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Il existe de nombreux livres et documents relatifs à l’imagerie TEP et à la reconstruction d’images en

général. Cet eBook ne prétend pas apporter de nouvelles connaissances sur le sujet, mais propose une ver-

sion détaillée et illustrée d’un certain nombre de définitions concernant la physique de l’imagerie TEP ainsi

qu’une revue de la littérature associée aux méthodes classiques et modernes de reconstruction d’images en

médecine nucléaire. Le document se veut pédagogique et adapté aux étudiants en physique médicale.

Le lecteur trouvera dans ces pages une adaptation des deux premiers chapitres de ma thèse de doctorat

réalisée de 2011 à 2014 au sein du Centre de Recherche en Cancérologie et Immunologie Nantes-Angers

(CRCNA), dirigée et encadrée par le professeur Michel CHÉREL (pharmacien) et le docteur Thomas CAR-

LIER (physicien médical), puis présidée par le docteur Irène BUVAT (physicienne).

L’objectif du travail de thèse a été de mettre en place une approche de reconstruction 3D par modélisa-

tion Monte Carlo de la matrice système pour un système TEP pré-clinique pour des applications à l’iode-124,

afin d’évaluer l’efficacité, la faisabilité ainsi que la pertinence de ces méthodes sophistiquées dans le cas d’un

isotope d’intérêt complexe de part son schéma de décroissance. Le calcul de différents types de matrices

systèmes via une approche originale a ensuite été mis en place en exploitant des techniques de réduction de

variance et de réduction d’espace de stockage, conjointement au développement d’un algorithme de recons-

truction tomographique itératif 3D adapté aux matrices systèmes créées. Enfin, des études fondamentales et

pratiques ont permis d’évaluer la pertinence de ce type d’approche dans un contexte d’imagerie pré-clinique

à l’iode-124.

Bien que secondaire dans un document introductif, la problématique posée par certains isotopes com-

plexes, avec pour exemple l’iode-124, est volontairement intégrée dans les deux chapitres de cet eBook, afin

d’initier le lecteur aux défis techniques de la reconstruction d’image. L’imagerie dédiée au petit animal est

également mentionnée dans le but d’appuyer l’impact de certains phénomènes particulièrement nuisibles à

la quantification absolue et TEP.

Le manuscrit présenté ici est composé de deux chapitres. Le Chapitre 1 définit l’imagerie TEP en clinique

et en pré-clinique, et expose les différentes limites physiques venant perturber la quantification, au niveau

des éléments de détection et au niveau de l’objet que l’on souhaite étudier. Les problématiques spécifiques à

l’utilisation d’isotopes complexes comme l’iode-124 sont précisément décrites, et certaines figures de mérites

associées à l’évaluation des performances intrinsèques d’un système TEP sont exposées à titre d’exemple.

Les méthodes de reconstruction tomographique actuellement exploitées en TEP ainsi que les corrections

associées sont ensuite exposées dans le Chapitre 2. Les limites de ces corrections dans le cas de l’iode-124

sont alors données, et les algorithmes de reconstruction itératifs associés à un modèle physique précis dans

le calcul des matrices systèmes sont alors proposés comme solution à une meilleure quantification. Les

différentes approches de calcul de ces matrices systèmes sont ainsi présentées. Ce second chapitre se termine

par la description de certaines figures de mérites d’intérêt associées à l’évaluation de la qualité et de la

quantification des images reconstruites.





Chapitre 1

La Tomographie par Émission de Positons

(TEP)

Ce premier chapitre présente les principes généraux associés à la Tomographie par Émission de Positons

(TEP). Après un court historique de la naissance de cette technique, les principaux phénomènes physiques

associés à la détection en TEP sont exposés. Nous présentons ensuite les limites physiques de quantification

en TEP ainsi que les problématiques spécifiques liées à l’imagerie de l’iode-124.

1.1 Introduction historique

La Tomographie par Émission de Positons (TEP) est une méthode d’imagerie médicale dite fonctionnelle,

c’est-à-dire qu’elle permet d’obtenir une information sur la fonction des organes, des tissus ou des cellules.

Elle est donc complémentaire des techniques d’imagerie médicale dites anatomiques, comme la radiographie,

l’échographie, la tomodensitométrie (TDM, généralement appelée "scanner X"), ou encore l’imagerie par

résonance magnétique (IRM), qui permettent d’obtenir des informations sur la structure des organes, leurs

formes, leurs limites, et dans certains cas leurs contenus (structures osseuses, calculs vésicaux, etc...).

C’est dans les années 50 que naît l’idée d’utiliser les émetteurs de positons à vie courte pour des études

physiologiques. Les premiers instruments tomographiques à vocation de recherche apparaissent dans le

courant des années 60 [Kuhl et al. 1963], où l’on a montré la faisabilité d’un examen TEP en utilisant

deux détecteurs [Brownel et al. 1969]. Dans les années 70 apparaît le premier prototype de système TEP

développé par Edward J. Hoffman et Michael Phelps à l’université de Washington (Saint Louis) [Phelps

et al. 1975]. Les premières images de patients suivent alors rapidement [Hoffman et al. 1976], marquant

l’arrivée de l’imagerie TEP dans le monde clinique.

Cependant, la qualité des images obtenues reste médiocre compte-tenu des faibles puissances de calcul

informatique et du manque de développement d’algorithmes de reconstruction d’images performants.

Les améliorations instrumentales et algorithmiques des années 80 permettent l’apparition au début des

années 90 du premier système TEP corps entier [Dahlbom et al. 1992] ainsi que du premier système TEP

dédié aux études chez le petit animal [Culter et al. 1992]. Dans la suite des années 90 et au début des années

1



1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

2000 apparaissent les premiers systèmes TEP couplés à un tomodensitomètre (TEP-TDM), permettant

d’obtenir une information anatomique en même temps que l’information métabolique. Les années 2010

voient arriver sur le marché les premiers systèmes TEP couplés à l’imagerie IRM (TEP-IRM).

Cet outil diagnostique est aujourd’hui de plus en plus utilisé, avec en 2011 en France, 106 caméras TEP

réparties sur 217 unités de médecine nucléaire, soit 1 machine pour 620 000 habitants. Ceci correspond à

une augmentation de 30% par rapport à l’année 2007 (source : ASN). De plus, la quasi-totalité des TEP

actuellement en service en France sont des TEP-TDM.

Les champs d’applications cliniques de l’imagerie TEP sont la cancérologie essentiellement (diagnostique,

caractérisation et suivi d’évolution des tumeurs, etc...) puis la cardiologie (étude de viabilité myocardique)

ainsi que la neurologie (maladie d’Alzheimer, de Parkinson, épilepsie, pathologies vasculaires cérébrales).

Dans le domaine pré-clinique, l’imagerie TEP du petit animal, appelé micro-TEP (μTEP), est utilisée

pour le développement de nouveaux médicaments ainsi que pour l’étude de nouvelles stratégies thérapeu-

tiques, comme la radiothérapie interne vectorisée β ou α.

1.2 Principe général de l’imagerie TEP

L’imagerie nucléaire, qu’il s’agisse de scintigraphie, de Tomographie d’Émission Mono-Photonique (TEMP)

ou de TEP, consiste à injecter au patient, à l’animal ou à un objet test (fantôme), un radiopharmaceutique

(ou radiotraceur). Ce médicament est un couplage entre une molécule vectrice (molécule unique, groupement

de molécules, protéine, anticorps) aussi appelé traceur ou vecteur, et un isotope radioactif (ou radioisotope)

que l’on appel marqueur (FIGURE 1.1-a et 1.1-b).

A 

B 

γ-511 keV 

Création du 
radiopharmaceutique 

Injection du 
radiopharmaceutique 

Examen 
TEP 

Vecteur 

Marqueur radioactif 
a)                                         b)                                                    c) 

Désintégration 
Cristal 

Ligne de Réponse (LOR) 

Figure 1.1: Schéma représentant le principe d’un examen TEP : a) création du radiopharmaceutique ; b) injection
du radiopharmaceutique ; c) détection de l’information sur un anneau TEP.

Le traceur permet la fixation du composé dans l’organisme et est adapté au processus biologique étudié.

Le marqueur, quant à lui, permet de repérer le lieu de fixation du radiopharmaceutique via l’émission de

rayonnements ionisants qui traversent le patient. Le principal radiopharmaceutique employé en TEP est le

2



1.3. La Physique de l’imagerie TEP en détails

fluoro-déoxyglucose associé au fluor-18 (18F-FDG). En effet, cet analogue du glucose marqué au 18F permet

de visualiser les cellules ayant un fort métabolisme glucidique, comme les cellules tumorales.

Les radioisotopes injectés en TEP sont des émetteurs de positons (β+). Suite à la désintégration du

radioisotope, le β+ créé s’annihile avec un électron après un bref parcours dans les tissus, donnant ainsi

naissance à deux photons γ de même énergie (511 keV) émis simultanément, de directions quasi-identiques

et de sens opposés (FIGURE 1.1-c).

La détection de ces deux photons s’effectue par un ensemble de détecteurs arrangés en anneaux à

l’intérieur duquel est positionné le patient, l’animal ou le fantôme. Ces anneaux sont constitués de centaines

de cristaux et sont couplés à des modules électroniques permettant un pré-traitement du signal avant que

celui-ci ne soit dirigé vers un ordinateur.

C’est la détection en coïncidence temporelle de ces paires de photons qui permet d’estimer la position

du radiopharmaceutique à partir de la position d’annihilation mesurée. La projection de leur lieu de dé-

tection sur un couple de cristaux est appelée ligne de réponse ("Ligne Of Response" en anglais, ou LOR)

(FIGURE 1.1-c en rouge). Durant l’acquisition, la caméra enregistre le nombre d’évènements détectés pour

chaque LOR, ainsi que certains paramètres physiques d’intérêt (le temps d’arrivée des deux photons, leur

énergie, etc...). L’information contenue dans chaque LOR est alors appelée projection, et l’ensemble de ces

projections constitue le signal "brut" mesuré. Le passage entre ces projections et l’image médicale finale est

appelé reconstruction tomographique.

1.3 La Physique de l’imagerie TEP en détails

Comme nous l’avons vu précédemment, l’imagerie TEP repose sur l’émission de positons. Ceux-ci sont

émis par des atomes dans un état instable, que l’on ne trouve pas à l’état naturel. Ils sont généralement

produits artificiellement pas des cyclotrons ou des générateurs. Ces radioisotopes sont en partie caractérisés

par leur temps de demi-vie T1/2, qui correspond au temps au bout duquel la moitié des isotopes d’un

échantillon s’est désintégrée.

Pour être utilisé dans le cadre de la médecine nucléaire, un émetteur de positons doit répondre à certaines

contraintes physiques. Il faut en effet que son temps de demi-vie T1/2 soit suffisamment long pour permettre

le transport du radiopharmaceutique du cyclotron à l’hôpital, son administration puis le temps d’observation

du phénomène physiologique d’intérêt. Parallèlement, ce temps doit aussi être relativement court afin d’éviter

une irradiation prolongée des patients et/ou du personnel de soin. Il faut aussi tenir compte des rayonnements

supplémentaires potentiellement émis par l’isotope : on choisira préférentiellement des isotopes dont le

rapport d’embranchement (i.e. probabilité d’émission) des positons est le plus élevé possible. Enfin, l’énergie

des positons doit être aussi faible que possible afin de réduire au maximum leur parcours avant annihilation.

Le TABLEAU 1.1 résume les caractéristiques des principaux isotopes utilisés en TEP. Ces isotopes sont dit

"purs" car ils n’émettent pas de simples photons en plus des β+.
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

Radioisotopes purs 11C 13N 15O 18F

Période (minutes) 20,3 10,0 2,1 109,8

Rapport d’embranchement du β+ (%) 99,8 100 99,9 96,7

Énergie cinétique moyenne du β+ (MeV) 0,39 0,49 0,73 0,25

Énergie cinétique maximale du β+ (MeV) 0,96 1,19 1,72 0,64

Parcours moyen β+ dans l’eau (mm) 1,1 1,3 2,0 0,6

Parcours maximal β+ dans l’eau (mm) 3,9 5,1 8,0 2,3

Tableau 1.1: Caractéristiques des principaux isotopes utilisés en TEP clinique et pré-clinique [Cherry et al. 2005].
Le parcours moyen du β+ étant l’épaisseur nécessaire pour absorber la moitié des β+.

1.3.1 Désintégration du radionucléide : émission du positon

Un radioisotope émetteur de positons est un isotope rendu instable à cause d’un excès de protons. Durant

le processus de désintégration, un proton (p) du noyau est converti en un neutron (n) via la force nucléaire

faible. Un positon (β+) et un neutrino électronique (νe) sont alors émis afin d’équilibrer le processus, comme

le montre l’équation (1.1) :

p −→ n+ β+ + νe (1.1)

L’émission β+ n’est pas mono-énergétique : on observe un spectre d’énergie continu des positons résultant

d’une distribution aléatoire de l’énergie entre le positon et le neutrino considérés. Les probabilités les plus

hautes correspondent alors aux partages énergétiques les plus équitables. Le positon est ainsi émis avec un

excès d’énergie cinétique qui lui permet de se déplacer dans le milieu environnant (FIGURE 1.2-1 ).

Désintégration 

γ-511 keV  
d’annihilation 

γ-511 keV  
d’annihilation 

Annihilation 

θ = 180° +/- 0,25° 

β+ 
β+ 

e- 

Positronium 

e- 

1                                       2                                                                  3 

e- 

e- 

e- 

e- 

Tissu 

Figure 1.2: Schéma représentant les différentes étapes de la désintégration à la génération des photons γ-511 keV :
1) désintégration et parcours du positon jusqu’à la rencontre avec un électron du milieu ; 2) création du positronium ;
3) annihilation du positronium et création des photons γ-511 keV.

1.3.2 Annihilation du positon

Le positon émis va ensuite interagir avec le milieu environnant, en subissant une série de collisions avec

les électrons de la matière. Chacune de ces collisions lui fait perdre une partie de son énergie cinétique

initiale par ionisation ou excitation. La trajectoire des positons est donc une succession de petits tronçons

dont les angles de déviation peuvent être importants. La distance de vol (ou portée) dans la matière, qui
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correspond à la distance entre le lieu d’émission et la fin du parcours du positon, est donc toujours très

inférieure à la longueur réelle de la trajectoire.

Lorsque le positon a perdu la quasi-totalité de son énergie cinétique, il se combine avec un électron du

milieu, formant un système quasi-stable nommé positronium (FIGURE 1.2-2 ). La demi-vie de cet atome

exotique est d’une centaine de nanosecondes au maximum, après quoi le positronium s’annihile en laissant

place à deux 1 photons γ d’environ 511 keV émis simultanément et en quasi-colinéarité (FIGURE 1.2-3). En

effet, avant l’annihilation, le positon possède une énergie cinétique résiduelle et une quantité de mouvement

non-nulle. De part le principe de conservation de l’énergie et de la quantité de mouvement, l’énergie des

deux photons γ est en réalité légèrement différente de 511 keV, et il existe un effet de non-colinéarité entre

eux. La distribution des valeurs que peut prendre l’angle entre les deux photons d’annihilation est estimée

par une fonction gaussienne dont la largeur à mi-hauteur ("Full-Width at Half Maximum" en anglais, ou

FWHM) est de 0, 58̊ [Bailey et al. 2005], et on considère en général une déviation moyenne de ± 0,25̊ . La

différence d’énergie entre les deux photons γ est liée à cette non-colinéarité, et est également exprimée par

une fonction gaussienne. La relation entre la FWHM de l’angle de non-colinéarité ∆θ et la FWHM de la

différence d’énergie ΔE des deux photons γ est donnée par l’équation suivante (1.2) :

∆θ(rad) =
2∆E

511(keV )
(1.2)

Par application de la formule (1.2) avec un angle de 0, 25̊ , on trouve une différence d’énergie d’environ

2,6 keV entre les deux photons d’annihilation, soit 0,5% de l’énergie moyenne (511 keV). À noter que cette

différence d’énergie est complètement négligeable pour les systèmes TEP cliniques et pré-cliniques actuels,

dont les résolutions en énergie sont de l’ordre de 10-20% [Iwata et al. 1997]. Dans la suite de ce manuscrit,

les photons d’annihilation seront appelés photons γ-511 keV.

1.3.3 Interactions rayonnement-matière

Suite à l’annihilation, les photons γ-511 keV se propagent dans le milieu environnant, et subissent eux-

mêmes des interactions avec le milieu objet et/ou les éléments de détection de la caméra TEP. Dans les

gammes d’énergie concernant l’imagerie TEP, on considère généralement les trois principales interactions

suivantes : l’effet photoélectrique, la diffusion Compton et dans une moindre mesure, la diffusion Rayleigh.

L’absorption des photons γ-511 keV au cours de ces interactions suit une loi exponentielle et peut être

exprimée sous la forme :

I(x) = I0 . e
−

∫ x
0
µ(E,x)dx (1.3)

où I(x) représente le nombre de photons transmis sans aucune interaction après leur parcours x dans la

matière, I0 le nombre de photons initial considéré et µ(E, x) (cm-1), la contribution de tous les coefficients

d’atténuation linéiques de chaque type d’interactions à une énergie E donnée. On a donc :

µ(E) = µPhotoélectrique(E) + µCompton(E) + µRayleigh(E) (1.4)

1. Dans de rares cas (< 0,003%), il peut y avoir plus de deux photons d’annihilation [Phelps 2006].
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Chacun de ces coefficients est relié à la section efficace σi (en cm2 par atome), qui traduit la probabilité

de chaque interaction i, par la relation suivante :

µi(E) =
NAρ

A
× σi(E) (1.5)

avec NA (mol-1) la constante d’Avogadro, A (g) la masse atomique du milieu et ρ (g/cm3) sa masse

volumique.

1.3.3.1 Effet photoélectrique

Cet effet correspond à un transfert total de l’énergie du photon γ-511 keV à un électron d’une couche

atomique profonde fortement lié à l’atome. Le photon disparaît totalement et l’énergie cinétique perdue est

entièrement transférée à l’électron qui est alors éjecté de l’atome. L’énergie du photon γ incident Eγ = hν0

(avec h la constante de Planck) totalement cédée à l’électron contribue en partie à contrer l’énergie de

liaison El de cet électron, et l’excédant est récupéré sous forme d’énergie cinétique (FIGURE 1.3).

Effet photoélectrique 
Noyau 

K 
L 

: électron 

Photon incident absorbé 
Eγ = h.υ 

> > 
> > > 

Photo-électron 
 éjecté du cortège électronique 

E = ½ me.v2 

Photon de  
fluoressence 

ou 
Électron Auger 

K, L  : couches électroniques 

Figure 1.3: Schéma représentant le principe de l’effet photoélectrique et les émissions associées.

Dans le domaine énergétique de l’imagerie TEP, la section efficace de l’effet photoélectrique [Knoll 1999]

est donnée par la relation suivante :

σPhotoélectrique ∝
Zn

E3,5
∀ n ∈ [4; 5] (1.6)

On remarque que cet effet est d’autant plus probable que l’énergie du photon est faible et que le numéro

atomique Z du milieu est grand. Dans une optique de détection (voir section 1.3.4), il sera intéressant de

choisir des matériaux avec un Z élevé.

Suite à l’effet photoélectrique, un réarrangement du cortège électronique s’opère afin de stabiliser l’atome

excité. Un électron d’une couche supérieure à l’électron éjecté vient combler la lacune électronique, soit en

émettant son excédant d’énergie sous forme de rayonnement X (photon de fluorescence), soit par un échange

d’énergie direct avec un électron périphérique qui est éjecté du cortège (électron Auger).

1.3.3.2 Diffusion Compton

La diffusion Compton est un processus incohérent (ou inélastique), ce qui signifie que le photon γ-511

keV incident perd de l’énergie. Au cours de ce processus, un photon γ interagit avec un électron faiblement

lié à son noyau (électron des couches électroniques externes) en lui cédant une partie de son énergie initiale
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1.3. La Physique de l’imagerie TEP en détails

Eγ . Cet électron est arraché du cortège en emportant une énergie Ee, et un photon diffusé est créé avec une

énergie EC (FIGURE 1.4-a).
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Figure 1.4: Schéma représentant a) le principe de la diffusion Compton et b) le principe de la diffusion Rayleigh.

Les lois de conservation de l’énergie et de la quantité de mouvement permettent d’exprimer l’énergie EC

du photon diffusé en fonction de l’angle de diffusion selon la formule suivante :

EC =
Eγ

1 +
Eγ
mec2

(1− cosθ)
(1.7)

avec me la masse d’un électron au repos (me = 511 keV/c2), c la célérité de la lumière et θ l’angle de

diffusion.

La section efficace de cette interaction est donnée par la relation de Klein-Nishina [Klein and Nishina

1919], et indique que l’effet Compton est d’autant plus probable que le matériau est dense (fonction de

ρ) et est inversement proportionnel à Eγ pour des énergies supérieures à 100 keV (équation (1.8). La

diffusion Compton est l’interaction dominante dans les tissus mous (principaux tissus de l’organisme) pour

des énergies comprises entre 40 keV et 10 MeV [Gagnon et al. 1992].

σCompton ∝
ρ

Eγ
∀ E > 100 keV (1.8)

La distribution angulaire des photons diffusés dans l’angle solide dΩ autour de θ est aussi donnée par

la formule théorique de Klein-Nishina (équation (1.9)) et indique qu’un photon γ a une forte probabilité de

n’être que peu dévié de sa trajectoire initiale, et ce d’autant que son énergie est grande. Pour ces énergies, les

rétro-diffusions sont donc des phénomènes rares. Dans le cas de l’imagerie TEP, l’équation (1.9) se simplifie

puisque l’énergie des photons γ est d’environ 511 keV ( Eγ
mec2

= 1).

dσCompton
dΩ

= r2
e

[
1

1 +
Eγ
mec2

(1− cosθ)

]2 [
1 + cos2θ

2

][
1 +

(
Eγ
mec2

)2(1− cosθ)2

(1 + cos2θ)[1 +
Eγ
mec2

(1− cosθ)]

]
(1.9)

La FIGURE 1.5 donne comme exemple l’ensemble des sections efficaces dσCompton/dΩ pour une énergie

de photon incident égale à 511 keV.
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Figure 1.5: Courbe représentant la section efficace de diffusion Compton d’un photon incident de 511 keV en
fonction de l’angle diffusé θ. Cette section efficace est proportionnelle à la longueur du segment joignant le centre
du graphe et le point de la courbe rouge considérée (représentée par les flèches rouges).

1.3.3.3 Diffusion Rayleigh

La diffusion Rayleigh est un processus cohérent (élastique), ce qui signifie que le photon γ incident

est dévié sans perte d’énergie. Cet effet concerne les photons de basses énergies qui passent à proximité

d’électrons fortement liés à l’atome (FIGURE 1.4-b). Dans ce cas, l’électron n’est pas éjecté du cortège et

les transferts énergétiques à l’atome sont négligeables.

La section efficace de cette interaction augmente avec le carré du numéro atomique Z du milieu et est

proportionnelle à sa densité. Cependant, elle est inversement proportionnelle à l’énergie du photon incident

(équation (1.10)). Dans les gammes d’énergie encadrant les photons γ-511 keV, cet effet est négligeable aussi

bien dans les tissus biologiques que dans le système de détection comparé à l’effet photoélectrique et à la

diffusion Compton.

σRayleigh ∝
ρZ2

Eγ
(1.10)

En imagerie TEP, que l’on s’intéresse au milieu à imager ou au système de détection, on considérera

alors que les interactions physiques dans les matériaux sont limitées à l’effet photoélectrique et à la diffusion

Compton, et on aura :

µ(E) ≈ µPhotoélectrique(E) + µCompton(E) (1.11)

Le TABLEAU 1.2 donne les coefficients d’atténuation linéique à 511 keV pour chacune de ces deux

interactions pour trois des principaux cristaux de détection utilisés en TEP (BGO, LSO, GSO) et pour les

principaux tissus biologiques.
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Matériaux Tissus mous Os BGO LSO GSO

µPhotoélectrique (cm-1) 0,00002 0,001 0,40 0,30 0,18

µCompton (cm-1) 0,096 0,169 0,51 0,58 0,46

µTotal (cm-1) ∼ 0,096 0,17 0,96 0,88 0,70

Tableau 1.2: Tableau donnant les coefficients d’atténuation linéique à 511 keV pour chacune des interactions
Photoélectriques et Compton pour les principaux tissus biologiques et les trois des principaux cristaux de détection
utilisés en TEP : le germanate de bismuth (BGO), l’oxyorthosilicate de lutétium (LSO) et l’oxyorthosilicate de
gadolinium (GSO) [Phelps et al. 2006, Knoll 1999, Seeram 2008].

1.3.4 Chaîne de détection

La fonction d’un système TEP est de détecter les photons γ-511 keV qui ont quitté le milieu objet.

Le matériau utilisé à l’entrée de la chaîne de détection doit donc posséder une forte propension à stopper

des photons γ ayant une énergie d’environ 511 keV, soit un coefficient µ(511keV ) élevé. Il est préférable

que le rapport µPhotoélectrique/µCompton soit lui aussi le plus élevé possible. En effet, l’effet photoélectrique

correspond à un dépôt d’énergie local complet, tandis que la diffusion Compton peut engendrer de multiples

interactions avec les éléments de détection voisins, entrainant des difficultés de localisation de l’interaction

(cf section 1.5.2.2).

Les autres éléments de la chaîne servent à amplifier et à localiser le plus précisément possible le lieu et

l’énergie d’interaction.

La FIGURE 1.6 schématise l’ensemble des éléments qui constituent une chaîne de détection classique

utilisée en TEP et qui participent à l’optimisation de la détection.
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scintillants 

Guide de lumière 

Photomultiplicateur 

Module électronique  
de détection 

LOR 
Mise en  

coïncidence 

4 

3 
2 
1 

Figure 1.6: Schéma représentant une coupe transverse des principaux éléments constituant la chaîne de détection
d’une caméra TEP standard.

1.3.4.1 Cristaux de détection : scintillateur

La première étape dans la chaîne de détection est donc l’interaction des photons γ-511 keV avec les

scintillateurs (FIGURE 1.6-1). Ces scintillateurs sont généralement arrangés en cristaux de petites dimen-

sions, et ont pour fonction de convertir les photons incidents de hautes énergies en photons lumineux. Ces
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photons lumineux, d’énergies plus faibles, sont ainsi compatibles avec le fonctionnement des tubes photo-

multiplicateurs, autres éléments de la chaîne de détection. L’émission lumineuse est isotrope et directement

proportionnelle à la quantité d’énergie déposée par les photons γ-511 keV incidents [Knoll 1999]. La forme

d’un cristal est le plus souvent parallélépipédique avec une face d’entrée de section carrée et de petites

dimensions (de l’ordre du millimètre en TEP pré-clinique) devant sa longueur (supérieure à une dizaine de

millimètres). Ces caractéristiques géométriques ont pour but d’optimiser la sensibilité de détection tout en

préservant une bonne résolution spatiale.

Les scintillateurs sont caractérisés principalement par leur densité ρ (directement liée au pouvoir d’arrêt

des photons γ-511 keV incidents), leur efficacité de conversion η des photons γ-511 keV en photons lumineux,

le temps τ nécessaire à l’émission des photons lumineux après le dépôt énergétique des photons γ-511 keV,

la gamme de longueur d’onde de la lumière émise et la transparence du cristal scintillant. Le TABLEAU

1.3 résume les caractéristiques des principaux cristaux actuellement utilisés en imagerie TEP.

Cristaux scintillants BGO LSO GSO

Densité ρ (g.cm-3) 7,13 7,40 6,71

Efficacité η (photons/511 keV) 4 200 13 000 4 600

Décroissance τ (ns) 300 ∼ 40-50 ∼ 60

Atténuation linéique µ(511 keV) (cm-1) 0,96 0,88 0,70

Ratio Photoélectrique/Compton 0,78 0,52 0,35

Tableau 1.3: Tableau donnant les principales caractéristiques ainsi que certains paramètres associés à trois des
principaux cristaux scintillants utilisés aujourd’hui en TEP clinique et pré-clinique [Knoll 1999]. Certains paramètres
peuvent varier selon la pureté du cristal, les conditions de température et de pression ainsi que de l’hygrométrie
ambiante.

1.3.4.2 Guide de lumière

Après interactions au sein des cristaux scintillants, le signal lumineux doit être transporté jusqu’aux

tubes photomultiplicateurs (TPM), prochaine étape de la chaîne de détection (cf section 1.3.4.3). Un guide

optique d’indice de réfraction proche de celui des cristaux est interposé entre ceux-ci et le TPM concerné

(FIGURE 1.6-2). Les dimensions de ce guide sont soigneusement choisies afin d’être adaptées à la forme de

l’interface d’entrée des TPM.

Ce guide permet également une augmentation de l’efficacité de collection de la lumière sur les TPM, en

comblant les espaces morts existants entre chaque TPM.

1.3.4.3 Tubes photomultiplicateurs

La majorité des systèmes TEP utilise des tubes photomultiplicateurs (TPM) (FIGURE 1.6-3) comme

convertisseur de photons lumineux en courant électrique [Hamamatsu 1994], bien qu’il existe aujourd’hui

d’autres systèmes, comme les modules SiPM issus des technologies APD ("Avalanche PhotoDiode", [Renker

2002]) [Schaart et al. 2008]. La lumière provenant du guide optique est transmise au travers de la fenêtre

d’entrée (FIGURE 1.7-1) du TPM et vient exciter la photocathode (FIGURE 1.7-2). La photocathode est
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constituée d’un matériau très fin capable de libérer le maximum d’électrons par effet photoélectrique à

partir de l’énergie lumineuse incidente. La probabilité qu’un photon lumineux libère un électron, appelée

efficacité quantique, est liée à la sensibilité globale du TPM.
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Figure 1.7: Schéma de principe en coupe d’un tube photomultiplicateur (TPM).

Une forte différence de potentiel accélère les électrons ainsi formés sur la photocathode et les dirige

vers la première dynode (FIGURE 1.7-4) après focalisation (FIGURE 1.7-3). Les électrons déposent leur

énergie sur cette dynode qui à son tour génère quelques électrons (de 3 à 5 électrons secondaires par électron

incident). Le rapport entre le nombre d’électrons secondaires émis et le nombre d’électrons incidents est

appelé coefficient d’émission secondaire ρ. Ces électrons secondaires sont dirigés vers une autre dynode, où

ils génèrent à leur tour de nouveaux électrons secondaires (FIGURE 1.7-5). Le processus se poursuit grâce

à l’application d’un potentiel électrique croissant entre les dynodes suivantes. Généralement, les TPM sont

constitués de 10 à 15 dynodes, cette dernière étape étant alors répétée 10 à 15 fois.

L’ensemble des électrons en sortie de la dernière dynode est collecté par l’anode (FIGURE 1.7-6), et un

signal électrique mesurable proportionnel au nombre de photons lumineux incidents est ainsi créé. Le gain

G (ou amplification) du TPM est donné par la relation suivante (1.12) :

G = ρn (1.12)

où n est le nombre de dynodes. Typiquement, le gain d’un TPM est compris entre 105 et 108.

En pratique, plusieurs cristaux de détection sont associés au même TPM, ce qui se traduit par une perte

d’information sur la localisation de l’interaction du photon incident avec les cristaux. Ce phénomène affecte

particulièrement l’imagerie TEP du petit animal, où l’on cherche à visualiser des zones millimétriques. Pour

s’affranchir au maximum de ce biais, les TPM employés dans les systèmes actuels sont sensibles à la position

de détection, grâce à la juxtaposition de plusieurs canaux de dynodes selon la surface d’entrée. L’anode est

quant à elle pixelisée afin de discriminer la position finale de détection.

1.3.4.4 Électronique de détection

Le signal analogique en sortie du TPM est récupéré par un module électronique et subit différents trai-

tements avant d’être stocké pour utilisation.
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

Première discrimination énergétique

Une première sélection est appliquée afin d’éliminer les photons incidents ayant une énergie faible. Ceci

permet de retirer les photons provenant du rayonnement ambiant (rayonnement cosmique et rayonnement

environnant dû à d’autres systèmes électroniques) et les photons d’annihilation ayant fortement diffusé et

donc d’énergies très inférieures à 511 keV. Ce premier seuil de faible énergie permet aussi d’éliminer une

partie du bruit de fond qui sature l’électronique et dégrade le signal.

Conversion analogique-numérique

Suite à la discrimination énergétique, le signal analogique restant est converti en signal numérique, afin

d’être stocké et traité. Le temps de détection de cette impulsion est échantillonné et transposé dans le

référentiel du système TEP commun à tous les modules de détection. L’énergie enregistrée et associée à la

détection est définie en fonction du pic de l’impulsion.

Calcul de l’énergie et de la position du photon incident

Chaque TPM est relié à un nombre de cristaux supérieur au nombre de canaux de dynodes. De plus, les

photons incidents peuvent diffuser au sein des cristaux et déposer des fractions d’énergie à plusieurs endroits

de la fenêtre d’entrée du TPM. Afin de remonter à la position moyenne de détection d’un photon donné,

le barycentre des dépôts énergétiques au sein des différents TPM est calculé grâce aux équations suivantes

(1.13) :

XG(γ) =

∑
i

XiEi
∑
i

Ei
; YG(γ) =

∑
i

YiEi
∑
i

Ei
; ETotale(γ) =

∑

i

Ei (1.13)

où Xi et Yi sont les coordonnées transverses des différentes interactions au sein des TPM, Ei les dépôts

d’énergie locaux associés et XG(γ), YG(γ), ETotale(γ) les coordonnées transverses du barycentre et l’énergie

totale considérée.

L’énergie totale est quant à elle calculée comme étant la somme de tous les dépôts d’énergie ayant lieu

dans tous les TPM au même instant.

Corrections en ligne du signal

En pratique, la réponse impulsionnelle d’un TPM n’est pas homogène sur toute sa fenêtre d’entrée, avec

notamment une réponse maximale au centre et minimale aux bords. De plus, chaque TPM est légèrement

différent des autres dans sa construction et il existe des "zones mortes" entre chacun d’eux où aucun signal

n’est enregistré. L’ensemble de ces effets induisent des erreurs dans le calcul des localisations et des énergies

des évènements détectés.

Des corrections sont donc implémentées directement au niveau des modules électroniques afin de com-

penser l’ensemble de ces phénomènes, via la mesure préalable d’une distribution uniforme de radioactivité.

12



1.4. Stockage des données

Mise en coïncidence

La première étape consiste à appliquer une nouvelle fenêtre en énergie avec un seuil bas et un seuil haut

afin d’éliminer le maximum de photons diffusés et de photons de hautes énergies (dans le cas d’isotopes

"non-purs"). Le seuil haut permet également d’éliminer les effets "d’empilement" (ou "pile-up" en anglais)

lors desquels plusieurs photons déposent quasi-simultanément de l’énergie dans un même bloc de cristaux,

conduisant à une détection supérieure à 511 keV.

Chacun des photons-γ ainsi discriminé est appelé événement simple (ou "single" en anglais).

La mise en coïncidence temporelle consiste ensuite à apparier les photons-γ détectés. Lorsqu’un photon

(1er événement simple) est enregistré par le système, une fenêtre temporelle de quelques nano-secondes est

ouverte. Si un photon est détecté dans cet intervalle de temps (2nd événement simple), on considère qu’il

s’agit du second photon lié à l’annihilation, et on enregistre ainsi une coïncidence au sein de la LOR associée

au couple de cristal mis en jeu.

Certains systèmes TEP possèdent des résolutions temporelles suffisantes permettant d’estimer la loca-

lisation du lieu d’annihilation sur la LOR en fonction du décalage temporel de détection entre les deux

photons. Les systèmes possédant cette technologie sont appelés TEP à temps de vol [Mullani et al. 1980]

(ou "Time Of Flight" (TOF) en anglais). Cependant, la localisation reste imprécise et ne permet pas à

l’heure actuelle de s’affranchir d’une étape de reconstruction d’images.

Cette mise en coïncidence constitue une collimation électronique, par opposition à la collimation méca-

nique employée sur les systèmes TEMP.

1.4 Stockage des données

Après avoir franchi la chaîne de détection, les événements détectés en coïncidence sont enregistrés en

format binaire (plus léger que le format texte "ASCII" classique) sur un ordinateur relié au système TEP.

Il existe trois façons de stocker ces évènements, équivalentes à trois formats de stockage : le mode-liste,

l’histogramme complet et le sinogramme.

1.4.1 Mode-liste des coïncidences

Le format mode-liste est le plus complet : il contient l’ensemble des informations accessibles à partir

de la chaîne de détection, sans aucune compression. Il s’agit généralement des énergies, des temps et des

indices des cristaux de détection associés aux deux photons γ relatifs à la LOR considérée. Chaque ligne de

ce fichier binaire contient les informations relatives à un évènement détecté en coïncidence. La taille de ce

type de fichier est donc variable et s’agrandit au fur et à mesure des détections. Il peut en pratique dépasser

plusieurs dizaines de Giga Octets (Go) pour des acquisitions à très hautes statistiques.

L’intérêt de ce format réside dans sa souplesse d’utilisation lors des reconstructions d’image. En effet,

l’utilisateur possède toutes les informations accessibles depuis la mesure, et peut ainsi exploiter tous les

types de reconstructions proposés par la machine, voire utiliser ses propres algorithmes de reconstruction.
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

1.4.2 Histogramme complet

Le format histogramme complet est un format compressé qui s’affranchit de toutes les informations

relatives à une détection en coïncidence : seul le nombre de coïncidences détectées par LOR est enregistré

(si aucune coïncidence n’est détectée dans une LOR, la valeur 0 est enregistrée). En pratique, le fichier

binaire associé à ce format est de taille constante et dépend uniquement du nombre total de LOR théoriques

possibles du système TEP considéré.

Ce format peut être plus lourd ou plus léger que le mode-liste associé selon le nombre de coïncidences

détectées. Sa taille ne dépasse généralement pas quelques Go. Par exemple, pour un système composé de

25600 cristaux de détection et un écart minimum de 80 cristaux 2 pour former une coïncidence, on obtient

un fichier d’environ 1,3 Go (stockage en 32-bit).

Lorsque les processus de reconstruction envisagés ne nécessitent pas de connaître les temps et les éner-

gies de détection, ce format permet de stocker l’ensemble des coïncidences pour l’ensemble des LOR sans

compression de ces dernières.

1.4.3 Sinogramme

Le format sinogramme est un format compressé qui permet une visualisation de l’ensemble des coïn-

cidences enregistrées sous forme de matrices images (2D ou 3D). Il s’agit d’un échantillonnage régulier de

l’espace selon un système de coordonnées dépendant de l’angle et de la distance des LOR par rapport au

centre du tomographe.

Considérons une distribution d’activité f(x, y) dans un objet bidimensionnel (FIGURE 1.8) et le si-

nogramme 2D s(u,Φ) associé au plan transverse perpendiculaire à l’axe du détecteur, appelé coupe. Pour

localiser une LOR dans ce plan, on utilise les coordonnées cylindriques u et Φ correspondant respectivement

à la distance de la LOR par rapport au centre du tomographe et à l’angle d’inclinaison par rapport à l’axe

horizontal x (angle azimutal).

Le changement de coordonnées de la distribution d’activité f(x, y) suivant une droite infinie de coor-

données (u,Φ) s’expriment selon l’opérateur (1.14) :


 x

y


 =


 cosΦ −sinΦ

sinΦ cosΦ




 u

v


 (1.14)

et les projections monodimensionnelles p(u,Φ0) sous l’angle azimutal Φ0 s’exprime alors d’après l’équa-

tion (1.15) :

p(u,Φ0) =

∫ +∞

−∞
f(x, y)dv =

∫ +∞

−∞
f(u.cosΦ0 − v.sinΦ0, u.sinΦ0 + v.cosΦ0)dv (1.15)

Chaque ligne d’un sinogramme représente ainsi l’ensemble des LOR associées au même angle azimutal

Φ, et la position sur cette ligne correspond à la distance u de la LOR considérée. La totalité des projections

selon l’ensemble des angles Φ représente alors le sinogramme s(u,Φ) de la coupe considérée. L’angle azimutal

2. Cet écart permet d’éliminer une partie des coïncidences diffusées ou fortuites qui conduisent à des détections hors de la
zone d’émission.
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Figure 1.8: Schéma représentant les systèmes de coordonnées relatifs aux éléments d’un sinogramme avec le
sinogramme associé. L’exemple est donné ici pour un anneau de détection, et donc pour une coupe.

Φ est limité à une demi-révolution (compris entre 0 et π par exemple). Le reste de la révolution (entre π

et 2π) étant équivalent par symétrie cylindrique à la première moitié. Le sinogramme possède ainsi autant

de lignes que d’angles de mesure, et autant de colonnes que d’éléments de projection pour une position

angulaire donnée. Afin d’améliorer l’échantillonnage spatial selon u, la technique d’entrelaçage permet de

doubler le nombre de projections p sur une ligne, tout en diminuant d’autant le nombre d’angles Φ, en

intercalant les données des angles Φ consécutifs. On peut exploiter cette technique en regroupant davantage

de LOR d’angles de projections adjacents en une seule projection. Notons que cette compression, appelée

mashing, n’est pas sans effet sur la qualité de l’image reconstruite, et dégrade en particulier la résolution

spatiale.

Un pixel du sinogramme correspond donc à une ligne de réponse entre deux ou plusieurs paires (com-

pression) de détecteurs élémentaires, et chaque évènement détecté en coïncidence incrémente d’une unité la

valeur de ce pixel.

Pour représenter une distribution d’activité tridimensionnelle f(x, y, z), on tient compte de l’ensemble

des anneaux de détection, et donc de l’ensemble des coupes. Un sinogramme 3D correspond à l’ensemble

des sinogrammes 2D associés à chaque couple d’anneaux de détection {Zi, Zj} (FIGURE 1.9).

Chaque couple d’anneaux est repéré selon deux paramètres : la position moyenne selon l’axe z, donnée

par la formule (Zi + Zj)/2, et l’écart (Zi − Zj), représentatif de la valeur de l’angle θ entre le sinogramme

et l’axe du tomographe (angle polaire). On définit alors trois types de sinogrammes, en fonction de l’écart

entre les deux anneaux qui le constitue :

– si |∆Z| = 0 : sinogramme droit, confondu avec la coupe associée à l’anneau considéré ;

– si |∆Z| = 1 : sinogramme quasi-droit, relié à la coupe interceptée sur l’axe z ;

– si |∆Z| > 1 : sinogramme oblique, relié à la coupe interceptée sur l’axe z.
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Figure 1.9: Schéma représentant les différents types de sinogrammes avec leurs coupes associées. Visualisation
selon l’axe z du tomographe, en coupe coronale. Pour le sinogramme droit, la coupe est confondue avec le sinogramme.

On parle de mode d’acquisition 2D lorsqu’on limite |∆Z| ≤ 1, et de mode d’acquisition 3D dès que l’on

autorise |∆Z| > 1.

Un système TEP de N anneaux de détection peut générer N sinogrammes directs en mode 2D, soit un

sinogramme pour chaque anneau (|∆Z| = 0) et N2 sinogrammes en mode 3D. En mode 2D, il est possible

d’améliorer l’échantillonnage axial de l’objet en intercalant des coupes croisées entre les coupes directes,

constituées à partir de détecteurs appartenant à deux anneaux adjacents (|∆Z| = 1). Cette technique permet

de définir virtuellement (2×N − 1) coupes directes, dont N réellement directes et (N − 1) coupes croisées.

En mode 3D, une réduction du nombre de sinogrammes est possible en limitant le paramètre RD ("ring

difference" en anglais), qui correspond à la différence maximale d’anneaux autorisée entre les deux cristaux

impliqués dans une coïncidence.

On peut aussi regrouper plusieurs sinogrammes en un seul selon l’axe z. La réduction ainsi obtenue est

paramètrée par le span, qui donne le nombre de sinogrammes d’angles polaires θ voisins regroupés en un

seul pour les coupes directes et croisées. Ce paramètre est également appliqué en mode 2D afin d’augmenter

la sensibilité des (2×N − 1) coupes reconstruites.

Pour un échantillonnage de l’espace, un RD, un mashing et un span donnés, la taille du sinogramme est

identique quelque soit la coupe considérée : seul le nombre total de sinogrammes en mode d’acquisition 3D

est dépendant du RD et du span.

En pratique, le stockage sous forme de sinogramme est le plus répandu en routine clinique et en pré-

clinique, car compact et permettant une visualisation simplifiée des données avant l’étape de reconstruction.

Cependant, son utilisation est moins souple que celle du format mode-liste ou de l’histogramme complet,

car des approximations irréversibles sont effectuées pré-reconstruction.

L’étape suivante consiste à passer de ces informations stockées à une image médicale exploitable, encore

appelée image reconstruite : c’est le processus de reconstruction tomographique, qui sera détaillé dans le

second chapitre de ce manuscrit.
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

1.5 Limites physiques de quantification en TEP

Nous exposons dans cette partie l’ensemble des limites physiques inhérentes à la mesure d’activité en

imagerie TEP. Les principes mis en jeu ainsi que les conséquences des différents effets sont expliqués ici,

tandis que les éventuelles méthodes de corrections ou de prises en compte de ces phénomènes seront dé-

taillées dans le Chapitre 2 de ce manuscrit. Les limites physiologiques, comme les mouvements cardiaques

et respiratoires, ne sont pas évoquées ici.

1.5.1 Les différents types de coïncidences enregistrées

La fenêtre de mise en coïncidence temporelle (section 1.3.4.4) permet d’apparier deux événements simples

potentiellement issus d’une même annihilation, afin de former une coïncidence.

Nous détaillons dans cette partie les différents types de coïncidences associées à cette discrimination

temporelle.

Coïncidences vraies

Une coïncidence vraie correspond à la détection des deux photons-γ d’une annihilation n’ayant subi

aucune diffusion dans le milieu objet (FIGURE 1.10). La LOR est confondue avec la direction des photons-

γ d’annihilation et donne ainsi une information pertinente sur la localisation du radiopharmaceutique. Les

coïncidences vraies constituent le signal à reconstruire.

Coïncidence Vraie 

A 

B LOR Cristal 
Désintégration 

LOR    

U 

γ-511 keV d’annihilation 

Figure 1.10: Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences vraies.

Pour tous les couples de détecteurs A et B d’efficacités respectives εA et εB et d’angle solide de détection

ΩA et ΩB , le nombre de coïncidences vraies NV raies est proportionnel à l’activité A0 de la source :

NV raies(A,B) ∝ A0 (1.16)
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

Coïncidences diffusées

Une coïncidence diffusée correspond à une mise en coïncidence des deux photons-γ d’une annihilation

dont l’un au moins a subi une ou plusieurs diffusions Compton successives dans le milieu objet (FIGURE

1.11). L’énergie de ces photons est donc inférieure à 511 keV et leur trajectoire est modifiée. Le taux de

coïncidences diffusées enregistré lors d’une acquisition est proportionnel à l’activité et dépend de la résolution

en énergie des détecteurs (section 1.7.4), de la fenêtre en énergie ainsi que du blindage externe du système

TEP, qui limite la détection d’événements diffusés hors du champ de vue.

Coïncidence Diffusée 

A 
B 

LOR 

Cristal 

Désintégration 

LOR    

U 

γ-511 keV d’annihilation 

Figure 1.11: Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences diffusées.

Dans ce cas, la LOR n’est plus confondue avec le lieu d’annihilation et l’information de localisation du

radiopharmaceutique est erronée. On observe ainsi une surestimation de l’activité dans les volumes imagés

(notamment dans les régions sans ou de faibles activités), une diminution du contraste dans l’image et une

dégradation de la résolution spatiale.

Des méthodes de corrections de l’effet de diffusion existent et seront abordées dans le Chapitre 2 (section

2.6.2.2) de ce manuscrit.

Coïncidences fortuites

Une coïncidence fortuite correspond à une mise en coïncidence de photons-γ provenant de deux annihi-

lations différentes (FIGURE 1.12), sans tenir compte des diffusions éventuelles.

Coïncidences  
Fortuites 

A 

B LOR Cristal 

A 

B LOR 
Désintégration 
γ-511 keV d’annihilation 

2       ≠     

Figure 1.12: Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences fortuites.

Dans ce cas, il existe deux désintégrations distinctes et la LOR associée n’a aucun lien avec le lieu réel
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

de l’annihilation. L’information de localisation du radiopharmaceutique est ici aussi erronée, entrainant une

augmentation du bruit de fond générale qui dégrade la restitution des différents contrastes.

En considérant les mêmes détecteurs que ceux définis pour les coïncidences vraies, et les nombres d’évé-

nements simples NA
Simple et NB

Simple enregistrés dans les détecteurs A et B, le nombre de coïncidences

fortuites NFortuites pour une activité source A0 est estimé par la relation :

NFortuites = 2τ × (NA
Simple.N

B
Simple) = 2τ × (A0.ΩA.εA)× (A0.ΩB .εB) ∝ A2

0 (1.17)

avec 2τ la durée en secondes de la fenêtre temporelle. Le taux de coïncidences fortuites détecté est donc

proportionnel au carré de l’activité de la source. Afin de minimiser le taux de coïncidences fortuites, on

cherche à diminuer la taille de la fenêtre temporelle. En pratique, on cherchera aussi à minimiser l’activité

du radiopharmaceutique tout en préservant l’information métabolique.

Ici encore, des méthodes de corrections existent pour compenser l’impact de ce phénomène, et seront

également abordées dans le Chapitre 2 (section 2.6.3) de ce manuscrit.

Coïncidences multiples

Une coïncidence multiple correspond à une mise en coïncidence de plus de deux photons-γ d’annihilation

(FIGURE 1.13). Il existe donc au moins deux désintégrations distinctes et aucune LOR ne peut être déduite

directement.

Une première solution pour traiter ce type de coïncidences consiste à ne prendre en compte aucune des

détections, et donc ne pas considérer ce type d’événements. À l’inverse, toutes les détections peuvent être

prises en compte afin de former toutes les coïncidences possibles. Dans le cas d’une détection à trois photons

comme dans notre exemple, il y a aura trois coïncidences distinctes, dont deux au moins seront associées

à des coïncidences fortuites. Enfin, il est aussi possible de ne garder que les deux détections associées aux

rayonnements les plus énergétiques, et former ainsi une seule coïncidence.

Coïncidences  
Multiples 

A 

B 
LOR ? 

Cristal 

Désintégration 
γ-511 keV d’annihilation 

C 
2       ≠     

Figure 1.13: Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences multiples.
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1.5.2 Effets physiques au sein de la caméra TEP

1.5.2.1 Profondeur d’interaction dans le cristal et pénétration

Les performances du système TEP vont dépendre en grande partie de la taille des cristaux de détection.

En effet, la majorité des détecteurs à scintillation ne permet pas d’estimer la profondeur d’interaction des

particules dans le cristal. La localisation du dépôt d’énergie est donc toujours assimilée à un même point

du volume de détection (généralement le centre), et donc du cristal, quelque soit le lieu réel de l’interaction.

Pour un rayonnent γ en incidence normale sur un cristal, dans le cas de sources proches du centre du champ

de vue ("Field Of View" en anglais, ou FOV), les conséquences sont négligeables car la LOR assignée

reste confondue avec l’alignement réel des photons d’annihilation (cas de la LOR [A-B] de la FIGURE

1.14). Au contraire, lorsque l’on s’éloigne du centre du FOV, la direction donnée par les positions réelles

d’absorption dans les cristaux n’est plus confondue avec la LOR associée (cas de la LOR [A’-B’] de la

FIGURE 1.14). À noter que certains tomographes possèdent des blocs de détection composés de plusieurs

couches de cristaux moins épais ayant des temps de réponse (temps de décroissance du scintillateur) différents

(approche phoswich, pour "phosphorescent sandwich") : la discrimination de ces temps de réponse permet

une localisation approximative de la profondeur d’interaction [Wienhard et al. 2002]. Depuis quelques années,

l’exploitation des technologies de détection SiPM permet également des mesures de profondeur d’interaction

dans les cristaux [Schaart et al. 2009].

A B 

A’ B’ 

Désintégration 

LOR 

r 
Cristal 

LOR    

U 

LOR    

U 

γ-511 keV d’annihilation 

C D 
LOR    

U 

Figure 1.14: Schéma en coupe transverse représentant le phénomène de parallaxe lié à la profondeur d’interaction
non stationnaire au sein des cristaux de détection (LOR [A-B] et [A’-B’]) ainsi qu’à la pénétration inter-cristaux
(LOR [C-D]).

La longueur moyenne d’atténuation d’un photon de 511 keV au sein des cristaux de détection classique-

ment utilisés en TEP étant de l’ordre de 10 à 15 mm, il est possible pour certains d’entre eux de traverser

plusieurs cristaux avant de déposer complètement leur énergie. Il en résulte une erreur sur la localisation de

l’annihilation. Cet effet intervient en particulier lorsque les photons d’annihilation interagissent en incidence

oblique sur les cristaux, lorsque la source est éloignée du centre du FOV.

En pratique, la combinaison de ces effets dégrade la résolution spatiale du système, et ce d’autant que

l’on s’éloigne du centre du FOV. Pour une caméra TEP, l’erreur produite est d’autant plus importante que

le rayon R des anneaux de détection et l’épaisseur l des cristaux sont grands.
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

La dégradation de la résolution spatiale engendrée par cet effet peut être modélisée en première approxi-

mation par une fonction gaussienne dont la FWHM, pour des cristaux de BGO ou de LSO, est donnée par

[Moses 2011] :

FWHMP énétration[mm] =
12, 5r√
r2 +R2

(1.18)

1.5.2.2 Diffusion des photons dans les cristaux de détection

Lorsqu’un photon pénètre dans un cristal de détection, il peut subir une diffusion Compton (ou une

diffusion Rayleigh) et ne déposer qu’une partie de son énergie au lieu d’être absorbé entièrement par effet

photoélectrique [Levin et al. 1997]. Le reste de son énergie peut alors être déposé dans le même cristal

mais aussi dans un cristal voisin. Dans ce second cas, la LOR assignée à cette détection n’intercepte pas

la position d’annihilation, et l’information sur la localisation de la source radioactive est erronée, comme le

montre la FIGURE 1.15.
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Figure 1.15: Schéma en coupe transverse représentant le phénomène de diffusion au sein de cristaux de détection :
un photon incident arrive dans le cristal B, diffuse puis dépose le restant de son énergie par effet photoélectrique
dans le cristal C. La LOR enregistrée est donc la LOR [A-C] et non la LOR [A-B].

1.5.2.3 Temps mort

Pour un système de détection idéal, la détection de coïncidences vraies est directement proportionnelle

à l’activité présente dans le champ de vue (cf section 1.5.1). En pratique cependant, une saturation de

l’électronique de détection vient diminuer le nombre de coïncidences réellement traitées lorsque l’activité

injectée augmente (FIGURE 1.16).

La principale raison de ce temps mort est le temps de traitement de chaque évènement reçu sur les

cristaux de scintillation, notamment via le temps d’intégration nécessaire à la discrimination énergétique

et la localisation de l’interaction dans le module de détection. Le temps d’intégration est quant à lui dicté

par le temps de décroissance de la scintillation, de l’ordre de quelques dizaines de nanosecondes dans le cas

de cristaux de LSO. Le temps d’intégration est typiquement de 3 à 4 fois le temps de décroissance (soit

environ 120 à 160 ns pour le LSO). La façon la plus courante de modéliser le temps mort est d’ajuster

la réponse du tomographe aux coïncidences vraies en utilisant soit un modèle paralysable, soit un modèle

non-paralysable, que l’on peut décrire par les équations suivantes :
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Figure 1.16: Graphique représentant l’évolution du taux de comptage de coïncidences vraies en fonction de
l’activité présente dans le champ de vue (en unités arbitraires (U.A.)) dans le cas idéal et dans les cas réels selon les
deux modèles mathématiques.

Modèle paralysable : NV raies
Mesurées = NV raies

Réelles × e(−NV raiesRéelles×τ)

Modèle non-paralysable : NV raies
Mesurées =

NV raies
Réelles

1 +
(
NV raies
Réelles × τ

)
(1.19)

avec NV raies les taux de coïncidences vraies et τ le temps de décroissance du scintillateur qui, en

pratique, correspond au temps d’intégration du signal.

D’autres contributions viennent allonger ce temps mort, comme le temps de mise en coïncidence des

évènements simples ou encore le transfert des données [Erickson et al. 1994].

1.5.2.4 Variation de réponse du détecteur

Au-delà de leur localisation par rapport à la source de radioactivité, tous les cristaux n’ont pas la même

probabilité de détecter un photon incident lorsqu’ils sont soumis à un flux de photons identique. En effet,

au sein d’un bloc de détection relié à un TPM, tous les cristaux n’ont pas exactement la même efficacité de

détection, la même taille, et leur alignement n’est pas strictement parallèle. De plus, la réponse du guide de

lumière à l’excitation des photons ainsi que le gain du TPM ne sont pas parfaitement uniformes.

Ces perturbations intrinsèques à la chaîne de détection entrainent une hétérogénéité de la réponse globale

de la caméra TEP lorsque celle-ci est soumise à une irradiation parfaitement homogène, et donc viennent

impacter la qualité de l’image reconstruite [Pépin et al. 2011].

1.5.3 Effets physiques au sein de l’objet

1.5.3.1 Parcours du positon

Le positon émis lors d’une désintégration de type β+ se déplace dans la matière avant de s’annihiler.

Du fait du trajet erratique de ces particules chargées, la distance totale parcourue par le positon avant
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

annihilation est beaucoup plus grande que son parcours, que l’on définit comme la distance entre la position

d’annihilation et le lieu de désintégration (FIGURE 1.17-1). Or, les systèmes TEP détectent les lieux

d’annihilation, et non les lieux de désintégration. Ainsi, le parcours du positon dans la matière implique une

erreur de localisation de la source radioactive, définie par la distance perpendiculaire à la LOR considérée

rejoignant le point de désintégration. En imagerie du petit animal, où les résolutions spatiales sont de l’ordre

du millimètre, ce parcours est une des principales limites physiques intrinsèques à la quantification [Palmer

et al. 2005].

Trajet du  
β+ 

Désintégration 

γ-511 keV  
d’annihilation 

γ-511 keV  
d’annihilation 

Annihilation 

Parcours du 
β+ 

Erreur de  
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B 

(1)                                                                                                                         (2) 

Figure 1.17: (1) : Schéma représentant l’erreur de localisation liée au parcours du positon dans la matière. (2) :
Distribution des lieux d’annihilation par rapport à la position de la source (0,0) dans le cas du fluor-18 (A) et de
l’oxygène-15 (B) [Levin et Hoffman 1999].

L’énergie des positons émis dépend du radioisotope considéré. Ainsi, les parcours des positons d’un

radioisotope sont d’autant plus grands que leurs spectres énergétiques sont composés de hautes énergies

(FIGURE 1.17-2 A et B). La distribution du lieu d’annihilation autour du point d’émission ne peut pas

être modélisée par une simple fonction gaussienne à une énergie donnée [Levin et Hoffman 1999], mais plus

justement par des fonctions multi-exponentielles. Cependant, les mesures, calculs, et simulations Monte

Carlo de différents groupes [Derenzo 1979, Palmer et al. 1992, Levin et Hoffman 1999, Cal-Gonzales et al.

2011] montrent que malgré des allures de distributions similaires, il existe des désaccords entre les différentes

estimations des distributions des principaux radioisotopes utilisés en imagerie TEP. On notera par exemple

pour le fluor 18 des écarts de respectivement 23% et 38% pour les FWHM et les FWTM ("Full-Width at

Tenth Maximum") des distributions des lieux d’annihilation, entre l’étude de référence de Derenzo et celle

de Levin et Hauffman.

Néanmoins, l’impact de ce parcours se traduit toujours par un flou de l’image finale reconstruite, dégra-

dant la résolution spatiale et les contrastes. Le biais quantitatif est d’autant plus important que l’énergie

maximale des positons considérés est grande.

1.5.3.2 Non-colinéarité des photons d’annihilation

Comme nous l’avons mentionné en début de chapitre, le positon et l’électron ne sont pas totalement au

repos lors du processus d’annihilation. Il résulte de cet excès d’énergie une déviation d’un angle ∆θ de ±0, 25̊

entre les deux photons de 511 keV. Cet effet est indépendant du radioisotope et l’erreur engendrée sur la
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

résolution spatiale du système TEP suit une loi gaussienne de dispersion FWHMNonColinéarité = 0, 0044R,

avec R le rayon de la caméra TEP. Comme le montre la FIGURE 1.18, ce phénomène implique un mauvais

positionnement du lieu d’annihilation, entrainant une dégradation possible de la résolution spatiale.
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Figure 1.18: Schéma en coupe transverse représentant l’impact de la non-colinéarité des γ-511 keV sur le lieu de
détection.

L’erreur engendrée par cet effet croît linéairement avec le rayon de la caméra. Dans le cas de systèmes

TEP dédiés au petit animal, où le rayon R est généralement inférieur à 80 mm, cet effet a un impact

relativement faible sur la dégradation de la résolution spatiale.

1.5.3.3 Atténuation des photons

L’atténuation des photons d’annihilation dans le milieu objet est considérée comme le principal facteur

de dégradation de l’image reconstruite s’il n’est pas corrigé en clinique [Montandon et al. 2005]. L’effet

d’atténuation se traduit par une perte de sensibilité d’autant plus importante que la source se trouve en

profondeur. L’impact de cette perte d’information non-uniforme dépend largement de la taille de l’objet à

imager, et sera donc beaucoup moins important en TEP dédié au petit animal qu’en TEP clinique.
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Figure 1.19: Schéma représentant le phénomène d’atténuation dans un milieu uniforme. On considère ici une
annihilation qui ne subit que les effets de l’atténuation.

En imagerie TEP, cet effet peut être parfaitement modélisé. Considérons un objet de densité uniforme

(exemple : de l’eau) comme sur la FIGURE 1.19. Le premier photon d’annihilation parcourt la distance

d1 dans l’objet avant d’en sortir, puis il est détecté. De même, le second photon d’annihilation parcourt la
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

distance d2. L’absorption des photons γ-511 keV suit une loi exponentielle (cf équation 1.3) et peut être

exprimée sous la forme :

I(x) = I(0) . e−
∫ x
0
µ(511keV,x)dx (1.20)

avec µ(511keV, x) (cm-1) le coefficient d’atténuation linéique du milieu à 511 keV, I(x) l’intensité du flux

de photons en sortie de l’objet et I(0) l’intensité initiale de la source. La probabilité de détection de chaque

photon d’annihilation est proportionnelle à la probabilité de transmission I(x)
I(0) . On trouve ainsi, pour chacun

des deux photons, les probabilités P1 et P2 suivantes :

P1 ∝
I(x)

I(0)
= e−µ×d1 ; P2 ∝

I(x)

I(0)
= e−µ×d2 (1.21)

La probabilité totale de détection P de la LOR est donc donnée par la relation :

P = P1 × P2 = e−µ×(d1+d2) = e−µ×D (1.22)

On remarque que la probabilité de détection ne dépend pas du lieu exact d’annihilation sur la LOR,

mais uniquement de la longueur D de la LOR considérée. Ceci reste valable dans n’importe quel milieu,

même hétérogène, dès lors que l’on adapte les coefficients d’atténuation linéiques.

Cette propriété permet d’appréhender des corrections de l’effet d’atténuation sans aucun a priori sur la

distribution de la source radioactive : seule une connaissance de la carte de densité du milieu est nécessaire.

Ainsi, ce phénomène est facilement corrigé en imagerie TEP, comme nous le verrons dans le Chapitre 2 de

ce manuscrit.

Si on considère des couples de photons d’annihilation traversant une souris de 3 cm de diamètre, la

probabilité maximale qu’au moins un photon soit atténué dans le plan transverse est d’environ 25% (cf

équation (1.22)), soit une perte d’information de 25%. Dans le cas de l’imagerie TEP de souris de diamètres

inférieurs à 3 cm, simulations et mesures ont montré que les erreurs de quantifications associées à cet effet

sont comprises entre 14% et 30% selon les contrastes d’activité et les régions étudiées [Konik et al. 2011].

Dans le cas de l’imagerie TEP clinique, seulement 5% des paires de photons d’annihilation émises au centre

du thorax émergent du patient (environ 30 cm à traverser), et la quantification du signal est alors impossible

si aucune correction n’est appliquée.

1.5.3.4 Diffusion des photons

La diffusion des photons d’annihilation dans le milieu objet est à l’origine de la détection des coïncidences

diffusées que nous avons décrites dans la section 1.5.1 de ce chapitre. Il s’agit principalement de diffusion

Compton, qui se traduit par un changement de direction et une diminution d’énergie du photon diffusé.

Si certains photons ont perdu suffisamment d’énergie pour être discriminés par la chaîne de détection, la

plupart sont enregistrés compte-tenu des résolutions en énergies médiocres des systèmes TEP actuels (entre

10% et 20%). On estime ainsi que la part des coïncidences diffusées détectées en TEP 3D clinique peut

excéder 50% du total des coïncidences [Konik et al. 2010], alors qu’elle se situe entre 4% et 18% du total des
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

coïncidences en TEP pré-clinique [Konik 2010]. Dans le cas d’imagerie TEP de souris de diamètre inférieur

à 4 cm, l’erreur de quantification est estimée à 6% maximum sur une image non corrigée de la diffusion

[Konik et al. 2011].

Au niveau des images reconstruites, cet effet se traduit par une diminution des contrastes et de la

résolution spatiale, une augmentation du bruit et des détections en dehors du champ de vue.

Cet effet est l’un des plus difficiles à corriger en TEP car il n’existe pas de formulation théorique de

sa distribution sans a priori sur la localisation de l’activité. Les principales approches de correction de la

diffusion seront évoquées dans le Chapitre 2 de ce manuscrit.

1.5.4 Effet de volume partiel

L’effet de volume partiel (EVP) est la combinaison de deux phénomènes entrainant l’étalement de

l’intensité d’une source radioactive [Hoffman et al. 1979].

La première composante de l’EVP est due à la résolution spatiale limitée de l’ensemble du système de

détection, qui peut être modélisée par une fonction gaussienne tridimensionnelle (cf section 2.8.2). Celle-ci

représente la fonction de réponse du système, dont la convolution avec la distribution d’activité réelle donne

une image mesurée floue de cette dernière (FIGURE 1.20). Cet étalement signifie qu’une partie de l’activité

dans une structure d’intérêt est détectée à l’extérieur de cette structure ("spill-out"), et de façon similaire,

une partie de l’activité extérieure à la structure est détectée à l’intérieur de celle-ci ("spill-in"). Lorsqu’il

existe un contraste d’activité entre la structure d’intérêt et le fond de l’image, les deux phénomènes ne se

compensent pas, et on observe des biais quantitatifs sur les valeurs réelles d’activité ainsi qu’une déformation

des structures pouvant entrainer des effets de superpositions.

L’impact de cette composante de l’EVP est d’autant plus grand que la structure est petite, et on considère

généralement que les biais sont significatifs dès lors que la source à imager est de dimensions inférieures à

deux ou trois fois la résolution spatiale du système TEP.
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Figure 1.20: Schéma représentant l’impact de l’effet de volume partiel dû à la résolution spatiale limitée des
systèmes TEP pour des objets d’intensité 10 dans un fond d’intensité nulle (en unité arbitraire). Les figures (1) à
(3) montrent l’impact de la dimension de l’objet considéré comparé à la largeur de la fonction gaussienne (courbes
violettes) représentative de la résolution spatiale.

L’autre composante de l’EVP est due à l’échantillonnage de l’image reconstruite. En effet, l’image finale
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1.6. Initiation aux isotopes complexes : exemple de l’iode-124

est affichée sur une matrice de pixels de forme généralement parallélépipédique et de dimensions finies, et

chacun d’entre eux ne peut prendre qu’une seule valeur. Si des structures d’activités différentes chevauchent

un même pixel, la valeur de celui-ci sera la moyenne (pondérée par la distribution spatiale de chaque

structure dans ce pixel) des activités de ces structures (FIGURE 1.21) [Soret et al. 2007].

L’impact de cette composante de l’EVP est lui aussi d’autant plus grand que la structure est petite.
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Figure 1.21: Schéma représentant l’impact de l’effet de volume partiel dû à l’échantillonnage des images recons-
truites sur des voxels parallélépipédiques pour des objets d’intensité 10 dans un fond d’intensité nulle (en unité
arbitraire) : image théorique (1) et image finale (3).

Il existe de nombreuses méthodes de corrections de l’EVP, décrites pour la plupart d’entre elles dans les

articles de revue de Soret et al. et de Erlandsson et al. [Soret et al. 2007, Erlandsson et al. 2012].

1.6 Initiation aux isotopes complexes : exemple de l’iode-124

1.6.1 Isotopes "non-purs" et iode-124

Certaines études cliniques et pré-cliniques nécessitent l’emploi de radiopharmaceutiques originaux com-

posés d’isotopes différents de ceux classiquement utilisés [Pagani et al. 1997]. Ces radioisotopes sont choisis

principalement pour leur durée de vie plus longue que celle des isotopes purs traditionnels (cf TABLEAU 1.1)

et/ou pour leurs propriétés chimiques. Cependant, ces radioéléments ont souvent une probabilité d’émission

de positons faible, parfois de hautes énergies, et émettent des rayonnements γ parasites en simultané. Le

tableau de la FIGURE 1.22 donne les principales caractéristiques de quelques-uns de ces radioisotopes dits

"non-purs" (ou non conventionnels).

Dans le contexte du travail de thèse dont ce document est issu, l’iode-124 est utilisé en tant que substitut

de l’astate-211 pour des raisons de stabilité chimique proche [Walte et al. 2007] et pour sa grande période

physique permettant des études de biodistribution sur plusieurs jours. Des études montrent en effet que

l’imagerie monophonique TEMP exploitant directement l’astate-211 est difficile compte-tenu des émissions

de rayonnements X de faible énergie et de la faible proportion de rayonnement γ de haute énergie [Turkington

et al. 1993, Zalutsky et al. 2008].

Un schéma de désintégration simplifié de l’iode-124 proposé FIGURE 1.23 met en évidence les principales

caractéristiques des rayonnements responsables de la dégradation de la qualité des images reconstruites en

clinique [Herzog et al. 2002] et en pré-clinique [Yao et al. 2005].
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Figure 1.22: Tableau donnant les caractéristiques d’intérêt des principaux radioisotopes non-purs utilisés en
imagerie TEP [Anizan 2010, Pagani et al. 1997].

Schéma de désintégration simplifié 
de l’iode-124 

Période physique ~ 4,18 jours 
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Eγ1 = 603 keV (63%) 

Eγ2 = 646 keV (< 1%) 

Eγ3 = 723 keV (10%) 
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Emax β+ 1 = 802 keV (< 1%) 

Emax β+ 2 = 1535 keV (12%) 

Emax β+ 3 = 2138 keV (11%) 
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Figure 1.23: Schéma de désintégration simplifié de l’iode-124. Seuls les rayonnements d’intensité proche ou
supérieure à 1% sont représentés. Les rayonnements encerclés sont ceux responsables de la dégradation des images
reconstruites lors de l’utilisation de cet isotope.
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L’utilisation de l’iode-124 soulève donc les deux problèmes suivants :

– l’émission de β+ de hautes énergies entrainant un long parcours avant annihilation (particulièrement

problématique dans le cas de l’imagerie du petit animal) ;

– l’émission simultanée de plus de 70% de photons γ d’énergies proches de 511 keV.

Ces deux problématiques sont développées dans les sections suivantes.

1.6.2 Parcours des positons de hautes énergies

La problématique du long parcours du positon avant annihilation a été exposée dans la section 1.5.3.1 de

ce chapitre. Il s’agit d’une des principales limites intrinsèques de la résolution spatiale globale des systèmes

TEP pré-cliniques, en compétition avec la taille des cristaux de détection. Dans le cas d’isotopes non-purs

émettant des positons d’énergies cinétiques moyennes dépassant 500 keV, on constate que la dégradation de

résolution spatiale engendrée est souvent supérieure à la taille des cristaux de détection, et devient ainsi la

cause majeure de cette dégradation.

Dans le cas de l’iode-124, les énergies moyennes des deux positons d’intérêt sont respectivement 687 keV

et 974 keV, avec des énergies maximales associées dépassant 1 MeV et 2 MeV. Une étude de comparaison

entre le fluor-18 et l’iode-124 a été effectuée par l’équipe de Disselhorst [Disselhorst et al. 2010] sur le

système TEP Inveon Siemens dédié au petit animal. Les estimations des résolutions spatiales pour ces deux

isotopes, dans les mêmes conditions de mesures et de reconstructions d’images, montrent que l’on passe de

1,8 mm pour le fluor-18 à 2,4 mm dans le cas de l’iode-124 (estimations calculées à partir des ajustements

des profils des lignes sources mesurées). Une autre étude [Sauerzaft et al. 2011] montre l’impact de cette

dégradation dans le cas de simulations Monte Carlo sur un modèle murin (FIGURE 1.24).

Thyroïde 

Figure 1.24: Images obtenues par simulations Monte Carlo (logiciel GATE) du fantôme voxélisé standard murin
MOBY. Les inserts sont remplis avec la même activité dans les deux cas, dans un milieu homogène de densité
équivalente aux tissus mous [Sauerzaft et al. 2011]. On notera en particulier les deux lobes thyroïdiens sur l’image
au fluor-18 que l’on ne distingue pas sur l’image à l’iode-124.

Comme nous l’avons mentionné dans la section 1.5.3.1, la distribution des lieux d’annihilation des posi-
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tons n’est pas triviale à modéliser. Dans le cas de ce type d’isotopes complexes, la difficulté est majorée, que

ce soit dans des milieux homogènes ou hétérogènes [Lehnert et al. 2011]. L’équipe de Kemerink [Kemerink et

al. 2011] montre notamment la difficulté de quantifier la fixation d’iode-124 dans le cas de tumeurs pulmo-

naires, que ce soit en TEP clinique ou pré-clinique. De plus, une étude récente rapporte que le comportement

des positons de l’iode-124 est particulièrement complexe à décrire [Jødal et al. 2012].

Les méthodes de corrections associées à ces modélisations seront détaillées dans le Chapitre 2 de ce

manuscrit.

1.6.3 Photons γ émis en cascade : autres types de coïncidences

Les émissions de la plupart des isotopes non-purs s’accompagnent de rayonnements γ supplémentaires

émis en simultané avec le positon. On parle d’émissions en cascades, et les rayonnements γ associés à ces

radiations seront appelés γsimple dans la suite de ce manuscrit. Lorsque ces photons γsimple ont des énergies

proches de 511 keV, ils sont difficilement éliminés par la fenêtre énergétique du système. Ainsi, une grande

proportion de ces γsimple peut entrer en coïncidence avec un photon d’annihilation. Les différents types de

coïncidences-γsimple possibles sont détaillés sur la FIGURE 1.25 dans le cas de l’iode-124.

La détection de ces coïncidences introduit un biais dans les images reconstruites qui n’est pas corrigé

pour les systèmes TEP standards [Martin et al. 1995, Kohlmyer et al. 1999, Lubberink et al. 1999, Pentlow

et al. 2000, Lubberink et al. 2002] et une augmentation des effets de temps mort par détection d’événements

fortuits supplémentaires. On constate en particulier une augmentation du bruit de fond plus ou moins

uniforme dépendant de la position et de la distribution de la source dans le champ de vue [Laforest et Liu

2009]. Les photons γsimple peuvent également diffuser par effet Compton dans la matière, augmentant ainsi

la proportion de diffusé dans les images de façon non uniforme. L’étude de Disselhorst sur des acquisitions

effectuées avec la TEP Inveon montre notamment que la présence des photons γsimple de l’iode-124 peut

perturber les corrections de diffusion implémentées en routine pré-clinique [Disselhorst et al. 2010]. Enfin,

des simulations Monte Carlo ont montré que la proportion de ces coïncidences-γsimple s’élevait à environ

16% du signal total, soit 60% du mauvais signal, dans le cadre d’acquisitions TEP sur la caméra Inveon

(Siemens) dédiée au petit animal [Anizan 2010].

Des méthodes de corrections associées à ces rayonnements γsimple seront exposées dans le Chapitre 2 de

ce manuscrit.
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1.6. Initiation aux isotopes complexes : exemple de l’iode-124
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Figure 1.25: Schémas en coupes transverses d’un anneau TEP représentant la détection des différents types de
coïncidences γsimple liées à l’utilisation de l’iode-124 : coïncidences vraies-γsimple (1), coïncidences diffusées-γsimple

(2) et coïncidences fortuites-γsimple (3).
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

1.7 Évaluation d’un système TEP

Cette partie expose certains critères de performances intrinsèques d’un système TEP directement liés à

sa géométrie et aux éléments de la chaîne de détection en se référant principalement au protocole NEMA

NU 4-2008.

1.7.1 Résolution spatiale

La résolution spatiale d’un système TEP correspond à la plus petite distance pour laquelle il est possible

de distinguer deux sources ponctuelles sur une image reconstruite. Elle décrit notamment la dégradation

du signal acquis par les différentes limites physiques que nous avons exposées dans la section 1.5 de ce

manuscrit ainsi que par les limites géométriques du système TEP :

– au sein de l’objet : le parcours du positon et la non-colinéarité des photons d’annihilation ;

– au sein de la caméra : la distance entre les détecteurs, la taille des cristaux, la diffusion dans les

cristaux et la profondeur d’interaction des photons ;

– ainsi que d’autres facteurs liés à la reconstruction (cf Chapitre 2).

La résolution spatiale varie également avec la position de la source au sein du FOV. On définit alors la

résolution spatiale radiale à une distance r du centre du FOV (dans la direction donnée par le centre du

FOV et la position r de la source), la résolution spatiale tangentielle (dans la direction perpendiculaire à

celle de la résolution spatiale radiale) et enfin la résolution spatiale axiale, selon l’axe principal du système

TEP (FIGURE 1.26).

y 

x 

z z 

Résolutions Spatiales : 

  

r r 
Radiale 

Tangentielle 

Axiale 

Figure 1.26: Schéma en coupe transverse et sagittale d’un tomographe montrant les trois axes de mesures de
résolution spatiale en un point donné à une distance r du centre du champ de vue.

Bien que certains des effets responsables de la dégradation de la résolution spatiale ne puissent être décrits

exactement par une fonction gaussienne, on considère généralement que leurs impacts sont additionnés en

quadrature. Ainsi, la résolution spatiale radiale intrinsèque à une distance r du centre du FOV est estimée

par une fonction gaussienne appelée fonction de dispersion ponctuelle ("Point Spread Function" en anglais,

ou PSF), ou plus généralement fonction de réponse du système, dont la FWHM est donnée par la relation

empirique suivante [Derenzo et Moses 1993] :

FWHMR.S.(mm) = a

√(
d

2

)2

+ s2 + (0, 0044R)2 + b2 +
(12, 5r)2

r2 +R2
(1.23)
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1.7. Évaluation d’un système TEP

avec R le rayon des anneaux de détection (en mm), d la largeur des cristaux (en mm), s la dimension

effective de la source prenant en compte le parcours du positon (en mm), b l’erreur sur la détermination

de la localisation de l’interaction du photon dans le cristal (en mm) et a un facteur de dégradation dû à la

reconstruction compris entre 1 et 1,3 selon l’algorithme choisi.

En pratique, on estime les trois composantes de la résolution spatiale d’une caméra en déplaçant des

lignes ou des points sources dans le FOV. Dans le cas de l’imagerie TEP dédiée au petit animal, le protocole

NEMA NU-2008 propose d’évaluer les trois composantes à l’aide de sources ponctuelles de sodium-22 (22Na)

de moins de 0,3 mm de diamètre, avec une activité permettant de limiter à un maximum de 5% la détection de

coïncidences fortuites et les pertes de détections dues au temps mort. Pour des raisons pratiques, notamment

lors d’études comparatives de performances de différents radioisotopes, des lignes sources peuvent être

utilisées. Les diamètres sont généralement plus grands et la source choisie correspond aux radioisotopes

étudiés [Disselhorst et al. 2010].

1.7.2 Taux de comptage

La mesure des taux de comptage correspond à la détermination du nombre de coïncidences de chaque

type, détectées en fonction de l’activité de la source considérée. On peut ainsi évaluer les taux de coïn-

cidences vraies, diffusées et fortuites et les comparer les uns aux autres pour un milieu objet donné et

des conditions d’acquisitions données. L’étude des taux de comptage permet notamment de déterminer la

réponse du détecteur pour de hautes activités et de connaître les effets de saturation du système électronique.

Le taux de coïncidences diffusées est estimé à partir d’une mesure ou d’une simulation. On effectue

généralement l’acquisition d’une ligne source placée dans un cylindre de polyéthylène (densité 0,96 +/- 0,1

g.cm-3) ou rempli d’eau, de dimensions et de densité proches des objets à imager. Dans le cas de l’imagerie

TEP dédiée au petit animal, le protocole NEMA NU-2008 propose différents fantômes pour effectuer cette

mesure. Le fantôme associé à l’acquisition d’une souris est un cylindre de polyéthylène mesurant environ

70 mm de long et 25 mm de diamètre. La ligne source de moins de 3 mm de diamètre est excentrée de 10

mm dans le plan transverse. L’activité de la source est choisie de telle sorte à rendre négligeable le taux

de coïncidences fortuites ainsi que les pertes de comptage dues au temps mort. L’idée est de comptabiliser

le nombre d’évènements qui contribuent aux LOR ne croisant pas la ligne source, et de les associer à des

coïncidences diffusées. On définit alors la fraction de diffusées (FD) comme le rapport entre le nombre de

coïncidences diffusées et le total des coïncidences :

FD =
NDiffusées
NTotales

(1.24)

Cette grandeur est ainsi pré-calculée dans des conditions fixes, et utilisée comme valeur de référence de la

proportion de coïncidences diffusées pour toutes les acquisitions de souris sur le même système TEP.

Le taux de coïncidences fortuites est quant à lui calculé directement à partir de l’acquisition de l’objet

considéré, soit via la formule (1.17), soit via l’estimation par une ligne à retard (cf Chapitre 2, section 2.6.3).
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

Les taux de coïncidences vraies NV raies et diffusées NDiffusées évoluent linéairement avec l’activité de la

source tandis que le taux de coïncidences fortuites NFortuites évolue avec le carré de l’activité de la source.

Un index a donc été défini afin de déterminer la gamme d’activité pour laquelle la détection de coïncidences

vraies (signal utile) est la plus favorable. Il s’agit du Noise Equivalent Count Rate ou NECR [Strother et

al. 1990] qui peut s’écrire sous la forme :

NECR =
(NV raies)

2

NV raies +NDiffusées + k.NFortuites
(1.25)

avec k un facteur égal à 1 ou 2 selon la méthode d’estimation et de correction des coïncidences fortuites

(k =1 pour une estimation à partir des taux d’événements simples et k = 2 pour une estimation à partir

d’une ligne à retard).

Cet index est équivalent à un rapport signal sur bruit pré-reconstruction, où le signal correspond ici

aux coïncidences vraies. Cependant, il est important de noter que le NECR n’est pas, a priori, directement

corrélé à la qualité de l’image reconstruite [Chang et al. 2012].

En pratique, on utilise le fantôme d’estimation de la fraction de diffusé pour l’évaluation du NECR.

Le taux de coïncidences fortuites est directement estimé lors de l’acquisition tandis que le taux de coïnci-

dences diffusées est déterminé à partir de la fraction de coïncidences diffusées FD pré-calculée. Le taux de

coïncidences vraies est calculé comme étant la différence entre le taux de coïncidences totales et la somme

des taux de coïncidences fortuites et diffusées.

1.7.3 Sensibilité

La sensibilité S représente l’efficacité de détection globale du système, soit le nombre de coïncidences

vraies détectées pour une activité donnée distribuée dans le champ de vue de la caméra TEP. La sensibilité

absolue tient compte quant à elle du rapport d’embranchement I (en %) des positons de la source utilisée.

Elle détermine alors la proportion de coïncidences vraies détectées sur le nombre de positons émis. Ces

sensibilités sont déterminées par les équations (1.26) :

S =
Nvraies
Asource

; SA = S × Ipositons (1.26)

avec Nvraies le taux de coïncidences vraies mesuré, S la sensibilité (coups/Bq.mL-1) et SA la sensibilité

absolue (événements/Bq.mL-1).

La sensibilité dépend de la nature, de la taille et de l’arrangement des cristaux de détection. Elle est

inversement proportionnelle au diamètre des anneaux de détection et dépend de l’angle d’acceptance entre

ceux-ci (span et RD).

En pratique, la mesure de la sensibilité s’effectue en retirant de la mesure brute du taux de coïncidences

vraies la mesure du bruit de fond. Elle peut être mesurée en plaçant des sources ponctuelles au centre du

FOV [Weber et al. 2000] comme dans le protocol NEMA NU-2008 ou dans des conditions proches d’un

examen standard, avec des milieux atténuants [Watanabe et al. 1997]. En TEP pré-clinique, il est souvent
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plus commode d’utiliser des lignes sources placées le long du FOV axial du système à la place des sources

ponctuelles, et d’utiliser des milieux atténuants pour permettre l’annihilation du positon [Ziegler et al. 2001].

1.7.4 Résolution en énergie

La résolution en énergie RE correspond à la capacité du système de détection à distinguer précisément les

photons issus des désintégrations en fonction de leur énergie. Elle est estimée par le rapport de la FWHME

de la réponse en énergie du système sur l’énergie moyenne de cette réponse (équation (1.27)).

RE(%) =
FWHME

Emoyenne
(1.27)

La résolution en énergie RE est d’autant meilleure que la conversion des photons incidents en photo-

éléctrons est efficace et que la réponse des TPM est homogène.

1.8 Conclusion

Ce premier chapitre nous a permis de définir les concepts et les principales applications de l’imagerie

Tomographique par Émission de Positons (TEP). Nous avons exposé le fonctionnement d’une caméra TEP

en détaillant notamment les principes physiques de bases associés au transport des particules au sein d’un

milieu objet (patient, souris, fantôme) et au sein du système de détection. Les limites physiques inhérentes

à tout système d’imagerie TEP ont ainsi pu être mises en évidence.

Le cas particulier de l’iode-124 a ensuite été étudié afin de définir les nouvelles problématiques de

quantification qui lui sont associées. Nous avons ainsi évoqué l’impact des positons de hautes énergies et

des rayonnements γsimple émis en cascade sur la qualité des images reconstruites ainsi que la difficulté de

modélisation de ces phénomènes, sur lesquels nous reviendrons dans la suite de ce manuscrit.

Nous exposons dans le chapitre suivant les différentes manières d’appréhender l’étape de reconstruction

tomographique, qui permet de passer de la mesure de projections à une image médicale interprétable.
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Chapitre 2

Reconstruction tomographique et corrections

des effets physiques en TEP

L’objectif de la reconstruction tomographique en médecine nucléaire est de fournir des images quan-

titatives en coupes de la distribution du radiopharmaceutique dans l’objet, la souris ou le patient imagé.

Cette étape de reconstruction d’images est nécessaire puisque les données brutes acquises lors d’un examen

TEP nous donnent uniquement accès à la localisation des lieux d’annihilation le long de lignes de réponses

(LOR), et non une localisation directe des points d’émission.

Ce second chapitre présente dans un premier temps les différents formats d’acquisitions des données avec

les méthodes de ré-échantillonnage pré-reconstruction associées. Nous présentons dans un second temps le

problème de reconstruction tomographique ainsi que les méthodes courantes de résolution associées. Ensuite,

les principales méthodes de corrections des effets physiques dégradant l’image (évoqués dans le Chapitre

1, section 1.5) sont exposées avant de détailler les solutions liées à la modélisation des matrices systèmes.

Enfin, quelques figures de mérite ("Figure Of Merit" en anglais, ou FOM) permettant la caractérisation des

images reconstruites sont définies.

2.1 Mode d’acquisition des données : 2D ou 3D

Historiquement, les premiers systèmes TEP corps entier ne permettaient pas d’effectuer des acquisi-

tions réellement 3D : des anneaux de tungstène (appelés septa) absorbant les photons d’annihilation étaient

intercalés entre chaque anneau de détection afin de limiter physiquement les détections aux LOR perpendi-

culaires ou quasi-perpendiculaires à l’axe du tomographe (cf FIGURE 2.1-(1)). Ce mode d’acquisition 2D

permettait ainsi d’éliminer une grande partie du rayonnement diffusé et des coïncidences fortuites, et les

jeux de données obtenus étaient plus légers et donc plus rapides à traiter et à reconstruire.

Cependant, l’utilisation de septa entraîne une forte diminution de la sensibilité du système, puisque la

majorité des LOR est interdite. L’augmentation des puissances de calculs informatiques a permis de rendre

le mode d’acquisition 3D (cf FIGURE 2.1-(2)) performant en bénéficiant d’une sensibilité maximale.

Aujourd’hui, l’ensemble des systèmes TEP et TEP-TDM sont dépourvus de septa et les modes d’acqui-
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2. Reconstruction tomographique et corrections des effets physiques en TEP

sition sont 3D par défaut. Il est toutefois possible de limiter l’acceptance des LOR en modifiant le span ou

le RD, comme nous l’avons expliqué dans la section 1.4.3.

z 

|∆Z| ≤ 1 |∆Z| ≥ 0 
Mode d’acqusition 2D Mode d’acquisition 3D 

Z1               …               ZN    Z1               …               ZN    

γ-511 keV  
d’annihilation 

Septa 
inter-anneaux 

(1)                                                   (2) 

Figure 2.1: Schémas représentant le mode d’acquisition d’un système TEP 2D (1) et d’un système TEP 3D (2)
en coupe axiale.

Dans la suite de ce manuscrit, nous considérerons toujours des systèmes TEP 3D, où seul le mode

d’acquisition 3D est possible. La section suivante expose brièvement comment il est possible d’exploiter des

méthodes de reconstruction 2D à partir de systèmes TEP exclusivement 3D.

2.2 Ré-échantillonnage des données 3D en 2D

Les acquisitions en mode 3D génèrent une quantité importante de données dont la reconstruction néces-

site beaucoup de temps et de capacité de mémoire informatique. Comme nous l’avons décrit dans la section

1.4.3, un système TEP composé de N anneaux de détection peut générer jusqu’à N2 sinogrammes en mode

3D, tandis qu’une acquisition 2D n’en génère que (2N − 1).

L’idée du ré-échantillonnage des données 3D est de pouvoir utiliser les avantages des algorithmes de

reconstruction 2D sur des données acquises en 3D. Si on considère un nombre (2N − 1) de sinogrammes

2D après ré-échantillonnage (sinogrammes droits et quasi-droits), on a alors un facteur de compression des

données à reconstruire de l’ordre de N/2.

Nous exposons brièvement ci-dessous les trois algorithmes de ré-échantillonnage les plus répandus sur

les systèmes TEP actuels.

2.2.1 Méthode SSRB

L’algorithme SSRB ("Single Slice ReBinning") [Daube-Witherspoon et Muehllehner et al. 1987] est la

méthode de ré-échantillonnage la plus simple, pour laquelle une LOR oblique est affectée au sinogramme lié

à la coupe directe ou croisée interceptant la LOR considérée au niveau de l’axe du tomographe (cf FIGURE

2.2-(1)). Avec cette technique, l’angle θ entre la LOR traitée et le plan transverse est complètement négligé,

et l’erreur de positionnement axial engendrée augmente proportionnellement à la distance entre le lieu

d’annihilation et l’axe du système TEP. On peut toutefois limiter l’angle d’acceptance θ à une valeur

maximale pour éviter le traitement de LOR trop inclinées. La sensibilité est alors réduite mais les erreurs de
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2.2. Ré-échantillonnage des données 3D en 2D

positionnement à distance de l’axe sont plus faibles. Un choix judicieux de l’angle d’acceptance θ doit être

effectué afin d’obtenir un compromis acceptable entre sensibilité et résolution spatiale à distance de l’axe.

2.2.2 Méthode MSRB

L’algorithme MSRB ("Multi Slice ReBinning") a été développé afin de contourner les limites de la

méthode SSRB. Dans ce cas, une LOR oblique sera affectée à l’ensemble des sinogrammes associés aux

coupes transverses qui la traverse (cf FIGURE 2.2-(2)). Cet algorithme est rapide et conduit à une meilleure

approximation que l’algorithme SSRB. Cependant, un flou 1D dans les images reconstruites est introduit

dans la direction axiale et la correction de ce flou par un filtrage 1D augmente le bruit comparé à la méthode

SSRB [Lewitt et al. 1994].

2.2.3 Méthode FORE

L’algorithme FORE ("FOurier ReBinning") [Defrise et al. 1997] exploite quant à lui la relation fréquence-

distance [Edholm et al. 1986] : une transformée de Fourier 2D est appliquée aux sinogrammes obliques afin

de les ré-échantillonner dans l’espace de Fourier, puis pour chaque fréquence dans l’espace de Fourier, le

plan associé dans l’espace image est calculé et la position de la source dans ce plan est déterminée. Ainsi,

chaque LOR est associée à un sinogramme droit ou quasi-droit.

Contrairement aux algorithmes SSRB et MSRB, l’algorithme FORE ne peut être appliqué en ligne (i.e.,

pendant l’acquisition) car il nécessite l’ensemble des données 3D acquises. La méthode FORE est plus précise

que les méthodes SSRB et MSBR, permettant une bonne restitution des positions d’annihilation pour des

angles d’obliquité θ allant jusqu’à 20̊ [Defrise et al. 2003].

Cet algorithme est aujourd’hui le plus utilisé car il offre de meilleures performances que SSRB et MSRB,

bien qu’il soit légèrement plus long à appliquer que ces derniers et qu’il amplifie le bruit dans les images

reconstruites.

z 

ZA 

ZB 
Z = (ZA+ZB)/2 

Annihilation 

LOR  
originale 

z 

ZA 

ZB 

(1)                                                                              (2)                                                                

SSRB MSRB 

LOR  
ré-échantillonnée 

θ θ 

Figure 2.2: Schéma représentant l’échantillonnage d’une LOR oblique sur les coupes directes et croisées pour les
algorithmes SSRB (1) et MSRB (2).
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2.3 Transformée de Radon

Cette partie décrit l’opérateur mathématique à la genèse de la reconstruction tomographique dans le

domaine médical : la transformée de Radon [Radon 1917].

Bien que la distribution d’activité dans un patient, une souris ou un fantôme soit de nature tri-

dimensionnelle (3D), nous limiterons les démonstrations suivantes à un espace bi-dimensionnel (2D) pour

plus de clarté, tout en conservant la logique du raisonnement transposable à un volume 3D.

La transformée de Radon 2D peut être définie de la façon suivante (cf FIGURE 2.3) :

Soit f(x, y) une fonction continue sur R2. La transformée de Radon R[f(x,y)] de f(x, y) est définie par

les intégrales curvilignes le long de droites L telle que :

R[f(x, y)] =

∫

L

f(x, y)dl (2.1)

avec une droite L définie par l’équation u = x.cos(Φ) + y.sin(Φ) ∀ u ∈ R2, Φ ∈ [0, π].

x 

y 

u 

v 

u 

Φ0 

Projections 
 p ( u, Φ0 ) 

L(u0  , Φ0 ) : u0 = x.cos(Φ0 ) + y.sin(Φ0 )  

 u0 : (x0 , y0 ) 

0 

Figure 2.3: Schéma représentant les différents systèmes d’axes orthonormés pour les deux espaces définis par la
transformée de Radon. L’exemple est donné ici pour une distance u0 et un angle Φ0, et pour une projection complète
selon l’angle Φ0.

D’après cette définition, le passage dans l’espace (u,Φ) permet d’écrire les équations paramétriques

suivantes (2.2) :





x = u.cos(Φ)− v.sin(Φ)

y = u.sin(Φ) + v.cos(Φ)
(2.2)

Ainsi, les intégrales curvilignes peuvent s’écrire en fonction des équations paramétriques (2.2) et on a :

R[f(x, y)](u,Φ) =

∫ +∞

−∞
f(u.cosΦ0 − v.sinΦ0, u.sinΦ0 + v.cosΦ0)dv (2.3)

Nous avons vu dans la section 1.4.3 du Chapitre 1 de ce manuscrit que les projections d’une distribution

d’activité f(x, y) peuvent s’exprimer suivant une droite infinie de coordonnées (u,Φ) selon le même opérateur
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que (2.2) et que les projections mono-dimensionnelles associées p(u,Φ0) sous l’angle azimutal Φ0 s’expriment

d’après l’équation (2.4) :

p(u,Φ0) =

∫ +∞

−∞
f(x, y)dv =

∫ +∞

−∞
f(u.cosΦ0 − v.sinΦ0, u.sinΦ0 + v.cosΦ0)dv (2.4)

D’après l’équation (2.3), il découle que pour l’ensemble des directions, la transformée de Radon

R[f(x, y)](u,Φ) de la distribution d’activité f(x, y) est équivalente aux projections de cette distribution

d’activité selon les mêmes directions, et on a (2.5) :

R[f(x, y)](u,Φ) = p(u,Φ) (2.5)

Le problème de reconstruction tomographique consiste alors à inverser la transformée de Radon pour

obtenir la distribution d’activité f(x, y) à partir des mesures de p(u,Φ0) :

f(x, y) = R−1[p(u,Φ)](x, y) (2.6)

L’inversion de la transformée de Radon est un problème de type inverse mal posé :

– inverse car on dispose des mesures et il faut trouver ce qui a produit ces mesures ;

– mal posé car la solution f ne dépend pas des données p de façon continue : une petite différence sur

les projections peut conduire à des images reconstruites très différentes (solution instable) [Bertero et

Boccacci 1998] :

De part sa définition, inverser exactement la transformée de Radon n’est possible que pour une infinité

de projections puisqu’elle est définie pour des fonctions continues. Or, le nombre de LOR en TEP est fini : les

projections sont échantillonnées par nature, impliquant une non-unicité de la solution. De plus, les projec-

tions acquises étant nécessairement bruitées, elles ne contiennent pas l’information exacte de la distribution

f(x, y). Ainsi, la résolution de ce problème théorique appliqué à des projections réelles n’aboutira pas à une

restitution exacte de l’activité.

Il existe ainsi deux approches de base pour aborder la reconstruction des images : la première qui exploite

directement les mesures des projections p(u,Φ) en cherchant à inverser analytiquement la transformée de

Radon, et la seconde qui considère le problème sous sa forme itérative, pour laquelle une modélisation plus

ou moins précise du processus d’acquisition des données est possible. Ces deux approches sont exposées

ci-dessous.

2.4 Méthodes de reconstructions analytiques

Pour cette première approche de reconstruction tomographique, nous développons les méthodes de rétro-

projection filtrées, ou FBP ("Filtered Back Projection" en anglais), qui sont directement issues de la réso-

lution de l’équation (2.6) démontrée précédemment.
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2. Reconstruction tomographique et corrections des effets physiques en TEP

2.4.1 Rétro-projection et rétro-projection filtrée 2D

Il est possible d’estimer simplement la distribution d’activité f(x, y), notée f∗(x, y), en rétro-projetant

les projections p(u,Φ) sur tous les angles Φ :

f∗(x, y) =

∫ π

0

p(u,Φ)dΦ =

∫ π

0

p(x.cosΦ− y.sinΦ,Φ)dΦ (2.7)

Cette rétro-projection n’inverse pas exactement la transformée de Radon, et les images reconstruites sont

caractérisées par des artefacts d’épandage en étoile : tous les voxels des images reconstruites contiennent

une activité non-nulle même lorsque la distribution originale f(x, y) n’en contient pas.

Les images obtenues par simple rétro-projection sont le résultat d’une convolution de la distribution

initiale f(x, y) par une fonction en 1/
√
x2 + y2 : il en résulte un "flou" sur toutes les images et une quan-

tification absolue précise de l’activité est impossible.

L’ajout d’un filtre de déconvolution adapté permet ainsi d’inverser exactement la transformée de Radon.

Ce filtre peut être dérivé théoriquement en vertu du théorème de la coupe centrale 2D, qui stipule que la

transformée de Fourier TF mono-dimensionnelle d’une projection p(u,Φ) selon u pour un angle Φ donné

est égale à la transformée de Fourier TF2D bi-dimensionnelle de la distribution f(x, y) selon le même angle

Φ.

De ce théorème découle la relation suivante :

P (ρ,Φ) = F (ρx, ρy), avec P (ρ,Φ) = TF [p(u,Φ)](ρ,Φ) et F (ρx, ρy) = TF 2D[f(x, y)](ρx, ρy) (2.8)

où ρx et ρy sont respectivement les coordonnées fréquentielles de x et y dans l’espace de Fourier.

Le calcul de la transformée de Fourier de la projection p(u,Φ) s’écrit :

P (ρ,Φ) =

∫ +∞

−∞
p(u,Φ)e−i2πρudu (2.9)

avec ρ =
√
ρ2
x + ρ2

y la coordonnée fréquentielle associée à u dans l’espace de Fourier.

Si on a P (ρ,Φ) pour tous les angles de projections entre 0 et π, on peut reconstruire la transformée de

Fourier de l’objet, et donc l’objet lui-même.

En effet, la distribution d’activité f(x, y) peut s’exprimer en fonction de sa transformée de Fourier et de

sa transformée de Fourier inverse TF-1 telle que :

f(x, y) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
F (ρx, ρy)ei2π(xρx+yρy)dρxdρy (2.10)

D’après la relation (2.8), l’équation (2.10) peut s’écrire :

f(x, y) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
P (ρ,Φ)ei2π(xρx+yρy)dρxdρy (2.11)

En considérant ρ =
√
ρ2
x + ρ2

y et l’équation paramétrique u = x.cos(Φ)+y.sin(Φ) définie précédemment,

nous pouvons opérer un changement de variables en remplaçant dρxdρy par son équivalent |ρ|dρdΦ, où |ρ|
est le jacobien de ce changement de variables. On obtient ainsi l’intégrale :
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f(x, y) =

∫ π

0

[∫ +∞

−∞
P (ρ,Φ)ei2πρu|ρ|dρ

]
dΦ (2.12)

L’intégrale bornée sur l’infinie dans l’équation (2.12) correspond à la transformée de Fourier inverse de

la transformée de Fourier de la projection p(u,Φ), multipliée par |ρ|. La variable |ρ| correspond au filtre de

déconvolution recherché et cette intégrale définit la projection filtrée p′(u,Φ) :

p′(u,Φ) =

∫ +∞

−∞
|ρ|P (ρ,Φ)ei2πρudρ (2.13)

Ainsi, on retrouve la distribution d’activité f(x, y) en effectuant la rétro-projection des projections

filtrées :

f(x, y) =

∫ π

0

p′(u,Φ)dΦ (2.14)

Pour une infinité de projections non bruitées, donc dans un contexte purement théorique, la rétro-

projection filtrée (FBP) inverse exactement la transformée de Radon, et permet ainsi d’obtenir la distribu-

tion f(x, y).

Le filtre |ρ|, appelé filtre rampe, met à zéro la composante constante de l’intégrale (2.13), ce qui a

pour effet d’introduire des valeurs négatives dans les projections, qui réduisent progressivement les arte-

facts d’épandage en étoile. Ce filtre permet également une amplification des hautes fréquences et donc une

résolution spatiale plus élevée.

Cependant, nous rappelons qu’en pratique les projections sont bruitées et en nombre fini. Le bruit faisant

partie du domaine des hautes fréquences spatiales, une reconstruction à partir de l’algorithme FBP standard

amplifie également le bruit dans les images reconstruites. Le fait que le nombre de LOR, et donc le nombre

de projections, soit fini limite également la restitution de certaines fréquences. On définit ainsi la valeur

ρmax qui correspond à la fréquence maximale accessible à la reconstruction. Cette fréquence maximale est

reliée au pas d’échantillonnage ∆r des sinogrammes 2D par le théorème de Nyquist-Shannon, et on a :

ρmax =
1

2∆r
(2.15)

En pratique, on peut contraindre la fréquence du filtre rampe à une valeur inférieure à ρmax afin de limiter

l’amplification du bruit. La fréquence choisie est alors appelée fréquence de coupure ρc du filtre. Cependant,

une fréquence de coupure trop faible entraîne une dégradation de la résolution spatiale en supprimant

l’information liée aux structures fines de l’image. C’est pourquoi d’autres filtres peuvent être ajoutés afin

de modifier le comportement du filtre rampe pour les hautes fréquences et trouver le meilleur compromis

entre bruit et résolution spatiale. Le filtre ainsi que sa fréquence de coupure doivent être judicieusement

choisis afin de tenir compte de la statistique de comptage de l’acquisition ainsi que de la finalité des images à

reconstruire (détection et/ou quantification). Les plus utilisés en imagerie TEP sont les filtres de Hamming,

Hann, Butterworth et Gauss.

Bien que cette méthode de reconstruction soit rapide, on retiendra que son utilisation est limitée pour

les quatre principales raisons suivantes :
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2. Reconstruction tomographique et corrections des effets physiques en TEP

– les projections sont en nombre fini ;

– les projections ne sont pas réellement des intégrales de lignes, car les cristaux de détection ne sont pas

ponctuels ;

– aucune modélisation poussée des différents phénomènes physiques dégradant l’image ne peut être

effectuée pendant la reconstruction ;

– les propriétés statistiques des données acquises ne sont pas nativement prises en compte et doivent

ainsi être contrôlées à l’aide de filtre, au détriment de la résolution spatiale.

L’algorithme FBP décrit ici est une méthode de reconstruction 2D (2D-FPB) : elle nécessite soit une

acquisition TEP 2D, soit un ré-échantillonnage 2D d’une acquisition TEP 3D (cf section 2.2). Il existe

également des algorithmes de rétro-projection filtrée 3D qui peuvent reconstruire les images directement à

partir d’acquisitions 3D.

2.4.2 Retro-projection filtrée 3D

La rétro-projection filtrée 3D (3D-FBP) est définie en ajoutant simplement la dimension θ (angle polaire)

dans le calcul des projections. Cependant, les méthodes analytiques nécessitent des données complètes pour

tous les angles. Si cette condition est respectée en 2D selon l’angle azimutal Φ, elle ne l’est pas en 3D pour

l’angle θ, et le théorème de la coupe centrale 3D est inapplicable. Comme le montre la FIGURE 2.4, la

quantité d’informations contenues dans chaque ensemble de projections est fonction de l’angle θ : plus il

augmente, moins il y a de projections. On dit alors que les données sont tronquées, et l’application directe

d’une méthode 3D-FBP introduit des artefacts prépondérants dont il est impossible de s’affranchir [Defrise

et al. 1998].

θ 

Projections complètes θ = 0 

Projections tronquées θ ≠ 0 

Figure 2.4: Schéma représentant le problème des données tronquées le long de l’axe du tomographe, en coupe
axiale. Les projections en pointillés rouges ne sont pas mesurées, et seules les projections oranges sont accessibles
pour l’angle θ considéré.

Des algorithmes ont alors été développés afin de reconstruire des données 3D via des méthodes analy-

tiques. En 1989, Kinahan et Rogers [Kinahan et Rogers 1989] proposent l’algorithme 3DRP ("3D-Reprojection")

pour reconstruire des données tronquées. Celui-ci consiste à estimer dans un premier temps la distribution
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2.5. Méthodes de reconstruction itératives

3D de l’activité en effectuant une reconstruction 2D-FBP coupe par coupe de l’objet. Ensuite, cette estima-

tion sert de base au calcul des projections manquantes : l’objet est projeté dans toutes les directions (Φ, θ),

permettant la reconstitution des parties tronquées des projections. Enfin, l’algorithme 3D-FBP est appliqué

sur les projections complètes. La FIGURE 2.5 résume les étapes de l’algorithme 3DRP.

2D-FBP 
sur chaque 

coupe 
Estimation 3D de 

l’objet (bruité) 

Fusion des données 
mesurées et des 

données estimées 

Opération  
de 

 projection 

Projections estimées Projections complètes 

Objet 
reconstruit 

3D-FBP 

Projections 2D 

Figure 2.5: Schéma représentant les différentes étapes de l’algorithme 3DRP. Les projections manquantes estimées
sont en pointillés rouges, tandis que les projections mesurées pour θ 6= 0 sont en orange [Janeiro 2007].

Plus récemment, Bouallegue et al. ont proposé une solution qui permet d’estimer directement les pro-

jections tronquées et d’appliquer une méthode 3D-FBP [Bouallegue et al. 2007].

2.5 Méthodes de reconstruction itératives

Pour palier aux limites de l’approche de reconstruction directe comme la FBP, des méthodes itératives

ont également été développées pour répondre à la question de ce problème inverse mal posé. Une description

de ce type de méthode est proposée dans cette partie.

2.5.1 Introduction aux matrices systèmes et reconstructions associées

Les méthodes itératives exploitent une expression discrète matricielle du problème de reconstruction

tomographique. Soit f le vecteur contenant la distribution d’activité à reconstruire, échantillonné sur J

voxels (équivalent d’un pixel sur un volume objet 3D) et soit p le vecteur contenant les I projections

(l’ensemble des LOR dans notre cas). On peut alors écrire :

p = R× f + n avec pi =

J∑

j=0

Rijfj + ni ⇔ p̄i =

J∑

j=0

Rijfj (2.16)

avec R l’opérateur permettant de passer des mesures à l’image, appelé matrice système ou projecteur, fj

l’activité dans le voxel image j, pi et p̄i respectivement le nombre d’événements et le nombre d’événements

moyen détectés dans la LOR i et ni le bruit statistique associé à la projection pi. Chaque élément Rij de
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2. Reconstruction tomographique et corrections des effets physiques en TEP

cette matrice correspond à la probabilité qu’une désintégration radioactive ayant lieu dans le voxel j soit

enregistrée dans la LOR i. On considère ici que les projections acquises diffèrent de leurs valeurs théoriques

par le seul effet du bruit statistique ni, et que les phénomènes physiques perturbateurs sont inclus dans R.

Les LOR pi mesurées correspondent ainsi à la combinaison linéaire des valeurs d’activité dans les voxels j

via les éléments Rij du projecteur R. Le projecteur R contient donc autant de lignes que de LOR possibles,

et autant de colonnes que de voxels définis pour échantillonner le volume objet. Ainsi, pour plusieurs dizaines

de milliers de voxels et plusieurs dizaines (voire centaines) de millions de LOR, la taille et donc le poids en

mémoire de stockage d’une telle matrice peuvent être gigantesques, pouvant dépasser en théorie plusieurs

dizaines de téra-octets 1(To) selon le modèle de matrice système exploité (cf section 2.7).

La matrice système R peut être modélisée via différentes méthodes et avec différents niveaux de préci-

sion. Il est théoriquement possible d’incorporer la plupart des effets physiques dégradant l’image, comme

l’atténuation, la diffusion, le parcours du positon ou encore la fonction de réponse de la caméra (cf section

1.5 Chapitre 1). Seuls les effets n’évoluant pas linéairement avec l’activité, comme les coïncidences fortuites

et les pertes dues au temps mort, ne peuvent être inclus. Le schéma de la FIGURE 2.6 montre également

que pour une modélisation simple de la matrice système, sans modélisation d’effets physiques, peu de voxels

contribuent à chacune des LOR. Dans ce cas, la majorité des éléments de R est nulle, et on dit que R est

une matrice creuse. Les différentes approches de modélisation de R ainsi que l’exploitation de son caractère

creux seront détaillées dans la section 2.7 de ce chapitre.

Voxels objets considérés : 

  Non 
  Oui 

Pour la LOR [A-B]  

Modèle de Dirac 
(0 ou 1) 

A 

B 

Échantillonnage spatial 
du volume objet à reconstruire 

f(x,y) 

Sur cet exemple de coupe 2D,  
seulement 15 % des voxels de l’ 
objet contribuent à la LOR [A-B] 

x 

y 

Figure 2.6: Schéma représentant la proportion de voxels contribuant à une LOR donnée pour un modèle simple
de R, sur une coupe transverse du volume objet à reconstruire.

Lorsqu’un modèle de R est choisi et calculé, l’objectif est alors de déterminer f connaissant R et p. Dans

un cas idéal où les données ne sont pas bruitées (n = 0), la relation (2.16) peut s’inverser et on obtient :

f = R−1 × p (2.17)

Cependant, cette opération d’inversion directe de la matrice système R est infaisable en pratique de part

la taille gigantesque de R d’une part, et parce que R n’est généralement pas une matrice carrée. Il s’agit ici

encore d’un problème mal conditionné (ou mal posé) pour lequel une petite perturbation dans les données de

1. 1 téra-octet = 1 000 giga-octets = 1012 octets
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projections peut entraîner des erreurs importantes dans les images reconstruites. De plus, et comme dans le

cas de la transformée de Radon, le problème est inverse puisque que l’on cherche la distribution d’activité f

connaissant les mesures p, soit la probabilité P (f |p). Les méthodes de reconstructions itératives permettent

alors de contourner ces problèmes en ne calculant pas directement R−1, mais en cherchant à déterminer

P (p|f) (probabilité d’obtenir les projections p à partir d’une image f ), comme nous le détaillerons par la

suite. Dans ce type de reconstruction, les projections d’une image initiale (uniforme ou pré-calculée par une

autre méthode de reconstruction telle que la FBP) sont calculées théoriquement, puis sont comparées aux

projections réelles à reconstruire. L’écart entre les projections calculées et mesurées sert de mise à jour et

modifie l’image initiale. L’opération est répétée avec la nouvelle image ainsi obtenue jusqu’à convergence

vers la solution lorsque cela est possible. Ce processus itératif sera détaillé dans la section 2.5.4 de ce chapitre.

Ces méthodes sont appelées méthodes de reconstruction algébriques itératives, ou plus simplement mé-

thodes de reconstruction itératives.

La section suivante définit les cinq composantes fondamentales d’une méthode de reconstruction itérative

[Fessler 2002].

2.5.2 Les cinq composantes d’une méthode de reconstruction itérative

2.5.2.1 Paramétrisation de l’image

L’espace objet doit être discrétisé en sous-volumes définis par l’utilisateur. L’approche la plus répandue

consiste à diviser le volume objet en voxels parallélépipèdiques de mêmes dimensions et sans recouvrement

les uns par rapport aux autres, comme nous l’avons supposé dans l’introduction de cette partie. Il existe

néanmoins d’autres fonctions pour décrire le milieu objet, en le discrétisant sous forme d’éléments sphériques

dont le chevauchement est autorisé (appelés "blobs") [Matej et Lewitt 1996]. Une revue de la plupart des

approches d’échantillonnage est proposée par Fessler [Fessler 2002]. Nous admettons dans la suite de ce

manuscrit que le voxel parallélépipèdique est le modèle de paramétrisation choisi.

Notons que la taille du voxel a un impact important sur la reconstruction tomographique algébrique : des

voxels trop grands introduisent des artefacts ainsi qu’une perte d’informations importante dans les images,

tandis que des voxels trop petits multiplient la complexité et l’instabilité du processus de reconstruction

[Fessler 1994].

2.5.2.2 Choix du modèle de R

Comme mentionné en introduction de cette partie, la relation entre l’objet et les données acquises est

modélisée via la matrice système R, dont les éléments définissent la probabilité des différents couples LOR-

voxels.

La qualité de la reconstruction dépend largement de la qualité de R, via le choix des processus physiques

pris en compte et la précision de leur modélisation. Une description des différentes approches de calcul de

R sera exposée dans la section 2.7 de ce chapitre.
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2.5.2.3 Choix du modèle d’incertitude sur les mesures

Le choix d’un modèle d’incertitude sur les mesures, c’est-à-dire un modèle du bruit associé à ces mesures,

permet d’établir la relation entre la valeur mesurée dans une LOR et la valeur moyenne attendue dans cette

LOR.

Il est possible de ne pas définir un modèle d’incertitude, et de considérer que la valeur mesurée n’est

entachée d’aucun bruit statistique. On parle alors de reconstructions itératives déterministes (cf section

2.5.3), par opposition aux reconstructions itératives statistiques (cf section 2.5.4) pour lesquelles un bruit

est modélisé.

Nous considérons ici que le bruit présent dans les projections p̄i est modélisé et qu’il obéit a priori à

la loi de probabilité discrète de Poisson. En effet, cette loi décrit le comportement d’évènements ayant lieu

dans un intervalle de temps fixé lorsque ces évènements se produisent avec une fréquence moyenne connue

et indépendamment du temps écoulé depuis l’évènement précédent. C’est le cas du processus aléatoire de

désintégration radioactive. Ainsi, en considérant la loi de Poisson, la relation entre la valeur pi effectivement

mesurée dans la LORi et la valeur moyenne attendue p̄i est donnée par la probabilité P (pi) :

P (pi) =
p̄pii e

−p̄i

pi!
(2.18)

On dit alors que le bruit dans les projections p̄i est de nature poissonienne. L’écart type associé à ce

type de mesure est alors
√
p̄i.

2.5.2.4 Détermination de la fonction objectif

L’objectif est alors de déterminer f avec la plus grande précision possible. Il faut pour cela établir une

fonction objectif 2 qui nous garantisse une bonne estimation de f . L’approche la plus répandue consiste

à maximiser la fonction de vraisemblance L(f) = P (p|f) [Rockmore et Macovski 1976]. Ce critère de

maximum de vraisemblance (ML, pour "Maximum-Likelihood" en anglais) permet d’identifier la solution

f̄ qui a statistiquement la plus grande cohérence avec la mesure p. Il se résume de façon générale par

l’expression suivante :

f̄ = argmax[P (p|f)] ∀ f ≥ 0 (2.19)

En imagerie TEP, le nombre d’événements enregistrés pour chaque LOR lors d’une acquisition est

indépendant des autres LOR. Ainsi, en considérant un modèle de Poisson pour tenir compte du bruit

dans les projections, la probabilité P (p|f) d’observer le vecteur des projections p connaissant le vecteur

distribution radioactive f est donnée par la relation :

L(f) = P (p|f) =

I∏

i=0

p̄pii e
−p̄i

pi!
=

I∏

i=0

(∑J
j=0Rijfj

)pi
e−(

∑J
j=0 Rijfj)

pi!
(2.20)

2. Le terme fonction objectif, ou fonction coût, est utilisé en optimisation mathématique pour désigner une fonction qui sert
de critère pour déterminer la meilleure solution à un problème d’optimisation. Le but du problème d’optimisation est alors de
minimiser ou de maximiser cette fonction jusqu’à l’optimum.
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Comme la transformation par une fonction strictement croissante ne change pas un maximum, on peut

considérer le logarithme népérien de la fonction de vraisemblance à maximiser, et l’équation (2.20) devient :

ln(L(f)) =

I∑

i=0


−

J∑

j=0

Rijfj + pi ln




J∑

j=0

Rijfj


− ln(pi!)


 (2.21)

L’objectif est alors de maximiser cette fonction de log-vraisemblance afin d’obtenir le vecteur f qui a

généré les projections p.

2.5.2.5 Choix de l’algorithme itératif

Lorsqu’un modèle d’incertitude sur les mesures est choisi, un algorithme numérique statistique est em-

ployé pour déterminer le vecteur image f pour lequel la fonction objectif est maximisée (ou minimisée).

Dans la plupart des cas, il s’agit d’un algorithme itératif qui produit une succession d’estimations des co-

efficients fj (i.e., les valeurs d’activité dans les voxels j) et qui converge vers la solution maximisant (ou

minimisant) la fonction objectif. Il existe différents outils, appelés estimateurs, pouvant servir à maximiser

cette fonction objectif au sein de l’algorithme.

En considérant la vraisemblance comme fonction objectif, un estimateur possible est l’espérance. On

obtient ainsi l’algorithme MLEM, pour "Maximum Likelihood - Expectation Maximisation". La fonction

objectif à maximiser est donc la vraisemblance, et l’estimateur pour la maximiser est l’espérance. Dans ce

cas, l’algorithme a pour mission de maximiser l’espérance du maximum de vraisemblance. Nous reviendrons

plus en détail sur cet algorithme dans la section 2.5.4.1.

À noter que cet estimateur peut être employé pour maximiser ou minimiser d’autres fonctions objectifs,

et il existe également d’autres types d’estimateurs [Kaufman 1993].

Lorsqu’aucun modèle de bruit dans les projections n’est déterminé, on définit alors un algorithme itératif

déterministe.

2.5.3 Algorithmes itératifs déterministes

Ces méthodes consistent à résoudre un système d’équations linéaires, sans modélisation des propriétés

statistiques des mesures. Dans ce cas, on ne considère aucune modélisation du bruit et l’approximation

n = 0 est gardée. Ainsi, les valeurs p̄i sont assimilées aux valeurs pi.

On peut mentionner les méthodes ART ("Algebraic Reconstruction Technique") [Gordon et al. 1970],

SIRT ("Simultaneous Iterative Reconstruction Technique") [Gilbert 1972], ILIST ("Iterative Least-Squares

Technique") [Goitein 1972] qui sont les plus connues. Ces méthodes étant devenues marginales, elles ne sont

pas détaillées dans ce document, mais le lecteur peut trouver une description de ces différents algorithmes

dans la publication de Xu et son équipe [Xu et al. 1993].

2.5.4 Algorithmes itératifs statistiques

Contrairement aux méthodes déterministes, les méthodes statistiques considèrent le bruit dans les pro-

jections acquises. Un modèle d’incertitude sur les mesures est donc choisi afin de caractériser le bruit
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d’acquisition (cf section 2.5.2.3).

Nous exposons dans la suite les trois algorithmes itératifs présents sur la station de reconstruction IAW

(pour "Inveon Acquisition Workplace") de l’Inveon, et qui sont couramment utilisés en routine clinique.

2.5.4.1 Algorithme MLEM

La méthode MLEM, pour Maximum Likelihood Expectation-Maximisation, a été décrite pour la première

fois pour des approches de tomographie d’émission par Shepp et Vardi en 1982 [Shepp et Vardi 1982]. Chaque

itération de l’algorithme consiste pour l’essentiel à appliquer deux étapes successives :

– une étape d’évaluation de l’espérance (étape E de MLEM), où l’on calcule l’espérance de la vrai-

semblance compte tenu des dernières variables observées,

– une étape de maximisation (étape M de MLEM), où l’on estime le maximum de vraisemblance des

paramètres en maximisant la vraisemblance trouvée à l’étape E.

L’algorithme MLEM suppose que les projections p suivent une loi de Poisson. L’expression de la log-

vraisemblance, déterminée dans la section 2.5.2.4, est donnée par l’équation :

ln(L(f)) =

I∑

i=0


−

J∑

j=0

Rijfj + pi ln




J∑

j=0

Rijfj


− ln(pi!)


 (2.22)

L’étape E de l’algorithme MLEM permet de calculer l’espérance E du log-vraisemblance par rapport à

une estimation fn au rang n, et on obtient :

E[ln(L(f))|fn] =

I∑

i=0

J∑

j=0




Rijf
n
j

J∑
j′=0

Rij′fnj′

piln(Rijfj)−Rijfj


 (2.23)

L’étape M consiste alors à annuler les dérivées partielles de l’espérance pour chaque voxel j, et on a :

∂ E[ln(L(f))|fn]

∂fj
=

1

fj

I∑

i=0

Rij′f
n
j′

J∑
j′=0

Rij′fnj′

−
I∑

i=0

Rij = 0, ∀ j ∈ [0; J ] (2.24)

Après simplification et en multipliant chaque membre de l’équation (2.24) par fj , on peut appliquer un

processus itératif et on obtient l’équation de l’algorithme MLEM :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij

I∑

i=0

Rij
pi

J∑
j′=0

Rij′fnj′

(2.25)

avec fnj une estimation du voxel j à l’itération n. Appliqué à tous les voxels de l’objet, on obtient ainsi

une estimation du vecteur f par itérations successives, où chaque itération vient corriger les différentes

valeurs fnj .

La FIGURE 2.7 donne une vision schématique des différentes étapes de l’algorithme MLEM. L’algorithme

MLEM consiste ainsi à effectuer une première série d’opérations de projection des éléments de matrice sur les
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voxels images, à comparer ces valeurs de projections obtenues avec les projections mesurées puis à calculer

les opérations de rétro-projection. Ensuite, le tout est divisé par le terme dit de sensibilité Sj , avec :

Sj =

I∑

i=0

Rij (2.26)

Le terme de sensibilité Sj (2.26) associé à chaque voxel image représente la probabilité qu’une désintégration

ayant lieu dans le voxel j soit détectée, quelque soit la LOR i associée.

Enfin, le résultat associé à l’ensemble de ces opérations successives, appelé terme de correction, est ap-

pliqué sur l’estimation de l’image fn à l’itération précédente n pour obtenir l’estimation de l’image fn+1 à

l’itération actuelle n+ 1, pour l’ensemble des voxels.
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Figure 2.7: Schéma représentant les différentes étapes du processus itératif de l’algorithme MLEM, dans l’espace
image et dans l’espace des projections (représenté ici par un sinogramme).

L’image initiale, qui ne doit pas contenir d’éléments nuls, est généralement choisie unitaire. Il est aussi

possible d’initialiser MLEM à partir d’une image reconstruite avec un algorithme plus rapide, comme le

FBP, qui donnera comme image initiale une estimation plus proche de la distribution réelle. Dans ce cas,

seule la vitesse de convergence de MLEM est modifiée.

L’algorithme MLEM possède les propriétés suivantes :

– le nombre total d’évènements restitués à chaque itération se conserve ;

– l’algorithme converge lentement , spécialement pour les régions froides ;

– le critère de maximisation de la vraisemblance introduit du bruit dans les images. La variance de

l’image estimée augmente à mesure que l’algorithme s’approche de la solution.
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2.5.4.2 Algorithme OSEM

La méthode OSEM, pour "Ordered-Subsets Expectation-Maximisation" [Hudson et Larkin 1994], a été

créée afin d’accélérer la convergence de MLEM en exploitant un arrangement des projections. L’algorithme

OSEM consiste à regrouper les projections, donc les LOR, en différents sous-ensembles ordonnés et à ap-

pliquer l’algorithme MLEM sur chaque sous-ensemble de façons successives. On obtient ainsi les équations

suivantes :

fn, s+1
j = fn,sj

1∑
i∈s

Rij

∑

i∈s
Rij

pi
J∑

j′=0

Rij′f
n,s
j′

, ∀ s ∈ [0; (NS − 1)[ (2.27)

fn+1, 0
j = fn,sj

1∑
i∈s

Rij

∑

i∈s
Rij

pi
J∑

j′=0

Rij′f
n,s
j′

, ∀ s = (NS − 1) (2.28)

avec s le sous-ensemble considéré parmi les NS sous-ensembles définis. Cet algorithme suppose que tous

les sous-ensembles reconstruits séparément conduisent à des solutions proches. L’algorithme MLEM est tout

d’abord appliqué uniquement aux LOR du premier sous-ensemble s. Le sous-ensemble suivant est ensuite

utilisé pour ajuster l’estimation, et ainsi de suite jusqu’à l’itération suivante. Une itération OSEM complète

est définie par l’application de MLEM sur tous les ensembles.

Contrairement à MLEM, il est impossible de prouver que cet algorithme converge. Cependant, si la

définition des sous-ensembles ainsi que leur nombre sont rigoureusement choisis, il conduit à une solution

proche de celle obtenue par MLEM et d’autant plus rapidement qu’il y a de sous-ensembles NS . Dans ce

cas, la solution de OSEM après Ni itérations exploitant NS sous-ensembles est très proche de la solution de

MLEM après Ni×NS itérations. Notons également que pour un seul sous-ensemble, OSEM est strictement

équivalent à MLEM.

Pour obtenir un algorithme OSEM performant et comparable à MLEM en terme de qualité d’image, il

faut veiller à choisir rigoureusement les trois paramètres intrinsèques liés à l’utilisation de sous-ensembles :

– le nombre de sous-ensembles ;

– la sélection des projections associées à chaque sous-ensemble ;

– l’ordre dans lequel les sous-ensembles sont parcourus lors d’une itération complète OSEM.

Les auteurs de cette méthode préconisent de définir les sous-ensembles de telle sorte que chacun d’entre

eux contienne l’ensemble des informations du champ de vue. Pour un système TEP, la solution la plus

courante est de trier les LOR en fonction de l’angle azimutal Φ0. Chaque sous-ensemble contient alors toutes

les LOR de mêmes angles azimutaux, avec un nombre d’angles par sous-ensemble dépendant du nombre

total de sous-ensembles exploités. Une autre solution consiste à attribuer de façon totalement aléatoire les

LOR aux différents sous-ensembles, avec un nombre de sous-ensembles largement inférieur au nombre de

LOR.

Dans ces deux cas, des informations sur l’ensemble du champ de vue sont contenues dans chaque sous-

ensemble.
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Le nombre de sous-ensembles doit quant à lui tenir compte de l’échantillonnage angulaire du système

TEP et de la qualité statistique des données acquises, de façon à conserver suffisamment d’informations

dans chacun d’eux. En effet, augmenter le nombre de sous-ensembles diminue la statistique de chaque

sous-itération et augmente le nombre de sous-itérations, pouvant entraîner une augmentation du bruit de

reconstruction. Un récente publication [Morey et Kadrmas 2013] rappelle à ce propos que l’on peut observer

en pratique une diminution de la détection de certaines lésions de petites dimensions lorsque le nombre de

sous-ensembles OSEM est trop important.

Enfin, l’ordre d’accession aux différents sous-ensembles a son importance : lorsque cela est possible,

la différence d’informations entre deux sous-ensembles successifs doit être la plus grande possible, afin

d’augmenter la vitesse de convergence. Par exemple, lorsque ceux-ci sont définis par rapport aux angles

azimutaux, l’écart entre ces angles d’une sous-itération à la suivante doit être le plus orthogonal possible.

2.5.4.3 Les algorithmes de type MAP

Les méthodes de reconstruction statistiques telles que MLEM et OSEM ne sont pas totalement sa-

tisfaisantes en raison de l’amplification du bruit quand le nombre d’itérations augmente. Des techniques

de régularisation peuvent alors être employées afin de contraindre l’algorithme à améliorer la convergence

initiale en incorporant des connaissances a priori sur l’image f (distribution d’activité et/ou informations

anatomiques). Les algorithmes exploitant ces techniques sont appelés Maximum A Posteriori (MAP) Algo-

rithms, la fonction objectif étant désormais une fonction MAP.

On considère alors une approche de type bayésienne pour laquelle une contrainte a priori est insérée

dans l’algorithme de reconstruction. On a alors :

P (f |p) =
P (p|f)P (f)

P (p)
(2.29)

où P (p) sert de normalisation et P (f) est la probabilité a priori d’obtenir l’image f . En appliquant le

logarithme népérien sur l’équation (2.29), on obtient l’expression suivante :

ln(P (p|f)) = ln(P (f |p))− ln(P (f)) + ln(P (p)) (2.30)

Dans notre cas, P (p) = 1 car les projections sont connues et P (f) est à déterminer. Le terme ln(P (p))

est donc égal à zéro. Cette approche consiste ainsi à introduire un a priori dans la reconstruction, dans

le but de prévenir la détérioration de l’image lorsque l’on cherche uniquement à maximiser P (p|f) sans

aucune contrainte supplémentaire. Cette information est portée par le terme P (f) qui traduit la manière

dont l’image reconstruite est supposée être selon cette contrainte. Dans ce cas, la fonction objectif contient

deux informations : une concernant la vraisemblance, comme dans les algorithmes MLEM et OSEM, et une

autre concernant l’a priori fixé.

Par exemple, German et McClure [German et McClure 1985, 1986] proposent d’utiliser la contrainte

a priori de Gibbs qui pénalise les fortes variations de distribution d’activité pour des pixels voisins de la

distribution f (excepté pour les contours). La probabilité associée à cet a priori s’exprime sous la forme :
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P (f) = Ce−βU(f) (2.31)

avec C une constante, U(f) la fonction d’énergie de f et β le poids de la contrainte. Cette fonction

d’énergie doit traduire la régularité de densité des différents milieux ainsi que les fortes variations d’activité

entre différentes structures. Le critère de maximum de vraisemblance ML 3 est alors combiné à cet a priori,

et la solution la plus probable f̄ est donnée par l’expression :

f̄ = argmax[ln[P (p|f)]− βU(f)] ∀ f ≥ 0 (2.32)

On obtient ainsi l’algorithme MAPEM-OSL (MAPEM-One Step Late) [Green 1990] décrit par l’expres-

sion suivante :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij + β ∂
∂fnj

U(fnj )

I∑

i=0

Rij
pi

J∑
j′=0

Rij′fnj′

(2.33)

La dérivée partielle ∂
∂fnj

U(fnj ) est positive ou négative, selon le voisinage du voxel j considéré : pour

un voisinage d’intensité plus faible, la dérivée partielle est positive afin de réduire l’intensité du voxel j

par rapport à la solution MLEM, et inversement. Le paramètre β, supérieur à 0, est quant à lui choisi

par l’opérateur lors de la reconstruction. Les algorithmes MAP de ce type sont donc fortement opérateur-

dépendants, et peuvent dégrader la quantification de l’image s’ils sont mal employés.

L’algorithme MAPEM-OSL permet une réduction nette du bruit de reconstruction, mais ce lissage

de l’image introduit des "flous" au niveau des bords des structures où la distribution d’activité est très

contrastée, voire des valeurs négatives. C’est pourquoi de nombreuses autres contraintes ont été développées

comme la connaissance a priori des contours anatomiques grâce aux acquisitions TDM et IRM notamment

[Chen et al. 1991, Ouyang et al. 1994].

2.5.5 Conclusion

De façon générale, les algorithmes itératifs statistiques offrent des performances nettement supérieures

face aux algorithmes analytiques ou itératifs déterministes. C’est pourquoi en routine clinique, MLEM

(dans sa version accélérée OSEM) est l’une des principales méthodes utilisées pour reconstruire les images

tomographiques TEP. Les algorithmes régularisés, comme MAP, sont également employés. Ces algorithmes

peuvent exploiter des acquisitions 2D ou 3D, et sont compatibles avec les formats mode-liste, mode-liste

histogrammé et sinogramme après quelques adaptations.

Cependant, il faut noter que dans la majorité des cas, le modèle de matrice système R employé est

extrêmement simpliste, n’incluant que des considérations géométriques relatives au système TEP.

3. Dans le cas de l’algorithme MLEM (et donc d’OSEM), on considère en fait la même approche bayésienne, mais pour
laquelle l’a priori P (f) est uniforme. On exploite ainsi le cas particulier où P (p|f) ∼ P (f |p).
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2.6 Corrections des effets physiques

Cette partie expose les méthodes classiques de correction de certains effets physiques dégradant l’image

reconstruite parmi ceux décrits dans le Chapitre 1 de ce manuscrit, et compatibles avec les algorithmes de

reconstruction statistique. En effet, la modélisation trop simpliste de la matrice système ne permet pas de

restituer directement avec précision la distribution d’activité f . Des corrections avant, pendant ou après

reconstruction sont donc nécessaires à une meilleure quantification.

Les solutions associées à une modélisation plus précise de la matrice système seront quant à elles décrites

dans la section suivante (cf section 2.7).

2.6.1 Effets physiques au sein de la caméra TEP

2.6.1.1 Temps mort

La méthode la plus commune pour corriger les données mesurées des phénomènes de temps morts consiste

à appliquer une correction globale sur l’ensemble des projections, en exploitant l’équation analytique qui

convient parmi celles déterminées en (1.19). Selon le modèle de temps mort global, on relie NRéelles à

NMesurées via l’une des expressions suivantes :

Modèle paralysable : NRéelles = NMesurées × e(NRéelles×τ)

Modèle non-paralysable : NRéelles = NMesurées × (1 + (NRéelles × τ))
(2.34)

La correction du temps mort peu également se faire bloc par bloc, et sur le taux d’événements simples.

2.6.1.2 Variation de réponse du détecteur : normalisation

Comme nous l’avons décrit dans le Chapitre 1, un système de détection TEP soumis à un flux de photons

uniforme n’entraîne pas une réponse uniforme des cristaux de détection.

Pour corriger ce phénomène, la solution la plus directe consiste à irradier de façon homogène l’ensemble

des cristaux, à l’aide d’un cylindre radioactif uniforme placé au centre du champ de vue, ou encore à l’aide

d’une source radioactive planaire, parallèle à l’axe du système et perpendiculaire à son rayon, décrivant

une rotation. Ce type d’acquisition à blanc ("blank scan" en anglais) est réalisé pendant plusieurs heures

afin d’enregistrer le plus grand nombre de coïncidences possible et ainsi réduire la variance statistique de

détection. Pour chaque LOR i, on enregistre le nombre de coïncidences détectées pi à la fin de l’acquisition,

et le nombre moyen de coïncidences par LOR p̄ est déterminé à partir de l’ensemble des mesures. Comme

chaque LOR devrait détecter le même nombre de coïncidences, défini ici par p̄, un facteur de correction

multiplicatif N(pi) = p̄/pi est calculé pour toutes les LOR.

Les facteurs de normalisation peuvent être appliqués directement sur les mesures (avant reconstruction),

et on a : p∗i = pi ×N(pi), avec p∗i la projection i corrigée. L’algorithme MLEM est alors appliqué sur p∗i et

non sur pi.

55



2. Reconstruction tomographique et corrections des effets physiques en TEP

Cependant, la modification des données mesurées pi détruit leur nature poissonienne. On préfère alors

pondérer l’effet de la normalisation sur le facteur de sensibilité [Michel et al. 1998], et appliquer l’algorithme

MLEM sur les données brutes pi afin de conserver le plus possible les propriétés statistiques des données.

On obtient ainsi l’algorithme NW-MLEM ("Normalisation Weighted MLEM") :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij
N(pi)

I∑

i=0

Rij
pi

J∑
j′=0

Rij′fnj′

(2.35)

Une autre approche consiste à décomposer le calcul de la normalisation en différentes composantes

traitées chacune individuellement. L’idée de ce type de normalisation, appelé "component-based" [Casey et

Hoffman 1986, Casey et al. 1995, Bai et al. 2002], est d’exprimer la normalisation globale du système sous

la forme d’un produit de facteurs, chacun étant caractéristique d’un effet particulier. Dans cette optique,

l’équipe de Badawi [Badawi et al. 1999] propose le modèle factorisé suivant :

Nuivj = εuiεvjbubvcuimodDcvjmodDduvrkfuvguvrhuivj (2.36)

avec Nuivj le facteur de normalisation associé à la LOR d’indices i, j, u, v, où i et j sont les indices des

cristaux sur les anneaux, u et v les indices des anneaux, et D le nombre de cristaux le long d’un bloc de

détection. L’indice r donne la position radiale de la LOR tandis que k donne la position relative de la LOR

dans le bloc de détection. On a alors :

– εui, εvj : efficacités intrinsèques des cristaux prenant en compte les variations axiales et transaxiales ;

– bu, bv : variations systématiques d’efficacités axiales le long d’un bloc ;

– cuimodD, cvjmodD : variations d’efficacités transaxiales le long d’un bloc ;

– duvrk : facteur d’interférence des cristaux, qui traduit la modulation du facteur géométrique radial

selon la position du cristal dans le bloc ;

– fuv : facteur géométrique axial, qui traduit l’efficacité relative moyenne des LOR dans un sinogramme

par rapport aux autres, après application des facteurs bu et bv ;

– guvr : facteur géométrique radial, qui traduit la variation systématique de sensibilité dans la direction

radiale d’une projection particulière ;

– huivj : facteur de correction des fenêtres temporelles pour chaque couple de cristaux.

Ce type de factorisation permet de réduire la variance des mesures associées à la détermination de chaque

facteur, et ainsi obtenir une meilleure estimation de la carte de normalisation. Les différentes approches de

mesure de ces facteurs ne sont pas détaillées dans le cadre de ce travail.

2.6.1.3 Profondeur d’interaction, pénétration et diffusion dans les cristaux

Comme nous l’avons évoqué dans la section 1.5.2.1, il est possible d’estimer directement la profondeur

d’interaction du photon dans un cristal, à l’aide de montages type phoswich ou encore via l’association de

détecteurs SiPM de part et d’autre des cristaux. Ainsi, une meilleure attribution des LOR est réalisable.
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Pour pallier à la diffusion inter-cristaux, il est possible d’ajouter des couches de matériaux réflecteurs

entre tous les cristaux [Levin et al. 1995], mais l’espace inter-cristal, zone morte d’un point de vue de la

détection, est augmenté.

Au-delà des méthodes basées sur la technologie des éléments de détection, il est également possible de

modéliser ces phénomènes physiques dégradant la résolution spatiale du système. L’estimation de la fonction

de réponse associée à ces phénomènes, ou PSF (cf section 2.8.2), permet en effet de traduire l’étalement du

signal dû aux différentes interactions, au sein de la caméra notamment.

Les détails sur la détermination de ces PSF ainsi que sur leur implémentation au sein des algorithmes

de reconstruction seront exposés dans la section 2.7, puisque directement liés à une modélisation précise de

la matrice système.

2.6.1.4 Non-colinéarité des photons d’annihilation

La non-colinéarité des photons d’annihilation peut être modélisée simplement (cf section 1.5.3.2), et son

impact en TEP pré-clinique est considéré comme négligeable. En pratique, comme pour les effets de diffusion

et de pénétration inter-cristaux, cet effet peut tout de même être pris en compte lors de la modélisation de

la PSF de la caméra, notamment pour les systèmes cliniques.

2.6.2 Effets physiques au sein de l’objet

2.6.2.1 Correction d’atténuation des photons

Nous avons vu dans le Chapitre 1 que l’effet d’atténuation est facilement modélisable dans le cas d’exa-

mens TEP. Il faut cependant déterminer en amont l’ensemble des coefficients d’atténuation µ associé à

chacune des LOR. Pour cela, une source de photons externe au patient est nécessaire. Cette source, de

position connue, tourne autour du patient afin de réaliser un ensemble de mesures par transmission et ainsi

établir la carte d’atténuation associée.

Il existe deux types de sources pour obtenir cette carte d’atténuation : les sources radioactives externes,

et les sources de rayons X d’un TDM.

2.6.2.1.1 Acquisition des coefficients d’atténuation à partir d’une source radio-

active

Pour les systèmes TEP-2D, il était possible d’utiliser des émetteurs de positons à temps de demi-

vies longues placés dans la caméra TEP au niveau des anneaux de détection [Bailey 1998]. Les photons

d’annihilation étaient alors détectés après avoir traversé le patient ou l’objet. L’avantage de cette méthode est

que l’énergie des photons exploités est la même que lors de l’examen d’émission : on obtient ainsi directement

la carte d’atténuation µ(511 keV ). Cependant, la proximité de la source de transmission avec les détecteurs

ne permet pas une application de cette technique en TEP-3D : le taux de coïncidences détectées n’ayant

pas traversées l’objet est trop élevé, et la saturation électronique ainsi que le bruit engendré empêchent la

détermination des coefficients µ.
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Pour les systèmes TEP-3D, seules des sources radioactives émettrices de rayonnement γ peuvent être

utilisées afin de diminuer suffisamment le bruit et éviter la saturation. On emploie ainsi des sources de

rayonnement γ monoénergétiques comme le césium-137 (Eγ = 662 keV ) ou le cobalt-57 (Eγ = 122 keV )

[Karp et al. 1995]. Le problème ici est que les énergies mises en jeu sont différentes de 511 keV. Il est

alors nécessaire d’appliquer une correction pour mettre à l’échelle les valeurs des coefficients µ à 511 keV

[Watson et al. 1999]. Enfin, on notera que ces méthodes nécessitent la présence et le renouvellement de

sources radioactives au sein des appareils, ce qui n’est pas favorable d’un point de vue radioprotection. Avec

l’avénement des systèmes hybrides TEP-TDM, ces méthodes ne sont plus utilisées aujourd’hui en routine

clinique et pré-clinique.

2.6.2.1.2 Acquisition des coefficients d’atténuation à partir d’un TDM

Aujourd’hui, que ce soit en clinique ou pré-clinique, les systèmes TEP sont couplés à un TDM afin d’ob-

tenir des informations anatomiques précises en distinguant les organes et les os selon leur densité. Ce dernier

permet ainsi d’estimer directement l’atténuation selon différents angles de projections autour du patient ou

de l’objet. Cependant, les systèmes TDM fonctionnent avec des énergies ne dépassant généralement pas

200 keV. Il faut ici aussi effectuer une mise à l’échelle à 511 keV des coefficients d’atténuation mesurés.

L’émission spectrale d’énergies inférieures à 511 keV ainsi que le durcissement 4 du faisceau compliquent

la conversion, mais plusieurs méthodes ont été développées afin de compenser ces effets. La plus simple

consiste en une mise à l’échelle directe du type :

µtissu(511 keV ) = µtissu(EEff )× µeau(511 keV )

µeau(EEff )
(2.37)

avec EEff l’énergie effective représentative du spectre énergétique de la source de rayons X. Ici, les

valeurs mesurées dans l’eau sont prises comme référence pour la mise à l’échelle. µtissu(EEff ) correspond

à la mesure effectuée et µtissu(511 keV ) est la valeur recherchée, pour tous les tissus. Bien que cette

interpolation linéaire soit précise pour les tissus de faibles densités (tissus mous, air et bien sûr l’eau), elle

entraîne des écarts allant de -20% à -30% dans le cas des os [Lacroix et al. 1994] dus à la contribution plus

importante de l’effet photoélectrique dans l’os, qui n’est pas du tout pris en compte par cette interpolation.

C’est pourquoi des méthodes d’interpolation bi-linéaires sont plus généralement utilisées [Kinahan et al.

1998], en découplant les matériaux de faibles et de fortes densités, la valeur de l’eau étant la limite entre

les deux domaines de densité. Les mesures dans l’air et l’eau définissent la première droite d’interpolation,

tandis que les mesures dans l’os et dans l’eau définissent la seconde interpolation linéaire.

On obtient ainsi, pour chaque LORi, les coefficients d’atténuation A(pi) relatifs à chaque mesure pi.

2.6.2.1.3 Application de la correction d’atténuation

De façon analogue à la normalisation, les facteurs d’atténuation A(pi) peuvent être appliqués directement

sur les mesures, et on a : p∗i = pi ×A(pi). L’algorithme MLEM est alors appliqué sur les données corrigées

4. Traduit le fait que l’énergie moyenne du faisceau X augmente avec la profondeur d’interaction car les basses énergies du
spectre sont atténuées en premier.
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p∗i et non sur pi. La correction a lieu dans ce cas avant la reconstruction, et peut également s’appliquer aux

reconstructions analytiques de type FBP.

Ici encore, la modification des données mesurées pi détruit leur nature poissonienne. On préfère alors

pondérer l’effet de l’atténuation sur le facteur de sensibilité [Hebert et Leahy 1986] avec le facteur de

normalisation, et appliquer l’algorithme MLEM sur les données brutes pi. On obtient ainsi l’algorithme

ANW-MLEM ("Attenuation Weighted MLEM") :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij
N(pi)×A(pi)

I∑

i=0

Rij
pi

J∑
j′=0

Rij′fnj′

(2.38)

Bien que la nature statistique des données acquises soit également modifiée dans ce cas, il a été montré

que cet algorithme produit des images moins biaisées comparé à l’application des facteurs d’atténuation sur

les données brutes [Comtat et al. 1998].

En pré-clinique, des simulations numériques ainsi que des mesures ont montré que dans le cas d’imagerie

de souris de diamètre inférieur à 4 cm, une simple correction d’atténuation considérant un volume d’eau

uniforme est suffisante si l’on souhaite limiter les erreurs de quantification à 6% maximum [Konik et al.

2011].

2.6.2.2 Correction de diffusion des photons

La diffusion est l’un des phénomènes physiques dégradant l’image le plus difficile à corriger en TEP,

car il n’existe pas de manière simple d’estimer précisément la répartition des coïncidences diffusées sur une

image reconstruite. C’est pourquoi il est important de minimiser en amont, lors de l’acquisition, le taux de

coïncidences diffusées détectées. L’ajustement des seuils haut et bas de la fenêtre énergétique du système

peut permettre une réduction importante de ce type de détection, mais les faibles performances des cristaux

en terme de résolution énergétique ne permettent pas d’éliminer l’ensemble de ces coïncidences parasites. De

plus, une réduction trop importante de cette fenêtre se fait au détriment de la sensibilité du système. C’est

pourquoi les seuils sont généralement maintenus entre 350 keV et 650 keV pour les systèmes pré-cliniques

et entre 425 keV et 650 keV pour les systèmes cliniques, dans le cas d’acquisitions standards au fluor-18.

Ainsi, une large fraction de coïncidences diffusées est enregistrée lors d’une acquisition, ce qui implique

l’utilisation de corrections a posteriori afin de mieux restituer les contrastes et obtenir une quantification

la moins biaisée possible.

Les méthodes de correction de la diffusion peuvent se diviser en trois catégories : les méthodes analy-

tiques, par multi-fenêtrage et par modélisation.

2.6.2.2.1 Méthodes d’estimations analytiques

Une première approche consiste à estimer directement la proportion de diffusé à partir des sinogrammes

mesurés. En l’absence de coïncidences fortuites (à faible activité ou après correction de ces dernières), on

fait l’hypothèse que tous les événements mesurés en dehors de l’objet sont des coïncidences diffusées. Ainsi,
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en considérant les événements aux extrémités du sinogramme, on peut ajuster une fonction gaussienne de

faible amplitude et de FWHM très large sur ces points de mesures, et en déduire une estimation du diffusé

à l’intérieur de l’objet [Karp et al. 1990, Cherry et Huang 1995]. L’estimée D(pi) sur chacune des LOR peut

alors être déduite directement. Cette méthode est simple et rapide à mettre en oeuvre, mais elle ne tient pas

compte de la distribution d’activité au sein de l’objet. Si cette distribution est très hétérogène et/ou très

contrastée, une estimation par une distribution gaussienne plate n’est plus représentative de la proportion

de diffusé au sein de l’objet.

Une autre approche suppose que la distribution des coïncidences diffusées est une convolution de la

distribution des coïncidences vraies par un noyau de convolution particulier. Deux acquisitions de lignes

sources sont réalisées, une avec et une sans milieu diffusant autour. Celles-ci sont corrigées de tous les effets

possibles, hormis le phénomène de diffusion. La comparaison des projections des deux acquisitions permet

d’estimer le noyau de convolution liant la première mesure à la seconde [Bailey et Meikle 1994]. On peut

ensuite ajuster ce noyau mesuré à une fonction analytique, de type exponentiel.

Le principal inconvénient de ce type de méthode est que le noyau de convolution n’est représentatif que

de la géométrie utilisée pour l’obtenir (ligne source avec milieu diffusant de diamètre fixe). De plus, le diffusé

provenant de l’extérieur du champ de vue n’est pas du tout pris en compte ici.

2.6.2.2.2 Méthodes d’estimation par multi-fenêtrages

Cette catégorie de méthodes cherche à estimer la proportion de diffusé par la mesure des coïncidences

dans des fenêtres énergétiques différentes de l’acquisition standard. Il s’agit ici d’une discrimination basée

sur la différence énergétique entre une coïncidence vraie, autour de 511 keV, et une coïncidence diffusée

dont l’énergie de détection est plus faible. Les événements détectés dans ces nouvelles fenêtres permettent

de déduire la proportion des coïncidences diffusées, dont le taux est supposé représentatif du diffusé à

l’intérieur de la fenêtre initiale.

Il existe plusieurs méthodes de fenêtrage, avec deux, trois, voire davantage de fenêtres. Les plus connues

utilisent deux fenêtres, une comprenant les basses énergies et l’autre les énergies plus élevées. La fenêtre

incluant le pic de 511 keV peut être la fenêtre haute ou la fenêtre basse, selon la méthode. Dans le premier

cas [Grootoonk et al. 1996], l’estimation par la fenêtre basse permet de remonter directement à la proportion

de diffusé dans tout le champ de vue et dans le second cas [Thompson 1993], la fenêtre haute donne une

estimation des coïncidences non-diffusées, qui permet de déduire indirectement la proportion de diffusé dans

la fenêtre du pic de 511 keV.

L’avantage de ces méthodes est qu’elles prennent en compte le diffusé en dehors du champ de vue.

Elles sont aussi relativement simples à mettre en oeuvre. Cependant, les faibles résolutions énergétiques des

cristaux de détection actuellement utilisés en TEP limitent de plus en plus leur utilisation. De plus, ces

méthodes ne permettent pas de localiser la provenance des coïncidences diffusées au sein du milieu diffusant.
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2.6.2.2.3 Méthodes d’estimation par modélisation

Les méthodes de correction les plus performantes aujourd’hui sont celles impliquant une modélisation

précise du phénomène de diffusion. Dans ces méthodes, une première estimation de la part du diffusé est

donnée par une reconstruction d’image sans correction de diffusion. À partir de cette image couplée à la carte

d’atténuation, l’ensemble du diffusé dans l’objet est modélisé, soit par un modèle analytique de diffusion

[Watson et al. 1997, Ollinger 1996], soit par simulations numériques de type Monte Carlo [Holdsworth et

al. 2001, Levin et al. 1995, Barret et al. 2005].

Dans le premier cas, le calcul analytique considère un modèle de diffusion Compton simple, où seule

une diffusion est possible pour chaque événement. Un modèle intégral est alors appliqué sur tout le volume

diffusant pour estimer la proportion de diffusé associée à chaque LOR. Ces méthodes sont rapides et rela-

tivement efficaces car elles prennent en compte les hétérogénéités ainsi que l’atténuation dans l’objet. Ce

type de méthode, largement déployé sur les machines cliniques, est souvent appelé SSS, pour "Single Scatter

Simulation" [Watson et al. 2000].

Dans le cas des simulations Monte Carlo, on peut nativement simuler des diffusions multiples. La diffu-

sion provenant de l’extérieur du champ de vue est également prise en compte ici. Cependant, les temps de

calculs associés à ces simulations ne sont pas compatibles avec la routine clinique.

2.6.2.2.4 Application de la correction de diffusion

Dans le cas des méthodes d’estimation analytique et d’estimation par multi-fenêtrage, les corrections

de la part de diffusé D(pi) pour chaque LOR i peuvent être appliquées directement sur les mesures, et

on a : p∗i = [pi − D(pi)]+, où [...]+ signifie que la valeur entre crochets est remise à 0 lorsque celle-ci est

négative. Dans ce cas, on considère un estimateur D(pi) non normalisé et non corrigé de l’atténuation (s’il

est nativement normalisé par la méthode, il suffit de multiplier les D(pi) par les facteurs N(pi) et A(pi)

correspondants). L’algorithme MLEM est alors appliqué sur les valeurs corrigées p∗i et non sur pi.

Dans ce cas, la contrainte de non-négativité introduit des biais positifs dans les images reconstruites. De

plus, comme la modification des données mesurées pi détruit leur nature poissonienne, on préfère ici aussi

inclure la correction de diffusion dans l’opération de projection de l’algorithme MLEM, et utiliser les données

brutes pi. On obtient ainsi un algorithme de type ANW-OP-MLEM ("Attenuation and Normalisation

Weighted - Ordinary Poisson - MLEM") :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij
N(pi)×A(pi)

I∑

i=0

Rij
pi[

J∑
j′=0

Rij′fnj′ +D(pi)×N(pi)×A(pi)

]

+

(2.39)

En imagerie pré-clinique, une majeure partie de la diffusion se fait dans les cristaux de détection, et

non dans l’objet [Yongfeng et Cherry 2006]. Ainsi, les méthodes ne prenant en compte que la diffusion dans

l’objet doivent être adaptées afin de ne pas surestimer les corrections de diffusion, et engendrer des biais

quantitatifs parfois plus importants que lorsqu’aucune correction de diffusion n’est appliquée.
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2.6.3 Coïncidences fortuites

Les coïncidences fortuites ne contiennent pas d’informations sur la distribution d’activité au sein de

l’objet, car les deux photons d’annihilation responsables de ce type de coïncidencee ne proviennent pas de

la même désintégration. Nous avons vu dans le Chapitre 1 qu’il en résulte une diminution des contrastes

quasi-uniforme sur les images reconstruites.

Il existe principalement deux approches pour corriger la présence de ces coïncidences. La première

consiste à estimer le taux de coïncidences fortuites directement à partir des taux de comptages des événe-

ments simples pour chaque couple de cristaux, comme nous l’avons montré dans le Chapitre 1 avec l’équation

(1.17). Cette méthode implique que le système TEP enregistre ce taux d’événements simples, ce qui est le

cas de l’Inveon.

La seconde repose sur une mesure directe d’une estimation du taux de coïncidences fortuites, via l’ajout

d’un circuit de mesure parallèle au circuit de coïncidences initial. Ce nouveau circuit de mesure des coïnci-

dences retardées est appelé circuit ou ligne à retard. Il possède la même fenêtre temporelle que le circuit de

coïncidences principal, mais son déclenchement se fait de manière retardée par rapport à celui-ci. Ce retard

est choisi de telle sorte qu’aucune coïncidence vraie ne puisse être enregistrée dans ce second circuit. Ainsi,

les taux de coïncidences enregistrés dans ce circuit correspondent nécessairement aux coïncidences fortuites.

Quelle que soit la méthode choisie parmi les deux décrites précédemment, les estimations de la fraction

des coïncidences fortuites F (pi) pour chaque LOR i peuvent être appliquées directement sur les mesures, à

la fin de l’examen. On a ainsi : p∗i = [pi − F (pi)]+. L’algorithme MLEM est alors appliqué sur les valeurs

corrigées p∗i et non sur pi.

Ici encore, la modification des données mesurées pi détruit leur nature poissonienne, en plus d’imposer

une contrainte de non-négativité. On préfère alors inclure la correction des coïncidences fortuites dans

l’opération de projection de l’algorithme MLEM, et utiliser les données brutes pi. On obtient ainsi un

algorithme de type ANW-OP-MLEM :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij
N(pi)×A(pi)

I∑

i=0

Rij
pi

J∑
j′=0

Rij′fnj′ + F (pi)×N(pi)×A(pi)

(2.40)

La méthode qui consiste à estimer le taux de coïncidences fortuites à partir des mesures des taux d’évé-

nements simples est statistiquement supérieure à la seconde méthode, car la variance des données mesurées

est plus faible. En effet, les taux d’événements simples étant très supérieurs aux taux des coïncidences,

la variance statistique des mesures est faible. Cependant, cette méthode dépend fortement de l’uniformité

de réponses des différents cristaux et de l’électronique associée, car chaque estimée provient de la mesure

de couples de cristaux différents. À l’inverse, l’estimation par une ligne à retard est davantage bruitée car

les taux de coïncidences retardées sont faibles, mais comme le circuit électronique utilisé pour la mesure

des coïncidences et des coïncidences retardées est le même, il n’y a pas d’erreurs systématiques dues à la

non-uniformité de réponse des différents couples de cristaux.

En pratique, ces coïncidences sont le plus souvent corrigées via l’acquisition d’une ligne à retard. Comme

les coïncidences fortuites sont caractérisées par des basses fréquences, un filtre peut être appliqué sur les
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mesures de F (pi) afin d’en réduire le bruit dans ces estimations [Brasse et al. 2005].

Des méthodes plus sophistiquées basées sur les lignes à retard existent et permettent une correction

robuste des coïncidences fortuites [Byars et al. 2005, Panin et al. 2007]. Elles consistent à déterminer les

taux d’évènements simples à partir de l’estimée obtenue par la fenêtre à retard, pour réduire la variance

des mesures. Par exemple, Panin [Panin et al. 2007] utilise une approche de maximisation de vraisemblance

(approche ML), exploitant le caractère poissonien des coïncidences fortuites, pour déterminer de façon

itérative les taux d’évènements simples à partir des mesures des lignes à retard. Plusieurs raffinements sont

proposés en considérant des sinogrammes de fortuits compressés [Panin 2008], des méthodes de régularisation

[Panin 2009] ou encore l’exploitation de sous-ensembles ordonnés [Panin 2011] afin de réduire la variance

et/ou les temps d’exécution de ces algorithmes. Ces techniques biaisent moins l’estimée finale qu’un filtrage

empirique tel que défini précédemment, mais nécessitent toujours un temps de traitement supplémentaire

avant reconstruction.

2.6.4 Corrections liées à l’iode-124

Cette partie expose différentes approches récentes de prise en compte du parcours du positon et des

coïncidences-γsimple pour des isotopes complexes, et donc potentiellement applicables à l’imagerie de l’iode-

124.

2.6.4.1 Parcours du positon

En imagerie TEP pré-clinique, nous avons rapporté dans le Chapitre 1 que le parcours du positon était

l’un des principaux effets dégradant l’image reconstruite. Certaines études ont montré qu’il était possible de

réduire ce parcours directement pendant les acquisitions, par l’application d’un champ magnétique puissant

capable d’influer sur les déplacements de ces particules chargées [Hammer et al. 1994, Wirrwar et al. 1997].

Cependant, il est très compliqué d’imposer de telles contraintes magnétiques sur des systèmes cliniques et

pré-cliniques, ce qui rend cette solution inutilisable en routine.

De nombreux travaux se sont penchés sur la modélisation du parcours du positon dans différents milieux

et pour différents types d’isotopes. Des modèles sophistiqués ont ainsi été développés afin de prédire au

mieux les distributions des lieux d’annihilation. Nous exposons ci-après trois de ces travaux.

L’équipe de Palmer [Palmer et al. 2005] a proposé un modèle simple basé sur une représentation intégrale

gaussienne de la distribution du lieu d’annihilation sur tout le spectre énergétique du positon considéré.

Ce modèle a notamment été testé sur des isotopes ayant des positons de haute énergie : le rubidium-82

(Eβmoyenne=1,5 MeV) et l’iode-120 (Eβmoyenne=1,7 MeV). Dans ces cas, le modèle est efficace pour décrire les

distributions des lieux d’annihilation à courte distance du point d’émission, mais diverge systématiquement

à partir de la moitié du parcours maximal. Notons aussi que ce modèle est proposé en milieu uniforme.

L’équipe de Lehnert [Lehnert et al. 2011] propose quant à elle une modélisation du parcours du positon

en milieu hétérogène à l’aide de fonctions gaussiennes tridimensionnelles. L’étude est réalisée dans le cas d’un

système TEP clinique. Les résultats rapportés sont satisfaisants comparés à des modélisations Monte Carlo
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précises, en particulier au niveau des différentes interfaces testées (tissu mou - os ; tissu mou - poumon),

pour des isotopes associés à des positons d’énergies faibles (fluor-18 et carbone-11). Dans le cas d’étude de

positons de plus hautes énergies (carbone-15), le modèle diverge systématiquement. Les auteurs précisent

également que leur modèle n’est probablement pas assez précis dans le cadre de l’imagerie TEP pré-clinique.

Enfin, Jødal et al. [Jødal et al. 2012] ont développé une approche qui ne s’appuie pas sur le calcul du

parcours du positon, mais sur le calcul de la plus petite distance entre le lieu de désintégration et la LOR

associée à la détection. Les courbes de probabilités cumulées associées aux lieux de désintégration sont

ajustées à partir d’une formule empirique qui considère que le spectre énergétique des désintégrations est

de la forme [Vankataramaiah et al. 1985] :

N(E) dE = C × F (Z,E)× p× E × (Emax − E) dE (2.41)

avec E et Emax respectivement l’énergie et l’énergie moyenne des positons, N(E) le nombre de positons

émis avec l’énergie E, p le moment cinétique associé et F (Z,E) le facteur de Fermi, qui permet de tenir

compte du champ coulombien dans la distribution des électrons (Z étant le numéro atomique).

Les auteurs ont montré l’efficacité de leur approche dans différents matériaux et sur des isotopes ayant

des positons de haute énergie (oxygen-15, gallium-68 ou encore rubidium-82). Cependant, ils précisent que

pour les isotopes ne pouvant pas être modélisés à l’aide de l’expression (2.41), comme l’iode-124 notamment,

leur modèle n’est plus efficace.

Tous ces modèles peuvent notamment être exploités dans des logiciels de simulations numériques afin

de calculer les lieux d’annihilation de différents isotopes, ou servir dans des méthodes de corrections du

parcours des positons.

Dans le cadre de la reconstruction d’images, on exploite des corrections post-acquisitions, qui consistent

à modifier les projections acquises avant ou pendant le processus de reconstruction. En ce qui concerne la

première approche, Derenzo et Haber [Derenzo 1986, Haber et al. 1990] ont travaillé sur la possibilité de

déconvoluer les projections acquises de l’effet de parcours du positon en ajoutant un filtre supplémentaire

sur les projections au sein de la méthode de reconstruction FBP. Dans ce cas, la fonction de distribution

décrivant le parcours du positon est assimilée à la somme de deux exponentielles. Cependant, à cause de la

proportion importante de bruit dans la plupart des projections acquises, ce type de déconvolution conduit

à une augmentation du bruit conséquente dans les images reconstruites.

On préfère alors incorporer l’information de la distribution spatiale du lieu d’annihilation directement

au sein d’algorithmes de reconstruction itératifs [Rahmim et al. 2013]. Pour celà, des méthodes plus ou

moins sophistiquées ont été développées afin d’estimer l’allure des distributions d’annihilation efficacement

(i.e. avec un biais aussi petit que possible en gardant une implémentation facile et rapide). Nous exposons

ci-dessous les principaux travaux de ces dix dernières années cherchant à répondre aux problématiques liées

au traitement des positons de hautes énergies, dans des milieux plus ou moins complexes (avec ou sans

hétérogénéités).

L’équipe de Rahmim propose en 2008 [Rahmim et al. 2008a] une correction indépendante du lieu d’émis-

sion au sein du FOV. Celle-ci exploite une modélisation 3D bi-exponentielle de la distribution des lieux
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d’annihilation dans un milieu homogène, appliquée au sein d’un algorithme MLEM.

Les simulations Monte Carlo peuvent également être exploitées pour la détermination d’un noyau de

convolution appliqué sur l’opérateur de projection ainsi que sur l’opérateur de rétro-projection d’un algo-

rithme itératif, comme le MAP [Ruangma et al. 2006].

Plus récemment, Cal-Gonzales et al. [Cal-Gonzales et al. 2009] ont calculé les distributions des lieux

d’annihilation pour différents matériaux (eau et os) par simulations Monte Carlo. La correction associée

s’effectue au niveau des données acquises (simulées dans ce cas) pendant l’opération de projection au sein

d’un algorithme de type OSEM. Les résultats montrent une réduction nette du flou dû au parcours du

positon, mais pas totale. Ici encore, l’étude s’appuie sur des données en milieux homogènes, même si différents

matériaux ont été testés.

Pour appréhender les problèmes d’hétérogénéité des milieux réels, il est possible d’utiliser des noyaux de

convolution tronqués, calculés dans l’eau et prenant en compte les discontinuités tissus mous/air [Bai et al.

2003, Bai et al. 2005], incorporés à un algorithme MLEM. Cette approximation reste cependant grossière, et

si une amélioration de la résolution spatiale est rapportée, elle introduit également des artefacts significatifs

dans les images.

Des solutions en milieux hétérogènes ont alors été proposées. Une possibilité est de pré-calculer les

distributions des lieux d’annihilation dans différents milieux uniformes (comme l’eau, le poumon ou l’os) et

d’interpoler le comportement aux interfaces. L’algorithme tire ensuite partie d’une acquisition TDM pour

ajuster les distributions au milieu réellement exploité [Alessio et al. 2008, Rahmim et al. 2008b].

On notera pour conclure que les méthodes décrites ci-dessus ne sont pas implémentées en routine clinique

ou pré-clinique, et restent au stade de recherche.

Enfin, nous verrons dans la section 2.7 une autre approche de prise en compte du parcours du positon

au sein des algorithmes de reconstruction itératifs, qui consiste à inclure la modélisation de ce parcours

directement au sein de la matrice système R. Ces méthodes sont probablement les plus précises, mais le

coup en puissance de calcul peut être gigantesque [Fu et Qi 2010].
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Pour conclure, le TABLEAU 2.1 résume par ordre chronologique l’ensemble des publications citées dans

ce paragraphe, avec une courte description pour chacune d’entre elles.

Publication Correction* Milieu Description brève

Derenzo et al. 1986 Oui Homogène Correction pré-reconstruction / Déconvolu-
tion des projections (noyau analytique)

Haber et al. 1990 Oui Homogène Correction pré-reconstruction / Déconvolu-
tion des projections (noyau analytique)

Hammer et al. 1994 Oui Milieu réel Pendant l’acquisition / Application d’un
champ magnétique

Wirrwar et al. 1997 Oui Milieu réel Pendant l’acquisition /Application d’un
champ magnétique

Bai et al. 2003 Oui

Homogène
avec

interface
tissu/air

Noyau de convolution analytiques tronqués
/ Inclus dans MLEM

Bai et al. 2005 Oui

Homogène
avec

interface
tissu/air

Noyau de convolution analytiques tronqués
/ Inclus dans MLEM

Palmer et al. 2005 Non Homogène Modèle intégral gaussien 1D

Ruangma et al. 2006 Oui Homogène Noyau de convolution via simulations
Monte Carlo/ Inclus dans MAP

Rahmim et al. 2008a Oui Homogène Noyau de convolution 3D bi-exponentiel /
Inclus dans MLEM

Rahmim et al. 2008b Oui Hétérogène Noyaux de convolution dans différents mi-
lieux et interpolations aux interfaces / Ex-
ploitation d’un TDM

Alessio et al. 2008 Oui Hétérogène Noyaux de convolution dans différents mi-
lieux et interpolations aux interfaces / Ex-
ploitation d’un TDM

Cal-Gonzales et al. 2009 Oui

Homogène
(testé pour
différents
matériaux)

Correction au niveau des projections
(convolution) / Inclus dans OSEM

Lehnert et al. 2011 Non Hétérogène Fonctions gaussiennes 3D

Jødal et al. 2012 Non

Homogène
(testé pour
différents
matériaux)

Estimation de la plus petite distance entre
le lieu d’émission et la LOR

Tableau 2.1: Tableau récapitulatif des publications citées dans cette partie concernant la modélisation ou la correc-
tion du parcours des positons. *La colonne Correction indique s’il s’agit d’une méthode de correction implémentée
dans un algorithme de reconstruction (Oui) ou s’il s’agit uniquement d’un modèle d’estimation de la distribution du
lieu d’annihilation (Non).

66



2.6. Corrections des effets physiques

2.6.4.2 Photons γ émis en cascade

Nous avons vu dans le Chapitre 1 que la présence de photons émis en cascade (appelés ici γsimple) peut

entraîner la détection de coïncidences supplémentaires qui nuisent à la quantification. Lorsque les énergies

de ces γsimple sont éloignées de 511 keV, une réduction judicieuse de la fenêtre énergétique peut permettre

une diminution en amont du taux de coïncidences fortuites. L’étude du NECR par Anizan et al. préconise

notamment d’utiliser une fenêtre entre 400-590 keV dans le cas de l’iode-124 pour le système µTEP Inveon

[Anizan et al. 2012]. Cependant, les corrections apportées par un simple ajustement de la fenêtre énergétique

ne sont pas suffisantes à l’élimination complète des dégradations de l’image reconstruite.

Des méthodes pré-reconstruction proposent alors d’estimer la distribution spatiale des coïncidences-

γsimple afin de les soustraire aux projections. Comme pour l’évaluation de la proportion de diffusé, le

taux de coïncidences-γsimple est déterminé par l’ajustement d’une distribution analytique appliquée sur les

événements enregistrés en dehors de l’objet imagé. À partir de simulations numériques de type Monte Carlo

(cf Chapitre 3) dans des milieux de densités homogènes, des distributions uniformes [Lubberink et al. 1999,

Pentlow et al. 2000], linéaires [Kohlmyer et al. 1999] et quadratiques [Kull et al. 2004] ont été proposées.

Pour toutes ces distributions, les variations de densité au sein du milieu objet ne sont pas prises en compte,

ce qui entraîne des biais quantitatifs lors de la reconstruction d’objets réels hétérogènes, en particulier dans

les zones sans activité [Buchholz et al. 2003].

Une autre approche consiste à estimer le sinogramme des coïncidences-γsimple via une méthode de

convolution dont le noyau est calculé analytiquement à partir de la mesure ou de la simulation d’une source

dans le milieu souhaité. Cette estimée est ensuite soustraite au sinogramme original des coïncidences vraies

avant la reconstruction [Beattie et al. 2003, Walrand et al. 2003]. Dans ces méthodes dites de convolution-

soustraction, on suppose que le sinogramme des coïncidences-γsimple est équivalent à la convolution du

noyau estimé avec une distribution d’activité idéale (i.e. sans atténuation, diffusion ni autres dégradations

physiques).

Il existe également des méthodes d’estimation des coïncidences-γsimple plus sophistiquées qui prennent

en compte les différentes densités du milieu. Cheng et son équipe [Cheng et al. 2009, Laforest et Liu 2009]

ont notamment développé une expression analytique pour décrire la distribution de ce type de coïncidences.

Celle-ci exploite l’image TEP acquise ainsi que la carte d’atténuation de l’objet afin d’évaluer la distribution

spatiale des coïncidences-γsimple selon la formule suivante :

C(pi) =

∫

V olume

A(x, y, z)e−
∫
L1
µ(r).d~re−

∫
L2
µ(r).d~r

d2
1.d

2
2

dxdydz (2.42)

avec C(ppi) le coefficient de correction des coïncidences-γsimple associé à la projection pi, et d1, d2, les

distances entre le point du volume considéré et chacun des deux cristaux associés à la LOR i et L1, L2,

les distances traversées par les photons γ au sein de l’objet avant de rejoindre les cristaux de détection.

Les coefficients µ(r) sont déduits de la carte d’atténuation mesurée. A(x, y, z) est l’activité au point objet

considéré, estimée par une première reconstruction de type 2D-FBP corrigée de l’atténuation, de la diffusion

et également des coïncidences-γsimple par une distribution uniforme approximative.
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Dans cette étude, les coefficients sont calculés au niveau des sinogrammes, et non sur les mode-listes.

Dans ce cas, chaque pi correspond en réalité à un pixel du sinogramme, et non à une LOR.

La principale limite de cette méthode est qu’elle nécessite une estimation de l’activité A(x, y, z), qui est

nativement biaisée car seulement corrigée partiellement des effets physiques dégradant l’image (notamment

les γsimple).

Notons que l’ensemble de ces méthodes de correction se fait au détriment de la nature poissonienne des

données acquises, car elles modifient directement les valeurs des projections. Il est néanmoins préférable d’ap-

pliquer ces corrections en amont si l’on souhaite corriger dans un second temps les coïncidences diffusées. En

effet, la distribution des coïncidences-γsimple, quasi-uniforme, est différente de celle des coïncidences diffu-

sées. L’application d’une correction de diffusion sur des données contenant des coïncidences-γsimple entraîne

alors une sur-correction des images [Surti et al. 2009]. En corrigeant les projections des coïncidences-γsimple

avant la reconstruction, on s’affranchit de ce problème.

Pour conclure, le TABLEAU 2.2 résume par ordre chronologique l’ensemble des publications citées dans

ce paragraphe, avec une courte description pour chacune d’entre elles.

Publication Milieu Description brève

Lubberink et al. 1999 Homogène Ajustement d’une distribution analytique par simulations
Monte Carlo / Distribution uniforme

Kohlmyer et al. 1999 Homogène Ajustement d’une distribution analytique par simulations
Monte Carlo / Distribution uniforme

Pentlow et al. 2000 Homogène Ajustement d’une distribution analytique par simulations
Monte Carlo / Distribution linéaire

Beattie et al. 2003 Homogène Méthode de convolution-soustraction / Noyau de convolution
analytique

Walrand et al. 2003 Homogène Méthode de convolution-soustraction / Noyau de convolution
analytique

Kull et al. 2004 Homogène Ajustement d’une distribution analytique par simulations
Monte Carlo / Distribution quadratique

Cheng et al. 2009 Hétérogène Simulation analytique d’un milieu réel à partir de la carte d’at-
ténuation / Exploitation d’une distribution d’activité initiale
estimée

Laforest et Liu 2009 Hétérogène Simulation analytique d’un milieu réel à partir de la carte d’at-
ténuation / Exploitation d’une distribution d’activité initiale
estimée

Tableau 2.2: Tableau récapitulatif des publications citées concernant les corrections associées à la présence de
photons γsimple.
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2.6.5 Conclusion

Nous avons détaillé dans cette section les principales méthodes de corrections des effets physiques dé-

gradant l’image reconstruite qui sont applicables sur les données acquises, ou directement au sein d’un

algorithme de reconstruction itératif statistique de type MLEM.

Si les corrections de diffusion et de coïncidences fortuites sont appliquées directement sur les données

mesurées, on obtient un algorithme de type ANW-MLEM (ou ANW-OSEM) :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij
N(pi)×A(pi)

I∑

i=0

Rij
[pi −D(pi)− F (pi)]+

J∑
j′=0

Rij′fnj′

(2.43)

Dans ce cas, la statistique poissonienne des données est complètement détruite.

Les corrections d’atténuation, de diffusion, de coïncidences fortuites ainsi que la normalisation peuvent

également être appliquées simultanément sans modifier les projections, directement dans l’algorithme de

reconstruction. Dans ce cas, on obtient l’algorithme ANW-OP-MLEM ("Attenuation and Normalisation

Weighted - Ordinary Poisson - MLEM") largement utilisé en routine clinique et pré-clinique sous sa forme

accélérée OSEM [Politte et Snyder 1991] :

fn+1
j = fnj

1
I∑
i=0

Rij
N(pi)×A(pi)

I∑

i=0

Rij
pi[

J∑
j′=0

Rij′fnj′ +N(pi)×A(pi)× [D(pi) + F (pi)]

]

+

(2.44)

Cet algorithme conserve la nature poissonienne des données acquises. Si une méthode de correction des

coïncidences-γsimple est appliquée en amont sur les projections pi, l’algorithme est toujours utilisable mais

s’éloigne de l’hypothèse de statistique poissonienne des données mesurées.

D’autres types d’algorithmes corrigés peuvent également être utilisés, notamment lorsque des corrections

supplémentaires ou différentes des corrections évoquées sont employées. L’utilisation d’un algorithme de

type MAP au lieu de MLEM/OSEM peut aussi engendrer certaines modifications dans l’implémentation

des corrections.

Enfin, ces algorithmes itératifs ne permettent pas à l’heure actuelle une restitution exacte de la distri-

bution d’activité, notamment à cause de l’imprécision de certaines corrections couplées à un modèle trop

simpliste de la matrice système R.

La section suivante expose les différents niveaux de calcul de cette matrice système, en s’attardant prin-

cipalement sur les méthodes les plus sophistiquées, et qui permettent en théorie de s’affranchir nativement

de tout ou partie des corrections supplémentaires au sein de la reconstruction.
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2.7 Calcul des matrices systèmes

2.7.1 Introduction

Cette partie expose les différentes possibilités de calcul de la matrice système R, selon le degré de

sophistication souhaité, développées dans le but de s’affranchir de tout ou partie des corrections a posteriori

précédemment décrites. Nous verrons qu’il est possible d’estimer R soit par calcul analytique, soit par

mesure, soit par simulation numérique, ou encore par une combinaison de ces approches. Pour certaines de

ces techniques cependant, il n’est possible de modéliser qu’une partie de la fonction de réponse objet-camera

R.

On peut définir quatre degrés de sophistication pour la modélisation de R, présentés ci-dessous du moins

précis au plus précis :

– Matrice R spécifique à la géométrie de la caméra TEP : contient uniquement les informations liées à

la géométrie de détection, sans aucune considération des phénomènes physiques dégradant l’image (cf

FIGURE 2.8-1) ;

– Matrice R spécifique à la PSF de camera TEP : contient les informations liées à la géométrie de

détection ainsi qu’aux différents phénomènes physiques ayant lieu au sein des éléments de détection

(diffusion inter-cristaux, pénétration, ...) (cf FIGURE 2.8-2) ;

– Matrice R spécifique à la PSF et au radioisotope en milieu homogène : contient toutes les informations

associées à la géométrie et à la PSF de la caméra, mais aussi les informations liées à l’émetteur de

positons (parcours du positon, atténuation, diffusion, photons γsimple ) dans un milieu objet moyen

uniforme (cylindre ou parallélépipède d’eau ou d’équivalent tissu mou) (cf FIGURE 2.8-3) ;

– Matrice R spécifique à la PSF et au radioisotope en milieu réel hétérogène : contient l’ensemble des

informations liées à la caméra (géométrie et PSF), à l’émetteur de positons ainsi qu’à l’objet exact

associé aux projections (parcours du positon, atténuation, diffusion, photons γsimple dans le milieu

objet hétérogène) (cf FIGURE 2.8-3).

Notons que chacun de ces degrés de sophistication peut être calculé pour différents niveaux de précision,

c’est-à-dire avec plus ou moins d’élaboration dans le choix des modèles physiques et/ou géométriques. La

catégorie de matrice la moins sophistiquée correspond au type de modèle de R généralement exploité au

sein des algorithmes de reconstruction itératifs détaillés dans la section précédente de ce chapitre (cf section

2.5). En pratique, ce type de matrice est calculé directement en ligne, pendant la reconstruction, et il n’y a

pas de problématique de stockage dans ce cas. Aujourd’hui, les matrices spécifiques à la PSF de la caméra

TEP sont également de plus en plus utilisées en routine clinique. Les matrices les plus sophistiquées, et en

particulier celles spécifiques au milieu réel hétérogène, sont quant à elles étudiées exclusivement en recherche

clinique et pré-clinique. Elles sont néanmoins les plus précises car elles peuvent en théorie inclure la totalité

des phénomènes physiques dégradant l’image, que ce soit au niveau des éléments de détection ou au niveau

de l’objet considéré.
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Probabilité 

Min 

Max 

Modèle complet incluant 
la PSF et le milieu objet 

Modèle de 
 longueur de raies 

Modèle incluant  
la PSF 

(1)                                                     (2)                                                     (3) 

Figure 2.8: Schémas en coupes transverses d’un système TEP et du champ de vue voxélisé considéré. Les voxels
objets bleus correspondent aux voxels pris en compte pour la modélisation de la LOR (segment rouge). La probabilité
associée à la prise en compte de chaque voxel est proportionnelle à l’intensité de la couleur. On remarque que plus le
modèle est sophistiqué, plus le nombre de voxels à considérer est important, et donc plus la matrice système associée
contiendra d’informations. Le problème inverse mal posé devient alors de plus en plus complexe à résoudre.

2.7.2 Approches analytiques

2.7.2.1 Calcul géométrique de la matrice système

La matrice R spécifique à la géométrie de la camera donne le lien direct entre une LOR i et un voxel j,

sans aucune considération physique : seules les dimensions des voxels et des cristaux de détection ainsi que

leurs distances relatives sont considérées. Ainsi en théorie, la probabilité Rij associée est proportionnelle

au volume d’intersection entre les deux cristaux définissant la LOR i et le voxel j (cf FIGURE 2.9-1). Le

calcul en ligne de ce volume pour l’ensemble des couples LOR/voxel est extrêmement long, et un stockage

de l’ensemble de la matrice n’est pas envisageable. Ainsi, plusieurs approximations ont été développées afin

d’estimer ces probabilités.

(1)                                         (2)                                           (3)                                            (4) 

Figure 2.9: Schémas représentant différentes méthodes de calcul des probabilités Rij de la matrice système
géométrique : (1) théorie, (2) modèle linéique de Siddon, (3) modèle de sur-échantillonnage des LOR et (4) modèle
de calcul d’angles solides . Les voxels objets (carrés bleus) et les cristaux de détection (parallélépipèdes violets) ne
sont pas à l’échelle.

La méthode la plus ancienne consiste à considérer un modèle linéique, c’est-à-dire que chaque LOR est

associée à une ligne joignant le centre des deux cristaux mis en jeu (dans le cas d’une représentation mode-

liste ou histogramme complet). La probabilité Rij associée est alors proportionnelle à la portion de ligne de
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la LOR i qui traverse le voxel j (cf FIGURE 2.9-2). Siddon [Siddon 1985] a ainsi développé un algorithme

efficace prenant en compte les propriétés spécifiques de la géométrique d’un tomographe et du volume objet

afin d’optimiser le calcul de toutes ces probabilités. Par la suite, certains groupes ont proposé des variantes

de ce code, soit dans un objectif d’accélération [Jacobs et al. 1998], soit en modifiant l’approche de calcul

[De Man et Basu 2004].

D’autres approches ont été développées par différents groupes afin d’améliorer la précision de l’estimation

du volume d’interaction. Le modèle de sur-échantillonnage des LOR a été le premier proposé [Johnson et

al. 1995]. Ce modèle consiste à modéliser plusieurs lignes d’interaction au sein du volume polyédrique défini

par deux cristaux de détection. Ainsi, le volume n’est plus échantillonné par une seule ligne (LOR) comme

dans le modèle linéique, mais par autant de lignes souhaitées (cf FIGURE 2.9-3). On se rapproche ainsi

davantage du calcul direct du volume théorique. Cependant, plus l’échantillonnage est fin, plus le temps de

calcul est important. Un échantillonnage infini reviendrait notamment à calculer le volume exact.

L’équipe de Qi [Qi et al. 1998] a ensuite développé un modèle de calcul d’angle solide, dans lequel chaque

probabilité Rij est déterminée à partir des deux angles solides 2D (dans le plan transverse et dans le plan

axial) définis par le centre du voxel j et la surface des deux cristaux de détection associés à la LOR j (cf

FIGURE 2.9-4). Il n’y a pas de notion de longueur de raie ici : la probabilité est déterminée par le rapport

de l’angle solide calculé sur l’angle solide total 4π. Pour plus de précision, les voxels objets peuvent être

ré-échantillonnés en sous-volumes afin d’obtenir une probabilité Rij plus précise. Ici encore, augmenter la

précision en réduisant l’échantillonnage entraîne des temps de calculs beaucoup plus longs, et revient in fine

à calculer la probabilité exacte associée au voxel.

2.7.2.2 Ajout d’un modèle analytique de la fonction de réponse du système

Pour améliorer les performances des matrices systèmes purement géométriques, il est possible de les

coupler à des matrices modélisant certains phénomènes physiques. Généralement, la fonction de réponse du

système ne prend en compte que les phénomènes physiques ayant lieu au sein des éléments de détection,

mais elle peut également s’adapter au milieu objet. Cette fonction de réponse peut être estimée dans l’espace

objet, ou dans l’espace des projections.

Il est possible de modéliser la PSF complète du système dans l’espace image, en incluant les effets ayant

lieu au sein de l’objet (comme le parcours du positon) en plus des effets physiques du milieu de détection.

Dans le cas classique d’une modélisation de la caméra uniquement, une simple estimation de la PSF par

une fonction gaussienne de FWHM constante adaptée au tomographe et déterminée empiriquement [Reader

et al. 2002, Stute et Comtat 2013] peut alors être employée afin d’améliorer significativement la qualité

des images. On parle alors de PSF stationnaire, puisque identique en tout point du FOV. Dans l’étude de

Reader et al., les auteurs déterminent la PSF en faisant varier la FWHM de la fonction gaussienne associée

jusqu’à obtenir les images reconstruites les mieux résolues. Une application de leur modèle en pré-clinique

sur des fantômes et des rats injectés au 18F (18F-FDG et 18F-NaF) montre de meilleurs résultats en terme

de résolution spatiale, comparés à un modèle linéique simple à niveau de bruit équivalent.
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Des solutions moins approximatives, mais toujours basées sur des PSF stationnaires et isotropes, ex-

ploitent des modèles exponentiels décalés ou un modèle bi-exponentiel [Sureau et al. 2008], ou encore la

somme de fonctions gaussiennes et non-gaussiennes [Antich et al. 2005] pour modéliser la PSF à partir de

la mesure d’un point source.

Bien que la modélisation dans l’espace image des effets physiques de détection soit plus simple et plus

rapide à implémenter, elle ne peut être qu’une approximation comparée à la modélisation robuste dans

l’espace des projections dans lequel ces effets ont lieu [Reader et al. 2002, Stute et Comtat 2013]. Dans

cet espace, seuls les effets de détection et de non-colinéarité sont généralement pris en compte. On parle

alors de DRF ("detector response function") et non de PSF. La DRF peut elle aussi être estimée par une

simple fonction gaussienne de FWHM constante (DRF stationnaire) sur tout le champ de vue, déterminée

empiriquement [Johnson et al. 1995]. La diffusion et la pénétration dans les cristaux ne sont donc pas

modélisées explicitement, mais caractérisées de façon moyenne et constante par un "flou" dans la détection.

Des modèles plus évolués [Selivanov et al. 2000, Yamaha et al. 2005] utilisent des DRF dérivées d’équa-

tions analytiques modélisant la pénétration dans les cristaux ainsi que les angles d’inclinaison des LOR par

rapport à ces cristaux. Les DRF sont dans ce cas non-stationnaires, car prennent en compte les variations

de réponse en fonction de la localisation au sein du FOV. Des comparaisons par rapport à l’attribution d’un

noyau gaussien invariant (stationnaire) comme évoqué précédemment montrent de meilleures performances

pour ce type de modèle (la matrice géométrique exploitée dans ces cas est basée sur un sur-échantillonnage

des LOR).

La différence en PSF et DRF est subtile, puisque chacune de ces fonctions peut en pratique prendre en

compte l’ensemble des phénomènes dégradant l’image (dans l’objet et dans la caméra), en admettant des

approximations de modélisation. Seul le domaine dans lequel elles sont appliquées diffère. C’est pourquoi

en pratique, on parle le plus souvent de PSF pour désigner l’une ou l’autre de ces fonctions, dès lors qu’une

modélisation de la réponse du détecteur est effectuée en reconstruction tomographique.

2.7.2.3 Ajout d’un modèle analytique de la fonction de réponse du système par

mesures expérimentales

Pour palier à l’imprécision des méthodes analytiques, et se rapprocher davantage de la définition théo-

rique de la matrice système, il est possible de construire R à l’aide d’acquisitions réalisées directement sur

la caméra. Il s’agit d’effectuer l’acquisition de sources ponctuelles ou linéaires dans le champ de vue du to-

mographe et d’enregistrer la proportion d’événements détectés dans chaque LOR pour différentes positions

connues [Panin et al. 2006, Tohme et Qi 2009]. En théorie, cette méthode est la seule à pouvoir prendre en

compte exactement tous les phénomènes ayant lieu dans les éléments de détection, ainsi que tous les défauts

propres à la machine utilisée.

Par exemple, l’équipe de Panin a effectué des acquisitions d’une source ponctuelle de 0,5 mm de diamètre

déplacée dans le champ de vue à l’aide d’un robot précis au centième de millimètre. Afin de limiter le temps
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des mesures, les symétries du tomographe ont été exploitées. En effet, un système TEP classique possède

généralement une symétrie de révolution autour du centre du champ de vue, avec pour pas d’échantillonnage

le triangle reliant l’axe de la caméra et les extrémités latérales d’un bloc de détection. En effectuant les

mesures sur cette unique portion du champ de vue transverse, et sur la moitié du champ de vue axial,

le travail a été limité à 1599 mesures de 5 minutes chacune, soit environ une semaine d’acquisition au

total. Même si ce temps est conséquent, les auteurs soulignent qu’il serait possible d’effectuer ces mesures

directement lors de l’assemblage de la machine. Il est également important de noter ici que l’ensemble de

ces mesures a servi à paramétrer un modèle analytique non-stationnaire afin d’interpoler les informations

acquises entre deux points sources.

Ainsi, cette matrice système est totalement adaptée à la caméra utilisée, incluant les différents défauts

et biais de fabrication propres à la machine dont on dispose. Cependant, il n’est pas possible d’utiliser cette

approche si l’on souhaite calculer une matrice système spécifique d’un objet ou d’un patient donné. De plus,

le parcours du positon est totalement négligé car l’annihilation a lieu dans la capsule enfermant la source.

2.7.3 Calcul de la matrice système par une approche Monte Carlo

La seule solution théoriquement applicable permettant une modélisation précise complète (i.e. caméra +

objet) de la matrice système R consiste à calculer chaque élément Rij par simulations numériques de type

Monte Carlo, comme le propose Floyd dès 1986 [Floyd et al. 1986]. Ces méthodes permettent de décrire

l’ensemble des processus physiques ayant lieu dans la matière (ici, les éléments de détection ainsi que l’objet)

par une approche statistique, et non analytique. Elles seront décrites plus en détails dans le Chapitre 3 de

ce manuscrit.

Il est également possible de ne simuler que la fonction de réponse (PSF) de la caméra par ce type d’ap-

proche, et ainsi négliger les phénomènes physiques au sein de l’objet. Dans ce cas, la matrice système ainsi

calculée ne traduit plus une modélisation complète du couple caméra - objet. Les interactions au sein de

l’objet peuvent alors être prises en compte par d’autres approches.

Les méthodes Monte Carlo nécessitent au préalable une modélisation numérique aussi précise que possible

du système de détection TEP ainsi que de l’objet lorsque celui-ci est pris en compte. La géométrie et les

matériaux de la chaîne de détection ainsi qu’une carte d’atténuation de l’objet doivent être connus pour une

modélisation complète de R. L’objet peut également être assimilé à un volume homogène, vide ou composé

d’un matériau de densité équivalente aux tissux mous, comme alternative à un milieu réel complexe. Ainsi, la

matrice système n’est plus dédiée à l’examen et au patient, mais peut être réutilisée sous certaines conditions

(cf section 2.7.1).

Tout ou partie du champ de vue associé à la caméra TEP est ensuite discrétisé (généralement en voxels)

et rempli d’une activité homogène. Aucun a priori sur l’objet n’est nécessaire en ce qui concerne l’activité

à injecter pour le calcul de la matrice système. Néanmoins, celle-ci doit être comprise dans le domaine de

linéarité du système, afin de s’affranchir des effets de saturation. Il est également préférable de choisir une

activité totale du même ordre de grandeur que celles qui seront utilisées pour l’acquisition des projections,

afin de solliciter de façon équivalente la chaîne de réponse.
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Les caractéristiques physiques de la source peuvent être modélisées précisément afin de décrire au mieux

le radioélément utilisé, mais des approximations sont également possibles afin de simplifier le problème et

ainsi augmenter les performances des simulations.

Le modèle ainsi constitué, avec plus ou moins d’approximations au niveau des détecteurs, de l’objet et/ou

de la source, est intégré à un code de calcul Monte Carlo. Celui-ci va générer la quantité de désintégrations

radioactives souhaitée et suivre chacune des particules de leur création jusqu’à leur détection, en enregistrant

toutes les informations utiles concernant leur parcours. Ainsi, chaque coïncidence non-fortuite détectée peut

être associée à une LOR i et à un voxel d’émission j. Lorsque la simulation est terminée, l’ensemble des

coefficients Rij peut ainsi être calculé.

Comme évoqué dans le paragraphe précédent, les coïncidences fortuites ne peuvent pas être prises en

compte dans la génération de la matrice système. En effet, les éléments Rij sont déterminés pour une acti-

vité donnée, bien que la matrice système R associée puisse être utilisée pour des activités réelles différentes.

La matrice système R ne peut donc décrire que les coïncidences dont la proportion détectée évolue linéai-

rement avec l’activité injectée. Les coïncidences fortuites sont ainsi éliminées de la modélisation. De plus,

les coïncidences fortuites sont assimilées à deux annihilations différentes, et donc à deux lieux d’émissions

différents.

Une matrice système simulée par méthode Monte Carlo peut par conséquent modéliser l’ensemble des

coïncidences vraies, diffusées, atténuées et γsimple. Le parcours des positons est pris en compte nativement

si la source modélisée est appropriée. Les phénomènes de diffusion et de pénétration inter-cristaux, ainsi que

la profondeur d’interaction dans chaque cristal sont également pris en compte via une modélisation précise

de la caméra.

Au-delà du choix des phénomènes physiques intégrés dans la modélisation de la caméra et de l’objet, la

qualité de la matrice système dépend de la variance associée à chaque LOR, c’est-à-dire de la quantité de

coïncidences détectées par chaque LOR, et donc de la quantité d’évènements simulés. En théorie, un nombre

infini de détections est nécessaire à une modélisation parfaite de R. En pratique, ceci est bien sûr impossible,

et on cherchera seulement à simuler le plus d’évènements possible. Il est difficile cependant de connaître

a priori le nombre d’événements suffisant à une description correcte du système, qu’il soit constitué de

l’ensemble caméra-objet ou de la caméra uniquement.

Dans le cas d’une modélisation complète de R par simulations Monte Carlo, et notamment lorsqu’un

milieu objet est introduit, la proportion d’éléments non-nuls au sein de la matrice est théoriquement très

faible. Les phénomènes de diffusion au sein de l’objet permettent en effet à un événement émis en j d’être

vu par n’importe quelle LOR (seules les discriminations énergétiques et les limites géométriques du champ

de vue vont limiter les LOR permises). Ainsi, la matrice système associée à une telle modélisation n’est plus

creuse, et son stockage ainsi que son utilisation deviennent critiques. Comme il est impossible en pratique

de peupler R parfaitement, une matrice système obtenue par une modélisation Monte Carlo complète est

toujours une approximation, constituée de nombreux éléments nuls.

En pratique, on peut réduire les temps de simulation et l’espace de stockage nécessaires en exploitant

les propriétés de symétries que l’on retrouve à l’échelle d’un tomographe [Johnson et al. 1995]. Lorsque cela
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est possible, l’exploitation des symétries de la caméra, associées aux symétries de l’échantillonnage spatial

de l’objet, permet de ne simuler qu’une partie de la matrice système et d’en déduire les autres éléments par

application des opérations de symétries prédéfinies. Il est aussi courant d’utiliser des algorithmes de stockage

des éléments de matrice qui exploitent le caractère creux de R [Lazaro et al. 2005] afin de ne stocker que

les éléments non-nuls ainsi que les informations associées au voxel et à la LOR mis en jeu.

Finalement, on peut définir la qualité d’une matrice système calculée par simulation Monte Carlo selon

deux paramètres :

– la sophistication de R, qui traduit la quantité de phénomènes physiques inclus dans R, au niveau

des éléments de détection et au niveau de l’objet ;

– la robustesse de R, qui traduit la variance de chaque élément de R, directement reliée au nombre de

coïncidences détectées.

Ainsi, la qualité d’une image reconstruite à l’aide de ce type de matrices systèmes dépend en partie de

ces deux paramètres. Il est difficile, voire impossible, d’estimer a priori la sophistication et la robustesse

nécessaires et suffisantes à l’élaboration d’une matrice système de qualité.

Le travail le plus ancien exploitant en partie cette approche en TEP [Veklerov et al. 1988] s’est basé sur

une modélisation de la caméra uniquement, avec une machine 2D à un seul anneau adaptée à l’imagerie

cérébrale humaine. Les résultats obtenus avec cette matrice ont montré une amélioration par rapport à

l’emploi d’une matrice géométrique via l’approche de Siddon (type linéique). Cependant, des effets au sein

de l’objet (parcours du positon et non-colinéarité) ont été ajoutés et modélisés de façon analytique. Seul le

système de détection a donc été modélisé par simulations Monte Carlo.

Dans cette lignée, l’équipe de Rafecas [Rafecas et al. 2004] a également calculé une matrice système

modélisant un tomographe, mais cette fois-ci avec une machine 3D dédiée à l’imagerie du petit animal. Les

différents effets au sein de l’objet (atténuation, diffusion, parcours du positon et non-colinéarité) ont par

ailleurs été négligés. L’étude porte sur une comparaison des résultats entre deux types de matrices systèmes

calculées par simulations Monte Carlo, l’une exploitant les symétries de la machine, et l’autre non. Aucune

comparaison n’est faite avec une méthode de reconstruction standard.

L’équipe d’Ortuño [Ortuño et al. 2010] a également calculé R via l’approche Monte Carlo pour un

tomographe dédié au petit animal, en ajoutant une modélisation du parcours du positon et de la non-

colinéarité de façon analytique, comme Veklerov et al. en 1988. L’étude porte sur un tomographe dédié au

petit animal constitué de détecteurs plans en rotation. Les symétries du système ainsi que la redondance

des informations d’une coupe à une autre ont été exploitées afin de réduire les temps de simulations, en

plus d’un stockage adapté au caractère creux de la matrice système. Bien que l’essentiel de l’étude porte

sur une comparaison entre une reconstruction complète OSEM-3D et une reconstruction OSEM-2D (après

un ré-échantillonnage de type FORE), pour différentes tailles de voxels, les auteurs mettent en évidence

l’intérêt d’une modélisation Monte Carlo de la matrice système, sur différents fantômes simulés.

Dernièrement, Cabello et Rafecas [Cabello et Rafecas 2012] ont calculé une matrice système entièrement

par simulations Monte Carlo, en considérant ici encore un tomographe dédié au petit animal. L’activité a
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été repartie uniformément dans un volume objet constitué d’air, aucun effet physique au sein de l’objet n’a

donc été considéré. Cette étude porte sur la comparaison de différents modèles de paramétrisation du milieu

objet (notamment pour des voxels et des "blobs"). Ici encore, aucune comparaison avec des méthodes de

reconstructions standards n’a été effectuée.

Enfin, l’équipe de Yao [Yao et al. 2012] a calculé des matrices systèmes incluant une modélisation de

la caméra et trois niveaux de sophistication pour modéliser la source : modèle simplifié de la source dans

le vide, source équivalente au fluor-18 ou à l’oxygène-15 dans l’eau. Les simulations Monte Carlo associées

servent à paramétrer les éléments de la matrice système en regroupant certaines LOR afin de réduire la

taille de la matrice. Des reconstructions sont effectuées sur fantômes et sur mesures, selon trois protocoles :

une reconstruction OSEM-2D (après un ré-échantillonnage de type FORE) utilisant une matrice système

géométrique uniquement, une reconstruction itérative exploitant leur méthode mais avec une modélisation

stationnaire de la PSF (en prenant en compte la source dans l’eau, 18F ou 15O), et enfin une reconstruction

itérative avec PSF non-stationnaire, toujours selon leur méthode (en prenant également en compte la source

dans l’eau, 18F ou 15O). L’étude montre que leur approche est efficace comparée à une reconstruction OSEM-

2D basique, dans tous les cas. Cependant, l’impact de la modélisation non-stationnaire de la PSF dépend de

l’effet du parcours du positon dans l’image à reconstruire. Par exemple, lorsque ce parcours n’est pas pris en

compte dans les simulations des fantômes, l’utilisation de la PSF non-stationnaire permet des recouvrements

de contraste nettement supérieurs à ceux obtenus avec l’approche stationnaire. À l’inverse, lorsque les fan-

tômes simulés (ou mesurés) tiennent compte du radioélément (18F ou 15O), l’approche stationnaire conduit

à des résultats similaires voire meilleurs que l’approche non-stationnaire. Comme explication, les auteurs

mettent en avant la difficulté d’obtenir une statistique suffisante dans la modélisation des PSF plus réalistes.

Dans tous ces travaux, les matrices systèmes ne tiennent pas compte de l’objet exact à reconstruire.

Elles sont donc pré-calculées une seule fois, et stockées en vue de leur utilisation.

2.7.4 Modèles factorisés

Afin de pallier au problème de dimensionnement des matrices systèmes simulées complètement par

méthodes Monte Carlo, des modèles hybrides, essentiellement basés sur une factorisation des équations

matricielles, ont été développés.

L’idée est de décomposer le problème en sous-matrices, chacune pouvant ainsi être calculée individuelle-

ment par une des méthodes précédemment évoquées. La factorisation la plus intuitive consiste à découpler

les effets physiques, d’une part dans l’espace des projections, et d’autre part dans l’espace image. On obtient

l’expression (2.45) :

R = RProj. ×RGéom. ×RIm. (2.45)

avec RProj. la matrice modélisant tous les effets liés aux détecteurs (dans l’espace des projections) et

RIm. la matrice modélisant les phénomènes ayant lieu dans le milieu objet. La matrice RGéom. est la matrice

système géométrique, qui lie les deux espaces de modélisation.
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Le principal avantage ici est de pouvoir pré-calculer RProj. pour la caméra utilisée, et d’adapter unique-

mentRIm. au milieu objet considéré. Le milieu objet restant rarement modélisé en pratique, une factorisation

plus poussée, dans l’espace des projections uniquement, a été introduite par l’équipe de Qi [Qi et al. 1998] :

R = [RNorm. ×RDRF ×RAtt.]Proj. ×RGéom. × [RPositon]Im. (2.46)

où RNorm.(∈ RI×I) est la matrice diagonale de normalisation, RDRF (∈ RI×I) représente la modélisation

des effets physiques au sein des éléments de détection, RAtt.(∈ RI×I) contient les facteurs d’atténuation

associés à chaque LOR i et RPositon(∈ RJ×J) contient la modélisation du parcours du positon dans l’espace

image. Enfin, la matrice RGéom.(∈ RI×J) relie les deux espaces en représentant la géométrie de détection.

Dans ce modèle, l’espace image n’est caractérisé que par l’impact du parcours du positon. La diffusion

dans l’objet n’est donc pas modélisée dans ce type d’approche, car trop complexe. En effet, une matrice

de diffusion aurait les mêmes dimensions que la matrice géométrique (∈ RI×J), mais sans être creuse. Le

problème deviendrait alors encore plus complexe qu’une modélisation Monte Carlo complète unifiée.

L’effet de non-colinéarité devrait être considéré en toute rigueur dans RGéom. [Rahmim et al. 2008],

puisqu’il dépend à la fois de la LOR i et du voxel j considérés, mais face à la complexité d’implémentation,

il est plus généralement inclus dans RDRF comme un "flou" supplémentaire, considéré comme indépendant

du lieu d’annihilation sur la LOR. Il est également possible d’inclure une estimation de l’impact de cet effet

dans l’espace image [Reader et al. 2002]. Cependant, ces deux alternatives conduisent à des approximations

au sein de la modélisation.

Plusieurs groupes ont ainsi exploité en partie la factorisation de la matrice système afin de modéliser

différents phénomènes physiques selon plusieurs approches, et ainsi proposer des modèles hybrides. Il est

par exemple possible d’effectuer des mesures de points sources non pas pour créer entièrement la matrice

système, mais pour en déduire des noyaux de convolution modélisés dans RDRF [Rahmim et al. 2003,

Rapisarda et al. 2010, Cloquet et al. 2010]. Les simulations Monte Carlo peuvent également être exploitées

afin de déduire ces mêmes noyaux de convolution au sein de RDRF [Qi et al. 1998, Alessio et al. 2006].

Enfin, chaque sous-matrice peut également être décomposée : l’équipe de Moehrs [Moehrs et al. 2008]

a notamment combiné les simulations Monte Carlo, pour la modélisation des effets inter-cristaux, et une

description analytique, pour les interactions ayant lieu au sein de chaque cristal, au sein de RDRF . Stute et

al. ont également décomposé de façon efficace les effets inter et intra-cristaux, en exploitant dans les deux

cas des méthodes de simulations Monte Carlo [Stute et al. 2011].

Très peu de groupes ont utilisé le modèle factorisé complet décrit par Qi et al.. Seule l’équipe de Rahmim

et plus récemment celle de Cecchetti [Rahmim et al. 2008, Cecchetti et al. 2013] ont modélisé explicitement

ou implicitement toutes les sous-matrices décrites par Qi. Ces deux groupes montrent l’efficacité de ce type

d’approche, comparé à des modèles moins sophistiqués. On peut noter cependant que l’équipe de Cecchetti

considère une matrice identité pour RPositon, soit un parcours du positon contenu dans le voxel d’émission.

Finalement, seule l’équipe de Rahmim propose un modèle explicite de RPositon, par méthode analytique.
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Au-delà de la diffusion au sein de l’objet, qui n’est pas prise en compte dans le modèle factorisé, le

parcours du positon ainsi que la non-colinéarité des photons d’annihilation posent des problèmes d’im-

plémentation si l’on souhaite obtenir une décomposition efficace. De plus, bien que cette approche puisse

réduire drastiquement la taille des sous-matrices à stocker, elle introduit des simplifications conséquentes

afin d’obtenir des sous-matrices de dimensions compatibles avec les opérations matricielles [Ortuño et al.

2010].

2.7.5 Conclusion

Nous avons exposé dans cette section les différentes approches de calcul d’une matrice système, selon

différents niveaux de précision. Ainsi, la fonction de réponse de la caméra peut être estimée par mesures,

par calculs analytiques, par simulations Monte Carlo ou encore une combinaison de ces méthodes. Celle-

ci est ensuite couplée à la matrice géométrique, qui est déterminée directement pendant le processus de

reconstruction itérative. La modélisation du milieu objet est le plus souvent ignorée car elle complique

la modélisation de R en réduisant fortement son caractère creux. Ainsi, les modèles factorisés de R se

contentent généralement de modéliser la caméra et le parcours du positon dans l’objet, afin de conserver

l’efficacité de la décomposition.

Le calcul de R exclusivement par méthode Monte Carlo est ainsi la seule approche permettant d’ap-

préhender simultanément tous les effets physiques dégradant l’image reconstruite. Cependant, les temps

de simulation, les problèmes de stockage ainsi que les temps de reconstruction associés représentent les

principaux défis d’une telle modélisation. Il est également difficile d’estimer a priori la sophistication et la

robustesse nécessaires et suffisantes à la construction d’une matrice système suffisamment précise.

2.8 Propriétés des images TEP reconstruites

Nous définissons dans cette section quelques figures de mérite (FOM, pour "Figures Of Merit") parmi

les plus courantes, qui permettent d’évaluer la précision des images reconstruites selon différents critères.

2.8.1 Bruit

Les données mesurées étant entachées de bruit, les images reconstruites représentent une estimation

également bruitée de la distribution d’activité. Cependant, il est important de noter que si le bruit dans les

projections est de nature poissonienne, celui présent dans les images reconstruites est d’une autre nature,

plus complexe à modéliser [Barrett et al. 1994, Wilson et al. 1994]. Ce bruit est directement visible sur

les images (cf FIGURE 2.10), et est fonction de plusieurs paramètres, comme la statistique des mesures,

l’algorithme de reconstruction et le nombre d’itérations notamment.

On estime généralement ce bruit en effectuant une mesure de la déviation standard des valeurs des

voxels dans une région connue ou supposée uniforme. Ainsi, on obtient le coefficient de variation (2.47) (CV

pour "Coefficient of Variation" en anglais), également appelé "Image Roughness" (IR) car caractéristique

de l’homogénéité de la région considérée.
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10 itérations                20 itérations                30 itérations 

Figure 2.10: Exemple d’images reconstruites d’un cylindre uniforme à différents niveaux de bruit, avec un algo-
rithme type MLEM. On remarque que le bruit augmente avec le nombre d’itérations. Les trois images sont affichées
avec la même échelle de gris, les régions les plus sombres correspondant aux zones les plus radioactives.

CV (%) = IR(%) =
σROI

ÃROI
(2.47)

avec ÃROI l’activité moyenne présente dans les voxels de la région d’intérêt (ou ROI, pour "Region Of

Interest" en anglais), et σROI la déviation standard de ces valeurs. Il s’agit cependant d’une estimation

biaisée de la véritable mesure du bruit, car on considère dans ce cas que les valeurs de voxels voisins ne sont

pas corrélées entre elles, et ne diffèrent que par le bruit statistique. En pratique cependant, ces valeurs sont

corrélées puisque la plupart des LOR qui portent les informations d’un voxel sont communes aux voxels

alentour.

Une estimation non biaisée du bruit peut être obtenue en effectuant plusieurs réalisations (souvent

plusieurs dizaines) d’une même acquisition. Le CV est alors calculé individuellement pour chaque voxel de

la ROI considérée selon toutes les réalisations. Ainsi, comme chaque réalisation ne diffère des autres que par

le bruit statistique associé, la mesure du CV est représentative du bruit statistique. Il est bien sûr impossible

d’appliquer directement cette technique en clinique sur des patients. Elle est également fastidieuse à mettre

en place systématiquement sur fantôme.

C’est pourquoi les méthodes de bootstrap [Efron et Tibshrirani 1993] sont quelquefois exploitées. Celles-ci

consistent à générer plusieurs jeux de projections à partir d’une seule acquisition, soit à partir du mode-liste

[Dahlbom 2002], soit à partir du sinogramme [Buvat 2002]. L’idée est de sélectionner aléatoirement des

événements parmi ceux présents dans le jeu de données initial afin de constituer autant de nouveaux jeux

de données que l’on souhaite. Les échantillons bootstrap sont de la même taille que le jeu de données initial.

Le bruit peut alors être estimé en calculant le CV sur les différentes réalisations d’images reconstruites à

partir des échantillons bootstrap. Ces études montrent que l’approche bootstrap peut permettre l’évaluation

du bruit dans les images de façon efficace [Lartizien et al. 2010, Ibakari et al. 2014].

L”équipe de Lodge et al. [Lodge et al. 2010] propose une solution intermédiaire validée sur un tomographe

clinique, qui nécessite seulement deux réalisations d’une acquisition d’un cylindre uniforme, reconstruites à

partir d’un algorithme itératif (OSEM dans ce cas). Pour les N pixels j dans les ROI définies sur chaque

coupe, la différence dj ainsi que la moyenne mj entre les deux réalisations sont calculées, et la relation entre
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ces deux paramètres est tracée. La déviation standard dsdi de la valeur de dj sur tous les voxels de la ROI

de la coupe i est ainsi donnée par la relation :

dsdi =

√√√√N
∑
j

dj
2 − (

∑
j

dj)2

N(N − 1)
(2.48)

Le bruit dans l’image est alors exprimé par le coefficient de variation, appelé dans ce cas CVL (pour CV

selon Lodge et al.), calculé pour chaque coupe et moyenné sur toutes les coupes par l’expression :

CVL(%) =
1

S
√

2

S∑

i

dsdi
ai

(2.49)

avec S le nombre de coupes et ai la moyenne des mj sur tous les voxels de la coupe i. Enfin, le rapport

signal sur bruit (SNR, pour "Signal Noise Ratio" en anglais) est directement déduit par la relation :

SNR =

√
2

S

S∑

i

ai
dsdi

(2.50)

2.8.2 Résolution spatiale

Nous rappelons que la résolution spatiale d’un système TEP correspond à la plus petite distance pour

laquelle il est possible de distinguer deux sources ponctuelles sur une image reconstruite. Nous avons vu

dans le Chapitre 1 que le protocole NEMA-NU 2008 préconise des mesures de points sources de 22Na en

différentes positions dans le FOV de la caméra. Des mesures de lignes sources remplies avec différents radio-

isotopes sont également effectuées en pratique. Cependant, ces mesures ne sont pas représentatives d’une

acquisition standard, puisque effectuées dans la plupart des cas dans l’air, et ne permettent pas d’estimer

la capacité de discerner deux sources proches. Elles permettent simplement de comparer différents types

d’algorithmes et différentes machines, dans des conditions idéales fixées.

Un fantôme a donc été créé pour ce type de mesure. Il s’agit du fantôme cylindrique de type Derenzo

(cf FIGURE 2.11), divisé en plusieurs régions, chacune constituée d’inserts cylindriques. Chaque région

contient des inserts de diamètre fixe séparés d’une distance égale à ce diamètre. Ce fantôme est composé de

plexiglass, et les inserts sont remplis avec une concentration identique du radioisotope considéré.

L’estimation de la résolution spatiale est alors effectuée visuellement à partir des images reconstruites :

on définit un intervalle compris entre la valeur du diamètre des inserts les plus petits tels que l’on puisse

les discerner, et la valeur juste inférieure.

Il existe plusieurs tailles pour ce type de fantôme, adaptées aux systèmes cliniques et pré-cliniques. Lors

d’une simulation numérique, il est facile d’adapter les tailles des inserts pour étudier n’importe quel système

TEP, en optimisant le choix des diamètres des inserts autour de la résolution spatiale intrinsèque donnée

par le constructeur.

2.8.3 Évaluation des contrastes et quantification

Une des figures de mérite essentielle consiste à comparer les restitutions d’activité entre différentes

zones d’une image reconstruite. En pratique, on définit des ROI que l’on compare à l’activité dans un fond
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Figure 2.11: Exemple d’un fantôme de type Derenzo simulé avec GATE pour un système TEP dédié au petit
animal, avec (1) la géométrie simulée et la taille des inserts de chaque région (en millimètre) et des exemples d’images
reconstruites de résolutions spatiales différentes. Dans ce cas, l’image (3) est mieux résolue que l’image (2).

uniforme. Pour une ROI d’activité AROI et un fond d’activité AFond, on a alors le contraste relatif C :

CROI =
|AROI −AFond|

AFond
(2.51)

Ici, la ROI peut être associée à une zone plus ou moins active que le fond. Cette FOM permet de

caractériser l’aptitude de l’algorithme de reconstruction à recouvrer la concentration d’activité relative entre

deux régions (par rapport au fond dans ce cas). Dans le cas de reconstruction avec un algorithme itératif de

type MLEM par exemple, la restitution des zones froides (i.e. sans activité) est difficile, notamment lorsque

celles-ci sont entourées de zones chaudes (i.e. plus actives que le fond). La convergence se fait plus lentement

dans les régions froides, et il réside dans la plupart des cas un biais positif dans ces régions. Cette formule

est également applicable à une comparaison entre deux ROI n’appartenant pas au fond, notamment pour

comparer la fixation de deux tumeurs, ou encore comparer les biais positifs de deux zones froides.

Il est également possible de calculer un rapport d’activité absolue R entre deux régions. Si on reprend

l’exemple d’une ROI comparée au fond, on a :

RROI =
AROI
AFond

(2.52)

En pratique, on compare le plus souvent ces valeurs aux valeurs théoriques. On parle alors de recouvre-

ment RC ou RR, exprimé en pourcentage, et on a :

RCROI =
CMesurée
ROI

CThéoriqueROI

; RRROI =
RMesurée
ROI

RThéoriqueROI

(2.53)

Enfin, on définit le calcul de recouvrement d’activité absolue restaurée RA dans une ROI par la formule :

RAROI =
AMesurée
ROI

AThéoriqueROI

(2.54)
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2.9 Conclusion

Nous avons exposé dans ce chapitre la problématique de reconstruction d’image, étape indispensable au

calcul d’images médicales interprétables. Dans un premier temps, les questions liées à l’acquisition et au

traitement des données en mode 2D ou 3D ont été décrites. Ensuite, une description des principales méthodes

de reconstructions tomographiques, ainsi que les corrections standards associées, ont été effectuées. Ceci nous

a permis de mettre en avant les méthodes itératives prenant en compte les propriétés intrinsèques du signal

mesuré.

Les différentes approches de calcul de la matrice système R, outil mathématique liant l’espace des

projections (ou des mesures) à l’espace image (ou objet), ont également été décrites. Pour pallier à la

description trop simpliste des matrices systèmes couramment exploitées dans le cadre des reconstructions

itératives statistiques standards, qui nécessitent l’emploi de corrections supplémentaires souvent biaisées,

des méthodes de modélisations précises existent. Nous avons notamment exposé les méthodes basées sur

les simulations numériques de type Monte Carlo, capables de décrire exactement l’ensemble des processus

physiques existants dans le système de détection et dans l’objet à imager.

Enfin, la définition de certaines figures de mérite adaptées à l’étude de la qualité des images reconstruites

a été réalisée dans la dernière section de ce chapitre.

Le lecteur intéressé par les approches de reconstruction Monte Carlo est invité à lire l’intégralité de la

thèse dont est issu ce document [Moreau 2014], ainsi que les références bibliographiques citées associées.

En effet, afin de répondre à la problématique de l’imagerie à l’iode-124, radioisotope complexe présentant

de nombreux obstacles à sa quantification dans un contexte pré-clinique, ce travail de doctorat a consisté à

exploiter les méthodes de reconstructions itératives type MLEM en utilisant une matrice système R calculée

par simulations Monte Carlo. L’objectif étant de décrire et comprendre l’impact de l’utilisation de ce type

de matrices systèmes sur la qualité des images reconstruites, en regard de leur sophistication et de leur

robustesse.
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