie du petit animal, la majorité des coincidences diffusées 1’étaient
dans le systéme de détection et non dans I’animal (Yongfeng & Cherry 2006), (Surti et al. 2009). 1l y a
donc une surcorrection des coincidences diffusées dans une région avec de I’activité mais également dans
une région sans activité. Et ce phénomene est amplifié par la présence des coincidences-y de 1’iode-124

distribuées uniformément dans le sinogramme.

La calibration du nombre de coincidences en concentration radioactive faite au préalable avec un
volume cylindrique uniforme n’est pas suffisante pour assurer une bonne quantification sur un fantome
cylindrique rempli d’iode-124. La méthode de calibration n’est cependant pas remise en cause car dans le
cas du fluor-18 elle permet de mesurer sur I’image une concentration radioactive avec une précision de

3%.

1.7 Conclusion

La fenétre en énergie et la fenétre de coincidence les plus adaptées pour I’imagerie du petit animal a
I’iode-124 ne peuvent pas étre déterminées uniquement par I’étude du NECR. La maximisation du NECR
par la variation des seuils hauts et bas de la fenétre en énergie permet de définir des valeurs de seuil, mais
n’établit pas la meilleure combinaison pour obtenir la quantification la plus précise. Le tableau 11-4

résume les parameétres d’acquisition optimum trouvés pour chacune des situations étudiées.

Figure de mérite Fantdme rat | Fantéme souris pe‘gte sourc,e.
placée dans I’air
NECR maximal hautes activités 390-550 keV' | 250-590 keV
2.8ns 2.8 ns
NECR maximal basses activités 250-550 keV 250-590 keV
FD minimum 390-550 keV 400-590 keV
ECy mini 390-550 keV 400-590 keV
¥ minimum 2.8ns 2.8ns
Sensibilité maximale 250-590 keV
4.7 ns
Résolution spatiale minimale toutes _Ies
combinaisons
Qualité d’image et quantification de I’activité
Erreur minimum sur Aumey 400-590 keV
CV minimum 250-590 keV
. toutes les
CR maximum L
combinaisons
SOR air et eau minimum 400-590 keV

Tableau 11-4 : Tableau récapitulatif des paramétres d'acquisition les plus adaptés a 1’iode-124
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Pour I’acquisition d’une souris avec de 1’iode-124, une fenétre en énergie de 400-590 keV et une
fenétre de coincidence de 2,8 ns sont préconisées au regard des résultats obtenus sur des fantdmes a
géométrie simple. Dans ces conditions d’acquisition, la concentration radioactive mesurée sur 1’image
d’un fantdme cylindrique uniformément rempli d’iode-124, est sous-estimée de 14%. Dans des régions
sans activité la présence des coincidences-y et le long parcours du positon entraine 1’apparition
d’événements quelles que soient les fenétres en énergie et les fenétres de coincidence utilisées.
L’application d’une correction des coincidences-y pourrait améliorer la quantification avec la soustraction
d’une distribution uniforme (Pentlow et al. 2000), (Buchholz et al. 2003), d’une distribution linéaire
(Lubberink et al. 2002) ou quadratique (Kull et al. 2004). Ces études étant principalement réalisées en
imagerie clinique sur des isotopes différents de 1’iode-124, une évaluation dans le cadre de I’imagerie du
petit animal a 1’iode-124 avec I’Inveon est nécessaire. La modélisation par une méthode Monte-Carlo de
la caméra TEP Inveon permettrait de connaitre plus précisément 1’histoire des photons détectés en
coincidence : leur point d’émission, leur caractéristique a savoir si se sont des photons-y ou des photons
d’annihilation, leur interaction avec la matiére, le milieu qu’ils ont traversé, etc. Cet outil permettrait ainsi
de distinguer les coincidences-y des coincidences vraies et de visualiser leur distribution spatiale. La
correction des coincidences-y la plus adaptée au cas de 1’imagerie du petit animal a 1’iode-124 pourrait

ainsi étre déterminée.
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CHAPITRE Il : VALIDATION DE LA MODELISATION DE LA
CAMERA TEP INVEON AVEC GATE

I11.1 Introduction

Pour déterminer I’influence des coincidences-y dans le cadre de I’imagerie du petit animal a
I’iode-124 avec I’Inveon, il est nécessaire de modéliser la caméra et de valider cette modélisation. Le
systéme d’acquisition Inveon a été modélisé par le logiciel GATE et sa validation a été réalisée par la
comparaison des performances expérimentales et simulées calculées pour le fluor-18 et pour 1’iode-124.
Les expériences réalisées dans le chapitre précédent ont été reproduites par la simulation. Ce chapitre
présente la démarche d’optimisation et de validation de la modélisation de la caméra TEP pour deux

isotopes aux propriétés physiques différentes.

I11.2 La modélisation Monte-Carlo pour I’'imagerie

La modélisation par méthode Monte Carlo est une technique mathématique informatisée qui tient
compte de I’incertitude du phénoméne suivi. Son nom fait allusion au jeu de hasard pratiqué a
Monte-Carlo. Son objectif est de calculer une quantité déterministe par tirages aléatoires selon des lois
probabilistes des paramétres pris en compte dans le calcul. Le développement de plateformes de
simulation Monte-Carlo dédiées a I’imagerie médicale s’est avéré nécessaire pour étudier I’influence des
divers composants de 1’ensemble de la chaine de détection sur les performances des imageurs TEP et
TEMP. L’assemblage optimal des cristaux pour obtenir une meilleure sensibilit¢ et une meilleure
résolution spatiale, le choix du cristal le mieux adapté aux performances recherchées et encore d’autres
caractéristiques peuvent étre déterminés par une modélisation. La simulation permet également d’évaluer
précisément les phénomenes d’atténuation et de diffusion et donc de mettre au point des méthodes de
correction plus efficaces. La plateforme GATE (Geant-4 Application for Tomographic Emission)
(Jan et al. 2004) a été développée dans cette optique et propose a la fois la modélisation de la géométrie du
systéme de détection et la simulation des modules électroniques de la chaine de détection tout en tenant
compte du facteur temps. GATE s’appuie sur un code générique de modélisation de la physique des
particules et de la physique nucléaire GEANT (GEometry ANd Tracking) (Agostinelli et al. 2003)
développé par le CERN en 1974 pour la physique des hautes énergies.

I11.2.1 Principe de la modélisation Monte-Carlo
11.2.1.1 La génération des nombres aléatoires

La simulation d’un phénoméne physique par une méthode Monte-Carlo repose entiérement sur la

qualité du générateur de nombres aléatoires. Il n’est cependant pas possible de générer une suite de
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nombres strictement aléatoires. Les algorithmes mathématiques déterministes répétitifs utilisés ne peuvent
générer qu’une suite de nombres pseudo aléatoires. Pour fournir des nombres quasiment indépendants les
uns des autres et sans corrélation, les algorithmes doivent répondre aux critéres suivants.

= Les séquences de nombres aléatoires tirés doivent étre indépendantes.

= La période de répétition doit étre la plus longue possible.

= Laséquence de nombre aléatoire doit étre équiprobable quel que soit le sous-ensemble observé.

= Lamoyenne des nombres générés doit étre proche de I’espérance mathématique de la variable.

= Laséquence de nombres aléatoires générée a partir d’'une méme initialisation doit étre identique.

= Le génération de nombres aléatoires doit étre la plus rapide possible.

111.2.1.2 Meéthodes d’échantillonnage

Chaque phénomeéne physique est simulé a partir de 1’échantillonnage de la fonction de densité de
probabilité qui lui est associée. Cet échantillonnage peut se faire selon trois méthodes différentes

dépendantes de la fonction a échantillonner.

111.2.1.2.1 Méthode directe

Cette méthode s’applique a une distribution f(x) lorsqu’elle posséde une solution analytique, c’est
a dire qu’elle est intégrable et positive. Dans ces conditions la fonction de répartition F(x) associée a f(x)

varie uniformément entre 0 et 1 dans I’intervalle [Xmin ; Xmax] avec F(X) égale a :

F)=]" fu)du (3.1)

min

La fonction F(x) se résout facilement lorsqu’elle est inversible. La variable x est donc définie par

I’équation 3.2 ou p est un nombre aléatoire choisi au hasard entre O et 1 :

x=F"(p) (3.2)

111.2.1.2.2 Méthode de rejet

Dans le cas ou f(x) n’est pas intégrable ou lorsque I’inversion de F(x) est trop complexe, la méthode

de rejet est appliquée. Un premier nombre aléatoire p; est tiré au hasard et la variable x est égale a:
x:xmm+(xmax_xmm)p1 (33)
Un deuxiéme nombre aléatoire p, est généré et si p, < f(x)/ f;,.(x) la variable x est gardée comme

valeur échantillonnée et sinon un nouveau couple de nombres aléatoires p; et p, est tiré et ainsi de suite.
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111.2.1.2.3 Méthode mixte

Si aucune des deux méthodes précédentes n’est possible, la méthode mixte est appliquée. C’est une
combinaison de la méthode directe et de la méthode de rejet. La fonction de densité de probabilité f(x)
peut étre présentée sous la forme d’un produit de fonction h(x) et g(x) avec h(x) inversible. Dans un
premier temps h(x) est normalisée produisant h’(x) tel que son intégration sur I’intervalle [Xmin ; Xmax] SOit
égale a 1. La fonction g’(x) est également obtenue par la normalisation de g(x) mais tel que g'(x) <1 sur
le méme intervalle. La méthode directe est ensuite appliquée a h’(x) pour choisir x. Et enfin un nombre
aléatoire p est tiré pour appliquer la méthode de rejet sur g’(x), ¢’est a dire que si < g'(x) la variable x

est gardée.

111.2.1.3 Exemple du transport des photons dans la matiere

La modélisation du parcours du photon dans la matiére, phénoméne majoritairement mis en jeu en
imagerie, se fait en trois étapes. Il faut d’abord déterminer son point d’émission et sa direction, puis la
distance qu’il parcourt avant une quelconque interaction et enfin son interaction avec la matiére et son

devenir.

111.2.1.3.1 Simulation de son parcours

Les caractéristiques du parcours du photon dans la matiére dépendent de son énergie d’émission et
des propriétés du milieu traversé. La fonction de densité de probabilité qu’un photon interagisse avec la

matiére entre x et x+dx est égale a :
f(x)dx = ue " dx (3.4)

La probabilité que ce photon ait une interaction au cours du parcours de la distance d est donnée par la

fonction de partition F(d).

F(d)= _T,ue_‘“dx=1—e_“x (3.5)
0
Cette fonction étant inversible la méthode directe est appliquée et la distance d entre deux interactions est

définie par 1’équation 3.6 en tirant un nombre aléatoire p=1—e **.

1
d=——In(l-p 3.6
. (-p) (3.6)

Si le milieu traversé varie sur la distance d, celle-ci est modifiée et le coefficient d’atténuation est changé.
A la fin du parcours, soit le photon subit une interaction, soit il sort de la région d’intérét et un nouveau

photon est créé.
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111.2.1.3.2 Simulation de son interaction

Les trois principales interactions existant aux énergies mises en jeu en imagerie TEP, sont I’effet
photoélectrique, la diffusion Compton et la diffusion Rayleigh. La probabilité qu’un photon d’une certaine
énergie interagisse avec le milieu traversé selon une de ces trois interactions est donnée par la section
efficace totale oot

Ootal = O Photo + JCompton + O-Rayleigh (37)

Le choix de I’interaction se fait par la méthode de rejet, avec tirage d’un nombre aléatoire p tel que :

o-Photo

= s PS , ’effet photoélectrique est gardé ;

GTotal

O photo + O-Compton

GPhoto < ,0<
O-Total GTotal

= sinonsi , effet Compton est gardé ;

= sinon l’interaction est une diffusion Rayleigh.

Pour chacune des interactions, les paramétres des particules diffusées et de celles créées sont gardés en
mémoire. Si leur énergie est supérieure a une énergie de coupure établie par |’utilisateur, leur suivi
continue pas a pas pour les particules diffusées. Si I’énergie est inférieure, la particule disparait et de

nouvelles particules sont créées.

111.2.2 La plateforme de simulation GATE
111.2.2.1 Généralités

GATE est construit autour du code GEANT4 en 3 couches successives. Le noyau central renferme
des classes dérivant directement de GEANT4 définissant la gestion du temps, la géométrie, les sources
d’émission et le traitement des événements. La couche suivante définit les classes applicatives dérivant de
la premiere couche. Elles permettent de modéliser des formes géométriques spécifiques, des opérations de
mouvement sur les volumes et des processus spécifiques au traitement des événements par la chaine de
détection. Enfin la couche supérieure comprend le langage script définissant les commandes pour chaque
fonctionnalité disponible dans les couches inférieures. L’exécution de ces commandes destinées a la
construction de I’ensemble de la caméra se fait par macro dans un langage simple d’utilisation.

Cette construction se fait selon plusieurs étapes :

= définition de la géométrie du systeme ;

» définition de I’objet a imager ;

= sélection des processus physiques ;

= jnitialisation de la simulation ;
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= modélisation du détecteur du point de vue du traitement des événements ;

= définition de la source relative a I’objet ;

= choix du format de sortie des données collectées ;

» lancement de I’acquisition.
La suite de ce chapitre décrit chacune de ces étapes et résume les possibilités de modélisation proposées
par GATE. L’une des grandes particularités de GATE par rapport & un code comme GEANT4 est
I’incorporation d’une horloge virtuelle. Cette intégration est nécessaire pour la simulation réaliste d’un
acte d’imagerie médicale.

= [’acquisition d’une image se fait sur une durée déterminée définie par le temps de départ

TimeStart et le temps d’arrivée TimeStop.
» Le temps écoulé pendant I’acquisition peut étre découpé en plusieurs pas, les run, définis par une

durée TimeSlice pendant laquelle tout volume modélisé est fixe.

111.2.2.2 Les différents outils disponibles dans GATE
111.2.2.2.1 Définition de la géométrie
Les volumes géométriques
Tous les volumes créés dans GATE sont rattachés a un volume parent dont le volume mére principal est le
world. C’est un cube qui définit la région de propagation des particules. Toute particule sortant du world
est détruite et perdue. Tous les autres volumes doivent étre inclus dans le world et sont ses enfants, ses
petits enfants, etc. Chaque volume construit est défini par plusieurs parameétres.
= Sa forme géométrique (cylindre, parallélépipéde, sphere...) et ses dimensions spécifiques.
= Sa position par rapport a son volume parent par translation, rotation ou alignement.
= Sa composition (air, eau et de nombreuses compositions de matériau complexe comme le LSO et
les tissus des organes). Les matériaux sont définis par leur densité et par la fraction massique de
chaque élément le composant.
Ces volumes peuvent étre répétés (linéaire, circulaire, sphérique...) le nombre de fois souhaité selon 1’axe
X, y ou z. Ces volumes peuvent étre animés de mouvement de translation, de rotation ou plus complexe

avec la vitesse voulue. lls sont utilisés pour construire le systeme de détection et les objets a imager.

Les volumes voxélisés
Un outil a été développé dans GATE pour insérer des fantomes plus complexes a partir d’un fichier

image. Le principe est de convertir chaque voxel de I’image d’entrée en volume de méme dimension et
compos¢é d’un certain matériau. La démarche pour inclure un fantdme voxélisé est la suivante.

= Déclarer la modélisation d’un fantdme voxélisé. La méthode principale utilise 1’outil de

paramétrisation de GEANT4 (parameterizedBoxMatrix). Pour les fantdmes composés de voxels

de petite taille demandant une capacité de mémoire et de calcul trop importante, un module de

-79 -



CHAPITRE Ill : Validation de la modélisation de la caméra TEP Inveon avec GATE

compression a été développé (compressedMatrix). Tous les voxels adjacents et de méme
composition sont fusionnés en un seul volume. Si les calculs sont toujours conséquents en terme
de mémoire et de temps, deux algorithmes d’accélération peuvent étre utilisés (regularMatrix et
fictitiousVoxelMap).

* Inclure Iimage du fantdbme accompagnée d’un fichier ASCII ou Interfile donnant les
caractéristiques de I’image (taille de la matrice, nombre de voxels, format des données...).

= |Inclure le fichier de conversion des valeurs de voxels en densité de matériau.

111.2.2.2.2  Les processus physiques

Les commandes de sélection des processus physiques décrites dans ce paragraphe sont celles
définies dans les wversions antérieures a la version 6 de GATE. Les processus physigues
¢lectromagnétiques d’interaction avec la matiére sont directement issus du code GEANT4. L’effet
photoélectrique, la diffusion Compton, la diffusion Rayleigh et la création de paire sont considérés pour
les photons. Pour les particules chargées, I’ionisation, la collision et le rayonnement de freinage sont
simulés ainsi que 1’annihilation du positon. Pour chacun des processus électromagnétiques, deux modeles
sont proposes.

= Le modele standard simule seulement les interactions pour les photons ayant une énergie
supérieure a 10 keV.
» Le modele pour les photons de basse énergie (lowenergy) traite les interactions jusqu’a des
énergies de 250 eV.
= |l est également possible de désactiver (inactive) les processus lorsque leur influence est
négligeable pour gagner du temps de calcul, comme la diffusion Rayleigh.
Suite a certaines interactions des photons ou des électrons avec la matiére, des particules secondaires sont
produites. Dans 1’objectif de diminuer les temps de calcul, des coupures en énergie pour les rayons X et

les électrons de faible énergie, et des coupures en distance pour les électrons peuvent étre appliquées.

111.2.2.2.3 Définition des sources

Les sources géométriques
La définition des sources d’émissions des particules se fait avec un module développé dans GEANT4, le

GPS (General Particle Source). La source est caractérisée par ses propriétés géométriques et physiques.
= Sa forme : ponctuelle, planaire, surfacique, volumigque ou en forme de faisceau.
= Sa position dans le world.
= Son type : elle peut étre définie comme un ion par son numéro atomique, sa masse et sa charge.
Pour le type ion la décroissance radioactive et les voies de désintégration sont simulées. Elle

peut étre une particule élémentaire, un électron, un positon, un photon y ou autre dont il faut
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définir toutes les caractéristiques. Enfin une source a été implémentée pour I’iode-124 avec un
schéma de désintégration simplifié ou seulement les photons y ayant une probabilité d’émission
supérieure a 1% sont modélisés en respectant la période radioactive ("fastl124") (cf. Annexe 1).
= Son activité en Becquerel.
= La distribution en énergie des particules émises. Cette distribution peut étre monoénergétique,
linéaire, exponentielle, gaussienne, etc. Des spectres d’émission sont implémentés pour les
radionucléides les plus utilises comme le fluor-18 ("Fluor18"), I’oxygéne-15 et le carbone-11.
= Sa distribution angulaire qui peut étre isotropique ou confinée dans un angle d’émission. Une
distribution back-to-back permet de modéliser 1’émission des photons y d’annihilation a 180°
I’un de I’autre sans simuler 1’annihilation du positon.
Les sources peuvent étre confinées a un volume géométrique et étre animées de mouvement. Enfin, il est
possible de créer des sources "froides" c’est a dire de créer une région sans activité dans une zone plus

grande avec de I’activité (cold source).

Les sources voxelisées
De méme que pour les volumes, il est possible de modéliser des sources voxélisées. De la méme fagon une

image de la source d’émission est insérée dans la modélisation par I’intermédiaire d’un fichier ASCII ou

Interfile. Le type de la source et la conversion des valeurs des pixels en activité sont définis.

111.2.2.3 La modélisation d’un systéeme de détection
111.2.2.3.1 Les différents systemes de détection

Plusieurs géométries de systéme d’imagerie ont été développées dans GATE pour modéliser une
grande partie des caméras présentes sur le marché. Ces systémes sont composés d’un ensemble de
volumes représentant les différentes parties du module de détection, agencées différemment en fonction de
la géométrie choisie.

= Le Scanner est un modéle simple n’imposant aucune contrainte sur la forme des volumes et leur

répétition dans 1’espace.

= Le CTscanner permet de modéliser un tomodensitométre. Il est formé de deux composantes, le

bloc et les pixels.

= Le CylindricalPET est le modéle qui permet de décrire le plus de TEP dédiées au petit animal. Il

est décomposé en 5 niveaux dont tous les volumes sont en formes de « boite » :
o le rsector avec une répétition circulaire ;
o le module avec une répétition cubique ;
o le submodule avec une répétition cubique ;

o le crystal avec une répétition cubique ;
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o le layer.

= Le CPET avec un seul module modélisant le cristal et avec une répétition circulaire.

= Le Ecat qui est une version simplifiée du CylindricalPET pour simuler la famille des TEP
ECAT. Il comprend deux niveaux, le block et le crystal. Deux formats de sortie correspondant au
format des TEP ECAT sont disponibles sous la forme d’un sinogramme et d’une matrice.

= Le EcatAccel spécifique a un des modéles de TEP de la famille ECAT.

= Le OPET développé pour 1’étude d’un nouveau prototype de TEP.

= Le SPECTHead pour modéliser les caméras monophotoniques TEMP. Il est divisé en deux

niveaux, le crystal et le pixel avec la possibilité de simuler le collimateur.

111.2.2.3.2 Le stockage des informations

Les volumes sensibles dans lesquels les informations concernant les interactions des particules
avec la matiére doivent étre conservés, sont ensuite définis. Les volumes créés peuvent étre attachés a
deux volumes sensibles.

= Le crystalSD, attaché a un volume définissant un niveau du systéme dans lequel on veut

connaitre le type des interactions des particules avec la matiére, la position de I’interaction et
I’énergie déposée. Ce sont généralement les cristaux de détection qui y sont attachés.

» Le phantomSD, attaché a tout volume présent dans le champ de vue ou 1’on veut connaitre le

nombre d’interactions de diffusion Compton et Rayleigh. Dans la méme famille, le

VoxelPhantomSD est attaché au fantéme voxélisé ou est conservée la dose absorbée dans chaque

voxel. GATE est donc également un outil de dosimétrie.

111.2.2.3.3 La gestion des particules détectées

Chaque interaction détectée dans un volume sensible crystalSD est enregistrée comme un
événement hit. A chaque hit sont associées plusieurs informations dont I’énergie déposée, le type de
I’interaction et le nom du volume sensible ou I’interaction s’est produite. Pour modéliser la mise en forme
de I’événement détecté par la chaine électronique, un ensemble de module est mis a disposition dans le
digitizer. La premiére partie simule la réponse du détecteur avec la formation d’un pulse a partir d’une

série de hits. Ces pulses représentent I’ensemble des photons détectés, les singles.

Le module « adder »
Le adder est le premier module de la chaine. Il regroupe en un seul pulse tous les hits générés dans un

méme volume sensible. L’énergie du pulse est la somme des énergies des hits et la position du pulse est le
barycentre des différents hits. Ce module simule le fait que 1’électronique de détection n’a pas une

résolution temporelle ou une résolution en énergie suffisante pour distinguer toutes les interactions d’une
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particule dans le cristal. Cependant, si le photon interagit dans deux volumes sensibles voisins par

diffusion Compton, le adder modélise deux pulses.

Le module « readout »
Le readout est un module modélisant les effets du photomultiplicateur sur 1’énergie et la position de

plusieurs événements détectés par un groupe de cristaux couplés a un seul PM. Le readout peut
s’appliquer au niveau souhaité par 1’utilisateur en fonction du type de PM utilisé. La figure III.1 représente

I’effet du adder et du readout sur les hits détectés dans un bloc de cristaux reliés a un PM.

| Readout (1 pulse)J

BLOC

| Adder (2 pulses) 371

i)

Hits

= Hl

Hif~

Figure 111-1 : Ilustration de I'effet du adder sur 2 hits dans un cristal et du readout sur 2 pulses dans un bloc

Les résolutions temporelle et en énergie
Pour tenir compte de la réponse non immédiate du détecteur en temps et de la dégradation au cours de la

détection de l’information sur 1’énergie, il est possible de convoluer I’énergie et le temps par une
gaussienne. L’ajout d’un flou énergétique peut se faire identiquement sur chacun des pulses en sortie du
readout ou avec des valeurs différentes pour chaque cristal. Dans les deux cas, la résolution est définie par
I’énergie moyenne de la gaussienne et sa résolution en pourcentage. Un autre module modélise les
principales causes de dégradation de 1’énergie comme le rendement lumineux du cristal, 1’efficacité de
transfert des photons de scintillation, I’efficacité quantique de la photocathode du PM et la résolution

intrinseque. La résolution temporelle est définie par la largeur a mi-hauteur de la gaussienne.

Le seuillage en énergie
Le module de seuillage donne la possibilité d’éliminer tous les événements ayant une énergie en dessous

d’un seuil bas Threshold et au dessus d’un seuil haut Uphold. Un seuillage basé sur une fonction de

répartition est également disponible.

Les pertes d’événements : le temps mort et le « buffer »
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Afin de simuler les pertes d’événements, il est possible de modéliser les trois phénoménes responsables,
I’empilement (pileup), le temps mort et la mémoire tampon avec sa bande passante. La modélisation du
pileup peut se faire sur tous les niveaux du systéme. Le pileup est défini par le temps d’intégration totale
d’une impulsion par le module choisi. Un module peut étre décrit comme paralysable ou non paralysable
et le temps mort est appliqué au volume correspondant. Pour certaines caméras, le stockage des données
pas la mémoire tampon peut conduire a un temps mort additionnel qui débute alors lorsque la mémoire est
pleine. Un module permet de modéliser ce type de temps morts et ’effet de la bande passante de la
mémoire tampon, caractérisé par la fréquence de lecture de la mémoire.

De nombreux autres modules sont disponibles, comme la modélisation de 1’efficacité de détection, 1’ajout

d’un bruit de fond, etc.

111.2.2.3.4 La gestion des coincidences

Les singles sont ensuite mis en coincidences pour créer la chaine de coincidences et la chaine

d’estimation des coincidences fortuites, les delays.

La mise en coincidences par la fenétre temporelle
La fenétre de coincidence est définie par I’utilisateur. Il existe deux possibilités pour considérer deux

photons en coincidences.
= La premiére approche consiste a ouvrir la fenétre temporelle lorsqu’un premier photon arrive et
de comptabiliser en coincidences les photons détectés pendant ce laps de temps. La fenétre
suivante est ouverte pour un nouveau photon arrivant apres la fermeture de la premiere.
= La deuxieme approche ouvre une fenétre temporelle pour chaque photon.
Dans le deuxiéme cas un photon a une plus grande probabilité d’étre détecté en coincidence avec d’autres
photons. Les coincidences sont gardées si les deux photons sont séparés d’un nombre suffisant de blocs de

détection défini par I’utilisateur.

La gestion des coincidences multiples
GATE offre la possibilité de définir la politique de prise en compte de ces coincidences multiples de 9

fagons possibles. Ces possibilités sont regroupés en trois catégories : toutes les coincidences sont gardées
quelle que soit 1’énergie déposée par les photons, les coincidences pour lesquelles les photons ont dépose

le plus d’énergie, toutes les coincidences sont supprimées.

L’estimation des coincidences fortuites par une ligne a retard
L’estimation des coincidences fortuites peut se faire comme sur la plupart des systémes réels par

I’intermédiaire d’une fenétre de retard. Cette ligne de retard est définie par la fenétre temporelle,
généralement égale a celle de la ligne des vraies coincidences, et par le décalage temporel nécessaire pour

ne pas comptabiliser de vraies coincidences.
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Comme pour la chaine des singles, un temps mort et une memoire tampon peuvent étre appliqués sur la
chaine principale des coincidences ou sur la somme de la chaine des coincidences et de la chaine des

delays.

111.2.2.3.5 Les données de sorties

GATE propose plusieurs types de formats pour les données de sortie.

= Le format ASCII est le plus simple mais le plus volumineux en quantité de données. Un fichier
texte est créé pour chacune des étapes de la simulation comme les hits, les singles ou les
coincidences. Dans chaque fichier sont répertoriées les informations concernant chaque
événement comme le numéro de I’événement, la source d’émission dont il provient, la particule
mere, le volume dans lequel s’est produite 1’interaction, la position de I’interaction, son type ou
I’énergie déposée.

= Le format généré par ROOT remplit un fichier au fur et a mesure de la simulation. ROOT est un
logiciel d’analyse de données. Le fichier est composé de plusieurs « arbres » correspondant aux
hits, singles, coincidences, delays ou tout autre chaine créée pendant la simulation. Chaque
« arbre » est composé de plusieurs « branches » représentant globalement les mémes variables
que celles présentées dans I’item précédent.

» Les autres formats sont spécifiques au systéme choisi, |’Interfile pour les caméras TEMP
multitétes, le Sinogram pour la TEP Ecat, le LMF est un fichier mode-liste pour le micro TEP
ClearPET, I’Image CT pour les TDM et le format Raw.

111.3 La modélisation de I’Inveon
111.3.1 La géométrie de détection

La modélisation de la TEP Inveon a été faite en utilisant le systéme CylindricalPET composé de
quatre niveaux de hiérarchisation des volumes de détection. Le systéeme de détection de 1’Inveon est
composé de 4 anneaux de 16 blocs de détection regroupant chacun 20 x 20 cristaux. Le premier niveau, le
rsector rassemble les 4 blocs de détection dans 1’axe du scanner. Le rsector est répété circulairement 16
fois pour former I’ensemble du systéme. Le module représente un bloc de cristaux. Il est répété 4 fois pour
former le rsector. Le submodule divise en 2 x 2 le module pour modéliser la lecture du
photomultiplicateur sensible a la position. Enfin chaque submodule est composé de 10 x 10 cristaux de
LSO de 1,5 x 1,5 x 10 mm? espacés de 0,092 mm pour totaliser 20 x 20 cristaux par bloc (figure 111-2).
Deux anneaux en plomb de 25,4 mm d’épaisseur, de 25,6 cm de diamétre externe et de 12 cm de diamétre

interne, sont placés de part et d’autre de I’anneau de détection.
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Figure 111-2 : Modélisation de la géométrie de I'Inveon

La radioactivité intrinseque présente dans les cristaux de LSO est modélisée par 1’ajout de 1’ion

lutétium-176 dans chaque bloc de cristaux.

111.3.2 L’électronique de mise en coincidence

Tous les hits détectés dans un seul cristal sont sommés par le adder pour ne former qu’une seule
impulsion. Les photomultiplicateurs sensibles a la position présents sur 1’Inveon, possédent quatre sorties
de signaux (Atkins et al. 2006). Pour modéliser la lecture de ce PM, le readout est appliqué sur un quart
du module, le submodule. L’énergie de I’impulsion et la position de 1’interaction du photon sont ainsi
calculées sur le submodule. Sur chacune de ces impulsions est appliqué le crystal blurring pour
modéliser la réponse en énergie de chacun des cristaux. En fonction du cristal dans lequel 1I’impulsion a
été détectée, ce module tire au hasard selon une loi gaussienne, une valeur pour la résolution en énergie.
Les résolutions en énergie maximale et minimale sont définies autour d’une valeur en énergie moyenne de
511 keV. Dans le cas de I’Inveon, les valeurs de résolution en énergie sont entre 8,2% et 26,9%
(Bao et al. 2009). Enfin, pour simuler la perte d’information temporelle par 1’ensemble de la chaine de
détection, une gaussienne avec une largeur a mi-hauteur de 1,22 ns est appliquée (Lenox et al. 2006). Le
temps d’intégration non nul de I’impulsion par le photomultiplicateur entraine un empilement des
évenements. Cet effet est simulé par le pileup appliqué sur I’ensemble du submodule. Le temps
d’intégration de 1’impulsion du photomultiplicateur Hamamatsu R89000 C12 est inconnu. Pour modéliser
le discriminateur a fraction constante (DFC) un premier seuil en énergie de 135 keV est appliqué
permettant 1’élimination du bruit de fond. Ce seuil est une valeur définie dans le logiciel d’acquisition de
I’Inveon, mais n’est que la valeur de consigne. Il est donc possible d’avoir des variations du seuil pour

chacun des DFC du systéeme. Un DFC regoit tous les signaux provenant d’un module. La mise en forme
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des signaux par le convertisseur analogique numérique (CAN) entraine un temps mort de 160 ns
(McFarland et al. 2007).

L’ensemble des singles d’un rsector sont mis en coincidence par une fenétre temporelle avec les
autres rsector de I’ensemble de ’anneau, séparés d’au moins quatre rsector, valeur fournie par le
constructeur. Ces coincidences forment une premiére chaine, et une deuxieme chaine estime en paralléle
les coincidences fortuites par la méme méthode que celle utilisée sur I’Inveon. La chaine des delays est
une chaine de mise en coincidences d’événements détectés dans la méme fenétre temporelle que celle
utilisée pour la chaine des coincidences mais avec un retard appliqué de 500 ns. Cette valeur n’a pas été
fournie par le constructeur, qui a cependant confirmé 1’ordre de grandeur. Pour chacune de ces chaines, la
gestion des coincidences multiples est choisie comme « takeAllGoods » (Goertzen 2009). Cela signifie
gue dans le cas d’enregistrement de plusieurs singles dans une méme fenétre temporelle, toutes les
coincidences sont gardées. Les deux chaines sont ensuite recombinées en une seule. La figure 111-3

représente 1’ensemble de la modélisation de I’Inveon avec les paramétres inconnus.

—){ Fenétre en énergie ]—> SINGLES

Temps mort (CAN)

160 ns

1

Seuil en énergie (DFC)

v

v

135 ke
T‘“’V DELAYS COINCIDENCES
- Fenétre de coincidence Fenétre de coincidence
f‘ Plleup » rsector rsector
5“"-”‘?"”""’* « minSectorDiffrence » . 4 « minSectorDiffrence » : 4
? Multiple : « takeAliGoods » Multiple : « takeAllGoods »
'f Retard : 500 ns
Résoluticn temporelle l. l
1,22
= COINCIDENGES FINALES

f l

« Crystal Blurring »
Temps mort 7

8,2%-26,9% (511 keV)

T ?
Readout
submodule
? =
! 2. %-*\
Adder |
HITS |

Figure 111-3 : Schéma de la modélisation de I'inveon
111.3.3 L’analyse des données

L’ensemble des coincidences de la chaine finale sont enregistrées dans un fichier par I’intermédiaire

du logiciel ROOT. Pour réaliser une comparaison robuste des données simulées avec les données
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expérimentales, les coincidences stockées dans le fichier root sont codées au format mode-liste de

I’Inveon appelé QuickSilver ™.

111.3.3.1 Le mode-liste QuickSilver™

Le mode-liste est un fichier binaire dans lequel sont enregistrés seulement les événements déetectés
en coincidence. Pour chaque coincidence 1’énergie et la position de détection des deux photons sont
codées dans un paquet de 6 octets. Toutes les 200 us un autre paquet de 6 octets est ajouté pour marquer le

temps.

Temps (0 us) Coincidences Temps (200 ps)
Pour le paquet concernant une coincidence, les 5 premiers octets codent 1’énergie E et la localisation L des

deux photons :

DT El L1 E2 L2

39-38 | 37-36 3, 19 | 18-17 16, i 0

Les deux most significant bit du cinquieme octet (38 et 39) et les deux least significant bit du sixieme
octet (bit 40 et 41) codent la différence temporelle (DT) entre les deux événements de la coincidence. Le
dernier octet de chaque paquet code le type d’événement (bit de 40 a 43) et implémente un CODE (bit 44
a 46) qui marque le début du paquet lorsque le bit 47 est égal a 0 :

0 CODE TYPE
47 | 46 |45 | 44 | 43 | 42 | 41 | 40

Le bit 43 est égal a 0 et le bit 42 définit le type de la coincidence. Il est égal a 1 pour une coincidence
normale et a O pour une coincidence delays.

Dans le cas d’un paquet codant le temps global, les 5 premiers octets sont tels que :

0 Indéfinis Temps incrémenté toute les 200 ps

39-36 35-32 K OO PP P PRPRPPUPRRRN 0

Le sixiéme octet est similaire a celui des coincidences avec un TYPE égal a 1010.
La localisation de chaque cristal dans le référentiel de I’Inveon est visualisée sur la figure I1I-4. Le
cristal n°0 est le cristal le plus éloigné du lit dans le bloc au sommet de la couronne de détection. Le cristal

n°l est le cristal suivant sur le méme anneau de cristaux en tournant dans le sens des aiguilles d’une
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montre. Apres un tour complet le cristal n°320 est au méme niveau que le cristal n°0 sur le deuxiéme

anneau de cristaux en allant vers le lit.

319 1o 14

NMIIEEEEEEE W éu I 1 B REEERID
MIREEEEEE N N 0 [ gy
MINEEEEEEEE S b0 P R R R REEEET
MIEEEEEEE S 4 1 1 E R RRRERIn

LIT

Figure 111-4 : Localisation des cristaux dans I'anneau de I'Inveon
111.3.3.2 La conversion des données root en mode-liste QuickSilver™

Dans le mode-liste QuickSilver™ les coincidences et les delays sont codés différemment (le bit 42
est égal a 1 et a 0, respectivement). Il a donc été nécessaire d’ajouter dans GATE un flag sur le runlD pour
différencier les coincidences provenant de la chaine des delays de la chaine des coincidences.

Il a été indispensable de convertir la localisation des cristaux dans le référentiel de GATE en coordonnées
du mode-liste QuickSilver™, selon le schéma présenté dans la figure 111-5. Les coordonnées des cristaux
dans GATE sont référencées par rapport a leur volume meére, le submodule, et sont numérotés de 0 a 99.
Les submodules ont comme référentiel leur module, et ainsi de suite jusqu’au rsector placé dans le
systéme CylindricalPET. Les coordonnées de GATE sont converties en coordonnées X et y (représentée en

bleu sur le schéma) et enfin la localisation finale (L) de chaque cristal est égale a : L =X+ (Yx 320)
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Figure 111-5 : Schéma de conversion des coordonnées GATE en mode-liste QuickSilver™

I11.4 Optimisation de la modélisation avec la mesure des taux de comptage au
fluor-18

111.4.1 Meéthodes

L’optimisation des paramétres inconnus de la modélisation a été réalisée par la comparaison des
taux de comptage obtenus par la simulation avec ceux obtenus expérimentalement pour le fluor-18. Les
taux de comptage ont été évalués selon les méthodes décrites pour les mesures expérimentales. Les
fantbmes rat et souris sont remplis expérimentalement de 200 MBq de fluor-18 et les mesures sont
réalisées toutes les 40 min. L’activité est mesurée avec un activimétre calibré avec les valeurs d’activité
données par le fournisseur des isotopes, soit avec une précision de 10%. Pour la simulation, les fantdmes
rat et souris sont modélisés avec les activités de "Fluorl8" suivantes : 200 MBq, 170 MBq, 130 MBq, 100
MBq, 80 MBq, 60 MBq, 50 MBq, 40 MBq, 30 MBq, 20 MBq, 10 MBq, 8 MBq, 6 MBq, 4 MBq, 3 MBq,
2MBgq, 1,5 MBq, 1 MBq et 0,5 MBq. Pour chaque valeur d’activit¢ le NECR est calculé sur les
sinogrammes des données expérimentales et simulées rééchantillonnés en SSRB. Toutes les projections

d’une coupe sont sommées, et sur le profil de cette somme les taux de coincidences vraies, de
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coincidences diffusées, de coincidences fortuites et la fraction de coincidences diffusées sont calculés. Les
comparaisons ont été effectuées pour les combinaisons de paramétres d’acquisitions
[350-650 keV ; 2,8 ns] et [250-750 keV ; 4,7 ns] pour les fantbmes rat et souris.

Une simulation sans fantbme a également été réalisée pour définir la valeur de I’activité
intrinséque de lutétium-176 présente dans les cristaux de LSO de I’Inveon. Cette valeur a été déterminée
par la comparaison des résultats simulés avec les résultats expérimentaux obtenus lors d’une acquisition
de 10h sans aucune activité placée dans le champ de vue de I’Inveon. Les mesures et la simulation ont été
acquises avec les paramétres [350-650 keV ; 2,8 ns] et [250-750 keV ; 4,7 ns].

Deux étapes ont été effectuées pour déterminer les valeurs de temps mort et du pileup de la
modélisation de la caméra Inveon, une sur les singles et une deuxieme sur les coincidences. Le nombre de
singles enregistré par bloc de détection est noté dans le fichier d’en-téte accompagnant le sinogramme
pour plusieurs étapes de la chaine électronique. Pour chaque valeur d’activité le nombre total de singles
est inscrit apreés le discriminateur a fraction constante (raw) et apres la discrimination en énergie (singles).
Les données root sont ensuite converties au format mode-liste QuickSilver™ et le taux de coincidences et
le NECR sont calculés sur les sinogrammes des données simulées.

Il a également été nécessaire, avant I’optimisation des paramétres, de déterminer le nombre de
particules a générer, pour obtenir des sinogrammes de données simulées comparables aux sinogrammes
expérimentaux. Pour cela des sinogrammes de données simulées ont été créés pour une activité de
40 MBq de fluor-18, avec la géométrie du fantdbme souris et pour les paramétres d’acquisition
[250-750 keV ; 4,7 ns]. Le temps de modélisation a ensuite été varié de 0,09 s a 1,8 s par pas de 0,09 s,
soit en passant de 3,6.10° particules & 7,2.10" particules générées. Le taux de coincidences vraies, de
coincidences diffusées, de coincidences fortuites et le NECR sont calculés sur chacun de ces
sinogrammes.

Toutes les simulations réalisées au cours de cette these ont été calculées avec GATE 4.0.0, avec
un cluster de 48 CPU de 2 GHz et de 2 Go de RAM. Pour chaque géométrie un premier fichier root est
créé comprenant seulement les hits. Une deuxiéme simulation est ensuite calculée avec 1’outil digigate de
GATE permettant a partir des hits enregistrés dans le premier fichier root, de simuler les modules de la

chaine de détection et de créer les coincidences.
111.4.2 Résultats

111.4.2.1 Optimisation du nombre de particules simulées

La variation des taux de coincidences et du NECR calculés sur les sinogrammes des données
simulées, en fonction du nombre de particules générées est représentée dans la figure I11-6. Ces taux de
comptage sont calculés pour le cas d’un fantdme souris acquis avec une large fenétre en énergie et en

coincidences [250-750 keV ; 4,7 ns].
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Figure I11-6 : Variation des taux de coincidences vraies (A), diffusées (B), fortuites (C) et du NECR (D) en fonction

On peut donc considérer, suite aux résultats obtenus sur ces graphiques, que le nombre suffisant
de particules & générer dans le cas de la simulation des taux de comptage au fluor-18, est de 6.10". Le
temps de simulation des hits et des coincidences suite a la simulation de ce nombre de particules pour une
valeur d’activité et une combinaison de parameétres d’acquisition, est de 3 h avec I’utilisation des 48 CPU
du cluster. Les fichiers de sortie root comprenant les hits et les coincidences représentent 9 Go de

données. Il faut donc au minimum 60 h pour simuler I’ensemble des points d’une courbe NECR pour un
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fantome et une combinaison d’acquisition, et une capacité de stockage de 1’ordre de 200 Go.

Le sinogramme des données simulées obtenu suite & la simulation de 8.10" particules avec une

activité de 40 MBq dans le fantdme souris, est représenté dans la figure 111-7. Ce sinogramme est comparé

a celui obtenu expérimentalement avec 2,5.10' particules émises.
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simulation expérience

Figure 111-7 : Sinogramme des données simulées et expérimentales du fantdme de souris remplis de 40 MBq de
fluor-18

Le fantdme souris n’étant pas parfaitement au centre du champ de vue et la source linaire parfaitement
alignée pendant I’expérience, les deux sinogrammes sont 1égérement différents. Cependant la géométrie
des blocs de cristaux visibles sur les deux sinogrammes semble identique. Cette comparaison valide a la
fois la modélisation de la géométrie du systéme et la conversion des coordonnées des cristaux dans le

référentiel de 1’Inveon.

111.4.2.2 Optimisation des parametres pour la modélisation des singles

La comparaison des taux de raw a permis de valider la valeur du seuil bas de 135 keV appliqué
pour modéliser le discriminateur a fraction constante. Les taux de singles ont été également comparés pour
définir Iactivité de lutétium-176 ajoutée dans les cristaux de LSO. La figure 111-8 A compare les taux de
raw modélisés avec et sans seuil a 135 keV et la figure I111-8 B les taux de singles avec et sans
modélisation du lutétium-176 pour une fenétre en énergie de 250-750 keV.

A B
1600 4 1200 1 g
Raw Singles
1400 1 o
> = 1000 1

®» 1200 1 i 4
g = 500 4
= 1000 { -
3 2
& 800 2 600 1
e @
© 4
g $ 0]
E 400 1 X .
E - gimulation sans seuil 2 135 keV a e d @ simulation sans Lu-176

200 - —8— simulation avec seuil 2 135 ke = 200 1 v —®— simulation avec Lu-176

==0=-gxpérience ==0=-expénence
0 v v v J 0 r v v "
0.0 05 1.0 1.5 20 0,0 05 1.0 1.5 20
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Figure 111-8 : (A) Taux de raw avec et sans modélisation du seuil bas & 135 keV. (B) Taux de singles avec et sans
modélisation du lutétium-176 dans les cristaux
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La comparaison des raw et des singles simulés et mesurés est représentée pour le fantdme souris
sur la figure I11-9, pour ’ensemble de la gamme d’activité étudiée (figure 111-9 A) et pour les plus faibles
activités utilisées en imagerie préclinique (figure 111-9 B). Les taux de singles sont comparés pour les
fenétres en énergie de 250-750 keV et 350-650 keV.
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Figure 111-9 : Taux des raw et de singles simulés et expérimentaux pour le fantéme souris remplis de fluor-18 sur
toute la gamme d’activité (A) et sur les activités inférieures a 20 MBq (B)

La figures I11-10 représente les taux de raw et de singles pour le fantdme rat rempli de fluor-18 sur

I’ensemble de la gamme en activité (A) et sur les faibles activités (B).
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Figure 111-10 : Taux des raw et de singles simulés et expérimentaux pour le fantdme rat rempli de fluor-18 sur toute
la gamme d’activité (A) et sur les activités inférieures a 20 MBq (B)
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Pour les activités de 0 a 20 MBq, I’erreur relative entre les singles simulés et expérimentaux est de -6%
dans le cas du fantdme souris et de -10% dans le cas du fantdme rat.

Ces résultats sont obtenus avec I’application d’un temps mort de 150 ns (systéme paralysable) et
non de 160 ns sur le module pour modéliser le temps mort du convertisseur analogique numérique. Un
deuxiéme temps mort de 160 ns a été ajouté également sur le module avant la discrimination en énergie
des singles pour obtenir une bonne concordance entre les données simulées et expérimentales. Ce temps
mort pourrait étre d0 au transfert des impulsions en sortie du CAN vers le module de stockage ou les

singles sont discriminés par la fenétre en énergie.

111.4.2.3 Optimisation des parameétres pour la modélisation des coincidences

La comparaison des taux de coincidences vraies, diffusées et fortuites est présentée dans la
figure II-11 A (large gamme d’activité) et figure III-11 B (activités allant jusqu’a 20 MBq) pour
I’acquisition du fantdme souris avec une fenétre en énergie de 350-650 keV et une fenétre de coincidence
de 2,8 ns. Les figures 111-11 C et 111-11 D représentent les mémes données pour une acquisition avec une
fenétre en énergie de 250-750 keV et une fenétre de coincidence de 4,7 ns. Ces résultats ont été obtenus
avec ’application d’un temps mort de 55 ns sur la chaine finale regroupant les coincidences et les delays.

Ce temps mort est appliqué sur le rsector modélisé comme un module non paralysable.
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Figure I11-11 : Taux de coincidences simulés et expérimentaux pour le fantéme souris rempli de fluor-18 acquis avec
les combinaisons de paramétre [350-650 keV ; 2,8 ns] (A et B) et [250-750 keV ; 4,7 ns] (C et D)

Les courbes NECR expérimentales et simulées pour le fantdme souris présentent un pic a 142 MBq pour
des fenétres [350-650 keV ; 2,8 ns] avec une valeur simulée 2% supérieure a la valeur expérimentale de
1680 kcps. Dans le cas de la combinaison [250-750 keV ; 4,7 ns], le pic est a 104 MBq avec une valeur
expérimentale de 2012 kcps. La valeur simulée est 5% inférieure. Sur la gamme des basses activités, le
taux de coincidences vraies simulé est 3% supérieur a celui des données expérimentales pour
[350-650 keV ; 2,8 ns] et 10% inférieur pour [250-750 keV ; 4,7 ns].

Les valeurs des temps mort ont été déterminées par la comparaison des taux de comptage les plus
élevés, soit pour le fantbme souris acquis avec une fenétre en énergie de 250-750 keV. Les taux de
comptage simulés sur la fenétre en énergie de 350-650 keV étaient encore trop élevés. Le temps
d’intégration de I’impulsion par le photomultiplicateur, représenté par le pileup, a été optimisé par la
comparaison des taux de comptage sur la fenétre en énergie de 350-650 keV. La figure 111-12 présente
I’effet du module de pileup sur les taux de coincidences vraies pour la fenétre en énergie de 350-650 keV

et la fenétre de coincidence de 2,8 ns.
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Figure 111-12 : Taux de coincidences vraies simulés avec et sans modélisation de I'effet de pileup comparés aux
données expérimentales

La valeur de 200 ns du pileup a été déterminée en tenant compte a la fois des comparaisons de taux de
comptage pour le fantéme souris et pour le fantéme rat.

La figure I11-13 représente les taux de coincidences vraies, fortuites et diffusées et le NECR pour
le fantdme rat rempli de fluor-18. Ces taux de comptage sont acquis pour une fenétre en énergie de
350-650 keV et une fenétre de coincidence de 2,8 ns (A et B), et pour une fenétre en énergie de
250-750 keV et une fenétre de coincidences de 4,7 ns (C et D).
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Figure 111-13 : Taux de coincidences simulés et expérimentaux pour le fantéme rat rempli de fluor-18 acquis avec les
combinaisons de paramétres [350-650 keV ; 2,8 ns] (A et B) et [250-750 keV ; 4,7 ns] (C et D)

Les taux de coincidences calculés pour la modélisation du fantéme rat sont plus éloignés des données
expérimentales que pour le fantdme souris. Les pics des courbes NECR sont bien obtenus pour les mémes
activités, 106 MBq pour [350-650 keV ; 2,8 ns] et 93 MBq pour [250-750 keV ; 4,7 ns]. Cependant, la

N

valeur du pic simulée est 12% inférieure a la valeur expérimentale de 730 kcps pour
[350-650 keV ; 2,8 ns] et est 20% inférieure pour [250-750 keV ; 4,7 ns] avec une valeur expérimentale a
790 keps.

Les fractions de coincidences diffusées simulées et expérimentales calculées dans chacune des

conditions d’acquisition sont résumées dans le tableau I1I-1.

-08 -



CHAPITRE Ill : Validation de la modélisation de la caméra TEP Inveon avec GATE

Fraction de coincidences Fraction de coincidences )
Conditions d’acquisition o . o erreur relative
diffusées expérimentale diffusées simulée
Souris [350-650 keV ; 2,8 ns] 8,1% 7,3% -9,9%
Souris [250-750 keV ; 4,7 ns] 11,5% 9,8% -14,8%
Rat [350-650 keV ; 2,8 ns] 19,2% 20,8% +8,3%
Rat [250-750 keV ; 4,7 ns] 26,7% 27,6% +3,4%

Tableau 111-1 : Fractions de coincidences diffusées expérimentales et simulées pour le fluor-18

111.4.3 Discussion

La géométrie de la caméra et la conversion des données de sortie root au format mode-liste de
I’Inveon étant validées, il a été nécessaire d’optimiser tous les paramétres de la chaine de mise en
coincidence, non fournis par le constructeur. La comparaison des taux de comptage a divers niveau de la
chaine sur une large gamme d’activité est une étape importante dans la validation de ces paramétres.
L’étude sur les basses activités a permis de déterminer 1’activité de lutétium-176 présente dans les cristaux
de LSO & 296 Bg.cm™ et de confirmer la valeur de 135 keV du seuil bas en énergie. L’évaluation des taux
de comptage sur les hautes activités a permis d’estimer les valeurs des temps morts (singles et
coincidences), et du temps d’intégration des impulsions par le photomultiplicateur cause de I’effet
d’empilement. La combinaison des comparaisons des taux de singles et des taux de coincidences a enfin
permis d’adapter la modélisation de la lecture des impulsions, provenant des cristaux, par le
photomultiplicateur sensible a la position. La figure I11-14 représente le schéma de la modélisation de

I’Inveon avec les paramétres optimisés.
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Figure 111-14 : Schéma final de la modélisation de I'Inveon

La modélisation d’un fantome souris rempli de fluor-18 est validée sur toute la gamme d’activité a
différents niveaux de la chaine de détection, sur les raw, les singles, les coincidences vraies, les
coincidences fortuites et les coincidences diffusées. Quelles que soient les fenétres en énergie et de
coincidence utilisées, les différences entre les données simulées et les données expérimentales sont
inférieures a 10%. La simulation d’un fantdme rat, entraine une erreur de I’ordre de 20% entre les données
simulées et les données expérimentales sur tous les taux de comptage. Les interactions de diffusion dans le
fantdme entraine 1’apparition de photons faible énergie mais non éliminés par le seuil bas de 135 keV. Ces
photons entrent en jeu dans le readout qui modélise la lecture des impulsions sur un quart du bloc du
photomultiplicateur, et ont un effet sur les temps morts et sur le pileup. Ces modules disponibles dans
GATE ne représentent sans doute pas exactement le fonctionnement des modules électroniques de
I’Inveon, pour lesquels peu d’information a été obtenue. Sur les basses activités les écarts sont moins
importants et ’erreur entre les fractions de coincidences diffusées simulées et expérimentales sont du
méme ordre de grandeur pour la souris que pour le rat.

Le modeéle de I’Inveon étant validé pour les taux de comptage au fluor-18, la suite de cette étude

s’est portée sur la modélisation des taux de comptage a I’iode-124, isotope plus complexe.
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I11.5 Modélisation des taux de comptage a I’iode-124

111.5.1 Méthode

Le fantdme souris et le fantome rat sont modélisés avec une source d’iode-124. Le type de source
"fastl124" est utilisé. L’optimisation de la fenétre en énergie pour le rat et pour la souris réalisée
expérimentalement a été modélisée. De la méme maniére une activité de 130 MBq a été simulée pour
chaque fantdme et les seuils haut et bas de la fenétre en énergie ont était variés. Le seuil bas est dans un
premier temps fixé a 350 keV pendant que le seuil haut varie par pas de 10 keV. Le NECR est calculé sur
le sinogramme des données simulées et lorsqu’il est maximal, la valeur du seuil haut est fixée. Le seuil bas
varie alors par pas de 10 keV et la valeur optimale est relevée lorsque le NECR est maximal. Les fantdmes
rat et souris sont ensuite remplis de 200 MBq, 170 MBq, 130 MBq, 100 MBq, 80 MBq, 60 MBq, 50 MBgq,
40 MBq, 30 MBq, 20 MBq, 10 MBq, 8 MBqg, 6 MBq, 4 MBq, 3 MBq, 2MBq, 1,5 MBq, 1 MBq et
0,5 MBq d’activité, pour calculer les taux de coincidences vraies, diffusées, fortuites; le NECR; la
fraction des coincidences diffusées et la fraction des coincidences-y. Le nombre de particules simulées
pour chaque point d’activité est de 1’ordre de 8.107. Expérimentalement, les mesures sont faites sur 10 min
(activité de 200 MBg a 10 MBq) puis sur 15 min (activité inférieure a 10 MBq). Les acquisitions a
I’iode-124 sont réalisées deux fois par jour (Activité > 80 MBq), puis tous les jours
(80 MBq > Activité > 20 MBq) et enfin tous les deux jours (20 MBq > Activité > 1 MBq). Les taux de
comptage sont acquis et simulés avec les combinaisons de paramétres d’acquisition

[250-750 keV ; 4,7 ns], [250-590 keV ; 4,7 ns] et [400-590 keV ; 4,7 ns] pour la souris.

111.5.2 Résultats

Pour le fantdme souris, le seuil haut optimal de la fenétre en énergie déterminé par I’expérience
est retrouvé avec la modélisation, soit pour une valeur de 590 keV. Pour le fantdme rat, le maximum du
NECR est défini pour un seuil haut de 580 keV, valeur différente de celle déterminée expérimentalement a
550 keV. La figure 111-15 représente la variation du NECR en fonction du seuil bas en énergie pour le
fantdme souris (A) avec le seuil haut fixé a 590 keV et pour le fantbme rat (B) avec le seuil haut fixé a

550 keV pour les données expérimentales et & 580 keV pour les données simulées.
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Figure I11-15 : Variation du NECR avec la variation du seuil bas en énergie pour le fantdme souris (A) et le fantbme
rat (B)

La variation du NECR pour le fantbme souris en fonction du seuil bas en énergie ne présente pas non plus
de maximum avec la simulation, et posséde un plateau plus remarquable que pour les résultats
expérimentaux entre 370 keV et 410 keV. On peut donc conclure que la valeur de 400 keV choisie
expérimentalement est cohérente avec les données simulées. Dans le cas du fantbme rat, un maximum est
aussi déterminé pour les données simulées mais pour une valeur de 420 keV, différente de la valeur
expérimentale de 390 keV.

Suite aux différences sur les fenétres en énergie optimales pour le fantdme rat, la simulation a
I’iode-124 de ce fantome n’a pas été calculée. Les taux de coincidences vraies, fortuites, diffusées et de
coincidences-y obtenus pour le fantéme souris, acquis avec une fenétre en énergie de 250-750 keV et une

fenétre de coincidence de 4,7 ns sont représentés dans la figure 111-16.
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Figure 111-16 : Taux de coincidences vraies, fortuites et NECR (A) et taux de coincidence-y et diffusées (B) pour le
fantdme souris rempli avec de I'iode-124 pour des paramétres d'acquisition [250-750 keV ; 4,7 ns]

Les taux de comptage modélisés pour I’iode-124 sont plus éloignés des données expérimentales que pour
le fluor-18. Sur toute la gamme d’activité, I’erreur relative des valeurs modélisées par rapport aux valeurs
expérimentales est de +20% pour le taux de coincidences vraies, de +50% pour les coincidences fortuites,
de -50% pour les coincidences diffusées et de +40% pour les coincidences-y. En revanche, si les taux de
coincidences diffusées et de coincidences-y sont sommés, 1’erreur entre la somme modélisée et la somme
expérimentale est de -5%. Le NECR est modélisé avec une erreur de +20% sur les basses activités et de
+10% a partir de 100 MBq. Contrairement aux données expérimentales, le NECR simulé présente un pic
de 435 kcps a 136 MBq pour la fenétre en énergie de 250-750 keV. Pour les fenétres en énergie de
250-590 keV et 400-590 keV les NECR simulés ne présentent pas non plus de maximum avec une erreur
de +15% et de +20% respectivement pour les hautes activités. Les fractions de coincidences diffusées et
de coincidences-y simulées sont inférieures de 30% a 60% par rapport aux données expérimentales, selon

les conditions d’acquisition.

111.5.3 Discussion

Dans le cas de la modélisation d’un isotope plus complexe comme 1’iode-124, les erreurs entre les
données simulées et expérimentales sont plus importantes méme pour un fantdme de petite taille. Les
fenétres en énergie optimales déterminées expérimentalement et le comportement du NECR en fonction
de la variation du seuil bas en énergie ont été retrouvés avec la simulation du fantéme souris. Pour le
fantdme rat, ces valeurs sont différentes entre les données simulées et les données expérimentales. Les

taux de comptage simulés pour le fantéme souris sont différents des données expérimentales avec une
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erreur maximale de 50% pour les coincidences diffusées. La simulation de nombreux photons d’énergies
différentes entre en jeu de facon plus importante dans la chaine électronique de mise en coincidence.
L’erreur importante faite sur I’estimation du nombre simulé de coincidences diffusées (-50%) et de
coincidences-y (40%), alors que leur somme simulée est tres proche de la somme expérimentale (5%)
démontre de nouveau la faiblesse de I’estimation des coincidences-y par une distribution uniforme.

Pour évaluer plus précisément I’erreur due a I’estimation des coincidences-y par une distribution
uniforme, les taux de coincidences estimés par la norme NEMA NU-4 2008 avec les adaptations apportées
pour I’iode-124, sont comparés aux taux de coincidences réellement présents dans les sinogrammes de

données simulées. Les taux de comptage sont également comparés pour le fluor-18.
111.6 Evaluation de la méthode d’estimation des taux de comptage

111.6.1 Méthode

Pour une activité de 40 MBq (18.10" particules simulées) simulée dans un fantdme souris avec une
source "Fluorl8" et une source "fastl124", un sinogramme est reconstruit pour chaque type de
coincidences. Pour cela, les coincidences correspondantes au type choisi sont sélectionnées dans le fichier
de sortie root. Les coincidences vraies sont les coincidences pour lesquelles les deux photons enregistrés
proviennent de la méme annihilation (méme eventlD) et n’ont subi aucune interaction de diffusion dans le
fantdme. Si un des deux photons subit au moins une interaction, la coincidence est comptabilisée comme
une coincidence diffusée. Les coincidences fortuites sont les coincidences pour lesquelles les deux
photons ne proviennent pas de la méme annihilation (eventID différents). Enfin les coincidences retardées
estimant les coincidences fortuites sont les coincidences dont le runlD correspond au flag choisi pour les
delays. Pour I’iode-124, les taux de coincidences vraies-y, diffusées-y, fortuites-y et delays-y sont calculés
en plus des taux de coincidences des photons d’annihilation. Ces coincidences-y sont les coincidences
pour lesquelles au moins un des photons est un photon-y. L’ information déterminant si le photon est un
photon d’annihilation ou un photon-y se trouve dans la chaine des hits. Le photon enregistré dans la
coincidence est un photon-y s’il est directement émis par la source et s’il n’est pas issu d’une particule
secondaire de la source (particulelD=0). De la méme maniere que pour la mesure du NECR les

projections des sinogrammes sont alignées et sommées afin de comparer les distributions spatiales.

111.6.2 Résultats

La distribution des coincidences vraies, des coincidences diffusées, des coincidences fortuites et
des delays pour le fantdme souris rempli de 40 MBq de fluor-18 sont représentées dans la figure 111-17 A.

Pour obtenir une distribution spatiale de bonne statistique, 1’ensemble des coupes du sinogramme sont
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sommées aprés 1’alignement des projections. La figure I1I-17 B représente ces mémes coincidences
estimées par la méthode définie par la norme NEMA NU-4 2008 a partir du profil obtenu sur le

sinogramme de I’ensemble des coincidences et des delays simulés.
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Figure I11-17 : (A) Profils de la somme des projections des sinogrammes des coincidences vraies, diffusées, fortuites
et des delays. (B) Méthode d’estimation de ces coincidences par la norme NEMA NU-4 2008.

La rupture visible sur la droite du graphique est due a 1’alignement du pixel central et au décalage de
I’ensemble de la projection. Cet effet n’est pas problématique dans le cas du fluor-18. Au regard des
profils, le nombre de delays sous-estime Iégérement le nombre de coincidences fortuites.

Le tableau I11-2 présente les taux de comptage estimés par la méthode NEMA NU-4 2008
(figure 111-17 B) et les taux de comptage réellement présents dans le sinogramme entier et dans le
sinogramme tronqué par la bande [+ 7mm centrés sur la source linéaire] pour les coincidences vraies et
par la bande [fantdme + 8 mm] pour les coincidences diffusées et les coincidences fortuites. L’erreur
relative entre la valeur des taux de comptage estimés et la valeur des taux de comptage dans les

sinogrammes est calculée.
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Dans le sinogramme

Dans la bande du

Estimé . .
entier sinogramme
Taux de co_mudences 1650 kecps 1700 keps 1670 keps
vraies
-3%
> -1%
Taux de coincidences
diffusées 200 kcps 310 keps 170 kcps
-35%
> +18%
Taux de coincidences
fortuites 150 kcps 630 kcps 180 kcps
-76%
> -16%
Fraction de 10,8% 15.4% 9,1%

coincidences diffusées

Tableau I11-2 ;: Comparaison des taux de coincidences estimés et des taux réellement présent dans le sinogramme
entier et dans la bande [fantéme + 8 mm] ou [+ 7mm centrés sur la source linéaire] pour le fluor-18

Les taux de coincidences sont estimés par la méthode NEMA NU 4-2008 avec une erreur
inférieure a 20% par rapport aux taux de coincidences réellement présents dans les sinogrammes dans la
bande de [+ 7mm centrés sur la source linéaire] (coincidences vraies) ou dans la bande de
[fantdme + 8 mm] (coincidences diffusées et fortuites). Cependant le calcul du taux de coincidences
diffusées et de coincidences fortuites sur la bande [fantdbme + 8 mm] ne représente pas le taux de

coincidences présent dans tout le sinogramme.

La méme étude a été réalisée pour 1’iode-124 afin d’évaluer la pertinence de 1’estimation des
coincidences-y par une distribution uniforme. Les distributions des coincidences vraies, des coincidences

vraies-y et des coincidences diffusées totales, sont illustrées dans la figure I11-18 A et I’estimation de ces

coincidences dans la figure 111-18 B.
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Figure 111-18 : (A) Distribution des coincidences vraies, diffusées et des vraies-y dans les sinogrammes de
coincidences simulées (B) Méthode d’estimation de ces coincidences.

La distribution spatiale des coincidences vraies montre la présence de photons d’annihilation en dehors du

fantome. Ces résultats s’expliquent par le parcours moyen du positon de 1’iode-124 de 2,16 mm dans le

fantdme (figure I11-19 A). Une fraction des positons s’annihile dans le fantdme et en dehors. Pour

comparaison, la distribution de l’annihilation des positons dans le cas du fantdome souris rempli de

fluor-18 est représentée dans la figure I11-19 B.
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Figure 111-19 : Distribution spatiale de I'annihilation des positons émis par la source linéaire d'iode-124 (A) et de
fluor-18 (B) du fantbme souris

Les taux de coincidences estimés sur la figure I11-18 B, les taux de coincidences dans I’ensemble du

sinogramme des coincidences considérées, et les taux de coincidences dans la région [+ 7mm centrés sur

la source linéaire] pour les coincidences vraies et la région [fantbme + 8 mm] pour les coincidences
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vraies-y et diffusées sont répertoriés dans le tableau I11-3. Les fractions de coincidences diffusées et de

coincidences-y sont calculées pour chaque cas.

Estimé Dans le sinogramme Dans la bande du
stimé X .
entier sinogramme
Taux de cqmudences 380 kcps 440 keps 400 keps
vraies
-14%
-5%
Taux de cgmudences 125 kcps 290 kcps 115 keps
vraies-y
-57%
> +9% -
Taux de coincidences
diffusées total 35 kecps 125 kcps 60 kcps
-12%
> -40%
Fraction de 23,1% 33,9% 20,0%
coincidences-y
_ Fractionde 8,4% 22,1% 13,0%
coincidences diffusées

Tableau I11-3 ;: Comparaison des taux de coincidences estimés et des taux réellement présent dans le sinogramme
entier et dans la bande [fantome + 8 mm] ou [+ 7mm centrés sur la source linéaire] pour I’iode-124

Les taux de coincidences vraies et des coincidences-y sont estimés par la méthode utilisée pour 1’iode-124
avec une erreur inférieure a 10% par rapport aux taux de coincidences présents dans les sinogrammes
tronqués. Mais comme pour le fluor-18, les résultats de I’estimation sont trés éloignés des taux de
coincidences présents dans tout le sinogramme. Le taux de coincidences diffusées est estimé avec une

erreur importante dans les deux cas.

111.6.3 Discussion

La méthode d’estimation des taux coincidences proposée par la méthode NEMA NU-4 2008 permet
d’estimer les taux de coincidences vraies avec une légére sous-estimation de 3% pour le fluor-18.
L’élargissement de la fenétre spatiale de + 7 mm centrés sur la source linéaire a la taille du fantéme
permettrait de comptabiliser les coincidences pour lesquelles les positons se sont annihilés dans le
fantdbme. Les taux de coincidences diffusées et fortuites estimés ne sont pas représentatifs des taux de
coincidences présents dans la totalité du sinogramme. La mise a zéro des pixels en dehors de la région
[fantome + 8 mm] entraine une perte d’information sur ces événements. Si cette opération n’était pas
réalisée, le NECR serait plus faible car la proportion des coincidences contribuant au bruit (coincidences
diffusées et coincidences fortuites) serait plus importante. L’estimation des taux de coincidences vraies-y

de I’iode-124 par une distribution uniforme n’est pas représentative de la distribution spatiale réelle. Sans
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prendre en compte la rupture due a ’alignement des projections, la distribution des coincidences vraies-y
est linéaire. Il faudrait donc tracer une distribution linéaire sur les pixels avant cette rupture. Cependant,
les coincidences en bordure du sinogramme comprenant une proportion de coincidences vraies et diffusées
non négligeable, le taux de coincidences-y serait fortement surestimé et le taux de coincidences diffusées
sous-estimé. Les résultats trouvés pour les taux de coincidences diffusées et de coincidences-y de
I’iode-124 sur le sinogramme tronqué confirment les conclusions obtenus & la suite des mesures
expérimentales : le taux de coincidences-y est surestimé et le taux de coincidences diffusées est
sous-estimé. Mais la encore les taux de coincidences estimés sur un sinogramme tronqué ne sont pas

représentatifs du taux de coincidences sur 1’ensemble du sinogramme.

Sur toute la gamme d’activité (de IMBq a 200 MBq), les taux de comptage simulés de I’iode-124
sont tres éloignés des taux de comptage expérimentaux. La comparaison des spectres en énergie simulés et
expérimentaux obtenus suite a ’acquisition de sources placées dans le champ de vue de I’Inveon,

pourraient mettre en évidence les raisons de ces écarts.

I11.7 Spectre en énergie
111.7.1 Méthode

Le spectre en énergie des singles et des coincidences vraies a été déterminé expérimentalement par
la méthode décrite dans (Goertzen et al. 2010) car aucun outil de visualisation du spectre n’est disponible
sur ’Inveon. De plus 1’énergie de chaque photon contribuant a une coincidence n’est pas encore codée
dans la derniére version du mode-liste QuickSilver™.

Les spectres en énergie ont été mesurés pour le fantbme souris rempli avec 16 MBq de fluor-18 et
40 MBq d’iode-124. Le nombre de singles et de coincidences vraies avant la création du sinogramme sont
relevés dans le fichier d’en-téte accompagnant chaque sinogramme. Dans un premier temps, le seuil haut
est fixé a 750 keV et le seuil bas varie de 250 keV a 750 keV par pas de 20 keV. Le nombre d’événements

pour chaque pas de 20 keV est calculé par soustraction tel que :

S0k ApbEy nbEv[ —nbEv

(3.8)

[E—~(E+20keV)] = ‘ E-750keV] [(E+20keV)-750ke V]

Ensuite le seuil bas est fixé a 250 keV et le seuil haut varie de 270 keV a 750 keV par pas de 20 keV. Le

nombre d’événements est alors calculé de la méme maniére par :

B0fxeAphEy = ‘nbEv

[E~(E+20keV)] —

1~ nbEv (3.9)

[250-E [250-(E+20keV)] ‘

Le nombre d’événements moyen entre les deux expériences avec le seuil haut fixé a 750 keV et le seuil
bas fixé a 250 keV est calculé pour chaque pas en énergie. Ces mesures sont faites avec une fenétre de

coincidence de 4,7 ns. Pour chaque mesure le temps d’acquisition est de 10 min.
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Les nombres de singles et de coincidences vraies simulés sont relevés dans les fichiers root. Cette
comparaison est faite aprés validation de la correspondance entre le nombre d’événements inscrit dans le
fichier d’en-téte des sinogrammes et le nombre d’événements présents dans le fichier root, lors des

simulations des taux de comptage.

111.7.2 Résultats et discussion

La figure 111-20 représente le spectre des singles (A) et le spectre des coincidences (B) pour le

fantdme souris rempli de fluor-18. Sur ces figures sont représentés les spectres expérimentaux et simulés.

A B
. ¥ 12000 1 5
70000 Singles 2 - Coincidences
@ ===+ pxpérience @ = ==-expérience
60000 1 a _
_§ ——simulation S 10000 simulation
w . bdd
€ 0000 € 8000
w
£ 40000 1 E
uca g 6000 1
‘@ 30000 A ¢
@ @ 4000 A
o 20000 1 o
5 5 2000 1
& 10000 1 8
0 T 0 T m—
0 200 400 600 200 0 200 400 600 800
Energie (keV) Energie (keV)

Figure 111-20 : Spectres en énergie expérimentaux et simulés des singles (A) et de coincidences (B) acquis pour un
fantdme souris rempli de fluor-18

La concordance entre les deux spectres est bonne sur le pic en énergie a 511 keV, avec une résolution en
énergie similaire. Le nombre de photons de plus faible énergie représentant les photons diffusés, est plus
faible dans la simulation qu’expérimentalement. Les comparaisons des spectres en énergie ont permis de
confirmer 1’application du pileup sur le submodule. L’application du module pileup n’a pas d’effet sur le
spectre en énergie pour une activité de 16 MBq mais I’effet d’empilement est visible pour les hautes

activités comme 170MBq (figure 111-21).
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Figure I11-21 : Spectres en énergie pour une simulation avec et sans module pileup pour une activité de 170 MBq

Les spectres simulés n’ont pas pu étre comparés a un spectre expérimental qui n’a pas été acquis pour
cette activité. Cependant I’application du pileup sur le spectre confirme la diminution du taux de comptage
dans la fenétre en énergie de 350-650 keV montré dans la figure 111-12 dans le paragraphe précédent. Les
photons de 511 keV sommés par effet d’empilement entrainent I’apparition de photons d’environ
700 keV, expliquant I’invariance du taux de comptage pour une fenétre en énergie de 250-750 keV lors de
I’application du pileup.

La figure I11-22 représente le spectre des singles (A) et le spectre des coincidences (B) pour
I’iode-124.
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Figure 111-22 : Spectres en énergie expérimentaux et simulés des singles (A) et des coincidences vraies (B) acquis
pour un fantéme souris rempli d'iode-124

Le nombre de singles d’énergie de 511 keV et de 602 keV est plus important pour la simulation que pour
I’expérience. Le spectre en énergie simulé des coincidences vraies met bien en évidence I’effet de la

fenétre de coincidence sur 1’élimination d’une fraction importante des photons de 602 keV. Le nombre
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simulé de coincidences pour lesquelles les photons ont une énergie proche de 511 keV, est supérieur de
5% aux données expérimentales. Le nombre simulé de coincidences pour lesquelles 1I’énergie des photons
est proche de 602 keV est plus élevé de 20% que les données expérimentales. Enfin le nombre simulé de
coincidences correspondant aux coincidences diffusées pour lesquelles 1’énergie des photons est plus
faible que 511 keV est plus faible de 20% par rapport aux données expérimentales.

L’étude de ces spectres a permis de confirmer le choix de la lecture du readout sur le quart du
bloc. Les spectres en énergie des singles obtenus avec lecture sur le bloc entier (photomultiplicateur
ordinaire) et avec lecture sur un quart du bloc (photomultiplicateur sensible a la position) sont comparés

au spectre expérimental dans la figure 111-23.
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Figure 111-23 : Illustration de I'impact du readout sur le spectre en énergie des singles

Lorsque la lecture du readout se fait sur I’ensemble du bloc, 1’énergie totale déposée par un photon est
trop élevée et le nombre de photons de faible énergie est encore plus faible.

Les constatations faites sur le spectre en énergie du fantome souris rempli d’iode-124 rejoignent les
résultats trouvés sur les taux de comptage mesurés a partir des sinogrammes. Cependant, les erreurs
trouvées par la comparaison des spectres en énergie sont plus faibles que celle calculées dans 1’étude des
taux de comptage. Les importantes différences entre les taux de coincidences expérimentaux et simulés
mises en évidence dans le paragraphe précédent s’expliquent donc en partie par une modélisation inexacte
du systéme de détection. Les résultats sur les spectres en énergie confirment le manque d’événements dans

les sinogrammes de données simulées.

111.8 La sensibilité
111.8.1 Meéthode

La méthode de mesure de sensibilité absolue décrite pour les mesures expérimentales est modélisee

pour évaluer la sensibilité simulée. Une sphére de 250 L, remplie de 15 MBq de fluor-18 ou d’iode-124
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est positionnée au centre du champ de vue et est déplacée radialement et axialement de la méme maniére
qu’expérimentalement. Le nombre de particule simulée dans chaque cas est de 3.10°. Le nombre de
coincidences vraies est relevé sur le fichier d’en téte accompagnant le sinogramme.

La mesure de la sensibilité est simulée au centre du champ de vue pour les combinaisons de
parametres suivant :

= pour le fluor-18 : [250-750 keV ; 2,8 ns], [250-750 keV ; 4,7 ns] et [350-650 keV ; 4,7 ns] ;

= pour I’iode-124 : [250-750 keV ; 2,8 ns], [250-750 keV ; 4,7 ns], [250-590 keV ; 4,7 ns] et

[400-590 keV ; 4,7 ns].

Sur I’ensemble du champ de wvue, la sensibilit¢ absolue est mesurée pour une combinaison
[250-750 keV ; 3,4 ns] pour le fluor-18 et une combinaison [250-590 keV ; 2,8 ns] pour I’iode-124. La
sensibilité absolue n’est pas corrigée du facteur d’embranchement dans le cas de la simulation au fluor-18
car le modele de source "Fluorl8" ne simule pas le rapport de branchement et émet 100% de positons.
L’erreur relative de la sensibilité absolue simulée par rapport a la sensibilité absolue expérimentale est

calculée pour les valeurs au centre du champ de vue.

111.8.2 Résultats et discussion

Les sensibilités absolues calculées pour le fluor-18 et I’iode-124 sont représentées dans le

tableau I11-3.
Paramétres d’acquisition Sens’ik_JiIité absolue Sens_ibilit,é absolue Erreur relative
experimentale (%) simulée (%) (%)

Fluor-18
[250-750 keV ; 2,8 ns] 7,38 7,53 +2,1
[250-750 keV ; 4,7 ns] 7,54 7,57 +0,4
[350-650 keV ; 4,7 ns] 5,75 5,72 -0,5

lode-124
[250-750 keV ; 2,8 ns] 8,38 9,71 +15,9
[250-750 keV ; 4,7 ns] 8,73 9,78 +12,1
[250-590 keV ; 4,7 ns] 7,53 7,64 +14
[400-590 keV ; 4,7 ns] 4,63 4,68 +1,1

Tableau I11-4 : Sensibilités absolues expérimentales et simulées

Les faibles erreurs entre les sensibilités absolues simulées et expérimentales pour le fluor-18 valident de
nouveau la modélisation de I’Inveon pour le fluor-18. Dans le cas de I’iode-124, le nombre simulé
supplémentaire de coincidences-y entraine une sensibilité absolue simulée plus élevée lorsque la fenétre en
énergie de 250-750 keV est utilisée. Le rétrécissement de la fenétre en énergie permet d’éliminer ces

coincidences et 1’erreur entre les sensibilités diminue. Elle est alors du méme ordre de grandeur que pour
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le fluor-18. La figure suivante représente la variation des sensibilités absolues simulées et expérimentales

le long des axes radial et axial.
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Figure 111-24 : Variation de la sensibilité absolue simulée et expérimentale le long de ’axe radial (A et B) et de I’axe
axial (C et D) pour le fluor-18 (A et C) et pour I’iode-124 (B et D)

La variation axiale et radiale de la sensibilité absolue simulée de 1’iode-124 suit le méme comportement
gue la sensibilité absolue expérimentale avec une faible erreur inférieure a 5%. Le comportement de la
sensibilité absolue simulée pour le fluor-18 est différent de la sensibilité absolue expérimentale avec des
erreurs de +3% a +15% lorsque la source s’¢loigne du centre du champ de vue le long de 1’axe radial.

La sensibilité est modélisée avec une bonne précision pour les deux isotopes sur tout le champ de
vue. Les conclusions faites pour le taux de comptage et le spectre en énergie rejoignent les résultats
observés sur la sensibilité absolue, obtenue pour différentes fenétres en énergie au centre du champ de

vue : le nombre de coincidences-y est trop important dans la simulation.
111.9 La résolution spatiale

111.9.1 Méthode

La résolution spatiale est simulée par une source linéaire de fluor-18 ou d’iode-124 dans un
capillaire placé dans 1’air dans les mémes conditions que les mesures expérimentales. Cette source linéaire

est modélisée avec les dimensions de la source utilisée pour les mesures, avec un capillaire de diamétre
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interne de 0,5 mm et un diamétre externe de 1 mm de diamétre. Dans chaque source sont simulées 2.10°
particules. Une image des données simulées est reconstruite avec I’algorithme 2DFBP avec une matrice de
512 x 512 x 159 pixels selon les mémes conditions que les mesures expérimentales de résolution spatiale.
Ces images sont normalisées par un fichier de normalisation de données simulées. Pour la normalisation
un cylindre de germanium-68 a été modélisé avec les mémes dimensions que celui utilisé pour la
normalisation expérimentale (5 cm de diamétre et 20 cm de long). La normalisation simulée a été réalisée
dans les mémes conditions d’acquisition que la résolution spatiale avec une fenétre en énergie de
250-750 keV et une fenétre de coincidence de 4,7 ns. La source linéaire est placée selon la direction axiale
du systeme de détection et est déplacée radialement. Les résolutions spatiales radiale et tangentielle sont
mesurées de 0 a 4 cm. La résolution spatiale est définie par la largeur & mi-hauteur du profil (LMH) tracé
sur I’image de la source linéaire. Une deuxieme modélisation de la résolution a été réalisée en plagant le
méme capillaire dans un cylindre d’eau de 6 cm de diamétre afin de visualiser 1’impact du parcours du
positon de I’iode-124 qui n’a pas pu étre mis en évidence avec les mesures expérimentales de résolution

spatiale dans I’air.

111.9.2 Résultats et discussion

La normalisation simulée obtenue pour une fenétre en énergie de 250-750 keV et une fenétre de
coincidence de 4,7 ns est présentée sur la figure 111-25 comparée a la normalisation obtenue

expérimentalement. Un profil est tracé sur la somme des projections de la coupe illustrée.

SIMULATION EXPERIENCE
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Figure I11-25 : Comparaison des normalisations simulée et modélisée
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Cette figure met en avant quelques différences entre la simulation et I’expérience. Les blocs de
cristaux bien visibles sur la normalisation expérimentale le sont moins sur la normalisation simulée. Cet
effet est surement di a un nombre de particules généré plus faible en simulation et & un espacement entre
les blocs un peu plus faible dans la simulation. Il existe également un décalage d’un demi-bloc de haut en
bas du sinogramme. Cela peut s’expliquer par un mauvais positionnement dans la simulation du premier
bloc de cristaux dans I’anneau de détection. Pour remédier ce probléme une rotation de I’angle
correspondant a un demi-bloc est appliquée sur I’image reconstruite des capillaires. La lecture du
photomultiplicateur par quart de bloc est visible sur la normalisation simulée alors qu’elle ne ’est pas sur
la normalisation expérimentale. Ces résultats montrent que la simulation de I’Inveon n’est pas exactement
représentative de la géométrie du systeme de détection et de la lecture des impulsions en sortie des
cristaux.

Les valeurs de résolutions spatiales simulées pour le fluor-18 et pour 1’iode-124 sont plus petites de
0,6 mm que les résolutions spatiales expérimentales. Ces résultats sont un phénoméne connu dans la
simulation de systémes TEP avec GATE (Merheb 2007). En effet, dans GATE la dégradation de la
résolution spatiale lors du calcul de la position de I’impulsion par le photomultiplicateur n’est pas
modélisée. Pour améliorer le modéle de 1I’Inveon, une distribution gaussienne est appliquée sur la position
des photons détectés, lors de la conversion des données root au format mode-liste. Pour cela, un premier
nombre aléatoire est tiré au hasard selon une loi gaussienne dont la largeur & mi-hauteur est de 0,72. Si ce
nombre est compris entre -0,75 et 0,75 (les dimensions du cristal), la position du photon est inchangée. Si
ce nombre est inférieur & -0,75, le crystallD du photon est déplacé de -1 et s’il est supérieur a 0,75 il est
déplacé de +1. Ce flou est appliqué selon les axes x et y sur les coordonnées des photons dans le
référentiel de I’Inveon. Suite a cette modification, les résolutions spatiales radiales et tangentielles
simulées au centre du champ de vue sont de 1,7 mm pour le fluor-18 et de 1,8 mm pour I’iode-124, soit les
mémes valeurs que les résolutions spatiales expérimentales. La faible variation de la résolution spatiale
dans ’air entre le fluor-18 et 1’iode-124 est retrouvée avec la simulation. Si le capillaire est placé dans
I’eau la résolution spatiale au centre du champ de vue dans les deux axes est de 1,9 mm pour le fluor-18 et
de 3,4 mm pour ’iode-124. Les suppositions faites suites aux mesures expérimentales, sur 1’absence
d’impact du parcours du positon dans I’air sont confirmées par la simulation. Les distributions de
I’annihilation des positons dans I’air et dans I’eau pour le capillaire rempli d’iode-124 et de fluor-18 sont

représentées dans la figure 111-26.
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Figure 111-26 : Distribution de la distance d'annihilation au point source de fluor-18 et d'iode-124 placée dans I'air et
dans l'eau

Au regard de ces graphiques, il parait tout a fait évident que la résolution spatiale dans 1’air ne soit pas
affectée par le long parcours du positon de ’iode-124.
La figure 111-27 représente la variation de la résolution spatiale dans I’air le long de 1’axe radial.
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Figure 111-27 : Résolutions spatiales radiales et tangentielle simulées et expérimentales d’un capillaire placé dans
I’air rempli de fluor-18 ou d’iode-124
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La variation des résolutions spatiales simulées est similaire a celle des résolutions spatiales expérimentales

le long de I’axe radial avec une erreur inférieure a 10% sur I’ensemble des données.

111.10 Conclusion

La modélisation de la géométrie de I’Inveon et de la chaine électronique de mise en coincidence des
événements détectés a été validée pour le fluor-18 et I’iode-124 pour un fantdéme souris et pour les basses
activités. Les résultats sur les taux de comptage, la sensibilité et la résolution spatiale montrent une trés
bonne concordance entre les données expérimentales et simulées pour le fluor-18. La contribution un peu
élevée des photons de 602 keV de I’iode-124 dans la simulation entraine des erreurs sur les taux de
comptage et la sensibilité. Ce nombre de photons un peu trop important est probablement di a une
ignorance du fonctionnement exact du systéme de détection et de la chaine électronique. L’estimation de
la valeur des temps morts et du pileup n’est pas suffisante pour obtenir une simulation satisfaisante. Une
meilleure connaissance de la chaine de détection serait nécessaire pour améliorer le modéle. Des modules
plus adaptés au systéme de 1’Inveon pourraient alors étre développés dans GATE, notamment sur :

= le readout qui a été développé pour modéliser un photomultiplicateur et non un
photomultiplicateur sensible a la position avec plusieurs canaux de dynodes ;
= La mémoire tampon (buffer) qui ne permet pas de modéliser celle présente sur le
systeme Inveon. Dans la chaine de détection de I'Inveon, les singles et les
coincidences sont traités par une mémoire tampon de type FIFO (First In First Out)
(Atkins et al. 2006). Les temps morts appliqués dans la modélisation de I'Inveon sur
les singles et les coincidences dans un mode paralysable ou non paralysable, ou le
module buffer proposé par GATE ne peuvent pas représenter le fonctionnement
d’'une mémoire FIFO.
Cependant, le modele de I’Inveon développé au cours de cette thése sera utilisé principalement pour des
petits volumes et avec de faibles activités injectées. Les effets du temps mort ou de la mémoire tampon
sont alors plus faible et les erreurs de modélisation moins importantes méme dans le cas de 1’iode-124.

La conversion des données root de sortie de la simulation GATE au format mode-liste de I’Inveon
a également été validée. 1l est donc possible de reconstruire des images de données simulées sans toutefois
pouvoir appliquer de correction d’atténuation ou de diffusée, la sortie d’une carte des densités simulée au
format de I’Inveon n’ayant pas été développée au cours de cette these.

La suite de ce travail repose sur I’utilisation du mod¢le de la camera Inveon pour répondre aux
questions soulevés lors des expériences réalisées avec 1’iode-124 exposées dans le chapitre précédent :
Quelle est réellement la distribution des coincidences-y pour des géométries différentes (avec ou sans
activité, composé d’air ou d’eau) ? Quelle est la correction des coincidences-y la plus adaptée ? Quelle est

la distribution de I’ensemble des coincidences ?
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CHAPITRE IV : CORRECTION DES COINCIDENCES-y ET
APPLICATIONS

IV.1 Introduction

Les deux principales sources de dégradation de I’image lors de I’utilisation de 1’iode-124 sont le
long parcours du positon et la présence des photons de 602 keV contribuant au bruit de fond. Nous nous
sommes plus particulierement intéressés a la correction des photons-y pour lesquels nous avons vu dans le
chapitre II que I’application d’une fenétre en énergie optimisée n’est pas suffisante pour les supprimer en
totalité. Les études faites sur la distribution des coincidences-y de 1’iode-124 ou d’autres isotopes
(brome-76 ou ytrium-86) sont généralement basées sur la modélisation d’une caméra clinique pour
laguelle les objets imagés sont de plus grande taille et pour laguelle les phénoménes de diffusion ont un
impact plus important. Suite a ces simulations, diverses techniques de correction de ces coincidences-y ont
¢été développées par soustraction d’une distribution uniforme, linéaire, ou quadratique ou par une
estimation par modélisation analytique. La suite de ce travail porte sur 1’évaluation de la distribution des
coincidences-y dans plusieurs géométries de fantdbme de dimensions similaires & une souris pour
déterminer la correction la plus adaptée. L’ensemble des paramétres d’acquisition, des reconstructions et

des corrections, optimisés sur des fantdbmes sont ensuite appliqués au cas d’une souris injectée a
I’iode-124.

IV.2 Etude sur fantobme
1IV.2.1 Modélisation
IV.2.1.1 Maéthode

Pour répondre aux questions soulevées dans le chapitre II sur la distribution spatiale de I’ensemble
des coincidences dans une région uniformément remplie d’activité et dans une région sans activité, trois
géométries différentes ont été¢ modélisées. Une premiere simulation a été réalisée avec un cylindre d’eau
de 35 mm de diamétre et de 55 mm de long rempli de "fastl124". Ce cylindre est placé au centre du champ
de vue. Une deuxieme simulation est réalisée avec le méme cylindre dans lequel est insérée une deuxiéme
région cylindrique de 10 mm de diamétre composé d’eau et sans activité. Pour cela le module cold source
de GATE est utilisé. Cette région froide de méme longueur que le plus gros cylindre est placée au centre
de celui-ci. Enfin la géométrie précédente est gardée avec une région froide composée d’air a la place de
I’eau. Pour chaque géométrie, une source de 3MBq est simulée avec un nombre total de 6.10 particules
générées. Les sinogrammes pour chaque type de coincidences sont créés : pour les coincidences vraies,

diffusées, fortuites et les delays ; les coincidences vraies-y, diffusées-y, fortuites-y et delays-y comprenant
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un seul photon-y et enfin les coincidences fortuites-2y et delays-2y créées avec deux photons-y. Les images
sont normalisées avec le fichier de normalisation simulée, et reconstruites avec 1’algorithme 2DOSEM
(matrice de 128 x 128 pixels) sans aucune correction. Pour augmenter la statistique de comptage
I’ensemble des coupes du sinogramme et de I’image sont moyennées. La totalité des projections de la
moyenne des coupes du sinogramme sont moyennées et la distribution spatiale de chacun des types de
coincidences est tracée. L’estimation des coincidences-y par une distribution uniforme et par une
distribution linéaire sont également représentées sur le graphique de la distribution spatiale de I’ensemble
des coincidences. L’estimation par la distribution uniforme est réalisée de la méme maniére que dans les
études précédentes, avec la valeur de la distribution égale a la moyenne des 10 pixels droits et des 10
pixels gauches de la projection totale. La distribution linéaire est établie sur ces mémes pixels et une
régression linéaire est calculée entre la moyenne des 10 pixels droits et la moyenne des 10 pixels gauches.
Sur I’'image moyennée, le profil est tracé sur une région d’intérét rectangulaire de 10 pixels (7,76 mm) de
hauteur centrée sur le fantdme. Les modélisations ont été faites pour des fenétres en énergie de
250-750 keV, 250-590 keV et de 400-590 keV avec une fenétre de coincidence de 4,7 ns. La figure V-1
résume les trois géométries modélisées dans cette étude et I’analyse des sinogrammes et des images
obtenus pour chaque type de coincidences.

GEOMETRIES MODELISEES ANNALYSE

Moyenne des coupes du sinogramme  Moyennes des coupes de l'image
sur la longueur du fantdme sur la longueur du fantdme
A

¢ 10 pixels

eau + 14|

¢ 10 pixels
eau ou air
sans aclivité

v

Figure IV-1 : Schéma récapitulatif des géométries modélisées et de ’analyse des données de 1’étude sur la
distribution spatiale des coincidences
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1V.2.1.2 Résultats et discussion

La contribution des coincidences vraies, vraies-y, diffusées, diffusées-y, fortuites, fortuites-1y et
fortuites-2y pour la simulation du fantdme cylindrique est illustrée dans la figure IV-2 pour les trois
fenétres en énergie.

1,4% 250-750 keV

7%/ ,0,7%
67%~_ % [ l
9,6%

0,8% 400-590 keV

® Vraies Vraies-y
¥ Diffusées Diffusées-y
M Fortuites Fortuites-1y

Fortuites-2y

Figure V-2 : Illustration de la contribution des coincidences détectées pour la modélisation du fantdme cylindrique
uniformément rempli d'iode-124 pour les trois fenétres en énergie

La proportion des coincidences pour lesquelles au moins un des photons est un photon-y représente 38,9%
de I’ensemble des coincidences avec I’utilisation d’une fenétre en énergie de 250-750 keV, 25,7% avec
250-590 keV et 18,2% avec 400-590 keV. Le taux de coincidences vraies-y est diminué de 10,6% avec
I’utilisation du seuil haut de la fenétre en énergie de 590 keV a la place de 750 keV. L’augmentation du
seuil bas de 250 keV a 400 keV n’élimine pas seulement les coincidences diffusées mais également une
fraction des coincidences vraies-y. Ce résultat met en évidence la diffusion Compton des photons dans les
cristaux avant le dépét total de leur énergie. En effet, la proportion des coincidences vraies pour lesquelles
les deux photons ont déposé la totalité de leur énergie par un effet photoélectrique est de 31%, et de 34%
pour les coincidences vraies-y. L’utilisation de la fenétre en énergie de 400-590 keV par rapport a
250-750 keV permet d’augmenter la proportion du taux de coincidences vraies de la moitié au trois quarts
des coincidences totales détectées.

Les distributions spatiales des coincidences vraies, vraies-y, diffusées et diffusées-y dans le

sinogramme sont tracées dans la figure 1V-3. Les coincidences fortuites ne sont pas représentées car leur
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valeur est négligeable au vu des résultats précédents, et I’estimation par la mesure des delays est suffisante
pour les soustraire a 90%. Sur ces graphiques est également tracée la distribution uniforme. L’estimation

par une distribution linéaire n’est pas montrée car similaire a la distribution uniforme.

35 4 3 4
3 250-750 keV 3 250-590 keV
2 3 8 35
T ©
=
3 25 g 2
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]
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g — Distribution uniforme
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Figure IV-3 : Distribution spatiale des coincidences dans le sinogramme du fantdme cylindrique rempli d'eau

Si la soustraction de la distribution uniforme estimée est appliquée pour les fenétres en énergie de
250-750 keV et 250-590 keV, les coincidences vraies-y et toutes les coincidences diffusées sont
supprimées. La distribution uniforme surestime le nombre de coincidences vraies-y de 84% pour la fenétre
en énergie de 250-750 keV et de 138% pour la fenétre en énergie de 250-590 keV. Dans le cas de la
fenétre en énergie de 400-590 keV, les coincidences présentes en dehors du fantbme sont presque
uniquement des coincidences vraies-y. Le nombre de coincidences vraies-y est alors surestimé de 28% et
30% du nombre total de coincidences diffusées sont supprimées. On peut donc se demander quel sera
I’effet de la correction des coincidences diffusées sur les sinogrammes corrigés des coincidences vraies-y
pour chacune des fenétres en énergie. La proportion des coincidences vraies supprimées par la
soustraction de la distribution uniforme est de 7% pour chaque fenétre en énergie.

Les distributions spatiales de chaque coincidence tracées sur les images reconstruites par
I’algorithme 2DOSEM du fantéme uniformément rempli d’eau et des fantdmes avec les inserts air et eau
sans activité sont représentées dans la figure 1\V-4. Ces images ont été acquises avec la fenétre en énergie
de 250-590 keV.
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Figure V-4 : Distribution spatiale des coincidences sur les images du fantdme uniformément rempli d'eau et les deux
fantdmes avec des régions sans activité

Dans les régions sans activité, la contribution des coincidences vraies est plus importante que celle des
coincidences vraies-y. Le bruit de fond présent dans les images obtenues pour le fantbme de qualité
d’image dans le chapitre II, est donc dii en majorité au long parcours des positons et a leur annihilation en
dehors de leur région d’émission. Une adaptation de la fenétre en énergie et une correction des
coincidences-y ne seront donc pas suffisantes pour éliminer ces événements qui sont en réalité des
coincidences vraies. Les distributions des coincidences vraies-y, et de I’ensemble des coincidences
diffusées sont identiques pour chacun des fantbmes. La correction des coincidences-y par la soustraction
d’une distribution uniforme peut donc étre appliquée sur toutes les géométries représentatives de la

distribution de 1’iode-124 dans une souris.

L’estimation des coincidences-y par une distribution linéaire est identique a I’estimation par une
distribution uniforme dans le cas de I’imagerie du petit animal. Mais le nombre de coincidences-y est
largement surestimé par cette méthode notamment pour les acquisitions faites avec les fenétres en énergie
de 250-750 keV et 250-590 keV. La correction des coincidences-y par la soustraction d’une distribution

uniforme supprime toutes les coincidences diffusées. L’application de la correction des coincidences
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diffusées est-elle pertinente dans ce cas ? Enfin le nombre de coincidences vraies supprimé suite a la
soustraction de la distribution uniforme est faible. Malgreé les erreurs déterminées par la simulation, cette
correction simple d’utilisation est appliquée sur les données acquises avec le fantdbme d’image de qualité

afin d’évaluer I’impact sur la quantification de 1’activité.

IV.2.2 Expérimentation
IV.2.2.1 Méthode

Le fantome de qualité d’image comprenant trois régions différentes (région uniforme, région avec
les inserts air et eau, région avec les 5 capillaires) est rempli de 3 MBq d’iode-124. Les images sont
acquises 20 min avec les trois fenétres en énergie de 250-750 keV, 250-590 keV et 400-590 keV et une
fenétre de coincidence de 4,7 ns. Les trois fenétres en énergie sont utilisées pour évaluer 1’effet de la
correction des coincidences-y sur chacune des combinaisons d’acquisition. Les sinogrammes 3D
reconstruits sont corrigés des coincidences-y par la soustraction d’une distribution uniforme. Les
sinogrammes sont tout d’abord normalisés et pour chaque projection de chague coupe, les valeurs des 20
pixels en bord du sinogramme (10 a droite + 10 a gauche) sont moyennées. La valeur moyenne est
soustraite pour chaque pixel de la projection. Les sinogrammes corrigés des coincidences-y sont
reconstruits avec 1’algorithme 3DOSEM/MAP (2 itérations et 12 sous-ensembles de 3DOSEM suivi de 18
itérations de MAP avec un paramétre beta de 0,1) sans correction, avec seulement la correction
d’atténuation et avec correction d’atténuation et de diffusé. Sur chaque image est appliquée ’analyse
décrite pour les mesures expérimentales :

= calcul de la concentration radioactive moyenne et son coefficient de variation dans la
région uniforme ;
= calcul des spill-over ratio dans les inserts air et eau ;
= calcul des coefficients de recouvrement des capillaires de 1, 2, 3, 4 et 5 mm de diamétre.
Les images sont calibrées en concentration radioactive comme il est décrit dans ce méme chapitre avec un
facteur établi sur des images corrigées des coincidences-y par la méme soustraction de la distribution

uniforme estimée.

IV.2.2.2 Résultats et discussion

Pour visualiser la distribution des coincidences-y estimées, les profils d’une projection d’une
coupe des sinogrammes 3D acquis pour les trois fenétres en énergie sont représentés dans la figure IV-5.

Sur chacun de ces graphiques sont tracées les distributions uniformes estimées.
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simulation. Pour I’acquisition avec la fenétre en énergie de 400-590 keV, la valeur de la distribution est
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Figure 1V-5 : Distribution uniforme estimée sur le profil d'une projection pour les fenétres en énergie
250-750 keV (A), 250-590 keV (B) et 400-590 keV (C)

presque nulle.

’algorithme 3DOSEM/MAP. La concentration radioactive moyenne et le coefficient de variation calculés

avec la correction des coincidences-y sont représentés dans la figure 1\VV-6, en comparaison des valeurs

Cette correction est appliquée sur chacun des sinogrammes et les images sont reconstruites avec

calculées sans correction des coincidences-y.
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Figure IV-6 : Erreur relative (A) et coefficient de variation (CV) (B) calculés sur des images non corrigées et

La quantification de la concentration radioactive sur une région uniformément remplie d’activité est
dégradée par la correction des coincidences-y. L’erreur relative passe de -17% a -25% pour une fenétre en
énergie de 250-750 keV, soit environ le pourcentage de coincidences vraies supprimées par la soustraction
de la distribution uniforme (7%) trouvée avec la simulation. Et contrairement aux suppositions faites en

corrigées des coincidences-y
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premiére partie du paragraphe, 1’erreur augmente de fagon plus importante pour la fenétre en énergie de
400-590 keV. La soustraction de coincidences par la correction des coincidences-y augmente le coefficient
de variation. Cet effet est d’autant plus important que le nombre de coincidences dans le sinogramme non
corrigé est faible (fenétre en énergie de 400-590 keV).

Les coefficients de recouvrement calculés sur les images de capillaires corrigées par une
soustraction d’une distribution uniforme sont tracés sur la figure IV-7 en fonction du diamétre du

capillaire.
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Figure V-7 : Coefficient de recouvrement pour des images corrigées ou non des coincidences-y

Pour un capillaire de 5 mm de diamétre, le coefficient de recouvrement est diminué de 30% et est égal a
0,45 avec la correction des coincidences-y.
L’impact de la correction des coincidences-y sur les images avec les régions d’air et d’eau sans

(A) etle SOR _ (B) sont calculés pour des images non

eau

activité est illustré dans la figure IV-8. Le SOR
corrigées de I’atténuation et du diffusé, corrigées seulement de I’atténuation (CA) et corrigées de
I’atténuation et du diffusé (CA-CD). Ces résultats sont présentés pour les acquisitions faites avec une
fenétre en énergie de 400-590 keV

A B

7 B sans correction  Mavec correction FL

[
=]

SOReau (%)

SORair {%)
g

S35 COMTECtian CA CA-CD sans cofrection CA CA-CD

Figure IV-8 : Variation des SORair (A) et SOReau (B) avec la correction de I’atténuation (CA) et du diffusé (CD)
sur les régions sans activité pour des images non corrigées et corrigées des coincidences-y

-126 -



CHAPITRE IV : Corrections des coincidences-y et applications

Pour les deux autres fenétres en énergie, le comportement de ces deux variables est identique avec une
diminution légérement plus importante des SOR pour la fenétre en énergie de 400-590 keV lorsque la
correction des coincidences-y est utilisée. Cette correction permet de diminuer le nombre de coincidences
dans les inserts sans activité de -3,4% (de 4,8% a 1,4%) pour I’air et de -6,5% (de 10,8% a 4,3%) pour

I’eau.

1VV.2.3 Conclusion

L’étude par la simulation de la contribution des différentes coincidences détectées dans une
géométrie simple cylindrique d’émission de 1’iode-124, a permis de mettre en évidence 1’intérét
d’optimiser la fenétre en énergie. Le nombre de coincidences-y est diminué de 48% avec 1’utilisation
d’une fenétre en énergie de 400-590 keV par rapport a une fenétre de 250-750 keV. Une correction des
coincidences-y par la soustraction d’une distribution uniforme semble adaptée au vu de la distribution
spatiale des coincidences-y dans chacune des configurations géométrique étudiées. Mais lorsque cette
correction est appliquée sur des acquisition faites avec 1’Inveon, le taux de coincidences-y est surestimé et
la correction supprime une fraction des coincidences vraies et des coincidences diffusées. La
quantification de ’activité est donc détériorée dans une région avec de ’activité. Cependant, une portion
importante des coincidences détectées dans des régions sans activité est supprimée lorsque la correction
des coincidences-y est appliquée. La simulation de la méme géométrie que celle acquise
expérimentalement a permis de déterminer la provenance de toutes les coincidences présentes dans les
régions sans activité. Les coincidences enregistrées dans des régions sans activité sont en majorité des
coincidences vraies et une correction du parcours du positon serait plus appropriée pour supprimer ces
évenements. Les expériences et les simulations réalisées avec des géométries simples cylindriques ont
permis de déterminer les parameétres d’acquisition, les méthodes de reconstruction et les corrections
optimales pour une quantification de I’activité d’iode-124 la plus réaliste. La suite de ce chapitre évalue
I’influence des paramétres d’acquisitions, des reconstructions et des corrections sur la quantification de
’activité de 1’iode-124 injectée dans une souris, afin de déterminer la pertinence d’une optimisation sur

des fantomes cylindriques en amont d’une étude sur la souris.

IV.3 Etude expérimentale sur souris
IV.3.1 Méthode

Pour cette étude, cing souris nude avec une xénogreffe de tumeur mammaire humaine (MDA MB
468) ont eté imagées et ont ensuite été sacrifiées pour prélévement des organes et comptage de la
concentration radioactive. Chaque souris est injectée avec environ 3,5 MBq d’anticorps anti-CD138

(Syndecan 1, BB4) marqué a I’iode-124. La premiére souris est imagée 24h (J;) aprés I’injection, la
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deuxiéme 48h (J,) aprés, la troisieme 72 h (J;) apres, la quatrieme 96 h (J,) apres et enfin la cinquiéme 168
h (Jg) aprés I’injection.

Pour évaluer I'impact de la fenétre en énergie dans le cas d’une souris, les acquisitions sont
réalisées pour les trois fenétres en énergie de 250-750 keV, 250-590 keV et 400-590 keV avec une fenétre
de coincidence de 3,4 ns. Pour la souris a J; I’acquisition a été faite sur 60 min pour la fenétre de
250-590 keV et sur 30 min pour les deux autres fenétres. Pour les souris a J,, J; et J; les données sont
acquises pendant 30 min. Enfin la souris acquise a Jg est imagée pendant 1h avec seulement les deux
derniéres fenétres en énergie. Les sinogrammes 3D des données sont rééchantillonées par la méthode
FORE et les images sont reconstruites par les algorithmes 2DFBP (filtre rampe a la fréquence de coupure
de Nyquist), 2DOSEM (4 itérations et 16 sous ensembles) et 3DOSEM/MAP (2 itérations et 12 sous-
ensembles de 3DOSEM suivi de 18 itérations de MAP avec un paramétre beta de 0,1). Les données
acquises sur 1h sont également reconstruites en deux images de 30 min pour étudier 1’influence du temps
d’acquisition sur les données mesurées. Les images sont reconstruites sans correction, avec seulement la
correction d’atténuation et avec les corrections d’atténuation et de diffusé. La correction d’atténuation est
réalisée a partir des images tomodensitométriques réalisées avec le systeme TDM couplé a la TEP. Le
tube a rayon-X est porté a une tension de 80kV et une intensité de 500 pA. 360 projections sont acquises
sur deux pas de lit afin d’imager la souris en entier. Les images TDM sont reconstruites avec une matrice
de 512 x 512 x 1178 pixels. Pour les images corrigées de I’atténuation et de la diffusion, la correction de
coincidences-y est également appliquée. La correction de ces coincidences est réalisée de la méme maniére
que pour le fantdme avec une soustraction d’une distribution uniforme.

A la suite des acquisitions TEP-TDM, les souris sont sacrifiées et plusieurs organes sont préleves :
la tumeur, le foie, les deux reins ensemble, I’intestin, les deux poumons ensemble, du muscle, la rate, le
cerveau, le cceur et I’estomac. Chaque organe est pesé et le volume calculé (la masse divisée par la
densité) en utilisant les densités des organes provenant de (ICRU-44 1989), (Woodard & White 1986).
L’activité est mesurée avec un compteur gamma WIZARD. Ce compteur est étalonné au préalable pour
convertir les cpm en activité en Bq. Les organes n’ayant pas tous le méme volume, une courbe
d’étalonnage est également réalisée entre le nombre de cpm et le volume d’activité placé dans le
compteur. Les cpm (coups par minute) obtenus en sortie du compteur sont donc convertis en Bq et
corrigés du volume. Pour établir un écart type, 3 mesures de I’activité dans les organes sont réalisées
consécutivement. Pour chaque organe de chaque souris, une concentration radioactive est calculée. Cette
concentration est comparée a celle déterminée sur les images acquises avec le TEP/TDM. Les volumes
des organes sont déterminés sur les images TDM par segmentation manuelle. 1ls sont ensuite appliqués sur
les images TEP fusionnées par le logiciel Inveon Research Workplace de Siemens. Ce logiciel calcul la

concentration radioactive moyenne sur le volume d’intérét et 1’écart type sur cette valeur.
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Pour évaluer I’influence des paramétres d’acquisition, des algorithmes de reconstruction et des
diverses corrections appliquées, sur la quantification de I’activité dans les organes, trois paramétres ont été
calculés.

= [’erreur relative de la concentration radioactive moyenne mesurée sur 1’image par rapport a la

concentration radioactive mesurée par le compteur-y.

= Le coefficient de variation par le rapport de l’écart type sur la concentration radioactive

moyenne.

= Le contraste par le rapport entre la valeur maximale mesurée sur la tumeur et la valeur minimale

en son bord.
Pour la pertinence de la comparaison, les concentrations radioactives moyennes mesurées sur les images
acquises avec différentes fenétres en énergie, donc a différents temps, sont corrigées de la décroissance en
prenant pour référentiel temporel la premiére acquisition.

Les paramétres d’acquisition de 1’image TDM n’ayant pas été optimisés au préalable, I’image de la
souris acquise a J; n’est pas d’assez bonne qualité pour segmenter tous les organes. Pour cette souris

seulement 3 organes (tumeur, coeur et cerveau) ont pu étre segmentés.

1V.3.2 Résultats

Les résultats présentés en début de ce paragraphe évaluent l'influence des paramétres
d’acquisition, de la reconstruction utilisée et des corrections appliquées. Ensuite, la faisabilité de la

quantification du Syndecan 1 marqué a I’iode-124 est évaluée en fin de paragraphe.

IV.3.2.1 Influence du temps d’acquisition

Au temps Jg, les données ont été acquises sur une durée de 60 min, soit deux fois plus longtemps
que pour les autres souris car 1’activité présente était beaucoup plus faible. Pour évaluer la pertinence de
I’augmentation du temps, les résultats obtenus pour 30 min et 60 min ont été comparés. Les erreurs
relatives entre les activités volumiques mesurées par le compteur-y et celles mesurées sur I’image, ainsi
que les coefficients de variation sont représentés sur la figure I\V-9 pour certains organes. Ces valeurs sont
mesurées sur une image reconstruite par 1’algorithme 2DFBP pour laquelle les corrections de 1’atténuation

et du diffusé ont été appliquées et pour une acquisition faite avec une fenétre en énergie de 250-590 keV.
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Figure V-9 : Erreur relative (A) et coefficient de variation (CV) (B) sur les mesures faites sur les organes de la
souris a Jg pour 60 min et 30 min

Ces graphiques obtenus pour une fenétre en énergie et une reconstruction données sont représentatifs des
autres fenétres en énergie et des autres méthodes de reconstruction. Globalement, sur tous les organes
présentés 1’augmentation du temps d’acquisition n’apporte pas d’amélioration dans la mesure de la
concentration radioactive moyenne. Cependant 1’écart type de cette activité moyenne est plus faible de
15% en moyenne lorsque le temps d’acquisition est multiplié par deux. Les images acquises sur une durée
de 30 min et de 60 min sont représentées sur la figure 1\V-10 pour la souris acquise a J; et celle acquise a
Jg. Ces images sont des images reconstruites par 1’algorithme 3DOSEM/MAP avec correction

d’atténuation et de diffusé. Des profils sont tracés sur la tumeur pour visualiser I’évolution du contraste.

-130 -



CHAPITRE IV : Corrections des coincidences-y et applications

J1 /30 min J1/60 min

1200000 e 30 min
' 100000 -
o - en 80000 7
£
=) e
. . | i
)
. . 40000 A

¢ ’ 20000 A

J8 /30 min J8 /60 min pixel

30 50 70 90
pixel

Figure IV-10 : Comparaison des images acquises a J; et Jg sur 30 min et 60 min

L’augmentation du temps d’acquisition de 30 min a 60 min n’a pas d’influence sur les images acquises a
Ji1. Le contraste sur la tumeur n’est que trés peu augmenté de 4% et il n’y a aucun effet sur ["uniformité et
le bruit dans 1’image. Pour la souris acquise a Jg, la multiplication du temps d’acquisition par deux semble
visuellement améliorer la qualité d’image. Le nombre d’événements détectés plus important améliore la
statistique de comptage avec une diminution du bruit et une meilleure uniformité de 1’image. Cependant le

contraste mesuré sur la tumeur n’est pas amélioré et est méme détérioré avec une diminution de 30 %.

1V.3.2.2 Influence de la fenétre en énergie

L’erreur relative entre la concentration radioactive moyenne mesurée sur I’image et celle mesurée
par le compteur-y est représentée sur la figure IV-11 A pour I’acquisition de la souris a J, avec les trois
fenétres en énergie. La variation du coefficient de variation est tracée sur la figure 1V-11 B. Ces résultats
sont obtenus sur une image reconstruite par 1’algorithme 3DOSEM/MAP. Ces mémes mesures réalisées
sur les autres souris et pour les algorithmes de reconstruction 2DFBP et 2DOSEM ont le méme

comportement (cf. Annexe 2).
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Figure IV-11 : Erreur relative et coefficient de variation (CV) pour différentes fenétres en énergie calculés sur
I’image de la souris acquise a J,

Les résultats de la figure 1V-11 A ne montrent pas de variation importante de la quantification de la
concentration radioactive moyenne en fonction de la fenétre en énergie. Les quelques différences ne sont
pas identiques entre les organes. L’étude du coefficient de variation semble mettre en avant une précision
des mesures supérieure pour la fenétre en énergie de 250-590 keV. Dans la figure suivante les images de
souris acquise a J, avec les trois fenétres en énergie sont comparées sur la zone de la tumeur ou le signal
est important et sur la zone de 1’estomac ou le signal est faible. Des profils sur chaque image sont tracés et

sont reportés sur un graphique pour comparaison et mesure du contraste (figure 1V-12).
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Figure 1V-12 : Comparaison des images de souris acquise a J,, obtenues avec différentes fenétre en énergie pour la
tumeur et I'estomac

Les mesures de contraste sur la tumeur ne mettent pas en évidence de paramétre d’acquisition plus adapté
que les autres et visuellement aucune amélioration n’est apportée sur I’image que ce soit pour une région

de forte activité (tumeur) ou une région de faible activité (estomac).

IV.3.2.3 Influence de I’algorithme de reconstruction

Les données reconstruites par les algorithmes de reconstruction 2DFBP, 2DOSEM et
3DOSEM/MAP pour la souris au temps J, sont comparées. L’erreur relative entre la concentration
radioactive calculée sur les images et celle mesurée par le compteur-y est tracée pour chaque organe sur la
figure IV-13 A. Le coefficient de variation est représenté sur la figure 1V-13 B. Ces images ont été
acquises avec une fenétre en énergie de 250-590 keV. Ces résultats sont représentatifs des mesures

obtenues pour les autres fenétres en énergie et les autres souris (cf. Annexe 2).
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Figure 1V-13 : Erreur relative et coefficient de variation (CV) pour différents algorithmes de reconstruction calculés

sur les images de la souris acquise a J,

La quantification de la concentration radioactive moyenne n’est pas influencée par 1’algorithme de

reconstruction choisi. La mesure est moins précise lorsque I’algorithme 2DOSEM est utilisé. Le

coefficient de variation sur la mesure de 1’activité est plus important pour tous les organes. Les images

sont visuellement moins bruitées et plus lisses avec 1’algorithme de reconstruction 3DOSEM/MAP ou les

volumes sont mieux définis (figure 1V-14).
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Figure IV-14 : Comparaison des images reconstruites par les algorithmes 2DFBP, 2DOSEM, 3DOSEM/MAP

IV.3.2.4 Influence de la correction d’atténuation et de diffusé

Les corrections d’atténuation et de diffusé ont un impact important sur la quantification de la

concentration radioactive moyenne des organes. La figure I\V-15 présente 1’erreur relative et le coefficient

de variation sur la mesure de la concentration radioactive faite sur des images sans correction, avec

seulement la correction d’atténuation (CA) et avec les corrections d’atténuation et de diffusé (CA-CD).
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Ces mesures sont réalisées sur des images de la souris acquise & J, avec une fenétre en énergie de
250-590 keV et reconstruites par 1’algorithme 3DOSEM/MAP.
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Figure 1V-15 : Erreur relative et coefficient de variation (CV) pour des images non corrigées, corrigées de
I’atténuation (CA) et corrigées de I’atténuation et du diffusé (CA-CD) (souris acquise a J,)

D’un point de vue général, la quantification de I’activit¢é moyenne volumique est dégradée par
I’application des corrections d’atténuation et du diffusé. Les images non corrigées représentent mieux les
mesures faites par le compteur-y. De plus, la quantification est plus précise avec un coefficient de
variation plus faible sur ces images non corrigées pour la majorité des organes. Une exception est faite
pour la tumeur, la rate et les reins pour lesquels la quantification est meilleure lorsque seulement la
correction d’atténuation est appliquée.

Les images reconstruites par du 3DOSEM/MAP et corrigées ou non de 1’atténuation et du diffusé,

de la souris acquise a J; sont illustrées dans la figure 1\V-16 pour la tumeur et 1’estomac.
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Figure IV-16 : Comparaison des images reconstruites sans correction, avec seulement la correction d'atténuation
(CA) et avec la correction d’atténuation et de diffusée de la correction du diffusé (CA-CD) (souris acquise a Jz)
Les profils tracés sur les images confirment les résultats sur les erreurs relatives montrés dans la
figure IV-15. Cependant, I’intérét de la correction d’atténuation sur les organes dont la densité est proche
de I’air est peu visible sur les images (pommons au dessus de la tumeur).
Par compromis I’application des corrections d’atténuation et du diffusé seront appliquées dans les

prochaines études.

IV.3.2.5 Influence de la correction des coincidences-y

L’influence de la correction des coincidences-y sur la quantification de la concentration
radioactive moyenne dans les organes est représentée sur la figure 1\V-17, par le calcul de I’erreur relative
(A) et du coefficient de variation (B). Les résultats sont présentés pour la souris acquise a J, avec les
fenétres en énergie de 250-750 keV et de 400-590 keV.

Les images sont reconstruites par I’algorithme 3DOSEM/MAP et sont corrigées de 1’atténuation et du
diffusé.
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Figure IV-17 : Erreur relative (A) et coefficient de variation (CV) (B) pour des images corrigées ou non des
coincidences-y (souris acquise a J,)

La correction des coincidences-y détériore la quantification dans les organes ou I’activité est plus
importante. Mais cette détérioration est plus faible que I’amélioration de la quantification dans les organes
ou I’activité est faible. L’amélioration de la quantification sur ces organes fixant faiblement le Syndecan 1,
est plus faible pour les images acquises avec une fenétre en énergie de 400-590 keV que pour celles
acquises avec une fenétre de 250-590 keV. La précision sur la mesure de ’activité moyenne volumique
sur les images est meilleure pour des images non corrigées des coincidences-y. Les images reconstruites
pour cette souris sont représentées avec le méme contraste dans la figure 1\VV-18 avec la correction ou non

des coincidences-y. Des profils sont tracés sur la tumeur et sur I’estomac.
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Figure IV-18 : Images de la tumeur et de I'estomac de la souris acquise a J, et reconstruites avec et sans correction
des coincidences-y

Le contraste calculé pour les images corrigées des coincidences-y est identique a celui calculé pour des
images non corrigées pour la tumeur et I’estomac. La soustraction des coincidences-y n’apporte pas

d’amélioration visuelle sur les images.

IV.3.2.6 Distribution du Syndecan 1 marqué a ’iode-124

Les erreurs de quantification de la concentration radioactive moyenne pour certains organes sont
trés importantes. Dans le cas des images reconstruites avec 1’algorithme de reconstruction 3SDOSEM/MAP
corrigée de I’atténuation, du diffusé et des coincidences-y, les erreurs relatives sont comprises dans un
intervalle allant de 250% pour les poumons, a -50% pour la rate. L’objectif principal de cette étude est
d’évaluer la possibilit¢ de déterminer la distribution au cours du temps du Syndecan 1 marqué a 1’iode-124
dans les organes d’une souris. Pour cela, une premicre étape a consisté a comparer les volumes des
organes obtenus in vivo par la segmentation des images TDM, avec ceux mesures ex vivo apres le sacrifice
des souris. Le tableau I1V-1 présente les volumes des organes mesurés in vivo et ex vivo pour la souris

étudiée a J,.
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organes ex vivo (mm°) in vivo (mm?) erreur relative
tumeur 49 48 -2,0%
foie 1709 2209 29,3%
reins 477 515 7,.9%
intestin 336 3137 833,6%
poumons 835 828 -0,8%
cerveau 432 463 7,2%
coeur 180 312 73,3%
estomac 1033 939 -9,1%

Tableau V-1 : volumes ex vivo et in vivo des organes de la souris J,

Le volume des intestins mesuré sur les images TDM est nettement supérieur au volume mesuré ex
vivo. Ceci s’explique par la difficulté de définir le contour des intestins et de différentier I’intestin gréle du
colon sur les images TDM. Dans le cas du cceur, celui-Ci est rempli de sang lors de 1’acquisition de
I’image et se vide rapidement aprées le sacrifice de la souris, d’ou une différence importante entre les
valeurs in vivo et ex vivo. Pour ces deux organes, les distributions du syndecan 1 obtenues in vivo et
ex Vvivo ne sont pas comparables.

Pour la tumeur, le foie, les reins, les poumons, le cerveau et 1’estomac, la distribution au cours du
temps de 1’anticorps radiomarqué, obtenue avec la mesure de 1’activité par le compteur-y est comparée a la
distribution obtenue avec les images. Les résultats sont présentés dans la figure I\VV-19 pour les images
corrigées ou non des coincidences-y. Pour chaque souris étudiée a un temps donné, le pourcentage
d’activité injectée par gramme de tissu (%Al/g) est calculé. Pour cela, la concentration radioactive
moyenne est multipliée par la densité de 1’organe et est normalisée par 1’activité injectée a la souris,

corrigée de la décroissance radioactive.
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Figure IV-19 : Distribution du Syndecan 1 marqué a I'iode-124 au cours du temps pour 6 organes, mesurée avec le
compteur-y et calculée sur des images corrigées ou non des coincidences-y

Pour la tumeur et les reins, la distribution obtenue sur les images non corrigées des coincidences-y est plus
proche de la distribution calculée avec le compteur-y. Pour les 5 autres organes, la correction des
coincidences-y permet de se rapprocher de la distribution du compteur-y. Les distributions pour le foie et

les reins mesurées sur les images sont trés proches des distributions mesurées avec le compteur-y.

1VV.3.3 Discussion

La concentration radioactive du Syndecan 1 marqué a 1’iode-124 n’est pas bien quantifiable avec
I’imagerie TEP en comparaison de la méthode de référence impliquant le sacrifice de I’animal. De plus,
les erreurs de quantification ne sont pas identiques d’un organe a I’autre. L’augmentation du temps
d’acquisition, le rétrécissement de la fenétre en énergie de 250-750 keV a 400-590 keV, et ’utilisation de
I’algorithme de reconstruction 2DFBP, 2DOSEM ou 3DOSEM/MAP n’ont pas d’influence sur la
quantification de la concentration radioactive moyenne dans les organes d’une souris. L’impact des
corrections d’atténuation et de diffusé sur la quantification de I’activité n’est pas identique sur tous les
organes. En majorité, il est préférable de ne pas appliquer de correction. Cependant, la quantification de
I’iode-124 dans la tumeur est meilleure sur une image corrigée seulement de I’atténuation. Par compromis,
le choix s’est porté sur les images corrigées de I’atténuation et du diffusé. La correction des

coincidences-y par la soustraction d’une distribution uniforme n’améliore pas la quantification de I’activité
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dans la tumeur. En revanche, la correction apporte une amélioration de la quantification dans la majorité
des autres organes.

La concentration radioactive mesurée dans la tumeur, la rate et les reins est sous-estimée par
I’imagerie d’environ 25 %, pour une image non corrigée des coincidences-y. Ces organes sont de petits
volumes de 3 a 4 mm de diamétre et comprennent du Syndecan 1. Comme il a été montré avec les mesures
expérimentales sur les capillaires du fantdme de qualité d’image remplis d’iode-124, I’effet de volume
partiel diminue 1’activité comprise dans le volume réel. Pour un capillaire de 4 mm de diamétre, 70% de
I’activité est confinée dans le volume du capillaire. La segmentation des organes étant faite sur les images
TDM, on peut considérer que I’erreur de quantification est uniquement due a I’effet de volume partiel.
Pour I’iode-124 en imagerie du petit animal, cet effet de volume partiel est principalement causé par le
long parcours des positons. Une correction de ce phénoméne améliorerait la quantification sur ces
organes. Le cceur est également un organe de petite taille comprenant du Syndecan 1, mais I’erreur faite
sur la mesure de la concentration radioactive par I’imagerie est de +180%. Le volume du cceur n’est pas
difficile a déterminer sur les images TDM et I’erreur provient probablement de la différence entre
I’activité réellement mesurée par le compteur et I’activité calculée dans le volume défini sur I’image. En
effet, lorsque la souris est sacrifiée et le coeur prélevé le sang ne circule plus et le coeur se vide. Or par
exemple pour la souris acquise a J,, le pourcentage d’activité injectée par gramme de sang est de 3,17%,
supérieure a tous les autres organes, et sur I’image la souris est en vie. On peut donc estimer que la mesure
faite par le compteur et celle faite sur I’image ne sont pas comparables. Les poumons et le cerveau sont
des organes facilement définissables sur les images TDM sans présence de Syndecan 1. L’erreur trés
importante pour ces deux organes, méme pour des images corrigées des coincidences-y, s’explique par le
long parcours des positons et leur annihilation dans ’ensemble de la souris, comme il a été démontré lors
de la simulation du fantome cylindrique avec des régions sans activité. L’estomac, les intestins et le
muscle sont des organes sans présence de Syndecan 1 dont les contours sont peu visibles sur les images
TDM. Les erreurs proviennent donc d’un volume mal défini et également du long parcours des positons de
I’iode-124. Enfin, le foie est I’organe qui présente la plus petite erreur (3%) lorsque la correction des
coincidences-y est appliquée. C’est un organe comprenant du Syndecan 1 mais de fagon hétérogene et
pour lequel les contours sont peu faciles a déterminer sur les images TDM. Son trés grand volume par
rapport aux autres organes permet de déterminer une concentration radioactive moyenne correcte.

La détermination de la distribution du Syndecan 1 marqué a ’iode-124 par I’imagerie TEP est
possible pour les organes comme le foie et les reins, pour lesquels les écarts entre la distribution mesurée a
partir des images et celle établie avec le compteur-y sont faibles a tous les temps d’acquisition. Pour la
tumeur ’écart entre les deux distributions est presque constant au cours du temps. On peut donc envisager
la détermination par I’imagerie de la distribution du Syndecan 1 dans la tumeur, avec I’utilisation de

corrections plus appropriées. Pour les autres organes comme les intestins, le cceur, les poumons et
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I’estomac, les erreurs trop importantes explicitées précédemment sur la quantification de 1’activité ne

permettent pas de déterminer une distribution du Syndecan 1.

IV.4 Conclusion

La modélisation d’une forme géométrique cylindrique simple a confirmé 1’intérét du
rétrécissement de la fenétre en énergie de 250-750 keV a 400-590 keV établi par I’expérimentation, pour
éliminer la moitié des coincidences vraies-y. Cependant, lors de I’expérimentation faite sur des souris,
’utilisation d’une fenétre en énergie de 400-590 keV n’apporte aucune amélioration sur la quantification
de D’activité dans les organes. L’optimisation au préalable de la fenétre en énergie sur un fantdme de
forme géométrique n’est pas pertinente pour I’imagerie de la souris.

Le tableau 1V-2 résume I’impact des corrections d’atténuation et de diffusé sur la quantification de
la concentration radioactive dans un fantdme et dans les organes d’une souris. L’erreur de quantification
de la concentration radioactive la plus faible est représentée par la valeur 2 et la plus importante par la
valeur 0. Les résultats obtenus sur la région d’air sans activité du fantome ne peuvent &tre comparés avec
ceux obtenus pour la souris. Les poumons, organes dont la densité est proche de I’air (0,26), ont une faible

activité de Syndecan 1 et ne peuvent donc pas étre utilisés pour la comparaison.

Région avec de Iactivité ! Re’glon avec tres ped 09 pas i
i d’activité composée d’eau !
Fantéme Souris | Fantéme Souris
(Tumeur) (Cerveau) |
Sans correction 0 0 1 1 :
Correction 5
d’atténuation 2 2 f 0 0
Correction :
d’atténuation et 1 1 5 2 2
de diffusé '

Tableau IV-2 : Effet des corrections d’atténuation et de diffusé sur la quantification de I’activité

Les résultats obtenus sur la quantification de la concentration radioactive dans la tumeur aboutissent aux
mémes conclusions que ceux obtenus sur la région uniforme du fantome de qualité d’image : la correction
des coincidences diffusées n’apporte pas d’amélioration sur la quantification. Pour le cerveau, organe pour
laquelle 1’activité mesurée par le compteur-y est la plus faible, les corrections de 1’atténuation et du diffusé
améliorent la quantification comme pour la région remplie d’eau et sans activité du fantome. Pour ces
géométries une étude préalable sur le fantdme de qualité d’image est donc pertinente pour évaluer la
précision de la correction de 1’atténuation et des coincidences diffusées. Cependant la majorité des organes
présentent une faible quantité de Syndecan 1 et cette distribution n’est pas modélisée dans la géométrie du

fantdme de qualité d’image. Dans ce cas la quantification de la concentration radioactive est la plus proche
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lorsque aucune correction n’est appliquée. 11 serait donc nécessaire pour une bonne évaluation sur fantome
de réaliser des acquisitions avec des contrastes différents.

La distribution spatiale des coincidences-y lors de la modélisation d’un fantome cylindrique est
bien uniforme, mais 1’estimation de cette distribution sur les pixels en bord du sinogramme surestime
fortement sa contribution, notamment pour une large fenétre en énergie. L’ensemble des coincidences
diffusées sont supprimées pour les fenétres en énergie de 250-750 keV et 250-590 keV d’ou I’application
inappropriée de la correction des coincidences diffusées. La correction des coincidences-y par la
soustraction d’une distribution uniforme diminue la quantité d’activité dans 1’ensemble de la souris ou du
fantome. La quantification est donc dégradée pour une région avec de ’activité et est améliorée pour une
région avec peu ou pas d’activité. La correction des coincidences-y par la soustraction d’une distribution
uniforme est insuffisante pour éliminer I’ensemble des événements détectés dans des régions sans activité.
La majorité de ces événements sont des coincidences vraies pour lesquelles les photons d’annihilation sont
émis loin du point d’émission du positon du fait de leur long parcours dans la matiére. Une correction du
parcours du positon permettrait de diminuer les coincidences présentes dans des régions avec peu
d’activité et diminuer I’effet de volume partiel sur les petits volumes comprenant du Syndecan 1.

Avec les algorithmes de reconstruction et les corrections disponibles sur le logiciel de
I’acquisition de I’Inveon, la détermination de la distribution du Syndecan 1 marqué a 1’iode-124 est
envisageable pour les reins, le foie, la rate et la tumeur. Pour les autres organes, une correction du
parcours du positon et une correction des coincidences-y plus adaptée sont nécessaires pour déterminer

avec précision la distribution du Syndecan 1 marqué a 1’iode-124.
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

Conclusion

La quantification d’un radio-traceur marqué a I’iode-124 en imagerie TEP du petit animal n’est
pas aisée. La faible probabilité d’émission des positons, leur long parcours dans la matiere et 1’émission de
photons simples sont a I’origine d’importants artefacts sur les images reconstruites. L’objectif de ce travail
de thése était d’évaluer la réponse de la caméra TEP Inveon de Siemens a I’iode-124 et de quantifier les
biais induits par cet isotope. Pour cela, nous nous sommes basés sur des acquisitions expérimentales et sur
la modélisation du systeme de détection par une approche Monte-Carlo. Les constatations faites
expérimentalement, appuyées par la modélisation de la caméra Inveon, ont permis d’évaluer la pertinence

de I'utilisation des corrections déja existantes et développées généralement pour 1I’imagerie clinique.

Aprés une présentation des principes d’acquisition, de détection, de reconstruction des images et
de corrections des divers phénomenes limitant la quantification de 1’imagerie TEP, les performances de la
caméra TEP Inveon ont été mesurées. Ces mesures expérimentales ont permis de déterminer les
paramétres d’acquisitions adaptés a une réponse optimale de la caméra a I’iode-124. La méthode, utilisée
généralement en imagerie clinique pour 1’optimisation des paramétres d’acquisition (mesure du NECR), a
été évaluée dans le cadre de I’imagerie du petit animal. Nous avons mis en avant le fait que la seule
mesure du NECR n’était pas suffisante pour déterminer la fenétre en énergie et la fenétre de coincidence
optimales. Une étude complete de I’ensemble des performances détaillées dans les normes NEMA NU-4
2008 est indispensable. Cette premiére partie a permis de définir la combinaison de paramétres
d’acquisitions (400-590 keV ; 2,8 ns) aboutissant a la quantification la plus précise de la concentration
radioactive, lors de I’imagerie d’objets géométriques de taille similaire a une souris. L’étude
expérimentale a permis de visualiser les conséquences des propriétés physiques de 1’iode-124 sur les
images mais n’a pas été suffisante pour bien comprendre les phénoménes physiques causant ces biais. Une
modélisation de la caméra Inveon a donc été réalisée pour déterminer les corrections les mieux adaptées.

La modélisation de la caméra Inveon et sa validation ont fait I’objet de la deuxiéme partie de cette
thése. Ce travail a nécessité la prise en compte des différents modules composant I’ensemble de la chaine
de détection et de mise en coincidence des événements. La validation de la caméra a été réalisée par la
comparaison des performances obtenues expérimentalement avec les performances simulées. Celle-ci a
requis le développement d’un module permettant la conversion des données de sortie de Gate (format

root) au format de I’Inveon (mode-liste spécifique). Il a ainsi été possible d’analyser les données simulées
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a I’aide des outils informatiques présents sur la console de visualisation et d’analyse de 1’Inveon. Les
données simulées ont ainsi pu étre comparées directement aux données acquises. Les différents
composants ou parameétres nécessaires a la modélisation de la chaine de détection ont ainsi pu étre estimés.
Le modele développé a été validé avec des erreurs inferieures & 10 % dans le cas d’objets de petite taille
(souris) remplis de fluor-18. Dans le cas de la modélisation de I’'imagerie a 1’iode 124, pour des objets de
la taille d’une souris, la résolution spatiale et la sensibilit¢ sont cohérentes avec les mesures
expérimentales, mais les taux de comptage simulés sont éloignés des valeurs expérimentales. Le modéle
de I’'Inveon n’est donc pas optimal. Une connaissance plus détaillée de la chaine de détection serait
nécessaire pour éventuellement développer dans GATE des modules adaptés aux cas de I’Inveon
(photomultiplicateur sensible a la position, mémoire tampon FIFO, etc.)

La modélisation de la caméra Inveon a ensuite été utilisée afin de visualiser la distribution spatiale
de I’ensemble des coincidences, et notamment des coincidences vraies et des coincidences dues aux
photons simples émis par 1’iode-124. Suite & cette étude, la correction des coincidences-y, par la
soustraction d’une distribution uniforme ajustée sur les pixels en bord de projection, a semblé la plus
appropriée. La modélisation a également démontré que la seule utilisation d’une correction des
coincidences-y n’était pas suffisante pour éliminer les coincidences détectées dans des régions sans
activité. Une correction du parcours du positon améliorerait la quantification de 1’activité et la qualité
d’image.

Les résultats obtenus sur la quantification de D’activité suite a 1’application des corrections
d’atténuation, des coincidences diffusées et des coincidences-y sont mitigés. Qu’il s’agisse d’objets tests
ou de souris, ces corrections peuvent avoir un impact positif ou négatif sur la quantification selon la
quantité d’activité présente dans la région observée. Pour une région hyper fixante, la seule correction
d’atténuation est préconisée, sans application de la correction de diffusée et de coincidences-y. Pour des
organes de la souris présentant peu d’activité, les corrections d’atténuation et de diffusée dégradent la
quantification, et seule la correction des coincidences-y 1’améliore. Par compromis, ’application des
corrections d’atténuation et de diffusé est préconisée. La correction des coincidences-y améliore en
majorité la quantification de la concentration radioactive. En conclusion de ce travail, nous pouvons dire
que D’optimisation de la fenétre en énergie par 1’étude des performances du systéme TEP n’est pas
nécessaire. En effet, la variation de ce paramétre d’acquisition n’a pas d’influence sur la quantification de
I’activité dans les organes d’une souris injectée au Syndecan 1. En revanche, I’utilisation du fantéme de
qualité d’image permet de prédire I’effet des corrections d’atténuation, de diffusé et de coincidences-y sur
la quantification de I’activité dans les organes de la souris. Enfin une étude supplémentaire, incluant
I’acquisition d’un fantdome présentant des contrastes différents permettrait de mieux modéliser la

répartition de 1’activité dans les organes de la souris.
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La finalit¢ de ce travail était d’étudier la possibilit¢ d’établir une quantification précise de
I’imagerie TEP des anticorps monoclonaux marqués a 1’iode-124 et injectés dans la souris dans un
contexte d’étude dosimétrique préclinique. En appliquant la méthode simple de correction des
coincidences-y, ainsi que les algorithmes de reconstruction présents sur le logiciel fourni par le
constructeur, la détermination de la distribution du radio-traceur avec une erreur raisonnable n’est faisable
que pour la tumeur et quelques organes. La quantification a 1’iode-124 par ’imagerie TEP avec 1’Inveon

est donc envisageable mais nécessite le développement de corrections plus précises.

Perspectives

Le modéle de caméra Inveon développé au cours de ce travail de thése est disponible pour des
études a I’iode-124, mais peut également étre utilisé dans un autre contexte, pour d’autres isotopes. Les
performances de la caméra pour différents isotopes peuvent ainsi étre étudiées par modélisation, y compris
dans des situations ou 1’étude expérimentale ne peut étre réalisée directement (autorisations, disponibilité
du radioélément, etc.). D’une maniére générale la génération d’un modéle de caméra et sa validation
permettent d’envisager la réalisation d’études d’optimisation de 1’imagerie. Celles-Ci peuvent aussi bien se
substituer aux mesures expérimentales ou les compléter. La pénalité associée aux temps de calcul
importants diminue avec le développement rapide de I’informatique et 1’amélioration des performances de
calcul de GATE. Pour éviter le stockage des fichiers de sortie root trés volumineux (de I’ordre de
plusieurs gigaoctets), il serait judicieux d’intégrer directement une sortie au format du mode-liste Inveon
dans GATE. Ceci pourrait faire I’objet d’un développement ultérieur.

En ce qui concerne I’iode-124, la suite de ce travail repose sur le développement d’une correction
plus raffinée des coincidences-y, s’appuyant par exemple sur la modélisation analytique proposée par
(Laforest & Liu 2009). Une autre approche par le développement d’une méthode de correction des
coincidences-y et des coincidences diffusées combinées pourrait étre également envisagée. De méme, le
modele de la camera permettrait de travailler sur des techniques de correction du parcours du positon. Une
méthode a déja été développée par Siemens mais n’est toujours pas disponible sur les consoles
d’acquisition de I’Inveon. Une autre solution serait de créer une matrice systeme tenant compte de
I’ensemble des phénomeénes physiques. Intégrée dans un algorithme de reconstruction itératif, cette
méthode a déja été appliquée avec succes dans le travail de these de (Merheb 2007) . Celui ci a été réalisé

pour le fluor-18, sur une autre caméra TEP du petit animal.
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Annexe 1 : L’iode-124

Schéma de décroissance de I’iode-124
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Annexe 2 : Résultats des expériences sur les souris

LEGENDE

1 I 250-750 keV ; 2DFBP ; sans correction
2 B 250-750 keV ; 2DFBP ; CA

3 250-750 keV ; 2DFBP ; CA-CD

4 I 250-750 keV : 2DOSEM : sans correction
5 250-750 keV ; 2DOSEM ; CA

6 250-750 keV ; 2DOSEM ; CA-CD

7 I 250-750 keV ; 3DOSEM/MAP : sans correction
a I 250-750 keV ; 3DOSEM/MAP ; CA

9 250-750 keV ; 3DOSEM/IMAFP ; CA-CD
1|:||:| 250-590 keV ; 2DFBP ; sans correction
1] | 250-590 keV ; 2DFBP ; CA

12 250-590 keV ; 2DFBP ; CA-CD

13| 250-590 keV ; 2DOSEM ; sans correction

14 250-590 keV ; 2DOSEM ; CA

15 250-590 keV ; 2D0OSEM ; CA-CD

16[___| 250-590 keV ; 3DOSEM/MAP ; sans correction
17[___] 250-590 keV ; 3DOSEM/MAP ; CA

18 250-590 keV ; 3DOSEM/MAP ; CA-CD
19[1 1] 400-590 keV ; 2DFBP ; sans correction
20[1 1] 400-590 keV ; 2DFBP ; CA

21 400-590 keV ; 2DFBP ; CA-CD

22[1 1] 400-590 keV ; 2DOSEM ; sans correction
23| | 400-590 keV ; 2DOSEM ; CA

24 400-590 keV ; 2DOSEM ; CA-CD

25[T1] 400-590 keV ; 3SDOSEM/MAP ; sans correction
261 1] 400-590 keV ; 3DOSEM/MAP ; CA

27, 400-590 keV ; 3DOSEM/MAP ; CA-CD
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Glossaire

GLOSSAIRE

2DFBP : 2D Filtered BackProjection

3DRP : 3D Reprojection

BGO : Germanate de bismuth

CA : Correction d’Atténuation

CAN : Convertisseur Analogique Numérique

CD : Correction des coincidences Diffusées

CR : Coefficients de Recouvrement

CTN : Convertisseur Temps Numérique

CV : Coefficient de Variation

DFC : Discriminateur & Fraction Constante

EVP : Effet de Volume Partiel

FCy : Fraction de Coincidences-y

FD : Fraction de coincidences Diffusées

FDP : Fonction de Dispersion Ponctuelle

FORE : Fourier Rebinning

GATE : GEANT4 Application for Tomographic Emission
GEANT : GEometry And Tracking

GPS : General Particle Source

GSO : Oxyorthosilicate de gadolinium

IRM : Imagerie par Résonance Magnétique

LDR : Ligne De Réponse

LMH : Largeur a Mi-Hauteur

LSO : Oxyorthosilicate de lutétium

MAP : Maximum A Posteriori

MLEM : Maximum Likelihood Expectation Maximization
NECR : Noise Equivalent Count Rate

NEMA : National Electrical Manufacturers Association
OSEM : Ordered Subset Expectation Maximization
PDA : Photodiodes A Avalanches

Phoswich : Phosphorescent sandwich

PM : PhotoMultiplicateur

RD : Ring Difference

RIT : RadiolmmunoThérapie

RX : Rayon X

SOR : Spill-Over Ratio

SSRB : Single Slice Rebinning

SSS : Single Scatter Simulation

TDM : TomoDensitoMétre

TEMP : Tomographie par Emission MonoPhotonique
TEP : Tomographie par Emission de Positons

UH : Unité Hounsfield

BE-FDG : Fluoro-DéoxyGlucose
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Résumé

L’imagerie quantitative TEP a 1’iode-124 nécessite 1’optimisation des paramétres d’acquisition, et
des corrections appropriées a la complexité du spectre d’émission de cet isotope. Une premiére approche
expérimentale établit les performances de la caméra TEP Inveon de Siemens dédiée au petit animal et met
en évidence les conséquences des propriétés physiques de 1’iode-124 sur les images. Pour adapter ou
développer des méthodes de corrections des divers biais démontrés expérimentalement, la caméra TEP
Inveon a été modélisée avec la plateforme de simulation Monte-Carlo GATE. La validation du modele a
été réalisée par la comparaison des performances expérimentales et simulées, obtenues pour le fluor-18 et
I’iode-124. La simulation d’objets tests placés dans le modéle de la camera Inveon a permis de déterminer
la méthode de correction la plus adaptée aux photons simples émis par I’iode-124. L’ensemble des
optimisations obtenues sur des objets tests de formes géométriques simples a ensuite été testé
expérimentalement dans le cas du petit animal. Les résultats montrent que certains des parameétres
optimisés sur les objets tests n’ont pas d’influence sur la quantification de I’activité dans le cas réaliste
d’une souris injectée a I’iode-124. Ce travail de thése démontre la possibilité d’une quantification par
imagerie TEP de la distribution d’anticorps monoclonaux marqués a 1’iode-124 injectés dans une souris.

Mots-clés : Tomographie par émission de positons, imagerie du petit animal, iode 124, quantification,
GATE.

Abstract

lodine-124 PET quantitative imaging requires the optimisation of acquisition parameters and of
corrections adapted to the complex nature of the emission spectrum of that isotope. A first experimental
approach establishes the performance of the Inveon, Siemens PET system dedicated to small animal and
highlights the consequences of iodine-124 physical properties on images. To adapt or develop correction
methods for various biases demonstrated experimentally, the PET camera Inveon was modelled with the
Monte-Carlo simulation platform, GATE. Model validation was conducted by comparing simulated and
experimental performances obtained for fluorine-18 and iodine-124. The simulation of test object placed
in the Inveon system model determined the correction method most suitable for singles photons emitted by
iodine-124. All optimisations performed on test objects of simple geometric shapes were tested in the case
of small animal. The results show that some parameters optimised on the test objects did not influence the
guantification of activity in the realistic case of a mouse injected with iodine-124. This thesis
demonstrates the possibility of quantification by PET imaging of the distribution of monoclonal antibodies
labelled with iodine-124 injected into a mouse.

Keywords : Positron emission tomography, small animal imaging, iodine-124, quantification, GATE
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