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Introduction générale

Une des principales thématiques du Centre de Recherche en Cancérologie Nantes-Angers (CRCNA)

concerne la radioimmunothérapie (RIT). Cette technique de radiothérapie interne consiste à injecter au

patient un radioisotope couplé à un vecteur, souvent un anticorps monoclonal spécifique des antigènes tu-

moraux à cibler. Ce médicament est appelé radiopharmaceutique. L’irradiation liée à la décroissance du

radioisotope, probablement alliée à des mécanismes immunologiques, sont tous deux responsables de la

destruction locale des cellules tumorales ciblées. Le radioisotope choisi peut être un émetteur de particules

β- (RIT-β) ou α (RIT-α). La RIT-β exploitant l’yttrium-90, l’iode-131 ou le luttetium-177 comme radioi-

sotopes est déjà utilisée en clinique, notamment contre les lymphomes non-hodgkiniens [Roschewski et al.

2014]. La RIT-α, qui permet des irradiations de plus courtes portées que la RIT-β, est quant à elle au

stade de recherche, en particulier au sein de l’équipe 13 (UMR-892) du CRCNA qui travaille notamment

sur l’exploitation de l’astate-211 [Chatal et al. 2009] et du bismuth-213 [Chérel et al. 2013] comme radioi-

sotopes. En clinique, la détermination de la pharmacocinétique et le calcul de la dose absorbée nécessitent

la quantification in vivo du radiopharmaceutique. En pré-clinique, des techniques de comptage d’activité

sont également possibles à partir d’organes prélevés sur des souris. Dans les deux cas, il est alors nécessaire

d’obtenir une quantification aussi précise que possible de l’activité mesurée.

Les mesures de distribution de l’activité en pré-clinique se font généralement par des protocoles qui né-

cessitent le sacrifice des animaux. Une autre approche viserait à utiliser les techniques d’imagerie nucléaire,

notamment en Tomographie d’Émission Mono-Photonique (TEMP), qui consiste à comptabiliser les photons

γ émis par l’isotope, ou en Tomographie d’Émission de Positons (TEP) exploitant l’émission simultanée de

deux photons γ colinéaires et de même énergie, à partir de l’annihilation d’un positon. Lorsque le radioi-

sotope associé à l’anticorps en RIT n’émet pas de photons détectables, il est remplacé par un émetteur de

photons ou de positons pour l’examen d’imagerie. Ce nouveau couple radioisotope-anticorps est alors injecté

dans le patient (en clinique) ou la souris (en pré-clinique) pour évaluer la biodistribution de l’anticorps. On

parle alors d’examen immuno-TEP, lorsque l’anticorps est couplé à un émetteur de positons [Westera et al.

1991, Poli et al. 2013]. Dans le contexte de la RIT-β à l’iode-131, il est possible de substituer l’émetteur

de positons iode-124 à l’iode-131 [Kraeber-Bodéré et al. 2006] afin de pratiquer un examen immuno-TEP

puisque les deux isotopes possèdent nativement les mêmes propriétés chimiques. Pour la RIT-α à l’astate-

211, l’iode-124 peut également être employé. Ces deux radioéléments étant des halogènes, la stabilité du

marquage est équivalente pour l’anticorps monoclonal choisi [Walte et al. 2007]. De façon générale, l’iode-

124 est aujourd’hui considéré comme un bon candidat pour les examens immuno-TEP [Knowles et al. 2012,

Wright et Lapi 2013].

1



Introduction générale

L’iode-124 est donc l’isotope retenu pour determiner la biodistribution en TEP pré-clinique de l’anticorps,

et par conséquent pour évaluer la toxicité associée aux traitements de RIT-α à l’astate-211. Bien que ce

radioisotope ait l’avantage d’avoir une demi-vie longue (un peu plus de 4 jours) adaptée à la cinétique

de distribution de molécules lourdes, il présente néanmoins des propriétés physiques qui compliquent les

mesures et la quantification de l’activité distribuée. La grande proportion de rayonnements γ d’énergies

proches des γ d’annihilation émis en simultané avec ces derniers d’une part, ainsi qu’un parcours moyen des

positons avant annihilation élevé d’autre part, dégradent significativement la qualité des images reconstruites

en TEP [Pentlow et al. 1996, Jentzen et al. 2010, Taleb et al. 2012].

Notre groupe a montré dans de précédentes recherches [Anizan 2010] que l’optimisation de l’acquisi-

tion des données ainsi que les méthodes de corrections classiques d’imagerie TEP sont insuffisantes à une

bonne restitution de l’activité en TEP pré-clinique à l’iode-124. Parallèlement, une technique sophistiquée

de reconstruction tomographique, étape permettant de passer des mesures à l’image, a été mise en place

dans le cas d’un système TEMP clinique à l’iode-131 [Carlier 2009]. Cette approche, proposée initialement

par Floyd en 1986 [Floyd et al. 1986], consiste à modéliser numériquement par simulations Monte Carlo

l’ensemble des processus physiques ayant lieu au sein du système de détection et du milieu objet contenant

l’activité, en conservant la nature tridimensionnelle (3D) des phénomènes physiques. À partir de ces infor-

mations, l’opérateur mathématique permettant de passer de la mesure à l’image, appelé matrice système,

est calculé et stocké en vue de son utilisation lors du processus de reconstruction tomographique 3D. La

première application de ces méthodes pour un système TEP est rapportée en 1988 [Veklerov et al. 1988],

pour une TEP cérébrale clinique 2D à un seul anneau, et où seul le système de détection a été modélisé.

Avec l’avènement des puissances informatiques, quelques groupes ont alors exploité ces méthodes pour des

systèmes TEP 3D, souvent pré-clinique, et pour lesquels seule la fonction de réponse de la caméra TEP est

prise en compte [Rafecas et al. 2004, Ortuño et al. 2010, Cabello et Rafecas 2012]. Un travail récent a par

ailleurs démontré l’efficacité d’une telle approche en TEP pré-clinique pour des applications au fluor-18, en

tenant compte du parcours du positon dans le milieu objet en plus du système de détection [Merheb 2007]. À

notre connaissance cependant, jamais le milieu objet exact hétérogène n’a été inclus dans une modélisation

complète, ni pour des isotopes simples comme le fluor-18, ni pour des isotopes complexes.

L’objectif de ce travail de thèse a été de mettre en place ce type d’approche de reconstruction 3D par

modélisation Monte Carlo de la matrice système pour un système TEP pré-clinique pour des applications

à l’iode-124 (appelé ici S(MC)2PET pour "System Matrix Computation by Monte Carlo simulations in

PET"), afin d’évaluer l’efficacité, la faisabilité ainsi que la pertinence de ces méthodes sophistiquées dans

le cas d’un isotope d’intérêt complexe. L’ensemble des travaux a d’abord consisté à prendre en main le

cluster de calcul acquis par le CHU de Nantes en 2011, afin de déployer les simulations Monte Carlo sur

de nombreux processeurs travaillant en parallèle. Le calcul de différents types de matrices systèmes via

l’approche S(MC)2PET 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 reconstruction

tomographique itératif 3D adapté aux matrices systèmes créées. Enfin, des études fondamentales et pratiques
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ont permis d’évaluer la pertinence de ce type d’approche dans un contexte d’imagerie pré-clinique à l’iode-

124.

Le manuscrit s’articule autour de cinq 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 de l’iode-124 sont précisément décrites, et les principales figures de mérites associées à l’éva-

luation des performances intrinsèques d’un système TEP sont exposées. Pour clore ce premier chapitre, les

principales caractéristiques de la caméra TEP dédiée au petit animal Inveon de Siemens utilisée dans ce

travail sont présentées.

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 des principales figures de mérites associées à l’évaluation de la qualité et de la

quantification des images reconstruites.

L’ensemble des outils numériques développés et exploités pour la modélisation du système Inveon ainsi

que pour le lancement et le traitement des simulations Monte Carlo associées sont ensuite présentés dans le

Chapitre 3. Une introduction aux méthodes Monte Carlo ainsi qu’une description du logiciel de simulations

Monte Carlo GATE exploité dans ce travail sont d’abord proposées, puis ce troisième chapitre se termine

par une brève description des méthodes de calculs parallèles mis en place.

Nous expliquons ensuite dans le Chapitre 4 toutes les étapes de l’approche S(MC)2PET, des simulations

jusqu’à la reconstruction d’images, en passant par le calcul et le stockage des matrices systèmes. Les diffé-

rentes méthodes de création des projections associées aux objets à reconstruire sont également décrites, et

une validation cette approche est proposée en fin de chapitre.

Enfin, le Chapitre 5 présente l’ensemble des résultats associés aux trois types d’études menées dans ce

travail de thèse : une étude fondamentale sur des objets tests spécialement créés et dans des conditions

favorables à la création de matrices systèmes précises, une étude pratique sur des objets pré-cliniques

standards, simulés dans des conditions de mesures réalistes, et enfin une étude préliminaire sur des mesures

de souris.

Pour finir, l’ensemble des résultats et des conclusions rapportés dans ce travail de thèse est résumé

en dernière partie de ce manuscrit. Les perspectives liées aux approches du type S(MC)2PET sont alors

discutées.

3





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. Pour finir, l’évaluation des

performances des machines TEP pré-cliniques et les principales caractéristiques du système TEP dédié au

petit animal Inveon de Siemens exploité dans le cadre de cette thèse sont détaillées. Un tableau résumant

les principales caractéristiques des systèmes TEP dédiés au petit animal commercialisés depuis les années

2000 est également présenté.

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
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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

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.
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1.3. La Physique de l’imagerie TEP en détails

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

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
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

"purs" car ils n’émettent pas de simples photons en plus des β+.

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
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1.3. La Physique de l’imagerie TEP en détails

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

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 :

1. Dans de rares cas (< 0,003%), il peut y avoir plus de deux photons d’annihilation [Phelps 2006].
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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

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).
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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

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).

a) Noyau 

Photon incident 
Eγ = h.υ0 

> > 
> > > 

> 

> 
> 

> 

> 

Photon diffusé 
ER ≈ h.υ0 

Diffusion 
Rayleigh a)                                                                                                         b) 

Noyau 

Photon incident 
Eγ = h.υ0 

> > 
> > > 

Électron éjecté  
du cortège électronique 

> 

> 
> 

> 

> θ 
φ 

Photon diffusé 
EC = h.υ 

Diffusion 
 Compton 

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

de photon incident égale à 511 keV.

1
10 100

50°

100°

150°

200°

250°
300°

350°

pour une énergie 
     de 511 keV

Photon  
incident 

Photon  
diffusé 

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)
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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.

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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Figure 1.6: Schéma représentant une coupe transverse des principaux éléments constituant la chaîne de détection
d’une caméra TEP standard.
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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

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.
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1.3. La Physique de l’imagerie TEP en détails

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

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
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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.

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
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1.4. Stockage des données

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.

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.
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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.

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)

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.

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

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 :
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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.

– 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.

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.
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

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.

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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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 1.7.1.4), 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 
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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 
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A 
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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 
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Figure 1.13: Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences multiples.
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1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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). Pour la TEP Inveon étudiée dans le cadre de cette thèse, il n’est pas possible de

mesurer cette profondeur d’interaction. 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
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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.

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 :

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].

26



1.5. Limites physiques de quantification en TEP

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

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].
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d’annihilation 
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d’annihilation 

Annihilation 
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(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.

27



1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

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

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.
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1.5. Limites physiques de quantification en TEP

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

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
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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

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.

L’autre composante de l’EVP est due à l’échantillonnage de l’image reconstruite. En effet, l’image finale

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.

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].
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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.
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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).

1.6 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 de ce travail de thèse, 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].
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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].

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].

Schéma de désintégration simplifié 
de l’iode-124 

Période physique ~ 4,18 jours 

I 124 
53 

Te 124 
52 

γ β+ 

Eγ1 = 603 keV (63%) 

Eγ2 = 646 keV (< 1%) 

Eγ3 = 723 keV (10%) 

Eγ4 = 1326 keV (< 2%) 

Emax β+ 1 = 802 keV (< 1%) 

Emax β+ 2 = 1535 keV (12%) 

Emax β+ 3 = 2138 keV (11%) 
1 

2 3 4 

1 

2 

3 

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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Dans le cas de l’imagerie du petit animal, l’utilisation de l’iode-124 soulève les deux problèmes suivants :

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

– 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. 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-

tons n’est pas triviale à modéliser. Dans le cas de ce type d’isotopes complexes, la difficulté est majorée, que
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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) exploitée dans ce travail de thèse [Anizan 2010].

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

ce manuscrit.
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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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1.7 L’imagerie TEP du petit animal

Les systèmes TEP dédiés à l’étude des modèles animaux reposent sur les mêmes principes physiques que

les TEP cliniques. Cependant, une souris pèse environ 25 g tandis que le poids moyen d’un homme adulte

est de 75 kg : une souris est ainsi environ 3000 fois plus légère et 15 fois plus petite en volume qu’un homme

moyen. Les dimensions de l’ensemble du système de détection doivent donc être adaptées afin de pouvoir

étudier les mêmes processus physiologiques.

Cette partie expose dans un premier temps les 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, considéré comme le standard de caractérisation des systèmes TEP dédiés au

petit animal. Pour finir, les principales caractéristiques du système TEP Inveon et d’autres systèmes TEP

pré-cliniques commercialisés depuis les années 2000 sont exposées.

1.7.1 Évaluation d’un système TEP

1.7.1.1 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.
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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)

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].

1.7.1.2 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
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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).

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.

1.7.1.3 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)
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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

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].

1.7.1.4 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.

1.7.2 μTEP Inveon Siemens

La caméra Inveon, aussi appelée µTEP dans ce manuscrit, est la dernière génération de TEP pour le petit

animal produite par Siemens. C’est une caméra 3D dont les champs de vue axial de 12,7 cm et transaxial de

10 cm permettent de faire en un seul pas de lit l’acquisition d’une souris corps entier. L’anneau de détection

est composé de 4 couronnes de 16 blocs de scintillateurs de LSO. La FIGURE 1.27-1 représente le système

TEP dans son ensemble et la FIGURE 1.27-2 représente la chaîne de détection de l’Inveon. Le TABLEAU

1.4 résume quant à lui les principales caractéristiques techniques de l’Inveon.

Chaque sous-bloc du système est constitué d’une matrice de 20x20 cristaux (FIGURE 1.27-2(1)). Il

est couplé via le guide de lumière (FIGURE 1.27-2(2)) à un seul TPM sensible à la position (FIGURE

1.27-2(3)). Ce TPM est composé d’une grille de 6x6 canaux de dynodes. Tous les signaux enregistrés par le

TPM sont multiplexés en 4 sorties et sont dirigés vers un module regroupant un discriminateur à fraction

constante (DFC) et un convertisseur temps numérique (CTN) (FIGURE 1.27-2(4)). Le DFC est un module

électronique qui permet l’élimination du bruit de fond par la discrimination en énergie avec un seuil bas

(135 keV dans le cas de l’Inveon) et la détermination du temps initial de l’impulsion. Le CTN quant à lui

convertit ensuite en valeur numérique l’intervalle de temps entre le temps initial de l’impulsion et l’horloge

de référence du système.

39



1. La Tomographie par Émission de Positons (TEP)

Système de  
détection TEP 

Écran de  
contrôle 

Dépla
cemen
t du lit 

Système de 
positionnement 

 laser 

Lit avec 4 degrés 
de liberté 

(pour souris, rats, …) 

Système µTEP 
Complet 

Inveon Siemens 

Couplage possible 
Avec un TDM 

Déplacement  
du lit 

150 cm 

139 cm 
(1)                                                                                                                                 (2) Bloc de cristaux scintillants 

Guide de lumière 
Tube Photomultiplicateur (TPM) 
Module contenant un DFC et CNT 

5 

3 

2 
1 

Axe du système TEP z 

4 

6 

Convertisseur analogique-numérique 
Module électronique de calculs 

5 

3 

2 
1 

4 

6 

Schéma d’un bloc de détection 

Sous-bloc 

Figure 1.27: (1) : Schéma représentant le système TEP petit animal Inveon Siemens en vue de profil. (2) : Schéma
représentant une partie de la chaîne de détection de l’Inveon.

Détecteurs Matériaux Cristaux de LSO
Dimension du cristal (mm) 1,51 x 1,51 x 10
Distance entre les cristaux* (mm) 1,59
Matrice de cristaux 400 (20 x 20)

Système Nb de cristaux 25600
Nb de blocs de détection 16
Nb de sous-blocs de détecteurs 64
Nb couronnes 4
Nb d’anneaux 80
Nb de cristaux par anneau 320
Diamètre de l’anneau (cm) 16,1
Ouverture de l’anneau (cm) 12
Champ de vue axial (cm) 12,7
Champ de vue transverse (cm) 10
Angle solide de détection ( /4π rad) 0,62

Organisation Nb de sinogrammes max. en mode 3D 6400
des données Nb de sinogrammes en mode 2D 159

Dimensions d’un sinogramme 128 x 160
Codage d’un sinogramme 16-bit Signé (2 octets)
Distance d’échantillonnage (mm) 0,815
Épaisseur des coupes (mm) 0,796

Image reconstruite Dimensions par défaut (voxels) 128 x 128
Codage de l’image 32-bit Réel (4 octets)

Tableau 1.4: Tableau donnant les principales caractéristiques du système TEP dédié au petit animal Inveon
Siemens. *Distance centre à centre entre les cristaux voisins d’un même anneau, incluant les espaces morts.

L’énergie déposée par le photon correspondant à ce signal, discrétisé sur 16 échantillons temporels par

un convertisseur analogique numérique (CAN), est définie comme étant la valeur maximale du pic (calculée

comme la valeur moyenne entre les deux valeurs maximales autour du pic) moins la valeur de la ligne de base

[McFarland et al. 2007]. Cette technique permet d’obtenir une meilleure résolution en énergie et d’éliminer
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les effets d’empilement (cf section 1.3.4.4).

Les 4 sorties du CAN sont ensuite envoyées vers le module de mise en coïncidence de l’Inveon. Les

4 blocs alignés dans le plan axial de la caméra sont lus par un même module (FIGURE 1.27-2(5)). Les

coordonnées XG(γ) et YG(γ) ainsi que l’énergie totale ETotale(γ) des photons détectés sont calculées et

c’est à ce moment que les corrections en ligne (cf section 1.3.4.4) interviennent. La deuxième fenêtre en

énergie définie par l’utilisateur est ensuite appliquée et les informations concernant le photon détecté sont

envoyées vers d’autres modules électroniques.

Les événements comptabilisés et enregistrés dans ces modules sont les événements simples. Pour chaque

événement simple, une fenêtre temporelle (entre 2,8 ns et 4,7 ns) est ouverte et si un autre événement simple

est enregistré pendant cet intervalle de temps, ils sont considérés comme provenant de la même annihilation.

Les coïncidences enregistrées sont finalement stockées au format Mode-Liste contenant l’information sur

l’énergie, la position et le temps de chacun des deux photons. L’implémentation de cette architecture,

appelée QuickSilverTM , permet à la µTEP Inveon d’être un système de haute performance avec une

résolution temporelle de 1,22 ns et une résolution en énergie moyenne de 14%.

À titre de comparaison, le tableau de la FIGURE 1.28 résume les principales caractéristiques des systèmes

µTEP actuellement sur le marché et commercialisés depuis les années 2000. On peut noter que l’Inveon

possède la meilleure sensibilité, le plus grand champ de vue axial ainsi que l’une des trois meilleures résolution

spatiale transverse.

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.

Pour terminer, des paramètres d’intérêt dans la caractérisation d’un système TEP ont été exposés avant

de détailler les principales caractéristiques de la µTEP Inveon (Siemens) utilisée dans le cadre de ce travail de

thèse. Un tableau récapitulatif des systèmes pré-cliniques commercialisés depuis les années 2000 a également

été ajouté.

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. Reconstruction tomographique et corrections des effets physiques en TEP

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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2.4. Méthodes de reconstructions analytiques

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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2.4.1 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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– 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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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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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 le cadre de cette thèse, 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.

58



2.5. Méthodes de reconstruction itératives

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.
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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.

62



2.6. Corrections des effets physiques

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).
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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.

74



2.6. Corrections des effets physiques

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

principalement sur les méthodes les plus sophistiquées qui sont l’objet de ce travail de thèse, et qui per-

mettent 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. Ce travail de thèse concerne ces deux dernières catégories de matrice, bien que la

matrice système spécifique à la PSF de l’Inveon soit également exploitée à titre de comparaison.
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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. Ces deux stratégies

ont été exploitées dans le cadre de cette thèse, et seront détaillées dans le Chapitre 4 de ce manuscrit.

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
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par simulations Monte Carlo, en considérant ici encore un tomographe dédié au petit animal. L’activité a

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. Ceci

représente l’un des objectifs de ce travail de thèse.

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 et utilisées dans ce travail de thèse, 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
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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.

pour "Coefficient of Variation" en anglais), également appelé "Image Roughness" (IR) car caractéristique

de l’homogénéité de la région considérée.

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
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coupe, la différence dj ainsi que la moyenne mj entre les deux réalisations sont calculées, et la relation entre

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.
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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).

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

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 :
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RAROI =
AMesurée
ROI

AThéoriqueROI

(2.54)

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.

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, nous avons décidé d’exploiter les mé-

thodes de reconstructions itératives type MLEM en utilisant une matrice système R calculée par simulations

Monte Carlo. L’objectif de ce travail de thèse consiste à décrire et à 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.

Aussi, le chapitre suivant expose les principes et la mise en œuvre des simulations Monte Carlo associées

à cette approche.
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Chapitre 3

Simulations Monte Carlo et calculs parallèles

Les simulations Monte Carlo sont des méthodes de calcul largement utilisées dans le monde de la physique

des particules, et notamment en physique médicale et en médecine nucléaire. Ce troisième chapitre décrit

brièvement ce type d’approches, puis expose les différents outils disponibles en lien avec la physique des

particules. L’outil GATE dédié à la physique médicale et notamment à l’imagerie nucléaire, utilisé dans le

cadre de ce travail de thèse, est ensuite décrit plus en détails. Enfin, le principe de calculs parallèles ainsi

que les outils associés exploités pour ces travaux sont brièvement exposés.

3.1 Simulations Monte Carlo

3.1.1 Introduction historique

On appelle méthode de Monte Carlo toute approche visant à calculer une valeur numérique en utili-

sant des procédés aléatoires, c’est-à-dire des techniques probabilistes. Le nom donné à ces méthodes fait

référence aux jeux de hasards pratiqués en particulier dans le célèbre casino du quartier Monte Carlo de

la principauté Monaco. Ce terme apparaît dans les années 40, introduit par John von Neumann, Stanislaw

Ulam et Nicholas Metropolis, lors de la seconde guerre mondiale. C’est à cette époque que l’implémentation

des simulations Monte Carlo sur calculateurs (ancêtres des ordinateurs actuels) est mise en place dans le

cadre des recherches sur la bombe atomique. Il faut néanmoins remonter à 1777 pour voir décrite la pre-

mière utilisation des nombres aléatoires dans la résolution d’un problème mathématique par Georges-Louis

Leclerc, comte de Buffon [comte de Buffon 1777].

Pour comprendre le concept de ces méthodes, nous décrivons ci-dessous une expérience proche de celle

de comte de Buffon, qui consiste à évaluer la valeur de π par méthode Monte Carlo.

Soit un disque de rayon r unitaire inscrit dans un carré de côté c = 2r. Les surfaces de ces deux formes

géométriques sont données par les relations suivantes :

AirCarré = c2 = 22 = 4 (3.1)

AirDisque = π × r2 = π × 12 = π (3.2)
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Si l’on effectue le rapport de ces surfaces, AirDisque/AirCarré, on obtient la proportion occupée par le

disque en regard de la surface totale définie par le carré, égale à π/4. Pour estimer la valeur de π, il suffit

alors d’estimer le rapport des surfaces.

Pour déterminer ce rapport, le concept des méthodes Monte Carlo consiste à distribuer au hasard des

points p(x, y) sur toute la surface délimitée par le carré (cf FIGURE 3.1), en tirant aléatoirement les valeurs

x et y.

r = 1 

c = 2r 
x 

y 

Figure 3.1: Schéma représentant la détermination de la valeur de π par méthode Monte Carlo. Les points sont
distribués aléatoirement sur toute la surface délimitée par le carré. La couleur des points est attribuée a posteriori :
rouge pour ceux inclus dans le cercle de rayon unitaire, bleu pour les autres.

Certains points, en rouge sur la figure, seront inclus dans le cercle tandis que d’autres, en bleu sur cette

même figure, seront inclus à l’extérieur du cercle. Si les points sont répartis de façon totalement aléatoire,

leur quantité dans chacune des zones est proportionnelle à la surface de ces zones. Ainsi, le rapport du

nombre de points rouges sur le nombre total de points nous donne la valeur de la proportion de surface

occupée par le cercle, et donc la valeur de π via l’équation :

Nb points rouges

Nb points rouges+Nb points bleus
≈ π

4
(3.3)

Deux critères sont alors déterminant dans la précision de cette estimation :

– le nombre total de points doit être suffisamment grand pour couvrir équitablement l’ensemble de la

surface ;

– la position de chaque point doit être attribuée indépendamment des autres points, de façon totalement

aléatoire.

Ces deux critères sont généralisables, et définissent en grande partie la précision des méthodes Monte

Carlo.

Aujourd’hui, les méthodes Monte Carlo s’effectuent de façon numérique. On parle alors de simulations

numériques Monte Carlo, ou plus simplement de simulations Monte Carlo.

3.1.2 Génération de nombres aléatoires

Un générateur de nombres aléatoires est un dispositif capable de produire une suite de nombres qui n’ont

pas de propriétés déterministes entre eux, soit des nombres indépendants les uns des autres et dont la suite
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est imprévisible. Dans la nature, la désintégration radioactive, et plus particulièrement la probabilité qu’un

noyau donné se désintègre à l’instant t, est un processus totalement aléatoire.

Sur les simulateurs numériques cependant, la notion d’aléatoire pur n’existe pas, les processus de calculs

informatiques étant par essence algorithmiques, donc déterministes. On cherche alors à générer des nombres

pseudo-aléatoires, qui ne présentent aucun lien logique ou arithmétique apparent. Ces nombres générés sont

ensuite utilisés pour créer des seconds nombres pseudo-aléatoires. On peut ainsi générer récursivement une

suite de nombres qui n’ont, d’apparence, aucun lien logique dans leur séquence, mais qui sont en fait tous

obtenus par une formule déterministe.

3.1.3 Génération de nombres pseudo-aléatoires selon une loi de probabilité donnée

Les algorithmes de génération de nombres pseudo-aléatoires étant déterministes, si la même valeur

initiale, appelée graine, est utilisée pour générer deux suites de nombres pseudo-aléatoires selon le même

algorithme, alors ces deux suites seront identiques. La principale difficulté dans la création d’un générateur de

nombres pseudo-aléatoires réside dans la détermination de formules complexes permettant le calcul récursif

des différentes valeurs de la suite, ainsi que dans la détermination de la graine.

En imagerie nucléaire, la simulation de chaque particule primaire est initialisée par une graine, et l’en-

semble des processus physiques associés à ces particules, qui détermine son histoire, est fonction de la suite

pseudo-aléatoire générée à partir de cette graine.

Dans ce domaine, les simulations Monte Carlo peuvent nécessiter plusieurs milliards ou centaines de

milliards de particules initiales, donc autant de graines. Si les graines se répètent, les suites pseudo-aléatoires

se répètent également, et plusieurs particules auront exactement la même histoire. La qualité d’un générateur

de nombres pseudo-aléatoires réside donc principalement dans les deux contraintes suivantes :

– les séquences de nombres aléatoires ne doivent pas présenter de corrélation entre elles ;

– le générateur ne doit pas se répéter dans le temps. Comme c’est impossible en pratique, on cherche à

obtenir la période la plus longue possible, pour éloigner les répétitions et les rendre quasi-impossibles

en pratique.

Le principe des simulations Monte Carlo en physique des particules est de générer une variable aléatoire

x suivant une loi de probabilité déterminée f , aussi appelée fonction de densité de probabilité, caractéristique

du processus physique à modéliser. La valeur f(x) donne ainsi la probabilité d’occurrence de la variable x.

Cependant, la plupart des générateurs de nombres pseudo-aléatoires suivent une loi de probabilité uniforme,

c’est-à-dire que les valeurs obtenues sont comprises aléatoirement entre 0 et 1 de façon équiprobable. On

utilise alors ces générateurs de nombres pseudo-aléatoires selon des lois uniformes afin de déterminer d’autres

nombres pseudo-aléatoires qui eux, respectent la loi de probabilité associée à l’interaction physique simulée.

En pratique, on définit alors la fonction de densité de probabilité cumulée F de la fonction f représentant

le loi de probabilité associée au processus physique à modéliser. La fonction F est définie pour l’occurrence

x sur un intervalle de valeurs comprises entre la probabilité minimale xmin et la valeur de l’occurrence x

choisie, telle que :
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F (x) =

x∫

xmin

f(x′)dx′ (3.4)

avec x′ une variable muette. Notons que la fonction F est normalisée, avec P (xmin) = 0 et P (xmax) = 1.

À partir de cette définition, on cherche à distribuer la variable x en utilisant d’autres nombres pseudo-

aléatoires u distribués uniformément dans l’intervalle [0, 1].

3.1.3.1 Méthode d’inversion directe

La méthode d’inversion directe consiste à calculer la réciproque F−1 de la densité de probabilité cumulée

F , lorsque l’opération est possible.

Soit f la fonction de densité de probabilité de variable x, non uniforme, d’un processus physique quel-

conque. Supposons que l’on dispose d’un générateur de nombres pseudo-aléatoires uniforme, notés u. Les

valeurs u suivent alors une loi de probabilité uniforme sur l’intervalle [0, 1]. Comme F (x) ∈ [0, 1], on peut

poser :

u = F (x) =

x∫

xmin

f(x′)dx′ (3.5)

En inversant F , on obtient donc :

x = F−1(u) (3.6)

Comme u suit une loi uniforme sur l’intervalle [0, 1], la variable x = F−1(u) ainsi générée suit la loi f .

Il s’agit de la méthode la plus directe permettant de générer une variable aléatoire suivant une loi

quelconque à partir de la génération de nombres pseudo-aléatoires déterminés par une loi uniforme.

3.1.3.2 Méthode du rejet

Il n’est pas toujours possible de déterminer l’expression inverse F−1 d’une loi de densité de probabilité

f . Lorsque la méthode d’inversion directe est impossible ou trop complexe, on peut alors utiliser la méthode

du rejet.

Soit la fonction de densité de probabilité, représentée par f(x) = y, normalisée sur sa valeur maximale

f(xmax) (afin de limiter les valeurs sur l’intervalle [0, 1], comme pour une loi uniforme). Soit x ∈ [xmin, xmax]

et y ∈ [ymin, ymax]. Pour obtenir une variable x selon f , on tire deux nombres pseudo-aléatoires x et y selon

une loi uniforme. Si y < f(x), alors on accepte le tirage, et x est pris comme valeur. Sinon, le tirage est

rejeté et on tire un nouveau couple (x, y), jusqu’à ce que la condition y < f(x) soit vérifiée.

Le processus peut ainsi être long, puisque répété pour chaque occurrence de x que l’on souhaite obte-

nir. Elle permet cependant de générer des valeurs pseudo-aléatoires pour n’importe qu’elle distribution f

respectant les conditions d’existence d’une fonction de densité de probabilité.
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Il est également possible de coupler les deux méthodes précédentes, lorsqu’une fonction peut se décom-

poser en deux sous-fonctions, dont l’une permet une inversion directe triviale. La méthode du rejet est ainsi

uniquement appliquée sur l’autre fonction.

3.1.4 Cas des interactions rayonnement-matière

Nous allons à présent donner un exemple de génération d’une suite d’interactions qui peut intervenir sur

un photon γ d’annihilation par simulations Monte Carlo. Soit un photon γ de 511 keV émis à une distance d

de la surface d’un milieu objet équivalent aux tissus mous, dans une direction donnée. On cherche à simuler

le parcours de ce photon jusqu’à sa possible sortie de l’objet.

La première étape consiste à determiner si le photon interagit au moins une fois avant sa sortie éventuelle

de l’objet. La densité de probabilité f associée à la distance parcourue par un photon avant interaction est

déterminée à partir de l’intégrale de l’équation (1.3) définie dans le Chapitre 1 (cf section 1.3.3), et on a :

f(x) = µ.e−µ.x (3.7)

avec µ le coefficient d’absorption linéique dans les tissus mous à 511 keV, et x la distance parcourue par

le photon. La fonction f est nativement normalisée, et la densité de probabilité cumulée F est donnée par :

F (x) =

x∫

0

µ.e−µ.x
′
dx′ = 1− e−µx (3.8)

avec x′ la variable muette associée au calcul intégral. On peut utiliser dans ce cas la méthode d’inversion

directe et déterminer F−1 à partir d’un tirage pseudo-aléatoire d’un nombre u ∈ [0, 1] suivant une loi

uniforme, et on obtient :

x = F−1(u) = − 1

µ
ln(1− u) (3.9)

Si x > d, alors le photon n’interagit pas et le suivi au sein du milieu s’arrête (le suivi peut bien sûr

continuer dans le milieu extérieur, jusqu’aux éléments de détection).

Si en revanche x < d, alors il y a une interaction. Pour un photon de 511 keV dans les tissus mous, nous

considérons les trois interactions suivantes : effet photoélectrique, diffusion Compton et diffusion Rayleigh.

Chacune de ces interactions possède une section efficace (i.e., une probabilité d’avoir lieu) dépendant du

milieu et de l’énergie, la section efficace totale étant définie par la somme des sections efficaces de chaque

interaction.

Le choix de l’interaction s’effectue en tirant un nombre pseudo-aléatoire u ∈ [0, 1] selon une loi uniforme,

et on a :

– si (u <
σRayleigh
σTotale

) : diffusion Rayleigh ;

– si (
σRayleigh
σTotale

< u <
σRayleigh+σPhotoélectrique

σTotale
) : effet photoélectrique ;

– si (u >
σRayleigh+σPhotoélectrique

σTotale
) : diffusion Compton.

95



3. Simulations Monte Carlo et calculs parallèles

Nous admettons que c’est l’interaction Compton qui a été sélectionnée dans cet exemple. Dans ce cas,

il faut déterminer l’angle de diffusion Compton θ et le plan de diffusion colinéaire à l’axe du trajet du

photon incident. Tous les plans de diffusion sont équiprobables : il peut donc être déterminé à partir d’un

tirage d’un nombre pseudo-aléatoire selon une loi uniforme. L’angle de diffusion Compton θ peut quant à

lui être obtenu par la méthode du rejet, appliquée sur la densité de probabilité définie par la section efficace

différentielle donnée par f(θ) = dσ
dΩ (cf section 1.3.3.2).

Les particules secondaires créées pendant les diverses interactions, notamment l’électron éjecté par dif-

fusion Compton, peuvent également être suivies. Le même procédé s’applique pour tout type de particules,

et dans les éléments de détection du tomographe. Il suffit d’adapter les processus physiques ainsi que les

sections efficaces aux différents types de particules et de matériaux d’interaction.

De la même manière, le lieu d’interaction d’un positon avec un électron après son parcours dans différents

milieux est déterminé à partir d’un tirage aléatoire selon la distribution des lieux d’annihilation modélisée.

3.1.5 Méthodes de réduction de variance

Le nombre de particules à simuler lors d’une simulation d’un examen TEP préclinique standard est de

l’ordre de 109 à 1010. De part les différents phénomènes physiques et la géométrie du détecteur, la majeure

partie des particules initialement émises ne sera jamais détectée (diffusion hors de la caméra, atténuation,

émission hors du champ de vue, etc...). Il est donc inutile de générer et de suivre l’histoire de ces particules qui

n’apportent aucune information utiles à la détection, mais qui consomment une fraction parfois importante

du temps de calcul.

La variance statistique des taux de comptage étant directement liée au nombre d’événements détectés

(d’autant plus faible que le flux mesuré augmente), il est capital d’utiliser des techniques permettant d’aug-

menter artificiellement le flux de photons détectés. Ces techniques sont appelées méthodes de réduction de

variance.

Il existe de nombreuses méthodes de réduction de variance [Bielajew et Rogers 1988] que nous ne

détaillerons pas ici. Nous exposons néanmoins deux approches de base pouvant être facilement mise en

place dans ce domaine.

La première approche consiste simplement à retirer a priori les informations dont on sait qu’elles n’auront

pas d’impact notable sur les résultats attendus. Par exemple, le suivi de certains types de particules peut être

supprimé de la simulation, comme les électrons secondaires créés par diffusion Compton, qui n’ont aucune

influence sur la création d’une image TEP. On peut également arrêter le suivi des photons lorsque ceux-ci,

pour des raisons géométriques ou énergétiques, n’ont plus aucune chance d’être détectés. Ceci permet à la

simulation de passer à de nouvelles émissions de particules plus rapidement : pour un temps de simulation

donné, on aura ainsi davantage de particules émises, et donc davantage de détections.

La seconde approche est probabiliste. Un poids statistique est accordé à chaque particule émise selon son

parcours, actualisé à chaque changement d’histoire de la particule. Soit une fonction V de variable aléatoire
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x ∈ X et dont la densité de probabilité est donnée par la fonction f . L’espérance mathématique E(V )

associée à cette fonction est alors donnée par la relation :

E(V ) =

∫

X

V (x)f(x)dx (3.10)

L’estimateur discret M utilisé dans les méthodes Monte Carlo est une approximation de l’espérance

mathématique selon la loi des grands nombres, soit la moyenne pondérée des N tirages pseudo-aléatoires

de x, et on obtient ainsi :

M =
1

N

N∑

i=1

V (xi) (3.11)

Afin de pondérer les différentes probabilités, on introduit une nouvelle fonction de densité de probabilité

g de variable x avec x ∈ X également. On peut alors ré-écrire l’équation (3.10) en multipliant les termes de

l’intégrale par g(x)/g(x) :

E(V ) =

∫

X

V (x)
f(x)

g(x)
g(x)dx (3.12)

On obtient ainsi le nouvel estimateur M ′ :

M ′ =
1

N

N∑

i=1

V (xi)
f(x)

g(x)
=

1

N

N∑

i=1

V (xi)p(x) (3.13)

avec p(x) = f(x)/g(x). Ainsi, les valeurs de x sont échantillonnées sur la fonction g et non sur f . Le

nouveau poids p accordé à chaque potentielle interaction dépend désormais de l’histoire de la particule

considérée. En choisissant judicieusement la fonction g, on réduit la variance statistique de l’estimateur

Monte Carlo, avec M ′ < M pour la même fonction V de même variable X et le même nombre de tirages

N . Le temps de simulation est par conséquent réduit pour un nombre d’événements détectés donné.

3.1.6 Codes de calculs utilisés en physique des particules

De nombreux codes de simulations Monte Carlo ont été développés pour les besoins de la physique des

particules. Certains de ces codes appartiennent au domaine publique et peuvent être utilisés gratuitement.

Comme nous l’avons évoqué dans les sections précédentes, l’objectif de ces codes est de simuler le transport

de différents types de particules dans la matière, selon les lois physiques connues exprimées sous forme de

fonction de densité de probabilité.

On distingue généralement deux types de codes Monte Carlo : les codes génériques et les codes spécifiques

à un domaine d’application. Nous présentons dans les deux sections suivantes les codes génériques les plus

utilisés ainsi que certains codes spécifiques à la médecine nucléaire.

3.1.6.1 Codes génériques

Ces codes génériques ont été développés initialement pour étudier la physique des hautes énergies ainsi

que pour des études dosimétriques 1. Les quatre principaux codes sont exposés ci-dessous.

1. La dosimétrie est la détermination quantitative de la dose absorbée par un organisme ou un objet, c’est-à-dire l’énergie
reçue par unité de masse, suite à l’exposition à des rayonnements ionisants.
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– Le code EGS ("Electron Gamma Shower") [Kawrakow et al. 2000], a été développé en 1963 pour

simuler des cascades électromagnétiques de haute énergie (de quelques keV à plusieurs TeV) dans des

géométries arbitraires. La version la plus récente inclut un transport des électrons de basse énergie

(jusqu’à 1 keV) amélioré, ainsi que la simulation de la diffusion Rayleigh ;

– Le code MCNP ("Monte Carlo Neutron Photon") est le simulateur associé au projet Manhattan sur

la bombe atomique dans les années 40. Écrit en langage Fortran 90, il est actuellement utilisé pour le

transport des neutrons, des photons, des électrons, et constitue un standard en dosimétrie. MCNPX

(X pour "eXtended") [Foster et al. 2004] modélise davantage de types de particules pour des gammes

d’énergies plus larges. Enfin, la version actuelle MCNP6 regroupe les capacités de la dernière version

de MCNP et MCNPX.

– Le code PENELOPE ("PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons") [Sempau et al.

2003] a été développé en 1996 dans le but de suivre, dans un premier temps, uniquement les électrons

et les positons. Le transport des photons fut ajouté par la suite en 2001. Il est écrit en Fortran 77

dans sa dernière version, en 2011.

– Enfin, le code GEANT ("GEometry ANd Tracking") est le code développé par la communauté

de physique des hautes énergies du CERN (Organisation européenne pour la recherche nucléaire,

anciennement Centre Européen de Recherche Nucléaire) depuis plus de 30 ans. La version actuellement

utilisée et constamment actualisée, GEANT4 [Allison et al. 2006], est codée dans le langage orienté

objet C++. GEANT4 inclut un ensemble complet de modèles physiques décrivant le comportement

de nombreuses particules dans la matière sur une très large gamme d’énergies. Ces modèles ont été

rassemblés à partir des données et de l’expertise acquises pendant de nombreuses années par les

physiciens du monde entier, et font aujourd’hui de GEANT4 une référence dans le domaine des

simulations Monte Carlo en physique des particules. Le code source est disponible gratuitement et mis

à disposition de l’ensemble de la communauté.

3.1.6.2 Codes spécifiques à la physique médicale

Les codes spécifiques ont été développés afin d’ajouter des fonctionnalités et/ou de simplifier l’utilisation

de certains codes génériques. En effet, pour les besoins de la physique médicale, seules certaines particules et

certaines lois physiques sont utiles. Les gammes d’énergie associées sont également limitées. Certains codes

exploitent les bibliothèques des codes génériques tandis que d’autres implémentent leur propre code.

Parmi les principaux codes actuellement utilisés, on peut citer : SIMIND [Ljungberg et Strand 1989] et

SimSPECT [Belanger et al. 1993] pour les systèmes TEMP ; PETSIM [Thompson et al. 1992], PET-EGS

[Castiglioni et al. 1999], SORTEO [Reilhac et al. 2004], GePEToS [Jan et al. 2005] et PeneloPET [España

et al. 2009] pour les systèmes TEP, et enfin SIMSET [Harrison et al. 1993] et GATE [Jan et al. 2011] qui

permettent une modélisation des deux modalités, TEMP et TEP.

Dans ces codes, seules les interactions électromagnétiques sont considérées, et les géométries des appareils

d’imagerie standards sont facilement définissables. Une interface dédiée est généralement disponible, ce

qui évite la manipulation directe du code informatique, nécessitant des connaissances en programmation.

Certains codes, comme GATE, permettent une visualisation graphique détaillée du modèle simulé. Ainsi,
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ces codes sont beaucoup plus simples à utiliser, et parfois plus rapides.

Leur principal inconvénient est qu’ils sont utilisés par une communauté plus restreinte que les codes

génériques. Le rapport de différents bugs ainsi que l’évolution des fonctionnalités se font donc plus lentement.

Parmi les codes utilisables pour la simulation de systèmes TEP, GATE est celui qui offre aujourd’hui la

plus large communauté d’utilisateurs, le plus de mises à jour, et repose sur le code GEANT4 aujourd’hui

considéré comme une référence en physique des particules.

3.1.7 Conclusion

Nous avons défini dans cette partie le principe des méthodes Monte Carlo, et en particulier comment

des simulations numériques de ce type pouvaient nous permettre de modéliser des processus physiques en

médecine nucléaire. Dans la section suivante, nous présentons le fonctionnement du logiciel GATE qui a été

utilisé dans le cadre de ce travail de thèse.

3.2 Le code de simulations Monte Carlo GATE

Le logiciel GATE [Jan et al. 2011], pour "Geant4 Application for Tomographic Emission", repose comme

son nom l’indique sur le code générique GEANT, dans sa quatrième version. D’abord développé exclusive-

ment pour l’imagerie en médecine nucléaire, il permet aujourd’hui la modélisation de système TDM ainsi

que d’appareils de radiothérapie externe. L’un des apports principaux de ce code, au-delà de la simplicité

d’exécution comparée à un code générique, est la gestion du temps et du mouvement au sein des modélisa-

tions. Ceci permet notamment de gérer les rotations des têtes de caméra TEMP et les coïncidences en TEP,

mais aussi les mouvements des sources, dus aux mouvements cardiaques, respiratoires ou fortuits dans le

cas de la modélisation d’un patient.

GATE est composé de plusieurs centaines de classes écrites en C++ et dérivant directement des caracté-

ristiques de GEANT4. On peut définir trois niveaux successifs supplémentaires ajoutés autour de GEANT4 :

le noyau central, qui permet la gestion du temps, de la géométrie, des sources d’émission ainsi que le trai-

tement des événements émis ; le niveau applicatif, qui permet la modélisation de géométries spécifiques, les

mouvements et le traitement des événements par la chaîne de détection ; le niveau utilisateur qui définit les

commandes et le langage spécifiques de GATE permettant d’appeler les différentes fonctions précédemment

mentionnées. Ces commandes sont écrites dans un ou plusieurs fichiers textes, appelés macro, et permettent

la définition complète de la simulation.

Une simulation dans GATE est donc construite à partir de huit étapes :

– définition de la géométrie de la caméra ;

– définition de la géométrie de l’objet ;

– choix des processus physiques mis en jeu ;

– initialisation de la simulation ;

– définition de l’électronique de détection, notamment sur la gestion des événements ;

– définition des sources (choix et positions) ;
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– choix des formats de données de sortie ;

– choix du générateur de nombres pseudo-aléatoires, choix des temps d’acquisition et lancement de la

simulation.

Les sections suivantes décrivent brièvement chacune de ces étapes, pour la version 6.1 de GATE utilisée

dans ce travail de thèse. Pour simplifier l’écriture et la compréhension, les termes spécifiques au code GATE,

en anglais, seront écrits en italique dans la suite de ce manuscrit.

3.2.1 Définition des géométries

Les éléments du système de détection et ceux du milieu objet se définissent géométriquement de la même

manière. Tous les volumes définis appartiennent à un volume père initial, appelé world, en dehors duquel les

particules simulées ne sont plus suivies. Ce volume est un parallélépipède centré selon un axe orthonormé

cartésien dont on peut choisir les dimensions. Aucun de ses volumes fils ne peut dépasser ce volume initial.

Ainsi, chaque volume créé suit une hiérarchie dans laquelle il est le fils d’un volume (a minima, tout volume

est le fils du volume père initial) et potentiellement le père d’un autre sous volume, qui sera appelé son

volume fils.

La plateforme GATE gère deux types de volumes : les volumes géométriques et les volumes voxélisés.

Les volumes géométriques sont caractérisés par leur forme (cube, cylindre, sphère, etc...), leurs dimen-

sions, leur position par rapport au volume parent et leur composition (air, eau, équivalent d’un organe ou

d’un cristal de détection standard comme le LSO, etc...). La liste des matériaux définis dans GATE peut être

modifiée afin d’y ajouter ses propres compositions. Dans la version 6.1, la plupart des milieux de détection

et des tissus humains sont déjà implémentés. Ces volumes peuvent être répétés par des fonctions simples

de GATE, selon un système linéaire, circulaire, sphérique ou autre, dans n’importe quelle direction et le

nombre de fois souhaité. Ceci est particulièrement utile pour la répétition des cristaux au sein du système

de détection.

Les volumes voxélisés permettent quant à eux de modéliser des structures complexes pour lesquelles

la simple juxtaposition de volumes géométriques ne suffit pas. On peut notamment importer, aux formats

ASCII ou Interfile, des images TDM d’un patient ou d’un fantôme afin de s’en servir comme objet dans

GATE. La conversion des valeurs de voxels en coefficient d’atténuation est effectuée par l’utilisateur à l’aide

d’une table d’équivalence en format ASCII.

Enfin, des outils de visualisation permettent de vérifier si la définition des différentes géométries ne

comporte pas d’erreurs, et en particulier vérifier que les volumes ne se chevauchent pas. Il existe également

une option permettant de vérifier numériquement les problèmes de chevauchement.

3.2.2 Choix des processus physiques

Il est possible de simuler avec GATE l’ensemble des processus électromagnétiques directement issus du

code GEANT4. Dans la version 6.1, chaque processus doit être activé individuellement, associé au modèle
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physique choisi. Pour la modélisation d’un système TEP, on considère l’effet photoélectrique, la diffusion

Compton, la diffusion Rayleigh et la création de paires dans le cas des photons γ, et l’ionisation, la collision

et le rayonnement de freinage (ou bremsstrahlung) pour les particules chargées (positon β+ et électron e−).

L’annihilation des positons est également simulée.

Pour chacun de ces phénomènes, plusieurs modèles physiques peuvent être utilisés :

– le modèle standard (StandardModel), valable pour les particules γ, β+ et e−, pour des énergies entre

10 keV et 100 TeV ;

– un premier modèle de basses énergies (LivermoreModel ou LivermorePolarizedModel), valable pour

les particules γ et e−, pour des énergies entre 250 eV et 1 GeV avec ou sans prise en compte de la

polarité du rayonnement ;

– un second modèle de basses énergies (PenelopeModel), valable pour les particules γ, β+ et e− entre

250 eV et 1 GeV, basé sur les données du code PENELOPE .

On attribue en pratique le modèle de basses énergies PenelopeModel pour la diffusion Rayleigh et le

modèle standard pour tous les autres processus. Ces choix ont été utilisés pour l’ensemble des simulations

de ce travail de thèse.

Pour réduire la variance des simulations (cf section 3.1.5), il est possible d’ajouter des contraintes sur le

suivi des particules, appelées CutOff ou Threshold selon le type de contraintes. On peut notamment définir

des énergies minimum ou des parcours maximum en dessous ou au-dessus desquels les particules ne sont

plus traitées pour un volume donné. Il faut cependant manier ces méthodes avec précaution pour ne pas

biaiser les simulations.

La macro GATE doit ensuite être initialisée. Cela signifie que les géométries de tous les éléments ainsi

que la physique modélisée ne peuvent plus être changées par la suite. On peut alors définir les autres parties

de la macro.

3.2.3 Modèles prédéfinis : modélisation du système de détection

Il existe dans GATE plusieurs types de systèmes de détection permettant une modélisation rapide de

caméra ayant des géométries conventionnelles. Ces systèmes ont également la propriété d’inclure différentes

logiques de détecteur, directement liées à la présence ou non de certains éléments de détection. Par exemple,

une caméra disposant d’une logique de détection du type caméra Anger non pixélisée ne sera pas associée

aux mêmes processus de récupération de l’information qu’un système disposant de blocs de détection reliés

à des TPM sensibles à la position. De même, ces différents systèmes permettent de différencier les principes

de détection des caméras TEMP et des caméras TEP.
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3.2.3.1 Les différents systèmes

Il existe huit systèmes prédéfinis dans GATE, chacun associé à un nombre de niveaux de détection, c’est

à dire aux différents types d’éléments contenus dans le module de détection, et pour lesquels les informations

peuvent être récupérées.

– Le Scanner est le modèle le plus général de GATE. Il possède les cinq niveaux de détection possibles,

sans aucunes contraintes ni sur leurs formes, ni leurs positions ;

– Le cylindricalPET est le modèle permettant de modéliser la plupart des systèmes TEP dédiés au

petit animal. Il comporte également les cinq niveaux de détection, mais de formes exclusivement

parallélépipèdiques ;

– Le CPET, qui consiste en la répétition circulaire d’un seul module, associé au cristal ;

– Le OPET spécialement développé pour l’étude d’un prototype de caméra TEP ;

– Le ecat est un modèle simplifié du cylindricalPET, créé pour l’étude des caméras TEP de la famille

ECAT (CPS Innovations). Seulement deux niveaux de détection sont accessibles ;

– Le ecatAccel est quant à lui dédié à une caméra de la famille ECAT, avec également deux niveaux de

détection ;

– Le SPECTHead est le modèle réservé aux systèmes TEMP, composé de deux niveaux de détection

adaptables à n’importe quelle géométrie ;

– Le CTcanner pour la modélisation des TDM. Il est disponible avec deux niveaux de détection.

Le tableau 3.1 définit les niveaux de détection du système cylindricalPET, utilisé pour modéliser l’Inveon

dans ce travail de thèse.

Nom du
niveau

Forme /
Répétition

Profondeur
d’interaction

Description du niveau

rsector parallélépipède /
circulaire

1 correspond à un bloc complet selon l’axe
z

module parallélépipède /
cubique

2 subdivision du rsector, généralement
selon l’axe z

submodule parallélépipède /
cubique

3 subdivision du module

crystal parallélépipède /
cubique

4 définit le cristal de détection

layer parallélépipède /
en couche

5 définit le nombre de couches de cristaux

Tableau 3.1: Tableau donnant les caractéristiques des différents niveaux de détections associés au système cylin-
dricalPET. La profondeur d’interaction permet de définir le niveau final sur lequel le traitement de l’information est
effectué. L’axe z correspond à l’axe du tomographe, tel que défini dans le Chapitre 1.

Les formats de sorties accessibles au système cylindricalPET sont l’ASCII, le Binaire, et le ROOT. Ils

seront détaillés dans la section 3.2.5 de ce chapitre.
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3.2.3.2 Volumes sensibles

Pour alléger les simulations, et en particulier pour réduire l’espace de stockage nécessaire, les informa-

tions concernant les interactions des particules ne sont enregistrées que pour certains volumes définis par

l’utilisateur. Il est en effet inutile de garder les données concernant les interactions dans le blindage ou dans

le lit d’acquisition.

On attribue alors aux volumes d’intérêt une des deux options suivantes :

– le crystalID, attaché aux éléments de détection et permettant d’enregistrer les types d’interactions, les

positions du parcours, les énergies déposées, et toutes autres informations accessibles par la simulation.

Comme son nom l’indique, cette option est en pratique attribuée aux cristaux de détection.

– le phantomID, attaché aux fantômes utilisés, permet d’enregistrer le nombre et le type d’interaction

ayant lieu dans ces volumes. On peut en pratique attacher cette option à n’importe quel volume du

champ de vue.

Les volumes ainsi attachés sont appelés volumes sensibles. Chacune des informations enregistrées dans

ces volumes est ensuite accessible, si l’utilisateur le souhaite, dans les fichiers de sortie de la simulation.

3.2.3.3 Chaîne de détection : concept de Digitizer

La chaîne de détection permet de traiter les particules détectées, de leur première interaction dans les

éléments de détection jusqu’à leur éventuelle mise en coïncidence et leur enregistrement. Nous considérons

ici que le système cylindricalPET a été choisi.

Chaque interaction dans un volume sensible attaché au crystalID est appelé hit, et chaque hit enregistré

contient l’ensemble des informations accessibles par la simulation et souhaité par l’utilisateur, comme le nom

du volume sensible, le type d’interaction et l’énergie déposée par exemple. À chaque nouvelle interaction de

cette particule, un nouveau hit est enregistré, jusqu’à l’absorption complète de cette particule, sa sortie du

world ou son arrêt anticipé via un CutOff approprié.

Le logiciel GATE définit le concept de Digitizer, qui permet de modéliser la réponse de la chaîne de

mesure de la machine, à partir de différents outils, dont les deux principaux sont le Adder et le Readout.

Des outils permettent aussi de tenir compte de la résolution énergétique et temporelle des cristaux ainsi que

des effet d’empilement. Les différents temps morts associés à la chaîne de détection peuvent également être

pris en compte. La FIGURE 3.2 schématise un exemple de digitizer, de la mesure des hits jusqu’à l’enregis-

trement d’un événement simple, appelé single. Notons qu’il existe d’autres outils, permettant par exemple

de modéliser finement l’efficacité de détection des cristaux, ou d’ajouter un bruit de fond supplémentaire

aux données.

Le Adder est appliqué directement sur les hits afin de regrouper en un seul pulse ceux issus d’un même

volume sensible, donc d’un même cristal. La position de ce pulse est donnée par le barycentre des positions

des différents hits, et l’énergie associée est donnée par la somme des énergies de chacun des hits (cf FIGURE

3.3). Ceci a pour objectif de modéliser l’incapacité de l’électronique de détection à discerner l’ensemble des

interactions ayant lieu dans un cristal, limitée par ses résolutions énergétique et temporelle.
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Hits 

Singles 
(événements simples) 

Adder 
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Réponse 
énergétique 

Résolution 
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Seuillages 
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Figure 3.2: Schéma représentant un exemple de Digitizer pour le système cylindricalPET, de la détection des hits
jusqu’à l’enregistrement des événements simples (singles). Chaque triangle représente une action précise du Digitizer,
dans l’ordre d’application.

Le Readout permet quant à lui de regrouper les pulses de différents cristaux couplés à un même TPM,

en tenant compte de leur position et de leur énergie. Il peut agir au niveau d’un module ou d’un submodule,

selon le type de TPM utilisé (cf FIGURE 3.3). Pour un TPM sensible à la position notamment, le Readout

regroupera les pulses au niveau d’un submodule.
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Figure 3.3: Schéma représentant l’action des outils Adder et Readout pour un TMP sensible à la position sur
deux submodules.

La réponse en énergie est ensuite modélisée en définissant une fonction gaussienne dans GATE, à partir

de l’énergie du pic photoélectrique (ici, 511 keV) et de la résolution énergétique des cristaux. Ce flou

énergétique peut s’effectuer identiquement sur les pulses en sortie du Readout, ou individuellement pour

chaque cristal. On peut également modéliser le rendement lumineux, l’efficacité de transfert des photons de

scintillation et même l’efficacité quantique des TPM.

Pour tenir compte du temps de réponse des détecteurs, une fonction gaussienne peut également être

appliquée pour définir la résolution temporelle. L’utilisateur renseigne simplement la FWHM de la fonction

temporelle.

Un premier seuillage énergétique, indépendant de la mise en coïncidence, peut alors être effectué à ce
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niveau. L’utilisateur peut alors choisir un seuil minimal et/ou un seuil maximal. Le seuil minimal peut être

assimilé au seuil énergétique définie dans la section 1.3.4.4.

Enfin, GATE permet de modéliser les temps morts, paralysable ou non-paralysable, au niveau du module

électronique de détection. Les données sont alors traitées, événement par événement, selon le modèle de

temps mort choisi. Les effets d’empilement, ou pile-up, peuvent également être modélisés en définissant

l’intervalle de temps sur lequel les événements ne seront pas distingués. Ce temps peut s’appliquer sur

n’importe quel niveau de détection. Les temps morts au niveau de la chaîne de mise en coïncidence peuvent

aussi être modélisés, aussi bien sur les coïncidences (coincidences) que sur les coïncidences retardées (delays)

et de façon indépendante. Un temps mort global peut ensuite être ajouté. Enfin, le temps mort dus à la

mémoire tampon limitée des disques de stockage peut être pris en compte, et permet de retirer artificiellement

les événements qui n’auraient pas pu être enregistrés en pratique.

Après l’application de certains de ces outils (tous ne sont pas systématiquement utilisés), les pulses

restants correspondent aux singles, qu’il faut apparier pour définir les coïncidences.

3.2.3.4 Mise en coïncidence

À partir des singles, il est possible d’ajouter des temps morts et des seuils énergétiques propres à la mise

en coïncidence.

Ensuite, la mise en coïncidence temporelle peut se faire selon deux approches. La première consiste à

ouvrir une fenêtre temporelle lorsqu’un premier photon est détecté et de créer les coïncidences à partir des

autres photons détectés dans cet intervalle de temps. Ainsi, il faut attendre la fin de cette première fenêtre

pour l’ouverture de la suivante. La seconde approche consiste à ouvrir une fenêtre temporelle pour chaque

nouveau photon détecté, et d’enregistrer les coïncidences comme pour la première approche. Cette dernière

permet de comptabiliser davantage de coïncidences, et se rapproche le plus de ce qui se fait en pratique.

L’utilisateur doit définir la fenêtre temporelle qui convient pour apparier correctement les singles.

Enfin, la coïncidence est acceptée si l’écart entre les blocs de détection est suffisamment grand. Ce

paramètre, appelé MSD pour "Minimal Sector Difference", est donné par l’utilisateur.

Comme nous l’avons décrit dans le Chapitre 1, il est possible de détecter des coïncidences multiples.

GATE sait gérer ce type de coïncidences selon 9 possibilités, qui peuvent se regrouper en trois catégories :

soit il n’en garde aucune, soit il les garde toutes, soit une discrimination en énergie est effectuée pour savoir

quel(s) couple(s) enregistrer.

L’estimation des coïncidences fortuites est réalisée à l’aide d’une ligne à retard, comme sur un système

réel. L’opérateur définit la fenêtre temporelle, généralement identique à celle définie pour la mise en coïn-

cidence, et le décalage temporel de cette fenêtre par rapport à la fenêtre de coïncidence.

Enfin, des temps morts peuvent être ajouté sur chacune des chaînes de coïncidences (coincidences et

delays) ainsi que sur la somme deux deux, avant enregistrement final.

Pour résumer, la FIGURE 3.4 donne un exemple de Digitizer appliqué sur les singles.
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Figure 3.4: Schéma représentant un exemple standard de Digitizer pour le système cylindricalPET, de l’enregis-
trement des Singles jusqu’à la création des coincidences et des delays.

3.2.4 Définition des sources

Comme pour les volumes de détection et les volumes objets, on peut définir les sources de façon géo-

métrique et voxélisée. Pour les sources géométriques, c’est le module GPS ("General Particule Source") de

GEANT4 qui est exploité. L’utilisateur doit alors définir les dimensions et la position des sources, mais

également leur type, leur distribution énergétique, leur distribution angulaire ainsi que leur activité.

Il existe trois types de sources dans GATE :

– l’ion, pour lequel on définit le numéro atomique, la charge, la masse ainsi que le processus de décrois-

sance radioactive ;

– la particule, qui peut être un γ, un β, un e−, une particule élémentaire ou autre, et pour laquelle il

faut établir toutes les caractéristiques physiques ;

– la source complexe, qui représente un isotope avec son schéma de désintégration. Pour le moment,

seul l’iode-124 dispose d’une telle source prédéfinie, appelée fastI124, et pour laquelle tous les types

de désintégration dont le rapport d’embranchement est supérieur à 1% sont représentés. Nous revien-

drons plus en détails sur cette source dans le Chapitre 4 de ce manuscrit.

La distribution énergétique associée à la source peut être monoénergétique, linéaire, exponentielle, gaus-

sienne, ou même définie manuellement par un histogramme. Pour les sources classiques, comme le fluor-18,

l’oxygène-15 ou le carbone-11, des spectres prédéfinis sont implémentés.

Il est également possible de restreindre les angles d’émission des particules, et particulièrement des

photons d’annihilation, afin d’orienter les émissions uniquement vers les détecteurs, et ainsi réduire la

variance en limitant au maximum les événements non détectés. Par exemple, lorsque le milieu objet est

assimilé à du vide ou à de l’air et que le fantôme est plus grand que le champ de vue, il est avantageux de

limiter les angles d’émission pour empêcher l’émission de particules qui n’ont aucune chance d’atteindre un

élément de détection. En pratique, on considère généralement une émission isotrope, comme dans le cas d’une

acquisition réelle. Il existe également une distribution prédéfinie, qui consiste à émettre les particules simulées

par paires à 180̊ l’une de l’autre. Cette distribution s’appelle back-to-back et est presque exclusivement

employée pour générer l’émission de deux rayons γ de 511 keV, et ainsi simuler une annihilation simplifiée

(pas de parcours du positon ni d’angle d’acolinéarité), plus efficace en terme de temps de simulation.
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Pour prendre en compte les mouvements dans GATE, les sources peuvent également être confinées dans

leur volume géométrique, afin de se déplacer identiquement à l’objet associé.

Enfin, des sources froides (i.e. sans activité) peuvent être définies afin d’inclure une zone sans activité

au sein d’une région active.

La gestion de sources voxélisées se fait de façon analogue aux volumes objets voxélisés. Dans ce cas, le

fichier importé est de type ASCII ou Interfile, et un fichier texte annexe permet de convertir les valeurs des

voxels en activité.

3.2.5 Stockage des données et formats de sortie

GATE propose plusieurs formats pour les données de sortie générées. L’utilisateur peut en choisir un

seul ou plusieurs, et chacun peut contenir plus ou moins d’informations.

Il existe trois formats génériques applicables pour tout système d’imagerie nucléaire : le format ASCII,

le format Binaire et le format ROOT.

– Le format ASCII correspond à un fichier texte (.txt) contenant toutes les informations relatives à

chaque événement détecté. Il existe des fichiers ASCII pour les hits, les singles, les coincidences et les

delays, qui contiennent notamment le numéro d’événement, le lieu d’émission, le volume d’interaction,

la particule mère le cas échéant, l’énergie déposée, le temps, etc... Ce format est très volumineux mais

lisible par un simple logiciel de traitement de texte ;

– Le format Binaire (.bin) contient exactement les mêmes informations que le format ASCII, organisées

de la même manière, mais avec un poids beaucoup plus réduit ;

– Le format ROOT (.root) contient également toutes les informations relatives à la détection et au lieu

d’émission, mais exploite le logiciel de traitement de données ROOT. Celui-ci permet de stocker les

événements en classant les informations sous forme d’arbres, chacun correspondant soit à la chaîne des

hits, des singles, des coincidences, des delays et de toutes les autres chaînes que l’utilisateur a créées.

Chacune des branches de ces arbres contient une des informations définies pour les formats ASCII et

Binaire (numéro d’événement, volume d’interaction, etc...).

À l’aide d’un mask, il est possible de ne garder que certaines des informations proposées pour les formats

ASCII et Binaire, afin de limiter la taille des fichiers. On peut également sélectionner les chaînes que l’on

souhaite conserver, à savoir les hits, les singles, les coincidences, et/ou les delays. On peut également choisir

les arbres que l’on souhaite sauvegarder dans le format ROOT.

Des formats dédiés sont également disponibles : l’Interfile pour les caméras TEMP, le Sinogram et

l’ECAT7 pour les systèmes ECAT, le mode-liste LMF pour les systèmes OPET et cylindricalPET, et le

format imageCT pour les simulations TDM.

Seuls les formats ROOT et Binaire seront utilisés dans ce travail de thèse, incluant un format ROOT

spécialement développé pour la génération de matrices systèmes (cf section 3.2.7).
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3.2.6 Gestion du temps

À la différence de la plupart des codes de simulation Monte Carlo, GATE incorpore une horloge vir-

tuelle pour gérer les temps de simulations. L’utilisateur peut ainsi définir le temps initial (TimeStart) et

le temps final (TimeStop) de l’acquisition, entre lesquels sont simulés et enregistrés les événements. Pour

les systèmes en mouvement, comme les têtes de caméras TEMP, il est possible d’effectuer différents Run

pendant le temps d’acquisition, en définissant des intervalles de temps (TimeSlice). Le système reste fixe

dans chaque intervalle, mais peut se déplacer ou pivoter entre chaque Run.

À ce niveau, l’utilisateur doit choisir le générateur de nombres pseudo-aléatoires parmi ceux proposés

dans GATE : Ranlux64, James Random et Mersenne Twister. Ce dernier générateur est celui recommandé

par défaut, et celui utilisé pour l’ensemble des simulations de ce travail de thèse.

L’algorithme Mersenne Twister, développé en 1997 [Matsumoto et Nishimura 1997], est particulièrement

réputé pour sa qualité car il possède les caractéristiques suivantes :

– sa période est de 219937 − 1 ;

– il est uniformément distribué sur un grand nombre de dimensions (623 pour un codage en 32-bit) ;

– il est rapide comparé aux autres générateur statistiquement équivalents ou supérieurs ;

– il passe la batterie de tests DIEHARD [Marsaglia 1998] dédiés à l’évaluation de la qualité des généra-

teurs de nombres pseudo-aléatoires, considérée comme l’une des plus robustes.

GATE offre trois possibilités quant au choix de la graine du générateur : l’option par défaut (default)

qui génère toujours la même graine, l’option manuelle pour laquelle l’utilisateur choisit sa graine (un entier

entre 0 et 9×108) et enfin l’option automatique (auto), qui génère une nouvelle graine à chaque simulation.

Celle-ci est déterminée à partir de la valeur du temps écoulé, en millisecondes, entre le 1er janvier 1970 et

le lancement de la simulation, ainsi que l’identifiant (ID) de la simulation GATE concernée. Elle est donc

différente pour chaque nouvelle simulation de GATE. Dans notre cas, l’option auto a systématiquement été

choisie pour la génération des matrices systèmes.

La macro GATE est alors complète et les simulations peuvent être lancées.

3.2.7 Modifications de GATE v6.1

Pour réaliser ce travail de thèse, des modifications au sein de certaines classes du code GATE ont dû

être effectuées, notamment pour la création d’un fichier de sortie ROOT supplémentaire.

Sans rentrer dans le détail pour le moment, l’ensemble de ces classes est listé ci-dessous :

– GateAnalysis.cc & .hh ;

– GateAnalysisMessenger.cc & .hh ;

– GateCoincidencePulse.cc & .hh ;

– GateOutPutMgr.cc & .hh ;

– GateToBinary.cc & .hh ;

108



3.3. Calculs parallèles

– GateToBinaryMessenger.cc & .hh ;

– GateToRootMessenger.cc & .hh ;

– GateVSource.cc & .hh.

L’apport de cette nouvelle sortie ROOT ainsi que son utilisation au sein d’une macro GATE seront

détaillés dans le Chapitre 4 de ce manuscrit.

Enfin, la communauté GATE a rapporté quelques bugs et imprécisions concernant la version 6.1 de

GATE au cours des mois qui ont suivi sa mise en ligne. Certains étant rédhibitoires dans le cadre de nos

travaux, de nouvelles classes, listées ci-dessous, ont été adaptées conformément aux recommandations :

– GateRadioactiveDecay.cc & .hh ;

– GateRadioactiveDecaymessenger.cc & .hh ;

– GateFastI124.cc ;

– GateSimplifiedDecay.hh.

La version de GATE utilisée dans l’ensemble de ce travail de thèse exploite cette version de GATE 6.1

modifiée de toutes ces classes.

3.3 Calculs parallèles

Les simulations Monte Carlo sont particulièrement chronophages dans le cas d’une modélisation réaliste

d’un examen TEP clinique ou pré-clinique, notamment si l’on effectue les calculs sur un ou seulement

quelques processeurs (ou CPU pour "Central Processing Unit") disponible(s) sur un ordinateur standard.

Pour les simulations de matrices systèmes, qui nécessitent un nombre de coïncidences détectées plusieurs

ordres de grandeur au dessus d’une acquisition classique (cf Chapitre 2), il est donc indispensable d’exploiter

le plus grand nombre de CPU possible, et d’effectuer les calculs en parallèle.

La gestion de calculs parallèles peut se faire selon deux approches : une approche locale qui exploite

un cluster de calcul (aussi appelé grappe de serveurs), et une approche en ligne sur une grille de calculs

qui consiste à utiliser des CPU mis à disposition en différents points géographiques, parfois partout dans le

monde, et accessibles par un grand nombre de laboratoires de recherche. Cette seconde approche permet de

démultiplier le nombre de CPU mis à disposition par rapport à une approche type cluster, mais les accès

aux CPU sont partagés avec l’ensemble de la communauté, en fonction des priorités accordées à certains

travaux ou certains groupes.

L’ensemble des simulations Monte Carlo exploitées au cours de ce travail a été calculé sur un cluster

exclusivement dédié à ces calculs. Le paragraphe suivant expose le principe de simulations parallèles sur

cluster appliquées au logiciel GATE.
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3.3.1 Simulations sur une grappe de serveurs

La parallélisation de simulations consiste à découper une simulation initiale en plusieurs sous-simulations

équivalentes, chacune pouvant être lancée en même temps que toutes les autres. Le gain de temps est alors

fonction du nombre de sous-simulations qui peuvent être effectuées en parallèle.

Il faut cependant respecter certains critères au niveau du découpage des simulations. Dans le cas de

simulations d’examen TEP via GATE, l’opérateur doit déterminer l’activité injectée A et le temps d’acqui-

sition simulé T . Ainsi, le découpage d’une simulation initiale en n sous-simulations peut théoriquement se

faire selon ces deux paramètres :

– soit en répartissant l’activité A dans les n sous-simulations avec A/n MBq simulés sur T secondes

chacune ;

– soit en répartissant le temps d’acquisition simulé T dans les n sous-simulations avec A MBq simulés

sur T/n secondes chacune.

En pratique cependant, ces deux options ne sont pas équivalentes. En simulant n fois moins d’activité

dans le premier cas, les taux de comptage des différents types de coïncidences ne sont pas équivalents à

la simulation initiale. La seconde option, en revanche, respecte les propriétés de détection et chaque sous-

simulation est équivalente à une fraction de la simulation initiale, notamment grâce à l’horloge virtuelle de

GATE.

Le découpage en temps est donc la solution choisie pour l’utilisation sur cluster de GATE (cf FIGURE

3.5), et des outils spéciaux ont été développés à la fois pour découper efficacement les macro initiales et

pour fusionner les fichiers de résultats [De Beenhouwer et al. 2007].

Il faut néanmoins être vigilant quant à la gestion du temps et des graines des suites de nombres aléatoires.

En effet, si le temps de décroissance est modélisé, il faut adapter chaque sous-simulation en s’assurant que

chacune d’entre elles se fait sur les intervalles de temps successifs définissant la simulation initiale complète,

du temps initial (TimeStart) au temps final (TimeStop) (cf FIGURE 3.5). Il faut également s’assurer

que chaque sous-simulation est générée avec une graine différente, de façon à simuler n sous-simulations

indépendantes, et non identiques.

Time 
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Figure 3.5: Schéma représentant un exemple de découpage temporel d’une simulation GATE en 7 sous-simulations
indépendantes et équivalentes à la simulation initiale complète. Chaque couleur de point correspond à une graine
différente.
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3.3.2 Caractéristiques de la grappe et déploiement

La grappe de serveurs mise à disposition est composée de 21 machines (ou nœuds de calcul) sous le

système d’exploitation Linux Ubuntu 11.04, chacune constituée de 16 CPU Intel R© Xeon ES620 cadencés à

2,4 GHz et de 12 Go de mémoire vive (RAM), soit au total :

– 336 CPU cadencés à 2,4 GHz ;

– 252 Go de mémoire vive (RAM) ;

– 9 To de stockage.

Il est ainsi possible d’exécuter 336 simulations en simultané sur cette installation. Il est bien sûr inenvisa-

geable de découper soi même les simulations et de les exécuter une par une sur chaque CPU. C’est pourquoi

des logiciels ont été développés afin de gérer le déploiement des simulations sur tous les CPU disponibles.

Le système de gestion des tâches de calculs installé sur la grappe est Sun Grid Engine 2 (SGE), produit

et supporté par Sun Microsystems. Son rôle est de distribuer automatiquement l’ensemble des tâches lancées

depuis le serveur principal, en les répartissant équitablement sur les CPU. Lorsqu’il y a davantage de tâches

lancées que de CPU disponibles, le surplus est mis en attente jusqu’à la fin de certaines simulations en cours.

Les CPU à nouveau disponibles sont automatiquement mis à disposition pour les simulations en attente. Un

des rôles majeurs de ces systèmes est également de pouvoir gérer plusieurs utilisateurs simultanément. On

peut ainsi attribuer à chaque utilisateur un niveau de priorité pour ses simulations et un nombre maximal

de ressources accessibles.

Le découpage temporel des simulations GATE ainsi que la fusion des données de sortie sont quant à

eux exécutés par des outils spécifiquement développés dans le cadre de ce travail de thèse. Ce découpage

s’effectue à partir d’un script bash qui lit une macro GATE et modifie les lignes associées au temps total

simulé en fonction du nombre de sous-simulations souhaitées. Les sous-simulations représentent toutes le

même temps simulé avec une graine générée aléatoirement pour chacune d’entre elles. Le nombre de sous-

simulations est maintenu à une valeur maximale de sorte que le temps simulé soit suffisant pour produire au

moins plusieurs centaines de coïncidences pour chaque sous-simulation. Ensuite, les fichiers de sortie sont

fusionnés à l’aide d’un autre script pour réduire le nombre de fichiers à traiter. L’utilisateur peut choisir

soit la taille maximale des fichiers fusionnés créés, soit le nombre de fichiers fusionnés.

L’ensemble des matrices systèmes créées pour ce travail de thèse a été généré à partir de simulations

Monte Carlo effectuées sur cette grappe de serveurs en utilisant la version modifiée de GATEv6.1, SGE et

les scripts précédemment mentionnés.

2. Un manuel détaillé des différentes fonctionnalités de Sun Grid Engine est disponible en ligne sur le site internet
www.oracle.com.
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3.4 Conclusion

Nous avons décrit dans ce chapitre le principe des simulations numériques Monte Carlo, notamment

dans le cas du logiciel GATE, dédié à la physique médicale.

Le fonctionnement de GATE a été exposé plus en détail afin de définir le processus complet de génération

de simulations d’une acquisition TEP. Nous avons en particulier détaillé la modélisation complète de la

chaîne de coïncidences permettant de reproduire le plus fidèlement possible l’électronique de détection de

la machine.

Enfin, le déploiement des simulations sur une grappe de serveurs ainsi que les outils associés ont été

brièvement décrits.
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Chapitre 4

Développement et validation de l’approche

S(MC)2PET pour le système TEP Inveon

À travers le chapitre précédent, nous avons décrit les outils exploités dans le cadre de ce travail afin

de calculer des matrices systèmes par méthode Monte Carlo. Après avoir présenté et vérifié la validité du

modèle numérique du système TEP Inveon via GATE, nous détaillerons dans ce chapitre l’ensemble de la

méthodologie développée spécialement pour ce travail de thèse, appelée S(MC)2PET (pour "System Matrix

Computation by Monte Carlo simulations in PET"). Les méthodes de simulations des projections objets

ainsi que l’algorithme analytique de calcul de matrices systèmes utilisé pour comparaison seront également

exposés. Enfin, nous présenterons en dernière partie quelques résultats de validation de cette méthode sur

des modèles simples.

4.1 Modèle de l’Inveon

Notre équipe a développé un modèle numérique de l’Inveon en 2010, en utilisant la version 4.0 de GATE

[Anizan 2010]. Les résultats ont permis de valider le modèle au fluor-18 ainsi qu’à l’iode-124, bien que celui-ci

s’écarte davantage de l’expérience dans le cas de l’iode.

Notre premier objectif a donc été de reprendre ce modèle de base et de l’adapter à la version 6.1 de GATE,

dernière mise à jour en date au commencement de ce travail. Les modifications concernent notamment la

définition de la physique associée aux différentes particules (cf section 3.2.2) ainsi que le confinement des

sources au sein des objets. La position des blocs de détection a également été modifiée en appliquant une

rotation sur l’ensemble du système. Ainsi, l’image reconstruite est nativement dans le repère de la caméra.

À partir de ces modifications, la macro type de l’Inveon pour GATE 6.1 (dans sa version modifiée) a

été créée en reprenant les informations sur les différents maillons de la chaîne de détection rapportées dans

[Anizan 2010].

4.1.1 Modélisation de la caméra avec GATE

La FIGURE 4.1 présente la géométrie de l’Inveon modélisé avec GATE selon trois vues différentes. Le

blindage de part et d’autre du cylindre de détection (au niveau des deux faces) n’est pas représenté afin de
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mieux visualiser les blocs de détection.

(1)                                                (2)                                                (3) 

Figure 4.1: Schémas représentant la visualisation de la caméra Inveon via le logiciel GATE, en vue transaxiale
(1), axiale (2) et oblique (3).

Les cristaux de LSO de l’Inveon sont naturellement radioactifs, de part la présence de lutétium-176.

Cette radioactivité intrinsèque a été prise en compte via l’ajout d’une source d’ion lutétium-176 dans les

éléments de détection. Contrairement au modèle proposé par Anizan, cette valeur d’activité intrinsèque a été

calculée théoriquement à partir de la formule chimique du LSO, et répartie équitablement dans l’ensemble

des cristaux. Cette valeur n’est plus, dans notre modèle, un paramètre que l’on peut ajuster. L’activité

théorique du LSO est de 294,5 Bq/cm3, soit une activité totale d’environ 170 kBq répartie dans les 25 600

cristaux.

La chaîne de détection est décomposée en deux parties : une concernant la gestion des hits pour la création

des singles, et l’autre concernant la mise en coïncidence temporelle pour la création des coïncidences.

Les hits détectés au niveau d’un cristal sont additionnés via le Adder et forment ainsi une impulsion.

Pour simuler les TPM sensibles à la position de l’Inveon, disposant de quatre sorties de signaux différentes,

le Readout s’effectue au niveau des submodule, définis comme le quart d’un module. La position et l’énergie

de cette impulsion sont donc déterminées à ce niveau de la chaîne. Un flou gaussien est ensuite appliqué

au niveau du crystal à partir de ces informations. Ce flou est déterminé pour chaque cristal en tirant au

hasard une valeur comprise entre 8,2% et 26,9% autour du pic de 511 keV, qui correspondent aux valeurs

extrêmes connues de la résolution énergétique de l’Inveon. Une autre fonction gaussienne est appliquée afin

de simuler la perte d’information par temps mort, avec une FWMH de 1,22 ns, en plus d’un "pile-up" de

200 ns sur l’ensemble du submodule (cette valeur n’étant pas donnée par le constructeur, elle a donc été

déterminée par Anizan lors de l’ajustement du modèle). Le DFC a lieu au niveau du module, et est fixé à

135 keV . Enfin, la numérisation des signaux par le CAN ajoute un temps mort paralysable de 150 ns à

l’ensemble de cette chaîne. On obtient ainsi les singles.

La mise en coïncidence s’effectue ensuite au niveau des rsector. Pour l’imagerie de l’iode-124, seuls les

singles entrant dans la fenêtre énergétique 400-590 keV sont concernés. Un second temps mort de 160 ns

est ajouté à ce niveau. Chacun de ces singles peut alors être mis en coïncidence temporelle avec un autre

singles provenant d’un autre rsector distant d’au moins quatre rsector du premier (MSD = 4). La fenêtre
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temporelle peut être ajustée par l’opérateur sur le logiciel associé à l’Inveon. La valeur retenue par Anizan et

al. [Anizan et al. 2012] est fixée à 4,7 ns pour des études pré-cliniques à l’iode-124. La chaîne des coincidences

est ainsi formée. En parallèle, la chaîne des delays est créée en utilisant un décalage de 500 ns (cette valeur a

également du être ajustée dans le modèle car indisponible auprès du constructeur, qui confirme néanmoins

l’ordre de grandeur).

Enfin, les deux chaînes (delays et coïncidences) sont regroupées en une seule afin d’ajouter un temps

mort commun non-paralysable de 55 ns.

Le schéma de la FIGURE 4.2 résume l’ensemble des caractéristiques de la chaîne de détection, des hits

aux singles, et des singles aux coincidences + delays.

Hits 

Singles 
(événements simples) 

Adder 

Readout 
submodule 

Réponse 
énergétique 

511 keV : 8,2%-26,9% 
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Seuillages 
énergétiques 

DFC = 135 keV 

Temps morts 
module 

150 ns ; paralysable 

Singles 
(événements simples) 

Mise en  
coïncidence 

 temporelle retardée 
rsector ; décalage = 500 ns 

Coincidences 
(total des coïncidences) 

Delays 
(coïncidences retardées) 
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temporelle 

rsector ; fenêtre = 4,7 ns  

Fenêtre 
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Temps 
morts 

55 ns ; non-paralysable 

Coincidences 
+ 

Delays 
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Minimal Sector 
Difference (MSD) 

4 

Figure 4.2: Schéma représentant le modèle de la chaîne de détection de l’Inveon sous GATE.

Pour les besoins de la méthode S(MC)2PET, il est important de comprendre l’indexation des différents

niveaux de détection du système cylindricalPET. En effet, l’indexation des différentes LOR de l’Inveon en

fonction de leur localisation est essentielle afin de calculer les matrices systèmes.

Dans notre cas, les rsectors sont numérotés de 0 à 15 en partant du rsector dont la coordonnée y est la

plus grande et la coordonnée x positive. Les modules sont ensuite numérotés de 0 à 3 selon les coordonnées

z décroissantes. Les submodule sont également indexés de 0 à 3 dans le sens anti-trigonométrique au sein

du module. Enfin, les crystals sont indexés de 0 à 100 pour chaque submodule. La FIGURE 4.3 résume

schématiquement cette numérotation relative.

Nous exploiterons par la suite cette numérotation des différents niveaux de détection de GATE afin

d’établir une indexation unique pour chaque LOR (cf section 4.2.4.2).
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Figure 4.3: Schéma représentant l’indexation des différents niveaux de détection du système cylindricalPET dans
le système de coordonnées de GATE.

4.1.2 Comparaison - Validation

4.1.2.1 Matériel et méthode

Afin de valider le modèle de l’Inveon développé et simulé avec la version modifiée de GATE 6.1, une

analyse spectrale des taux de comptage des événements simples et des coïncidences vraies a été réalisée et

comparée aux résultats de Anizan [Anizan 2010].

Cette analyse consiste à déterminer les taux de comptage à l’intérieur d’une fenêtre énergétique sur

plusieurs intervalles de cette fenêtre, en utilisant un fantôme équivalent au type d’objet à mesurer ou à

simuler. Dans cette étude, un fantôme de diffusion type NEMA NU-2008 adapté à la souris (cf FIGURE

4.4) et placé au centre du FOV de l’Inveon a été utilisé pour les mesures expérimentales ainsi que pour les

simulations. Ce fantôme de dimensions équivalentes à une souris permet d’estimer les taux de comptage

dans des conditions réalistes d’atténuation et de diffusion. L’insert est excentré afin de s’affranchir des effets

de sur-échantillonnage des LOR au centre du FOV.

Les données mesurées et simulées via GATE 4.0 sont reprises du travail de Anizan, que nous comparons

aux résultats obtenus avec GATE 6.1 modifié. L’obtention du spectre simulé est triviale avec GATE, et

la méthode employée pour les données mesurées est décrite dans Goertzen et al. [Goertzen et al. 2010].

L’activité totale injectée est de 40 MBq d’iode 124 (ou de fastI124 dans le cas des simulations) et l’acquisition

dure 10 minutes par pas de mesure dans l’expérience de Anizan, et 10 minutes en tout pour les simulations

GATE.
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Fantôme diffusion souris 
(type NEMA NU-2008) 70 mm 

25 mm 10 mm 
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124I 
dans l’eau 

Plexiglass 

Figure 4.4: Schéma représentant le fantôme de diffusion utilisé (type NEMA NU-2008) pour l’étude spectrale des
taux de comptage.

4.1.2.2 Résultats de validation

La FIGURE 4.5 montre les deux spectres (événements simples et coïncidences vraies) pour l’expérience

et les deux simulations. On remarque que le nombre d’événements simples détectés par la simulation est

supérieur à l’expérience pour chacun des deux pics de détection (511 keV et 602 keV) et pour les deux

simulations. La fenêtre en énergie des coïncidences permet néanmoins d’éliminer une majeure partie des

photons de 602 keV, et le spectre des coïncidences vraies est ainsi plus proche de l’expérience dans les deux

cas. Pour ces deux spectres, les deux simulations aboutissent à des résultats sans différences significatives,

avec des courbes en grande partie superposées.
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Figure 4.5: Graphiques de comparaison des spectres d’événements simples et des coïncidences vraies obtenus par
expérience et simulations GATE pour 40 MBq d’iode-124. Les énergies retunes pour les graphiques des coïncidences
vraies sont les moyennes des énergies de détection de chacun des deux photons formant la coïncidence. Les résultats
de l’expérience (*) ainsi que des simulations via GATE 4.0 (*) correspondent aux données de Anizan [Anizan 2010].
Les taux sont donnés en coups par secondes (cps).

Cette analyse permet de conclure sur la validité de notre modèle GATE 6.1 modifié en regard du modèle

initial GATE 4.0. On notera toutefois les écarts par rapport aux mesures pour les deux simulations, en

particulier au niveau des événements simples. Pour les coïncidences vraies, les écarts au niveau du pic de
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511 keV sont d’environ 5% entre la mesure et les deux simulations. Les taux de comptage autour du pic à 602

keV ainsi que la part du diffusé (énergies inférieures à 511 keV) peuvent quant à eux subir respectivement

une sur-estimation et sous-estimation allant jusqu’à 20%.

Le modèle de l’Inveon exploitant la version modifiée de GATE 6.1 est donc une bonne approximation de

la machine réelle, et en accord avec la précédente modélisation de Anizan. De plus, comme la quasi-totalité

de ce travail de thèse porte sur des projections d’objets simulés, les écarts entre la mesure et l’expérience

ne seront pas préjudiciables par la suite.

4.2 Développement de la méthode S(MC)2PET

4.2.1 Introduction

Pour répondre à la problématique de reconstruction d’images TEP exploitant des isotopes complexes,

nous avons choisi d’étudier l’approche complète par simulations Monte Carlo telle que définie dans la section

2.7.3 du Chapitre 2. La méthode S(MC)2PET développée pour ce travail peut se décomposer en quatre

étapes :

– les simulations Monte Carlo associées à la matrice système via la version modifiée de GATE et ex-

ploitant le cluster de calculs ;

– le calcul de la matrice système à partir des simulations, en exploitant les symétries du système comme

technique de réduction de variance ;

– l’optimisation du stockage de la matrice ;

– la reconstruction tomographique 3D des images à partir de cette matrice système, exploitant un algo-

rithme de type MLEM.

Nous détaillons le fonctionnement de ces différentes étapes dans les sections suivantes.

4.2.2 Simulations Monte Carlo avec GATE

Nous rappelons que chaque élément de matrice système Rij correspond à la probabilité qu’une désin-

tégration ayant lieu dans le voxel j soit détectée par la LOR i. Le calcul de ces matrices nécessite alors

la connaissance du lieu de désintégration de chaque événement conduisant à une détection en coïncidence,

ainsi que la LOR associée. Les sections suivantes expliquent l’approche mise en place pour obtenir ces

informations.

4.2.2.1 Milieux objets (fantômes)

À partir du modèle numérique de l’Inveon, la première étape consiste à définir le milieu objet qui servira

de support au calcul de la matrice système. La géométrie, les dimensions ainsi que les matériaux utilisés

doivent être rigoureusement choisis afin de tenir compte à la fois de l’échantillonnage spatial du milieu objet

(voxel, blobs, etc...) et de la spécificité de la matrice système.
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Dans nos différentes études, le FOV est toujours discrétisé sous forme de voxels cubiques. La forme

du milieu objet est donc choisie parallélépipédique. Afin de se placer dans des conditions d’acquisition

pré-cliniques réalistes, les dimensions du milieu objet doivent tenir compte des dimensions d’une souris.

Le choix du milieu à introduire dans ce volume objet dépend de la nature de la matrice système à créer.

On peut définir trois possibilités, qui reprennent trois des niveaux de sophistication de matrices décrits dans

le Chapitre 2 (cf section 2.7.1) :

– un milieu objet constitué de vide, pour obtenir une matrice système spécifique à la PSF du système

de détection ;

– un milieu diffusant homogène, typiquement de l’eau, pour une matrice spécifique au comportement

moyen du radioisotope dans un milieu uniforme en plus de la PSF de la caméra ;

– un milieu identique au milieu associé aux projections simulées ou mesurées, pour une matrice spécifique

au couple caméra-objet, qui tient compte des hétérogénéités du milieu diffusant et de la PSF de la

caméra.

Pour un milieu homogène (vide ou diffusant), une modélisation analytique de l’objet est suffisante. On

définira alors un parallélépipède avec ses trois dimensions, centré au sein du FOV. Pour un milieu identique

au fantôme, un objet voxélisé peut être introduit. Il peut notamment s’agir de la carte d’atténuation obtenue

par l’examen TDM.

4.2.2.2 Sources

Deux sources différentes sont utilisées pour calculer nos différentes matrices systèmes. La première

consiste en l’émission ponctuelle de deux rayons γ de 511 keV en parfaite colinéarité. Le processus d’annihi-

lation n’est pas pris en compte. Dans ce cas, le parcours du positon ainsi que les photons γ émis en cascade

ne sont pas non plus considérés. Cette source, appelée BackToBack (cf FIGURE 4.6-1) dans GATE, permet

de ne pas tenir compte des spécificités de l’isotope, et accélère ainsi les temps de simulation.

Dans notre cas, elle est utilisée pour calculer des matrices systèmes spécifiques à la PSF de l’Inveon.

γsimple 
(602 keV, 722 keV, …) 

(ParentID = 0 )  

γ-511 keV (ParentID = 1)  

γ-511 keV (ParentID = 1)  

Génération des 
 γ de 511 keV 

β+ 
(ParentID = 0 )  

FastI124 

Émission 
(source) 

θ = 180° +/- 0,25° 

EventID = i   

Émission 
(source) 

Back-To-Back 

θ = 180° 

EventID = i   

(ParentID = 0 )  

γ-511 keV (ParentID = 1)  

γ-511 keV (ParentID = 1)  

(1)                                                                                                               (2) 

Figure 4.6: Modélisation des sources BackToBack (1) et FastI124 (2) dans GATE. L’eventID est unique pour
chaque émission de particule, et les parentID sont identiques entre des particules provenant d’un même parent.

La deuxième source exploitée est la source FastI124 prédéfinie dans GATE (cf FIGURE 4.6-2). Il s’agit

d’une approximation de l’isotope iode-124, dans laquelle seules les principales émissions photoniques dont
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le rapport d’embranchement est supérieur ou égal à 0,5% sont représentées, en plus des deux émissions de

positons (d’énergies maximales respectives Emaxβ1 =1535 keV et Emaxβ2 =2138 keV). La FIGURE 4.7 donne le

spectre simplifié des émissions photoniques prises en compte.
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Figure 4.7: Graphique représentant le spectre d’émission photonique de la source GATE FastI124.

L’utilisation de la source FastI124 dans un milieu diffusant permet de tenir compte, en plus de la PSF,

du parcours des positons ainsi que des photons γ supplémentaires. L’atténuation ainsi que la diffusion au

sein de l’objet sont également simulées dans le milieu diffusant associé.

Pour nos différentes études, cette source est utilisée pour calculer des matrices systèmes spécifiques à

l’iode-124 et spécifiques au couple caméra-objet.

4.2.2.3 Activité simulée

Pour répondre à la définition de la génération d’une matrice système, l’activité simulée est distribuée

sans a priori dans le fantôme, donc de façon uniforme, quelque soit la ou les densité(s) définie(s).

Cette valeur d’activité est également maintenue suffisamment basse afin de rester dans le domaine de

linéarité de réponse du système de détection. Ainsi, la matrice calculée à cette activité peut être exploitée

pour toute acquisition ou simulation effectuée dans le domaine de linéarité de l’Inveon.

Afin de se rapprocher le plus possible des conditions expérimentales classiques, en particulier au niveau

des différents traitements de la chaîne de détection, la valeur totale d’activité simulée est systématiquement

maintenue en dessous de 30 MBq pour l’ensemble de nos simulations.

Enfin, la quantité de coïncidences détectées pour calculer les matrices systèmes est ajustée en faisant

varier le temps des simulations.

4.2.2.4 Données de sortie

GATE offre la possibilité de choisir les informations à garder au sein des fichiers de sortie. Pour la

création des matrices systèmes R, trois informations sont nécessaires pour chaque coïncidence détectée :

– le lieu d’émission de l’événement à l’origine de la coïncidence ;

– le lieu de détection de cette coïncidence, via un index de la LOR considérée ;
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– le nombre total d’émissions ayant lieu dans le voxel source associé.

Deux sorties distinctes, dont celle spécialement créée, nous permettent d’obtenir ces informations. Elles

sont décrites dans les deux sections suivantes.

4.2.2.4.1 Sortie binaire

Le premier format de sortie utilisé est le fichier de type binaire (.bin) associé aux coïncidences et proposé

nativement par GATE. Pour chaque nouvelle coïncidence détectée, une ligne est créée dans ce fichier. Elle

peut contenir toutes les informations relatives à cette détection, ou seulement une partie. Afin de limiter

l’espace de stockage nécessaire, seules les informations utiles au calcul de R sont sélectionnées, à partir de

l’outil mask associé à cette sortie (cf FIGURE 4.8).

Pour le premier des deux photons détectés associés à chaque coïncidence, on enregistre :

– le runID, qui permet de différencier la chaîne de delays de la chaîne des coincidences 1 ;

– l’eventID, propre à chaque nouvelle émission, et permettant ainsi de distinguer les coïncidences for-

tuites parmi toutes les coincidences ;

– les trois coordonnées cartésiennes du lieu d’émission : SourcePosX, SourcePosY, SourcePosZ ;

– les volumeID, permettant la localisation de la détection via le rsector, le module, le submodule et le

crystal.

Pour le second photon, seuls l’eventID et les volumeID sont enregistrés.

Figure 4.8: Capture d’écran de la sortie binaire de GATE et des options associées. Seules les finalCoinc (coinci-
dences + celays) sont gardées (Flag 1 ). La sélection des informations choisies pour chaque ligne du fichier s’effectue
colonne par colonne : 1 si l’information est gardée, 0 si elle ne l’est pas.

4.2.2.4.2 Sortie ROOT supplémentaire

La sortie binaire précédemment détaillée permet d’obtenir deux des trois informations essentielles au

calcul des matrices systèmes. La sortie ROOT supplémentaire (PosiSource.root), créée à partir de la modi-

fication de différentes classes de GATE (cf section 3.2.7), permet d’enregistrer le nombre d’événements émis

dans chaque voxel définissant le milieu objet.

Au sein de la macro GATE, on doit alors définir la taille ainsi que l’échantillonnage spatial du FOV, en

voxels, qu’il sera possible de reconstruire à partir de la matrice système simulée (cf FIGURE 4.9).

1. de base, le runID permet de distinguer les différents angles de projections en TEMP, pour chaque déplacement des têtes
de la caméra. Cet index a été modifié dans notre cas via l’adaptation d’une classe de GATE pour distinguer la chaîne des
coincidences de la chaîne des delays.
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Figure 4.9: Capture d’écran montrant un exemple de définition d’une sortie PosiSource.root pour un FOV de 40
x 40 x 80 mm3 et 50 x 50 x 100 voxels.

La taille du FOV doit être adapté au fantôme simulé, mais il n’y a pas de contraintes sur le nombre et

la taille des voxels à l’intérieur de ce fantôme.

Cependant, nous rappelons que des voxels trop volumineux ne permettent pas une reconstruction d’image

précise en terme de résolution spatiale, tandis que des voxels trop petits augmentent la taille de la matrice

système et la difficulté à peupler de façon robuste chacun de ces éléments.

La taille des voxels objet doit donc être adaptée à la résolution spatiale intrinsèque de l’Inveon, qui est

d’environ 1,6 mm. Ainsi, il est a priori inutile de définir des voxels de dimensions inférieurs à la moitié de

cette résolution (d’après le théorème de Shannon-Nyquist).

Pour l’ensemble des matrices systèmes créées dans ce travail de thèse, les voxels utilisés sont cubiques,

de coté compris entre 0,8 mm et 1 mm, selon l’étude.

Cette sortie PosiSource est ensuite convertie en un fichier binaire, format plus souple d’utilisation et

plus léger que le format ROOT.

4.2.3 Exploitation des symétries

Afin de réduire à la fois la taille des matrices systèmes mais aussi les temps de simulations, nous avons

rappelé dans le Chapitre 2 (cf section 2.7.1) qu’il est possible d’exploiter les symétries du système de

détection. L’idée consiste à n’utiliser qu’une partie du volume objet et de calculer l’ensemble des processus

physiques à cette échelle, pour tous les éléments de détection et pour une distribution d’activité donnée.

Ensuite, les informations recueillies sont attribuées aux autres parties du volume objet et pour les éléments de

détection associés par application d’opérations de symétrie. Dans le cas de création de matrices systèmes, cela

revient à calculer seulement une partie des éléments de la matrice, les autres étant déduits par application

des symétries.

Une opération de symétrie est considérée comme possible si et seulement si l’ensemble des processus

physiques d’émission (dans le volume objet) et de détection (dans la caméra) sont équivalents pour le

nouveau volume objet et pour le nouvel élément de détection, par application de cette opération de symétrie.
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4.2.3.1 Définition des symétries

Le système TEP Inveon est composé de 16 rsector autour de l’axe z. Dans le plan transaxial, chacun est à

égale distance du centre du FOV, et séparé de son plus proche voisin d’une distance identique quelque soit le

rsector considéré. Ce premier niveau de symétrie cylindrique permet de définir 16 opérations de symétries :

pour une source centrée dans le FOV, chaque rsector reçoit la même information. On peut également

décomposer un rsector en deux, de part et d’autre du rayon du tomographe (symétrie par rapport au rayon

du FOV). À cela s’ajoute une symétrie axiale, de part et d’autre du centre du FOV selon z. Ainsi, le système

Inveon dispose intrinsèquement de 64 niveaux de symétrie pour une source ponctuelle centrée dans le FOV.

Cependant, les symétries du tomographe doivent être couplées à celle du milieu objet, non ponctuel, et

notamment à l’échantillonnage de celui-ci. Pour un parallélépipède rectangle centré dans le FOV, seulement

8 opérations de symétries exactes sont possibles :

– identité ;

– verticale ;

– horizontale ;

– axiale ;

– verticale + horizontale ;

– verticale + axiale ;

– horizontale + axiale ;

– verticale + horizontale + axiale.

Si le parallélépipède rectangle est de base carrée, alors il est possible de définir un niveau de symétrie

diagonale, en excluant les voxels diagonaux qui se situent à la fois d’un côté et de l’autre de la diagonale.

Ainsi, 16 et 8 symétries sont respectivement applicables aux voxels non-diagonaux et diagonaux. La FIGURE

4.10 résume l’ensemble des symétries appliquées au volume objet pour le calcul des matrices systèmes de ce

travail de thèse.

Volume initial 
simulé 

8 symétries 

16 symétries 

Symétrie Diagonale 

Symétrie Axiale 

Symétrie Horizontale 

Symétrie Verticale 

                     (1)                                                                                        (2) 

Figure 4.10: Schéma détaillant les niveaux de symétrie au sein d’un volume objet parallélépipédique centré dans
le FOV. La symétrie diagonale est appliquée à l’ensemble des voxels initiaux non-diagonaux, puis l’ensemble de ce
nouveau volume, incluant les éléments diagonaux et les éléments symétrisés, sert de volume initial pour l’application
des 8 autres opérations de symétrie.

Enfin, les 16 opérations de symétries précédemment définies sont compatibles avec les éléments de
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détection, et donc applicables aux LOR du système (cf FIGURE 4.11).

Symétrie Axiale Symétrie Horizontale Symétrie Verticale Symétrie Diagonale 
(1)                                             (2)                                            (3)                                            (4) 

Figure 4.11: Schéma représentant les 4 types de symétries applicables aux LOR, en vues transaxiales (1, 2 et 3)
et axiale (4). L’ensemble des 16 symétries est obtenu par combinaison de ces 4 opérations.

À noter que les différentes densités du milieu objet doivent également respecter ces symétries : si tel est

le cas pour n’importe quel milieu uniforme, il faudra cependant s’en assurer pour un milieu plus complexe.

4.2.3.2 Définition des volumes initiaux source et objet

Pour exploiter ces symétries au sein des simulations Monte Carlo GATE, la source d’activité est distribuée

uniquement dans un seizième du fantôme initial, auquel s’ajoutent les éléments diagonaux. Pour cela, une

source voxélisée de mêmes dimensions que le FOV échantillonné est introduite, dans laquelle seuls les voxels

définissant le volume initial d’activité simulée contiennent une valeur d’activité. Cette valeur est identique

pour chacun de ces voxels non-nuls.

Les dimensions du fantôme sont quant à elles définies sans tenir compte des symétries : le volume

diffusant occupe l’ensemble du FOV échantillonné. Seules les dimensions de la source sont adaptées aux

symétries. La FIGURE 4.12 donne la disposition et le volume de la source à définir selon les coordonnées

de GATE, ainsi que l’espace occupé par le volume objet définissant le FOV.

y 

x 

z 

y 

z x 
Source 

Source 

Fantôme Fantôme 

(1)                                                                                                                         (2)  

Figure 4.12: Schéma représentant la disposition et le volume de la source à définir selon les coordonnées de GATE,
ainsi que l’espace occupé par le volume objet définissant le FOV, en coupe transaxiale (1) et axiale (2).

On notera que l’ensemble des caractéristiques de la source défini dans la section 4.2.2.3 reste valable,

notamment la valeur d’activité totale. Ainsi, pour une même activité simulée sur le même temps de simu-
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lation, chaque voxel émet environ 16 fois plus de particules. La variance associée au nombre d’événements

par élément de matrice système est alors réduite.

4.2.4 Calcul de la matrice système

À l’issue des simulations, les scripts créés définis dans le Chapitre 3 (cf section 3.3.2) sont utilisés afin

de fusionner les fichiers de sortie binaires entre eux, ainsi que les fichiers PosiSource associés à la nouvelle

sortie. Les parties suivantes expliquent comment les matrices systèmes sont calculées à partir de la lecture

de ces fichiers.

4.2.4.1 Lecture et tri des données simulées

Le script de création des matrices systèmes spécialement développé ici commence par lire et traiter les

fichiers binaires et PosiSource associés à la même série de simulations.

Chacune des coïncidences du fichier binaire est lue et seules celles dont l’eventID des deux photons

γ est identique sont stockées pour le calcul de la matrice. Ainsi, les coïncidences fortuites sont éliminées.

L’ensemble des coïncidences vraies et diffusées est donc conservé lorsque la source BackToBack est utilisée,

auquel s’ajoute les coïncidences vraies-γsimple et diffusées-γsimple pour la source FastI124.

4.2.4.2 Indexation des LOR

Afin de simplifier le traitement des données, chaque LOR est associée à un index unique, calculé à partir

des volumeID de GATE. Pour cela, deux indices sont définis pour chacun des deux cristaux impliqués dans

la mise en coïncidence : l’indice A qui détermine l’anneau de détection sur lequel se trouve le cristal, et C

qui détermine la position du cristal sur l’anneau (cf FIGURE 4.13).

L’indice A est calculé à partir des index des module, submodule et crystal, tandis que l’indice C nécessite

la connaissance des index des rsector, submodule et crystal.

(1) 

y 

x 

z z 

0  1  2  3  ………….…............................ 79 
0 319 

159 160 

79 

80 

240 

239 

Indice A de l’anneau : Indice C du cristal : 

(1)                                                                            (2) 

Figure 4.13: Schéma représentant l’indexation définie pour les LOR utilisées dans la construction des matrices
systèmes et des projections objets. L’indice C du cristal sur un anneau est décrit sur une coupe transaxiale (1) et
l’indice A de l’anneau selon l’axe est décrit sur une coupe axiale (2).

Les deux cristaux de la coïncidence sont ensuite définis par les équations suivantes :
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L1 = C1 +A1× 320

L2 = C2 +A2× 320
(4.1)

avec L1 et L2 respectivement l’indice absolu du premier et du second cristal, et A1, C1, A2 et C2 les

différents indices associés aux anneaux et aux cristaux sur les anneaux, pour le premier et le second cristal

respectivement. En multipliant l’indice de l’anneau par le nombre de cristaux par anneau (ici, 320), on

s’assure de l’unicité de la valeur de L1 et L2.

Enfin, ces deux indices absolus sont regroupés en un seul indice de LOR via l’application d’une fonction

bijective qui dépend des valeurs de L1 et L2 :

LORID = L1 + L2× 25600 si L1 > L2

LORID = L2 + L1× 25600 si L1 < L2
(4.2)

avec 25600 le nombre total de cristaux de la caméra Inveon.

Ainsi, chaque indice de LOR est unique pour un couple de cristaux donné, en considérant que la LOR

joignant le cristal L1 au cristal L2 est la même que celle joignant le cristal L2 au cristal L1. Comme la

fonction est bijective, il est possible de remonter à tout moment, à partir du LORID, à tous les indices des

cristaux ainsi qu’aux différents niveaux de détection de GATE. Ainsi, un seul nombre est stocké par LOR,

sans perte d’information.

4.2.4.3 Calcul des probabilités et stockage creux

Chaque coïncidence est donc traitée en lui attribuant un indice de LOR, et en calculant la position

d’émission du positon initial dans le repère du FOV. La matrice système est remplie en regroupant les

événements de même lieu d’émission et de même LOR, puis chacun de ces éléments non-nuls est normalisé

par la valeur associée à la sortie PosiSource supplémentaire pour le voxel objet considéré. On obtient ainsi

les probabilités Rij .

À ce niveau, seuls les éléments de matrice système associés aux voxels initiaux prenant en compte les

symétries sont calculés. Enfin, les éléments non-nuls sont stockés en suivant le schéma de la FIGURE 4.14.

Cette méthode, initialement développée pour le calcul des matrices systèmes en TEMP [Lazaro et al.

2005], a été adaptée ici à la reconstruction tomographique en TEP. Elle consiste à créer deux tableaux

distincts en exploitant le caractère creux de R :

– le premier tableau contient J lignes correspondant aux J voxels du volume objet. Dans notre cas

et via l’application des symétries, le nombre de lignes est réduit à environ J/16. La position de la

ligne donne l’indice du voxel dans le FOV. Chaque ligne de ce tableau contient deux sous-tableaux

à une dimension : le premier tableau stocke l’indice de la LOR et le second la valeur de Rij associée

à cette LOR i et au voxel j correspondant à la ligne du tableau général. Les dimensions de ces

deux sous-tableaux sont donc identiques, mais diffèrent d’une ligne à l’autre en s’adaptant au nombre

d’événements non-nuls associés au voxel j ;
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– le second tableau comporte le même nombre de lignes que le premier, sur seulement une colonne.

Ses dimensions sont fixes. Chaque ligne de ce tableau, dont l’indice correspond à l’indice du voxel j,

contient le nombre total d’événements non-nuls associés au voxel j. À noter que la taille de ce tableau

est négligeable en terme de capacité de stockage.

Ainsi, le facteur de compression apporté par cette méthode de stockage est inversement proportionnel

au nombre d’éléments non-nuls présents dans la matrice système. En négligeant la taille du second tableau

(< 1 Mo), on obtient le facteur de compression FC suivant :

FC ≈ 1

2×%NonZero
(4.3)

avec %NonZero le pourcentage d’éléments non-nuls dans la matrice système. Le facteur 2 provient

du fait que chaque élément non-nul stocké nécessite une capacité de mémoire deux fois plus élevée que

la méthode de stockage standard, puisque deux informations sont conservées au lieu d’une (valeur de la

probabilité et indice de la LOR).

R11 . . … . . R1J 

R21 . . ... . . R2J 

. . . … . . . 

. . . … Rij . . 

: : : : : : : 

: : : … : : : 

. . . … . . . 

. . . … . . . 

RI1 . . … . . RIJ 

Nombre de voxels sources 

Nombre total  
de LOR 

Matrice Système  
brute 

1er tableau 
« struct_matrix » 

2ème tableau 
« taille_matrix » 

Voxelj 

Nb 
LOR1  Voxel1 

VoxelJ 

Voxel2 

Voxel3 

Nb 
LOR2 

Nb 
LOR3 

Nb 
LORJ  

Nb 
LORj 

& 

Voxelj 

RID 1 
LOR 

ID 
Voxel1 

VoxelJ 
RID J 

Voxel2 RID 2 

RID 1 

RID 2 

Voxel3 
RID 3 

RID 3 

RID J 

LOR associées  
au voxel j, 

pour Rij ≠ 0 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

LOR 
ID 

RID j 

Matrice Système  
compressée 

Légende : 

          R ij   : élément non-nul de la matrice système 

          R ij   : élément nul de la matrice système 

          J      : nombre de voxels sources 
          I      : nombre de LORs différentes 
  LOR_ID : identifiant de la LOR considérée 
Nb LORj  : nombre de LOR impactées par le voxel j 

Figure 4.14: Schéma représentant la méthode de stockage exploitant le caractère creux de la matrice système (en
bas) comparée à une méthode de stockage matriciel standard contenant tous les éléments de la matrice (en haut).
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4.2.5 Reconstruction 3D-LOR-MLEM

La méthode S(MC)2PET inclut un algorithme de reconstruction de type MLEM, capable de reconstruire

des images à partir de données 3D, sans ré-échantillonnage préalable. Cet algorithme fonctionne en mode his-

togramme complet (cf section 1.4.2), c’est-à-dire sans compression des LOR. L’algorithme de reconstruction

lit l’ensemble des LOR non-nulles associées à la matrice système afin de reconstruire les projections.

La matrice système calculée par l’approche décrite précédemment contient seulement un peu plus de

1/16 des éléments Rij non-nuls. L’algorithme de reconstruction spécialement développé calcule en ligne

les positions des voxels et des LOR associées aux éléments Rij symétrisés. Pour les voxels diagonaux, 8

opérations de symétries sont effectuées pour chaque élément de matrice, et 16 opérations pour tous les

éléments non-diagonaux.

Pour les voxels diagonaux, on obtient ainsi l’algorithme 3D-LOR-MLEM suivant :





fn+1
jD[0] = fnjD[0]

1(
Imax[j]∑

i
RijD [0]

)


Imax[j]∑

i

RijD[0]
LORiJmaxD∑

j′
D

[0]

Rij′
D

[0]f
n
j′
D

[0]






fn+1
jD[v] = fnjD[v]

1(
Imax[j]∑

i
RijD [0]

)


Imax[j]∑

i

RijD[0]
Sv(LORi)JmaxD∑

j′
D

[v]

Rij′
D

[0]f
n
j′
D

[v]




 ∀ v ∈ [1; 7]

avec :

– fnjD[0] la valeur d’activité restaurée dans le voxel diagonal initial jD[0], et fnjD[v] la valeur d’activité

restaurée dans le voxel diagonal jD[v] après application de la symétrie v ;

– JmaxD le nombre de voxels diagonaux simulés ;

– LORi la valeur de la projection associée à la LOR i et Sv(LORi) la valeur de la projection associée

à la nouvelle LOR après application de la symétrie v.

Pour tous les voxels non-diagonaux, l’algorithme 3D-LOR-MLEM devient :





fn+1
j[0] = fnj[0]

1(
Imax[j]∑

i
Rij[0]

)


Imax[j]∑

i

Rij[0]
LORi(

Jmax∑
j′[0]

Rij′[0]f
n
j′[0]

)



fn+1
j[w] = fnj[w]

1(
Imax[j]∑

i
Rij[0]

)


Imax[j]∑

i

Rij[0]
Sw(LORi)(

Jmax∑
j′[w]

Rij′[0]f
n
j′[w]

)

 ∀ w ∈ [1; 15]

avec :

– fnj[0] la valeur d’activité restaurée dans le voxel non-diagonal initial j[0], et fnj[v] la valeur d’activité

restaurée dans le voxel non-diagonal j[w] après application de la symétrie w ;

– Jmax le nombre de voxels non-diagonaux simulés ;
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– LORi la valeur de la projection associée à la LOR i et Sw(LORi) la valeur de la projection associée

à la nouvelle LOR après application de la symétrie w.

Enfin, toutes les reconstructions effectuées pour ce travail exploitent une image unitaire comme initiali-

sation de l’algorithme 3D-LOR-MLEM.

4.3 Projections objet

L’ensemble des études réalisées dans ce travail de thèse exploite deux types de projections : des projec-

tions simulées avec GATE pour différents fantômes tests, et un jeu de projections acquises sur la machine

réelle Inveon (cf Chapitre 5). Leurs créations sont détaillées ci-après.

4.3.1 Projections simulées

Pour les projections simulées, deux méthodes ont été développées. La première consiste à exploiter les

données simulées pour le calcul des matrices systèmes, et la seconde exploite directement une simulation de

l’objet d’intérêt.

Dans le cas de la première méthode, une fraction des simulations générées pour une matrice système

donnée est mise de côté pour la création de projections géométriques simples, exploitant le même fantôme

(avec les mêmes répartitions de densité). Ces simulations ne seront en aucun cas utilisées pour le calcul d’une

matrice système, afin d’éviter la corrélation des données avec les projections. À partir de la distribution

uniforme d’activité, calculée sur le volume objet complet par application des symétries, un script prédéfini

détermine par un algorithme de sélection-rejet les zones d’activité à conserver. Les différents contrastes

associés au jeu de projections souhaité sont déterminés en sélectionnant aléatoirement les émissions d’une

région selon le rapport défini par le contraste de cette région. Il est ainsi possible par cette méthode de créer

différents jeux de projections d’objets géométriques simples, sans simulations supplémentaires.

La seconde méthode consiste simplement à définir dans une simulation GATE le fantôme et la source

associée, analytiquement ou via un volume voxélisé. Ensuite, un script transforme les données de sorties

binaires en créant un mode-liste histogrammé respectant l’indexation des LOR définies pour le calcul des

matrices systèmes (cette étape est nativement présente dans le cas de la première méthode).

Quelque soit la méthode utilisée, les coïncidences fortuites sont retirées des fichiers de projections. Les

coïncidences retardées, triées à partir du runID, sont quant à elles enregistrées dans un fichier séparé. Elles

ne seront pas exploitées dans le cadre de nos études.

4.3.2 Création de projections à partir de mesures

Afin de reconstruire des données acquises sur la machine Inveon, un script de décodage du fichier de

sortie mode-liste a également été créé. Celui-ci permet de récupérer l’ensemble des informations nécessaires

à la création d’un jeu de projections adapté à l’indexation des LOR utilisée pour le calcul de la matrice

système.
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4.4 Algorithme de Siddon

4.4.1 Reconstruction MLEM

Afin de comparer certaines images reconstruites via la méthode S(MC)2PET avec une méthode standard,

un algorithme de lancer de rayons (selon un modèle linéique, cf section 2.7.2.1) a été développé parallèlement

à ce travail dans le cadre d’un sujet de stage de Master 2 encadré par notre équipe.

L’algorithme de Siddon [Siddon 1985] a été choisi pour son efficacité et aussi parce qu’il constitue un

"gold standard" dans les comparaisons d’algorithme de reconstruction.

À partir des dimensions du champ de vue, des voxels et les positions des extrémités d’une LOR, la

longueur traversée par cette LOR dans chaque voxel du FOV est calculée. La particularité de cet algorithme

consiste à calculer dans un premier temps uniquement les points d’intersection entre la LOR considérée

et les plans formant les voxels du champ de vue (cf FIGURE 4.15-1). La longueur traversée dans chaque

voxel est ensuite déduite simplement à partir des coordonnées de ces points d’intersection. L’opération est

reproduite pour chacune des LOR.

LOR i 

A 

B 

longueur  
traversée / 
longeur  
totale [BC] 

0 
0,01 
0,07 
0,1 

α Rij 

Plans verticaux 

Plans  
horizontaux 

(1)                                                                                                                       (2) 

Figure 4.15: Schéma représentant le calcul des éléments Rij selon l’algorithme de lancer de rayons de Siddon.
Toutes les coordonnées des points d’intersection entre les LOR et les plans définis par les voxels sont d’abord calculées
(exemple pour une LOR en (1)). Les probabilités Rij sont proportionnelles à la longueur traversée dans le voxel
considéré (2), calculée à partir des points d’intersection. Les longueurs sont données sans unités, car normalisées sur
la longueur du segment [AB] de la LOR traversant tout l’objet.

Pour chacune des LOR, les probabilités associées aux éléments de la matrice système sont alors consi-

dérées comme proportionnelles à la longueur traversée dans le voxel considéré par rapport à la longueur

totale de la LOR dans le FOV (cf FIGURE 4.15-2). Ces éléments de matrice sont calculés en ligne, au sein

des opérations de projection et de rétro-projection, sans stockage.

4.4.2 Correction d’atténuation

L’algorithme de Siddon a également été exploité afin de calculer les coefficients de correction d’atténua-

tion A(pi) (cf section 2.6.2.1.3) pour certaines reconstructions. On considère alors :

A(pi) = e
−
∫
Li

µ511keV
Eau dl

(4.4)
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avec Li la fraction de la LOR i traversant le FOV, calculée par lancer de rayons selon l’algorithme de

Siddon. Il s’agit d’une correction d’atténuation moyenne, qui considère que le FOV est entièrement constitué

d’eau.

La méthode de correction d’atténuation est alors implémentée de façon à obtenir un algorithme de type

AW-OP-MLEM, et ainsi conserver les propriétés statistiques des données. Cet algorithme est applicable

aux reconstructions exploitant Siddon ainsi qu’à celles associées aux matrices systèmes Monte Carlo ne

modélisant pas le milieu objet (et donc, ne modélisant pas nativement l’atténuation).

4.5 Validation de la méthode S(MC)2PET

Dans cette dernière partie, nous proposons des étapes de validation de l’ensemble des scripts créés

associés à la méthode S(MC)2PET, via le calcul d’une matrice système simple et quelques reconstructions

d’objets tests.

4.5.1 Calcul d’une matrice système

Cette première étape de validation consiste à vérifier le calcul des symétries ainsi que la méthode de

stockage des matrices systèmes creuses.

4.5.1.1 Matériel et méthode

La matrice système créée ici est définie sur un FOV de 30 x 30 x 2 voxels, avec des voxels de 1 mm3.

Ainsi, les dimensions transaxiales sont cohérentes avec les dimensions d’objets pré-cliniques. La réduction

de la dimension z permet de limiter le nombre total de voxels objets, et donc de limiter le nombre d’éléments

de matrice à peupler.

La source BackToBack est utilisée pour la distribution d’activité uniforme dans la zone source initiale

du fantôme, représentant 1/16 du fantôme total. Ce volume objet est constitué de vide, pour s’affranchir

des interactions physiques au sein du fantôme (seule la PSF du système est donc modélisée ici). L’activité

est maintenue à 100 kBq par voxel, soit 24 MBq au total. Le nombre de coïncidences détectées s’élève à

3, 48× 109. Par application des symétries, le nombre de coïncidences réellement exploitées pour le calcul de

R est donc de 2, 78× 1010.

4.5.1.2 Résultats

Après calcul de la matrice, le pourcentage d’éléments non-nuls bruts stockés s’élève à 9, 29 × 10−2 %.

Avec l’application des symétries, la matrice complète contient théoriquement 7, 40 × 10−1 % d’éléments

non-nuls. Le stockage creux permet ainsi un facteur de compression FC de 540 environ dans ce cas.

La FIGURE 4.16-1 représente l’image de sensibilité de la matrice système, moyennée sur les deux coupes.

On constate que l’application des symétries est validée pour l’ensemble des opérations, puisque toutes les

zones de l’image sont représentées.
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Max 
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(1)                                                            (2) 

LOR 

Figure 4.16: Figures représentant l’image de sensibilité (1) de la matrice système et un exemple de visualisation
de la sensibilité associée à une LOR (2). Les deux images sont moyennées sur les deux coupes (selon l’axe z) du
volume objet.

Enfin, la FIGURE 4.16-2 donne un exemple de visualisation d’une LOR dans le FOV. Cette image

représente la sensibilité associée à cette LOR, c’est-à-dire le nombre, la position et l’intensité de chaque voxel

du FOV associé à une détection dans cette LOR. L’intensité d’un voxel de cette image est proportionnelle

à la quantité d’événements détectés dans cette LOR et provenant de ce voxel. On remarque que pour ce

modèle simple, seuls les voxels dans l’alignement et à proximité directe de la LOR sont concernés.

4.5.2 Analyse d’interférences entre voxels

Nous cherchons maintenant à vérifier la cohérence des images reconstruites à partir de cette matrice

système. Pour cette première analyse, l’idée est d’étudier le comportement de l’algorithme de reconstruction

pour un objet ponctuel, afin de s’assurer que l’image d’un point est un point.

4.5.2.1 Matériel et méthode

Le fantôme utilisé pour la simulation des projections possède les mêmes dimensions et la même densité

(ici, du vide) que celui exploité pour le calcul de la matrice système précédemment définie. Les voxels du

fantôme sont donc confondus avec les voxels du FOV associés à la matrice système. Ainsi, on s’affranchit

de l’effet de volume partiel dû à l’échantillonnage spatial cubique.

L’activité, fixée à 5 MBq en BackToBack, est distribuée dans un seul voxel sur la première coupe, ex-

centré de 5 voxels selon les deux axes x et y du système de coordonnées de GATE afin de s’affranchir du

phénomène de sur-échantillonnage au centre du FOV. Le temps de simulation est fixé de sorte à obtenir

environ 8× 106 coïncidences.

L’image de cette source ponctuelle est reconstruite avec l’algorithme S(MC)2PET pour 80 itérations.

Un profil d’activité absolue normalisé est calculé pour 17 voxels selon l’axe x, incluant le voxel à analyser

et les 8 voxels de part et d’autre.
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4.5. Validation de la méthode S(MC)2PET

4.5.2.2 Résultats

La FIGURE 4.17-2 montre la qualité des images reconstruites pour plusieurs niveaux d’itération comparé

à l’objet source initial (cf FIGURE 4.17-1).

    Objet                          1                     10                     20                    30                    40                     80 

(1)                                                                                                                                           (2) Nombre d’itération 

Max 

Min 

Figure 4.17: Images représentant l’objet source simulé (1) et les images reconstruites associées (2) à plusieurs
niveaux d’itération. Les images sont centrées sur le voxel source, et mesurent 17 mm (ou 17 voxels) de côté.

Les profils normalisés associés à ces images sont tracés sur la FIGURE 4.18.
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Figure 4.18: Graphiques présentant les profils d’activité absolue (en %) du voxel source, positionné en Pixel = 0,
pour six niveaux d’itérations.
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Ces résultats montrent que l’image d’une source ponctuelle située dans un voxel objet donné est associée

au bon voxel de reconstruction. De plus, la quantification absolue de cette source est bien restituée au bout

de quelques itérations (supérieure à 90% à 20 itérations), et presque parfaitement après quelques dizaines

d’itérations (supérieure à 99% à 80 itérations).

4.5.3 Reconstruction d’un objet source contrasté

Pour conclure cette partie de validation, un dernier objet source, plus complexe qu’un simple voxel et

constitué de différents contrastes d’activité, a été considéré.

4.5.3.1 Matériel et méthode

Ici encore, le fantôme utilisé pour la simulation des projections possède les mêmes dimensions et la

même densité (ici, du vide) que celui exploité pour le calcul de la matrice système précédemment définie.

L’activité est distribuée en respectant trois zones : une région de fond (contraste 1 : 1), une région froide

(sans activité, contraste 0 : 1), et une région chaude (contraste 3 : 1) telles que définies sur la FIGURE 4.19.

Une zone froide est également ajoutée autour du fond.

8 mm 

8 mm 

9 mm 

26 mm 

30 mm 

Froid (0:1) 

Fond (1:1) 

Chaud (3:1) 

Distribution d’activité : 

Figure 4.19: Schéma représentant la distribution d’activité au sein de l’objet source. Les deux coupes sont
identiques (une seule est représentée ici).

L’activité, toujours définie en BackToBack, est fixée à 100 kBq par voxel de la région chaude, et 25 kBq

par voxel appartenant au fond. Le temps de simulation est fixé de sorte à obtenir 40× 106 coïncidences.

L’image de cet objet source est reconstruite avec l’algorithme S(MC)2PET pour 30 itérations. Les

recouvrements de contraste dans les régions chaudes et froides ainsi que l’activité absolue totale sont calculés.

4.5.3.2 Résultats

La FIGURE 4.20 montre quatre exemples d’images reconstruites pour quatre niveaux d’itération. On

note que les images sont qualitativement bonnes qualités puisque les différentes régions sont clairement

discernables.
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1 itération                         5 itérations                      10 itérations                    30 itérations 

Figure 4.20: Images reconstruites de l’objet source contrasté, pour quatre niveaux d’itération différents.

Le recouvrement d’activité absolue dans toute l’image est d’environ 100% (cf FIGURE 4.21-1) dès la pre-

mière itération, et n’évolue plus après la cinquième. La conservation du nombre d’événements est respectée,

et la normalisation des éléments de matrice système est exacte. L’évolution des courbes de recouvrement de

contraste est en accord avec le comportement d’un algorithme de type MLEM : la convergence de la région

froide est plus lente que celle de la région chaude.
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Figure 4.21: Graphiques présentant le recouvrement d’activité absolue dans tout l’objet (1) et les recouvrements
de contraste pour les régions chaude et froide (2).

4.5.4 Conclusion

La première étude de cette section a permis de vérifier l’application des opérations de symétrie, ainsi

que l’exploitation du stockage creux. Les deux études suivantes ont quant à elles confirmé la validité de la

méthode en montrant des images reconstruites cohérentes d’un point de vue qualitatif et quantitatif.

L’ensemble de ces résultats montre ainsi le bon fonctionnement de toute la méthodologie S(MC)2PET,

des simulations à la reconstruction, en passant par le calcul des matrices systèmes. L’approche S(MC)2PET

est ainsi validée.
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4.6 Conclusion

En première partie de ce chapitre, le modèle numérique de l’Inveon a été exposé et validé avec la version

modifiée de GATE 6.1 spécialement développée pour ce travail, en le comparant aux simulations et aux

expériences de Anizan [Anizan 2010].

Dans une seconde partie, toute la méthodologie S(MC)2PET a été détaillée point par point. Nous avons

vu comment simuler des matrices systèmes en exploitant les symétries du système et comment les stocker

avantageusement. L’algorithme de reconstruction de type 3D-LOR-MLEM et exploitant les symétries en

temps réel a également été exposé.

Ensuite, les méthodes de création des projections ont été décrites, que ce soit à partir de simulations

dédiées, de simulations de matrices systèmes ou encore à partir d’une acquisition sur l’Inveon. L’algorithme

de Siddon, utilisé comme outil de comparaison dans ce travail, a également été présenté.

Enfin, la méthode S(MC)2PET a été validée dans une dernière partie selon différents critères et pour

différents types d’objets.

L’approche S(MC)2PET est mise en pratique dans le chapitre suivant, pour des études fondamentales

ainsi que quelques exemples appliqués.
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Chapitre 5

Applications et performances de l’approche

S(MC)2PET à l’iode 124

Ce dernier chapitre présente les résultats d’intérêt des différentes études réalisées au cours de ce travail

de thèse exploitant l’approche S(MC)2PET.

Dans une première partie, une étude fondamentale est proposée afin d’évaluer le comportement de

différents niveaux de sophistication de matrices systèmes sur la reconstruction de fantômes numériques

spécifiquement créés pour l’étude de milieux complexes.

Les résultats obtenus pour des reconstructions de fantômes standards sont quant à eux présentés dans

la seconde partie de ce chapitre, consacrée à l’étude de matrices systèmes compatibles avec une utilisation

pré-clinique.

Enfin, une application sur données mesurées est proposée à titre d’investigation préliminaire en dernière

partie.

5.1 Étude fondamentale en champ de vue réduit

5.1.1 Introduction - Objectifs

L’objectif de cette étude fondamentale est d’évaluer l’impact de la sophistication et de la robustesse

statistique des matrices systèmes exploitées pour la reconstruction de fantômes numériques plus ou moins

complexes. Pour cela, différents fantômes constitués d’un milieu homogène ou hétérogène sont utilisés, pour

un champ de vue axial réduit. L’objectif de cette réduction du FOV est de diminuer le nombre de voxels de

l’objet afin de réduire la taille maximale des matrices, et ainsi pouvoir augmenter le nombre d’événements

simulés par voxel.

Dans une première section, les quatre fantômes spécialement créés sont détaillés. Les différentes ma-

trices systèmes exploitées ainsi que les reconstructions associées sont ensuite exposées avant de décrire les

différentes figures de mérite appliquées aux images reconstruites. Les résultats sont finalement présentés et

discutés.
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5.1.2 Matériel et méthode

5.1.2.1 Objets simulés

Quatre fantômes ont été créés : un dont le milieu diffusant est homogène, et trois avec un milieu hé-

térogène. Tous ces jeux de projections sont obtenus à partir d’une fraction des simulations créées pour

les matrices systèmes associées (cf section 5.1.2.2), en exploitant l’algorithme de sélection-rejet pour défi-

nir la distribution et les contrastes d’activité (cf section 4.3.1). Pour ces matrices, une activité d’iode-124

(fastI124 ) de 100 kBq par voxel est utilisée. L’activité totale des simulations est donc maintenue à 24 MBq.

Le FOV considéré s’étend sur 30× 30× 2 mm3 (voxels de 1 mm3), centré au sein du tomographe. Ainsi,

les dimensions transaxiales respectent celles d’une souris. La quantité de simulations exploitées pour la

création de ces projections est déterminée de façon à obtenir entre 2 et 3 millions de coïncidences (i.e.

coïncidences vraies, diffusées et γsimple), et ainsi reproduire une statistique d’acquisition réaliste en pré-

clinique, en considérant la réduction du FOV. Les coïncidences fortuites ne sont pas prises en compte, et

sont retirées lors du calcul des projections.

Enfin, un volume uniforme d’eau est placé de part et d’autre de ces deux coupes, de façon à obtenir un

milieu diffusant global cohérent avec celui d’une souris ou d’un fantôme standard pré-clinique (30× 30× 70

mm3).

5.1.2.1.1 Fantôme homogène F0

Le fantôme homogène, appelé par la suite F0, est constitué d’un milieu de densité équivalente à l’eau (cf

FIGURE 5.1-1). Deux régions de 8× 8× 2 mm3, une chaude (avec une activité quatre fois plus élevée que

le fond) et une froide (sans activité), sont positionnées à 9 mm des bords du fantôme. La FIGURE 5.1-2

donne les distributions et les contrastes d’activité utilisés.

  (1)                                                          (2) 

8 mm 9 mm 

Eau 

Matériau : 

Chaud (4:1) 

Froid (0:1) 

Fond (1:1) 

Activité / Contrastes : 
30 mm 

Figure 5.1: Schémas représentant le milieu de propagation (1) du fantôme homogène F0 ainsi que la distribution
d’activité (2) associée.

Le nombre total de coïncidences exploitées pour ce jeu de projections est de 2, 32× 106.
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5.1.2.1.2 Fantôme hétérogène F1

Le milieu objet associé au fantôme hétérogène F1 est constitué de régions équivalentes à l’eau, à l’os et

aux poumons (cf FIGURE 5.2-1). Le TABLEAU 5.1 résume les valeurs de densité associées.

Matériau Vide Eau Poumon Os

Densité (g.cm-3) 1,00.10-9 1,00 0,26 1,92

Tableau 5.1: Tableau donnant les densités des différents matériaux du fantôme hétérogène utilisés avec GATE.

Chaud (4:1) 

Froid (0:1) 

Fond (1:1) 

Activité / Contrastes : 

(2) (1) 

x 

1 mm 

8 mm 

20 mm 

30 mm 

Poumon 

Eau 

Os 

Matériau : 

Figure 5.2: Schémas représentant le milieu de propagation (1) du premier fantôme hétérogène F1 ainsi que la
distribution d’activité (2) associée. La flèche verte représente la direction du profil mesuré pour l’analyse des images.

Pour ce premier fantôme hétérogène F1, la distribution d’activité est purement théorique : une région

chaude traverse l’ensemble des différents matériaux du fantôme, et deux régions froides se situent de part

et d’autre de la région du poumon ainsi que dans une partie de l’os (cf FIGURE 5.2). Les contrastes des

régions chaudes et froides par rapport au fond sont respectivement de (4 : 1) et (0 : 1).

Le principal objectif est d’étudier le recouvrement d’activité reconstruite en fonction du milieu de pro-

pagation et du milieu environnant, pour différents types de matrices systèmes.

Ici, le nombre total de coïncidences exploitées pour ce jeu de projections est de 2, 72× 106.

5.1.2.1.3 Fantômes hétérogènes F2 et F3

Le second (F2 ) et le troisième (F3 ) fantômes créés sont constitués du même milieu hétérogène que F1

(cf FIGURE 5.3-1). L’activité est quant à elle distribuée uniquement dans le milieu équivalent eau, sous

forme d’un fond uniforme et de cinq régions de différentes tailles (de 1× 1× 2 mm3 à 5× 5× 2 mm3). Les

régions os et poumon sont donc des régions froides.

Ces fantômes peuvent être assimilés à un modèle de distribution de tumeurs de différentes tailles au sein

des tissus mous, et proches de certaines hétérogénéités.
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Pour F2, les cinq régions chaudes sont distribuées au contact du matériau équivalent à l’os (cf FI-

GURE 5.3-2). Pour F3 en revanche, celles-ci sont distribuées au contact du matériau équivalent poumon

(cf FIGURE 5.3-3).

Enfin, une région froide dans l’eau est également définie pour ces deux fantômes.

Chaud (4:1) 

Froid (0:1) 

Fond (1:1) 

Activité / Contrastes : 

(1) 

x 

1 mm 

8 mm 

20 mm 

30 mm 

Poumon 

Eau 

Os 

Matériau : 

(3) (2) 

Figure 5.3: Schémas représentant le milieu de propagation (1) du second (F2 ) et du troisième (F3 ) fantôme
hétérogène ainsi que les distributions d’activité associées, pour le second (2) et le troisième (3) fantôme.

L’intérêt de ces nouvelles projections réside dans l’étude de distributions plus "réalistes", en considérant

en particulier l’impact des hétérogénéités environnantes aux sources chaudes selon leurs localisations.

Pour ces deux fantômes F2 et F3, le nombre total de coïncidences exploitées est respectivement de

2, 35× 106 et 2, 33× 106.

5.1.2.2 Matrices systèmes

5.1.2.2.1 Choix et calcul des matrices systèmes

En plus de l’algorithme MLEM exploitant un calcul analytique des éléments de la matrice système selon

l’approche de Siddon, trois types de matrices Monte Carlo ont été calculés via la méthode S(MC)2PET.

Toutes ces matrices sont déterminées pour des dimensions identiques aux différentes projections (30×30×2

mm3), et pour une même taille de voxels (1× 1× 1 mm3).

Le premier type de matrice système exploite la source simplifiée de GATE BackToBack dans le vide. Il

s’agit alors de matrices spécifiques à la PSF de l’Inveon, utilisables pour reconstruire n’importe quel jeu de

projections. Ces matrices sont appelées BtB-Vide.

Le second type de matrice est quant à lui spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène, via

l’utilisation de la source FastI124 dans un milieu uniforme équivalent à l’eau. Pour les reconstructions du

fantôme homogène F0, ce type de matrice, appelé I124-Eau, correspond à une modélisation complète de

tout le système objet-caméra. On parle alors de matrice système dédiée (à ce fantôme). Une quantification

absolue est alors nativement possible sur les images reconstruites.

Enfin, le troisième type de matrice est spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu hétérogène pour

les trois fantômes hétérogènes. La source FastI124 est distribuée dans le milieu hétérogène défini FIGURE
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5.3-1. Avec ce type de matrices systèmes, une quantification absolue est nativement possible sur les images

reconstruites des fantômes F1, F2 et F3. Ces matrices sont appelées I124-Hétérogène.

Différents niveaux statistiques ont été employés pour chaque type de matrice système en ajustant les

temps de simulation, afin d’évaluer l’impact du peuplement de ces dernières. Le nombre de coïncidences

exploitées pour chacune d’elles ainsi que l’espace de stockage associé sont résumés dans le TABLEAU 5.2.

Matrice Système Taille (Go) Nombre de coïncidences

BtB-Vide Small (S) 0,27 1,45.109

BtB-Vide Medium (M) 0,69 8,61.109

BtB-Vide Large (L) 1,2 2,78.1010

I124-Eau Small (S) 2,1 7,31.109

I124-Eau Medium (M) 4,9 1,94.1010

I124-Eau Large (L) 6,8 2,85.1010

I124-Hétérogène XX-Small (XXS) 2,9 1,18.1010

I124-Hétérogène X-Small (XS) 4,6 2,07.1010

I124-Hétérogène Small (S) 6,2 2,95.1010

I124-Hétérogène Medium (M) 12,3 6,49.1010

I124-Hétérogène Large (L) 17,6 9,77.1010

Tableau 5.2: Tableau donnant le nombre de coïncidences (ici, des coïncidences) ayant servi à calculer les différentes
matrices systèmes (en tenant compte des symétries), ainsi que l’espace de stockage nécessaire.

On peut noter que les matrices BtB-Vide Large, I124-Eau Large et I124-Hétérogène Small sont calculées

à partir d’un nombre de coïncidences équivalent (environ 6% d’écart au maximum), pour permettre des

comparaisons entre les différents degrés de sophistication.

5.1.2.2.2 Figures de mérite

Les matrices systèmes Monte Carlo sont d’abord analysées indépendamment de la qualité des images

reconstruites associées. Pour cela, cinq figures de mérite (FOM) ont été étudiées.

Pour l’ensemble des matrices, le pourcentage d’éléments de matrice Rij non-nuls (%Non-nuls) ainsi que

le pourcentage d’éléments Rij non-nuls contenant un seul événement (%Unique) sont calculés pour chacune

des matrices systèmes.

Enfin, le nombre moyen d’événements par élément de matrice non-nul (R̄ij) ainsi que les valeurs de

probabilité maximale Rmaxij et minimale Rminij non-nulles sont également déterminés, afin d’évaluer la qualité

statistique de ces matrices.

5.1.2.3 Reconstructions

Les quatre jeux de projections sont reconstruits avec l’algorithme de Siddon, qui sert ici de référence.
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Les matrices systèmes BtB-Vide et I124-Eau sont également exploitées pour la reconstruction de tous

les jeux de projections.

Enfin, les trois matrices systèmes hétérogènes I124-Hétérogène les plus peuplées (Small, Medium et

Large) sont utilisées pour reconstruire les projections des fantômes F1, F2 et F3.

Aucune correction supplémentaire à celles nativement intégrées au sein des matrices systèmes n’est

appliquée dans cette première étude.

5.1.2.4 Figures de mérite des images reconstruites

5.1.2.4.1 Fantôme homogène F0

Pour le fantôme F0, les recouvrements de contraste RCChaud et RCFroid sont calculés dans les régions

chaudes et froides respectivement, selon les équations (2.53) définies dans le Chapitre 2 (cf section 2.8.3). Les

ROI chaudes et froides mesurent 6×6×2 mm3 afin de s’affranchir des effets de bord, et sont centrées sur les

zones correspondantes. Pour les mesures dans le fond, deux ROI de mêmes dimensions sont respectivement

situées à gauche et à droite de la région froide et de la région chaude. Les résultats sont moyennés pour ces

deux ROI de fond.

Les recouvrements d’activité absolue RA (cf équation (2.54) de la section 2.8.3) sont quant à eux calculés

pour la région chaude (RAChaud) et le fond (RAFond), pour les trois niveaux de variance statistique de la

matrice système I124-Eau. Les ROI sont les mêmes que précédemment.

5.1.2.4.2 Fantôme hétérogène F1

Dans le cas du fantôme hétérogène complexe F1, un profil le long de la région chaude est calculé (cf

flèche verte sur la FIGURE 5.2-2) sur les images reconstruites avec les quatre matrices systèmes, à niveau

de bruit équivalent.

Les activités résiduelles dans les régions froides sont également comparées visuellement sur les images

reconstruites.

5.1.2.4.3 Fantômes hétérogènes F2 et F3

Pour les fantômes F2 et F3, les recouvrements de contraste RCChaud sont également calculés pour

chacune des régions chaudes. Les ROI ont les mêmes dimensions que les régions, mais seule la valeur

maximale est retenue pour l’analyse, par analogie aux recommandations du protocole NEMA NU-4 de 2008

pour les mesures des capillaires. Les mêmes ROI sont utilisées pour les recouvrements d’activité absolue

dans le cas des reconstructions avec les matrices du type I124-Hétérogène.

L’activité absolue restituée pour chacune des régions chaudes est également calculée, via les pourcentages

de recouvrement RAChaud, dans le cas des reconstructions exploitant les matrices I124-Hétérogène.
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Enfin, les activités résiduelles des régions froides (AFroid) eau et poumon sont également évaluées, en

pourcentage d’activité par rapport au fond dans l’eau.

5.1.3 Résultats et interprétations

5.1.3.1 Matrices systèmes

L’étude de l’évolution du pourcentage d’éléments non-nuls dans les matrices systèmes est représentée

sur la FIGURE 5.4-1. On remarque que le %Non-nuls associé aux matrices incluant un modèle de l’iode-124

et un milieu diffusant (matrices I124-Eau et 124-Hétérogène) augmente linéairement avec le nombre de

coïncidences exploitées, selon une pente plus importante que dans le cas des matrices systèmes de type BtB-

Vide. Les deux types de matrices I124-Eau et I124-Hétérogène semblent avoir des comportements identiques

pour cette FOM sur une gamme commune de nombre de coïncidences exploitées. On note également que

les matrices BtB-Vide sont davantage creuses que celles incluant l’iode.

Cependant, l’évolution du %Unique montre que les matrices I124 sont essentiellement peuplées (à plus

de 80%) de probabilités calculées à partir d’un seul événement, soit des éléments statistiquement peu

représentatifs (cf FIGURE 5.4-2). De plus, cette FOM augmente avec le nombre de coïncidences exploitées

sur la gamme étudiée, ce qui signifie que le nombre d’éléments à un seul événement croît plus rapidement

que le peuplement des éléments existants. À l’inverse, %Unique décroît dans le cas des matrices BtB-Vide,

pour atteindre rapidement des valeurs inférieures à 40%.

Ces résultats montrent la difficulté à peupler de façon robuste des matrices systèmes lorsqu’un modèle

de l’iode-124 et un milieu diffusant sont employés, quelque soit la complexité de ce milieu (homogène ou

hétérogène).
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Figure 5.4: Graphiques représentant le pourcentage d’éléments non-nuls (1) et le pourcentage d’éléments non-nuls
constitués d’un seul événement (2) en fonction du nombre de coïncidences exploitées dans le calcul des matrices
systèmes.
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Figure 5.5: Graphiques représentant l’évolution des probabilités minimales (1) et maximales (2) des différentes
matrices systèmes en fonction du nombre de coïncidences exploitées.

L’étude des probabilités montre que la valeur de probabilité minimale (cf FIGURE 5.5-1) converge plus

rapidement pour les matrices de type I124 que pour celles de type BtB-Vide. Cette valeur est en théorie

identique pour des matrices contenant au moins un élément calculé à partir d’un seul événement, et pour

un nombre de coïncidences donné.

En revanche, la valeur de la probabilité maximale (cf FIGURE 5.5-2) dépend du peuplement des ma-

trices : on remarque que dans le cas des matrices I124, les valeurs de probabilités maximales sont plus faibles

que pour les matrices BtB-Vide et n’évoluent pratiquement pas avec l’augmentation du nombre de coïnci-

dences. Les matrices I124 sont donc essentiellement composées d’éléments plus faiblement différents les uns

par rapport aux autres comparés aux matrices BtB-Vide, pour lesquelles des événements très probables se

distinguent des autres.
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Figure 5.6: Graphique représentant l’évolution du nombre d’événements moyen R̄ij contenu dans les éléments de
matrices systèmes Rij en fonction du nombre de coïncidences exploitées.

Ces résultats sont confirmés par la FIGURE 5.6, où l’on note que le nombre d’événements moyen par
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élément non-nul R̄ij est plus élevé et croît plus rapidement dans le cas des matrices BtB-Vide que pour les

matrices I124. Les éléments des matrices systèmes BtB-Vide sont ainsi associés à une variance plus faible.

5.1.3.2 Analyses des images reconstruites

5.1.3.2.1 Fantôme homogène F0

Les images reconstruites, à même niveau de bruit, du fantôme F0 sont données sur la FIGURE 5.7 pour

les trois matrices systèmes utilisées : Siddon, BtB-Vide Large et I124-Eau Large.

Dans le cas de ce milieu homogène, et pour un même nombre de coïncidences exploitées dans le calcul

des différentes matrices systèmes, les deux matrices Monte Carlo permettent un meilleur recouvrement de

contraste pour la région chaude et la région froide (cf FIGURE 5.8-1 et 5.8-2 respectivement), comparé

à l’algorithme de Siddon (de 15% à 35% supérieur). On note également que la modélisation de l’iode-124

dans un milieu homogène (matrice I124-Eau) augmente le recouvrement de contraste comparé aux résultats

obtenus avec la matrice de type BtB-Vide (de 10% à 20% supérieur).

(1)                                  (2)                                 (3)                                 (4)                        

Figure 5.7: Figure représentant les images reconstruites du fantôme homogène F0 avec les trois matrices systèmes
Siddon (2), BtB-Vide Large (3) et I124-Eau Large (4), pour le même niveau de bruit (CV=10%). L’image (1)
représente la distribution théorique. Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données
pour une même échelle de gris.

Les mesures d’activité absolue pour la matrice I124-Eau Large montrent des recouvrements d’environ

99% et 101% pour la région chaude et le fond respectivement (pour un CV de 6%, cf FIGURE 5.9). Cepen-

dant, si on diminue le nombre de coïncidences exploitées dans le calcul de la matrice, donc en réduisant la

robustesse statistique, les recouvrements peuvent chuter de plus de 10%, pour atteindre 88% (cf FIGURE

5.9-2) dans le cas de la région chaude avec la matrice I124-Eau Small et un niveau de bruit identique. On

note ici l’impact du peuplement de cette dernière.
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Figure 5.8: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste chaud (1) et froid (2) pour le
fantôme homogène et les trois matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large et I124-Eau Large, en fonction du coefficient
de variation (CV).
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Figure 5.9: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue dans le fond (1) et pour la
région chaude (2) pour le fantôme homogène et les matrices systèmes I124-Eau (Small, Medium, Large), en fonction
du coefficient de variation (CV).

5.1.3.2.2 Fantôme hétérogène F1

La FIGURE 5.10 présente les quatre images reconstruites du fantôme hétérogène F1 à même niveau de

bruit (CV=12%).

Les profils tracés dans la région chaude (cf FIGURE 5.11) montrent une hyper-fixation dans le milieu

osseux dans le cas des matrices BtB-Vide et I124-Eau, et une hypo-fixation pour la région du poumon,

dues aux longs parcours des positons dans un milieu hétérogène. Seule la matrice la plus complexe prenant

en compte le milieu hétérogène (I124-Hétérogène) permet une restitution satisfaisante de l’activité dans le

poumon (supérieure à 92%) .
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(1)                                 (2)                                  (3)                                 (4)                                 (5) 

Figure 5.10: Figure représentant les images reconstruites du premier fantôme hétérogène F1 avec les quatre
matrices systèmes Siddon (2), BtB-Vide Large (3), I124-Eau Large (4) et I124-Hétérogène Small (5), pour le même
niveau de bruit (CV=12%). L’image (1) représente la distribution théorique. Les images sont ré-échantillonnées (×4,
interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris.
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Figure 5.11: Graphique représentant les profils normalisés tracés sur la région chaude du premier fantôme hété-
rogène (F1) avec les quatre matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large, I124-Eau Large et I124-Hétérogène Small,
pour le même niveau de bruit (CV=12%).

Les régions froides sont également mieux restituées quand la complexité des matrices augmente dans

l’eau et l’os (cf FIGURES 5.10-3, 5.10-4 et 5.10-5) : la modélisation des coïncidences γsimple et du parcours

des positons de l’iode-124 réduit l’activité artificiellement présente dans les régions froides (matrices I124-

Eau et I124-Hétérogène), tandis que la modélisation du milieu hétérogène permet la restitution de l’activité

dans le poumon et réduit les erreurs de fixations osseuses (matrice I124-Hétérogène).

Ces résultats supposent qu’une modélisation complète de la matrice système, spécifique du couple objet-

caméra, est indispensable au bon recouvrement d’activité lorsque le milieu est complexe (i.e. hétérogène) et

que la radioactivité est distribuée sur plusieurs types de matériaux.

Enfin, la FIGURE 5.12 donne les images reconstruites à partir des trois niveaux de variance de matrices

I124-Hétérogène. L’activité résiduelle dans les régions froides diminue pour les matrices Medium et Large,

en particulier pour le milieu os. Le recouvrement d’activité dans le poumon passe quant à lui de 92% à 96%
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pour la matrice Medium, et à 98% pour la matrice Large.

On note ici encore l’impact positif, même s’il est modéré dans ce cas, de l’augmentation de la robustesse

statistique de la matrice système sur la qualité des images reconstruites.

(1)                                 (2)                                 (3)                                 

Figure 5.12: Figure représentant les images reconstruites du premier fantôme hétérogène F1 pour les trois
statistiques des matrices systèmes I124-Hétérogène (Small (1), Medium (2) et Large (3)), pour le même niveau de
bruit (CV=12%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même
échelle de gris.

5.1.3.2.3 Fantômes hétérogènes F2 et F3

L’ensemble des images reconstruites avec les quatre matrices systèmes est présenté sur la FIGURE 5.13

pour le fantôme hétérogène F2, pour un même niveau de bruit. On note que la plus petite région (de côté

1 mm) n’est clairement discernable sur aucune des images.

(1)                                 (2)                                  (3)                                 (4)                                  (5) 

Figure 5.13: Figure représentant les images reconstruites du second fantôme hétérogène F2 avec les quatre
matrices systèmes Siddon (2), BtB-Vide Large (3), I124-Eau Large (4) et I124-Hétérogène Small (5), pour le même
niveau de bruit (CV=6%). L’image (1) représente la distribution théorique. Les images sont ré-échantillonnées (×4,
interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris.

L’étude des recouvrements de contraste pour les quatre régions chaudes de 2 mm à 5 mm de côté est

présentée sur les graphiques de la FIGURE 5.14. La plus petite région (de côté 1 mm) n’est pas représentée

car noyée dans le bruit pour toutes les reconstructions (cf FIGURE 5.13).

Pour ces quatre régions, les matrices Monte Carlo montrent de meilleures performances que l’algorithme

de Siddon, avec des recouvrements de 10% à 40% plus élevés selon la matrice considérée, pour un CV de

6%. On montre également que la modélisation de l’iode-124 (matrice I124-Eau) en milieu uniforme permet

des recouvrements de contraste supérieurs de 15% à 25% comparés à ceux obtenus à partir de la matrice

BtB-Vide pour les régions de 3 mm à 5 mm de côté, toujours pour le même CV (cf FIGURES 5.14-2, 5.14-3,

5.14-4).

À l’inverse, les recouvrements de contraste des régions chaudes associés aux reconstructions exploitant

la matrice la plus sophistiquée prenant en compte les hétérogénéités (I124-Hétérogène) sont globalement
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inférieurs à ceux obtenus avec la matrice I124-Eau (excepté pour la région de 5 mm de côté pour laquelle les

résultats sont sensiblement équivalents). Ici, la complexité de peuplement de la matrice la plus sophistiquée

semble prendre le dessus sur la qualité du modèle physique employé, pour un nombre de coïncidences

exploitées équivalent. Cependant, pour la région froide équivalente à l’os, seule la matrice I124-Hétérogène

permet une visualisation de cette région (cf FIGURE 5.13-5).

Enfin, les résultats associés à la région de 2 mm semblent montrer une difficulté de restitution des

activités lorsque les matrices se complexifient dans le cas de régions de petites dimensions (cf FIGURE

5.14-1).
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Figure 5.14: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste pour quatre des régions chaudes
du second fantôme hétérogène F2 (région 2×2 mm2 (1), 3×3 mm2 (2), 4×4 mm2 (3) et 5×5 mm2 (4)) et les quatre
matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large, I124-Eau Large et I124-Hétérogène Small, en fonction du coefficient de
variation (CV).

Les graphiques de la FIGURE 5.15 donnent les proportions d’activités résiduelles dans les régions froides

eau et poumon, par rapport au fond. À l’inverse des autres matrices Monte Carlo, la matrice I124-Hétérogène
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n’est pas capable d’identifier clairement la région du poumon (cf FIGURE 5.15-2). Dans ce cas, c’est la

matrice I124-Eau qui offre les meilleurs résultats.

Dans le cas de la région froide constituée d’eau, les performances des matrices I124-Eau et I124-

Hétérogènes surpassent celles de la matrice BtB-Vide et de l’algorithme de Siddon (cf FIGURE 5.15-1). Ici

encore, la matrice I124-Eau est celle qui permet une meilleure restitution de la région froide.

Enfin, on remarque qu’il est globalement plus simple d’identifier la région froide constituée d’eau que

celle équivalente au poumon, pour toutes les reconstructions.
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Figure 5.15: Graphiques représentant l’évolution des activités résiduelles dans les régions froides eau (1) et poumon
(2) du second fantôme hétérogène F2 pour les quatre matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large, I124-Eau Large et
I124-Hétérogène Small, en fonction du coefficient de variation (CV).

La FIGURE 5.16 montre les images reconstruites avec les trois niveaux de variance de la matrice système

I124-Hétérogène. Les contrastes dans les régions froides ainsi que les formes des régions chaudes semblent

mieux restitués lorsque la robustesse de la matrice augmente.

(1)                                 (2)                                 (3)                                 

Figure 5.16: Figure représentant les images reconstruites du second fantôme hétérogène F2 pour les trois statis-
tiques des matrices systèmes I124-Hétérogène (Small (1), Medium (2) et Large (3)), pour le même niveau de bruit
(CV=6%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle
de gris.

Les graphiques de la FIGURE 5.17 montrent quant à eux que le recouvrement d’activité absolue dans

les quatre régions chaudes (de 2 mm à 5 mm de côté) est amélioré jusqu’à 10% (région de 3 mm de côté,

pour un CV supérieur à 6%) entre la matrice Small et la matrice Large.
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L’activité résiduelle est également diminuée dans la région froide équivalente au poumon en augmentant

la robustesse de la matrice I124-Hétérogène (cf FIGURE 5.17-2). Pour un CV de 6%, elle passe ainsi de

40% à 30% du fond entre la matrice Small et la matrice Large. Pour la région froide équivalente à l’eau, les

résultats sont aussi légèrement améliorés (cf FIGURE 5.17-1).
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Figure 5.17: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue pour quatre des régions
chaudes du second fantôme hétérogène F2 (région 2 × 2 mm2 (1), 3 × 3 mm2 (2), 4 × 4 mm2 (3) et 5 × 5 mm2

(4)) ainsi que les activités résiduelles dans les régions froides eau (5) et poumon (6), pour les matrices systèmes
I124-Hétérogène (Small, Medium et Large), en fonction du coefficient de variation (CV).
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Nous présentons ci-après les résultats associés au fantôme F3 en comparaison avec F2. Comme pour le

fantôme F2, la FIGURE 5.18 montre que la plus petite région chaude (1 mm de côté) n’est pas discernable

du fond, quelque soit la reconstruction considérée. La région osseuse (froide) n’est visible que pour la matrice

la plus sophistiquée, comme dans le cas du second fantôme F2 (cf FIGURE 5.18-5).

(1)                                 (2)                                  (3)                                 (4)                                 (5) 

Figure 5.18: Figure représentant les images reconstruites du troisième fantôme hétérogène F3 avec les quatre
matrices systèmes Siddon (2), BtB-Vide Large (3), I124-Eau Large (4) et I124-Hétérogène Small (5), pour le même
niveau de bruit (CV=6%). L’image (1) représente la distribution théorique. Les images sont ré-échantillonnées (×4,
interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris.

Une comparaison des résultats obtenus pour les fantômes F2 et F3 avec les matrices modélisant l’iode-

124 (matrices I124-Eau et I124-hétérogènes) est proposée sur les graphiques de la FIGURE 5.19.

Pour toutes les reconstructions, on montre que les recouvrements d’activité pour les quatre régions

chaudes visibles sont meilleurs dans le cas du fantôme F2 que pour le fantôme F3 (excepté pour la région

de 5 mm de côté pour la matrice I124-Hétérogène, mais les résultats restent proches dans ce cas). Comme

les nombres de coïncidences utilisés pour la création des deux jeux de projections sont identiques, et que les

conditions de simulation sont également les mêmes, on peut conclure que la localisation des sources chaudes

par rapport aux hétérogénéités a un impact important sur la qualité des images reconstruites. La proximité

de la région poumon nuit davantage à la quantification que celle de la région os.

Dans le cas du fantôme F3, on montre également que l’utilisation de la matrice I124-Hétérogène ne

dégrade pas le recouvrement de contraste par rapport à la matrice I124-Eau, à l’inverse de F2. Utiliser

la matrice la plus sophistiquée permet même une amélioration du recouvrement de contraste des régions

chaudes allant jusqu’à 10% dans le cas de la plus petite source visible (cf FIGURE 5.19-1 pour un CV de

6%).

Ces résultats montrent l’impact de la distribution d’activité dans un milieu complexe sur la qualité des

images reconstruites en fonction de la sophistication de la matrice système exploitée.
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Figure 5.19: Graphiques comparant l’évolution des recouvrements de contraste pour quatre des régions chaudes
du second (F2 -Os) et du troisième (F3 -Poumon) fantôme hétérogène (région 2 × 2 mm2 (1), 3 × 3 mm2 (2), 4 × 4
mm2 (3) et 5× 5 mm2 (4)) et les deux matrices systèmes modélisant l’iode-124 (I124-Eau Large et I124-Hétérogène
Small), en fonction du coefficient de variation (CV).

L’étude comparative des activités résiduelles dans les régions froides montre également que la proximité

du poumon vis-à-vis des sources chaudes nuit davantage à la quantification dans ces zones que lorsque ces

mêmes sources sont au contact de l’os (cf FIGURE 5.20-2). On note aussi que l’impact est plus faible dans

le cas de la région froide constitué d’eau (cf FIGURE 5.20-1).

Ici aussi, on montre qu’il est globalement plus difficile de restituer la zone froide poumon que la zone

froide eau, pour toutes les configurations, et que la matrice I124-Eau donne de meilleurs résultats que la

matrice I124-Hétérogène.
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Figure 5.20: Graphiques comparant l’évolution des recouvrements d’activités résiduelles pour les régions froides
eau (1) et poumon (2) du second (F2 -Os) et du troisième (F3 -Poumon) fantôme hétérogène et les deux matrices
systèmes modélisant l’iode-124 (I124-Eau Large et I124-Hétérogène Small), en fonction du coefficient de variation
(CV).

La FIGURE 5.21 montre les images reconstruites du fantôme F3 avec les trois niveaux statistiques de

la matrice système I124-Hétérogène. Les contrastes dans les régions froides ainsi que les formes des régions

chaudes semblent mieux restitués lorsque la robustesse de la matrice augmente, comme dans le cas du

fantôme F2 (cf FIGURE 5.16). On peut également distinguer légèrement la région de 1 mm de côté pour

les matrices Medium et Large (cf FIGURE 5.21-2 et 5.21-3 respectivement).

(1)                                 (2)                                 (3)                                 

Figure 5.21: Figure représentant les images reconstruites du troisième fantôme hétérogène F3 pour les trois
statistiques des matrices systèmes I124-Hétérogène (Small (1), Medium (2) et Large (3)), pour le même niveau de
bruit (CV=6%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même
échelle de gris.

Les graphiques de la FIGURE 5.22 montrent quant à eux que le recouvrement d’activité absolue dans

les quatre régions chaudes (de 2 mm à 5 mm de côté) est amélioré jusqu’à 10% pour toutes les régions pour

des CV supérieurs à 10%, entre la matrice Small et la matrice Large.

Enfin, l’activité résiduelle est également diminuée dans la région froide équivalente au poumon en aug-

mentant la robustesse de la matrice I124-Eau (cf FIGURE 5.22-2), et passe ainsi de 50% à 20% du fond

entre la matrice Small et la matrice Large, pour un CV de 10% . Pour la région froide équivalente à l’eau,

les résultats sont sensiblement équivalents entre les matrices Medium et Large, mais s’améliorent d’environ

10% comparés à la matrice Small pour des CV supérieurs à 10% (cf FIGURE 5.22-1).
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Figure 5.22: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue pour quatre des régions
chaudes du troisième fantôme hétérogène F3 (région 2 × 2 mm2 (1), 3 × 3 mm2 (2), 4 × 4 mm2 (3) et 5 × 5 mm2

(4)) ainsi que les activités résiduelles dans les régions froides eau (5) et poumon (6), pour les matrices systèmes
I124-Hétérogène (Small, Medium et Large), en fonction du coefficient de variation (CV).
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5.1.4 Discussion - Conclusion

L’étude fondamentale proposée dans cette première partie, basée sur un champ de vue réduit et des

fantômes numériques théoriques spécialement créés, nous a permis d’évaluer l’impact de la sophistication

et de la robustesse de la matrice système sur la qualité des images reconstruites.

L’analyse des différents types de matrices systèmes met en évidence la difficulté à peupler les matrices

pour lesquelles un milieu objet diffusant est modélisé (matrices I124-Eau et I124-Hétérogène). Le nombre

d’éléments non-nuls au sein de ces matrices est beaucoup plus élevé que dans le cas d’une matrice système

ne modélisant que la PSF de la caméra (matrices BtB-Vide), ce qui est en accord avec les prévisions de

différents groupes [Rafecas et al. 2004, Cabello et Rafecas 2012]. Nous montrons également que pour ces

matrices systèmes complexes (I124-Eau et I124-Hétérogène), la grande majorité des probabilités non-nulles

n’est calculée qu’à partir d’un seul événement. Les éléments Rij de ce type de matrice sont donc associés

à une grande variance statistique. Enfin, les valeurs de probabilité correspondantes ainsi que le nombre

d’événements moyens par élément de matrice non-nul confirment que les matrices les plus sophistiquées

sont essentiellement peuplées de faibles valeurs, même dans le cas d’un FOV réduit.

La première série de reconstructions sur un fantôme homogène montre que l’emploi d’une matrice adap-

tée au milieu et à l’isotope (matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène I124-Eau)

permet des recouvrements de contraste (dans des régions chaudes ou froides) supérieurs de 10% à 40%

comparés à une simple modélisation de la PSF (matrices spécifiques à la PSF BtB-Vide), pour un nombre

de coïncidences exploitées équivalent dans le calcul des matrices. On note également qu’une simple modé-

lisation de la PSF de la caméra permet une amélioration de ces recouvrements de contraste de 15% à 25%

comparés à l’algorithme de Siddon. L’étude de l’impact de la robustesse de la matrice la plus sophistiquée

(ici, matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène I124-Eau) sur les images reconstruites

montre qu’il est essentiel de recourir à un grand nombre de coïncidences (au moins 12 000 fois supérieur à

celui utilisé pour le calcul des projections), même dans ces conditions de FOV réduit. En utilisant la matrice

système spécifique au fantôme la plus peuplée (i.e. I124-Eau Large), on obtient une quantification absolue

de l’activité proche de 100% pour le fond et la région chaude, pour un CV supérieur à 6%.

Dans le cas de milieux objets hétérogènes complexes, l’étude du fantôme F1 nous a permis de conclure

qu’il était indispensable d’utiliser une matrice système spécifique au milieu et à l’isotope (matrices I124-

Hétérogène) lorsque l’activité est distribuée dans des matériaux de densités différentes. Dans ce cas précis,

les positons émis dans le matériau équivalent poumon vont essentiellement quitter ce milieu pour s’anni-

hiler dans le matériau équivalent eau environnant. Une plus grande proportion de positons va également

s’annihiler dans le matériau équivalent os comparée à l’eau et au poumon. Ainsi, si l’iode-124 et le milieu

hétérogène ne sont pas modélisés dans le calcul de la matrice système, on observe systématiquement une

hyper-fixation dans la région osseuse (chaude ou froide) et une hypo-fixation dans le poumon (chaud).

L’étude comparative des fantômes F2 et F3 met en évidence d’autres aspects. On note que les matrices les

plus sophistiquées on davantage de difficultés à recouvrir les petites structures, pour lesquelles des matrices

plus simples (matrices BtB-Vide) sont plus efficaces. Ceci peut s’expliquer par une étude statistique à
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l’échelle du voxel objet. Une structure qui s’étale sur un seul ou quelques voxels seulement n’est représentée

que par une petite fraction d’éléments de matrice système. Plus il est difficile de peupler ces éléments, plus

la précision au niveau des petites structures sera faible.

On remarque également que le type de matrice le plus sophistiqué (matrices I124-Hétérogène) n’est

pas nécessairement celui qui offre les meilleures performances. Pour le fantôme F2 par exemple, où les

sources chaudes sont au contact de l’os, il est préférable d’utiliser la matrice intermédiaire I124-Eau pour

un même nombre de coïncidences exploitées dans le calcul des éléments Rij . La modélisation de l’iode-124

permet une nette diminution de l’activité dans les régions froides grâce à la suppression d’une partie des

coïncidences-γsimple. L’utilisation de la matrice la plus complexe (matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124

en milieu hétérogène I124-Hétérogène) dégrade le recouvrement d’activité dans les régions chaudes, mais

également dans la région froide poumon. La modélisation du milieu hétérogène dans le cas de la matrice

I124-Hétérogène ajoute une difficulté supplémentaire dans le peuplement des éléments Rij qui prédomine

sur la robustesse de celle-ci. Dans le poumon, chaque positon émis dans un voxel peut s’annihiler dans

un nombre de voxels beaucoup plus élevé que s’il est émis dans l’eau. Ainsi, beaucoup plus de LOR sont

accessibles à ce positon, et donc beaucoup plus d’éléments de matrice sont associés à cette zone. Chacun est

alors en proportion moins robuste pour un même nombre de coïncidences détectées au total. En augmentant

le nombre de coïncidences exploitées, et donc la robustesse de ce type de matrices spécifiques à la PSF et à

l’iode-124 en milieu hétérogène, on montre que l’on améliore significativement ses performances.

Cependant, dans le cas du fantôme F3, c’est bien la matrice la plus sophistiquée I124-Hétérogène qui

offre globalement les meilleures performances. Pour ce fantôme, la seule différence avec F2 est que les

sources chaudes sont au contact du poumon, et non de l’os. Dans ce cas, une grande proportion de positons

émis dans ces sources chaudes s’échappe via la région du poumon très peu dense : la présence du poumon

devient donc un véritable désavantage pour ces projections, et la modélisation de ce milieu au sein des

matrices devient efficace comparée à la difficulté de peupler ces dernières. Cette remarque sur la complexité

du fantôme F3 par rapport à F2 est confirmée par les recouvrements de contraste dans les régions chaudes

de F3, qui sont systématiquement moins bons que ceux de F2 pour les matrices I124-Eau à cause de la

proximité de la région poumon.

Les résultats quantitatifs associés à ces deux fantômes (F2 et F3 ) montrent qu’il est possible de restituer

l’activité absolue à plus de 80% pour les trois plus grandes régions chaudes du fantôme F2 (supérieures à

3 mm de côté) et les deux plus grandes régions chaudes du fantôme F3 (supérieures à 4 mm de côté), en

utilisant la matrice système dédiée au fantôme la plus robuste (I124-Hétérogène Large).

Les résultats de cette étude fondamentale mettent en avant plusieurs notions importantes résumées

ci-dessous :

– les matrices systèmes les plus complexes restent difficiles à peupler même pour un champ de vue réduit

(i.e. avec moins d’éléments de matrice possible) ;

– la sophistication et la robustesse doivent être considérées de paire pour des fantômes complexes ;

– la complexité des fantômes et la distribution d’activité ont un impact sur le choix de la sophistication

de la matrice système, en regard de la difficulté à peupler correctement cette dernière.
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On retiendra de cette étude que pour toute reconstruction, la complexité du fantôme, la sophistication

et la robustesse de la matrice système doivent être mises en relation afin de choisir le modèle physique

nécessaire et suffisant.

Pour aller plus loin dans l’étude des matrices systèmes calculées à partir de simulations Monte Carlo, la

section suivante présente les résultats obtenus dans un contexte pré-clinique plus réaliste.

5.2 Étude pratique : champ de vue réaliste et fantômes pré-cliniques

5.2.1 Introduction - Objectifs

L’étude fondamentale de la première partie de ce chapitre (cf section 5.1) nous a permis de mettre en

évidence l’intérêt d’un modèle de l’isotope dans un milieu objet diffusant, conjointement à celui de la PSF du

système de détection. Cependant, la complexité rencontrée pour peupler correctement ce type de matrices,

même pour un champ de vue (FOV) réduit, nous oblige à considérer sérieusement la robustesse des matrices

systèmes en regard de leur sophistication. En effet, l’étude des matrices systèmes modélisant entièrement

le couple caméra-objet (i.e. matrices systèmes spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu hétérogène) a

montré les limites d’une sophistication poussée lorsqu’il n’est pas possible de déterminer les probabilités Rij

de façon robuste.

Nous proposons ici une étude pratique considérant un FOV pré-clinique compatible avec celui de l’Inveon,

afin d’évaluer la difficulté de peuplement de matrices systèmes de grandes tailles. Parallèlement, et à titre de

comparaison, l’efficacité du modèle de matrice spécifique à la PSF est évaluée sur des projections obtenues

en substituant la source d’iode-124 (FastI124 dans GATE) par une source équivalente au fluor-18.

5.2.2 Matériel et méthode

5.2.2.1 Objets simulés

Pour cette étude, quatre fantômes différents ont été simulés, afin d’évaluer les principales figures de

mérite associées à l’imagerie TEP pré-clinique. Tous ont été simulés de façon analytique via GATE. Les

activités totales injectées dans chacun d’eux respectent les ordres de grandeurs rencontrés en routine au

fluor-18, au pro-rata du rapport d’embranchement des positons dans le cas de la source d’iode-124. Pour les

simulations des fantômes avec une source de fluor-18, le faible parcours des positons est négligé, compte tenu

de la taille des voxels objets. On utilise alors la source BackToBack de GATE pour modéliser cet isotope

dans l’ensemble des simulations de cette étude.

Pour l’ensemble des fantômes simulés, les coïncidences fortuites ne sont pas prises en compte : elles sont

retirées des projections obtenues après calcul de ces dernières. Ainsi, les données enregistrées et exploitées

contiennent les coïncidences vraies, diffusées et γsimple le cas échéant (lorsque la source d’iode-124 est

employée). Dans la suite de ce chapitre, le terme coïncidence est employé pour désigner l’ensemble de ces

coïncidences, excluant les coïncidences fortuites préalablement éliminées.
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5.2.2.1.1 Fantôme cylindrique uniforme

Afin d’évaluer le bruit dans les images reconstruites en fonction de la matrice système employée, deux

répliques d’un cylindre uniforme (3 cm de diamètre et 10 cm de long, centré dans le FOV) ont été simulées.

Les cylindres sont uniformément composés d’eau ( comme équivalent aux tissus mous), et l’activité injectée

est de 3, 7× 4 = 14, 8 MBq pour chacun d’eux (3,7 MBq étant une activité standard en µTEP au fluor-18,

et le facteur 4 permet de tenir compte du rapport d’embranchement des positons de l’iode-124), avec la

source d’iode-124 (FastI124 ).

Ainsi, les projections associées à ces deux cylindres ne diffèrent que par la statistique poissonienne

d’acquisition.

5.2.2.1.2 Fantôme d’étude du contraste

Le fantôme suivant a été conçu pour étudier les recouvrements de contraste de structures de mêmes

dimensions, mais d’intensités différentes. Il s’agit d’un cylindre de 2 cm de long et de 3 cm de diamètre,

constitué de quatre inserts cylindriques de 4 mm de diamètre et également de 2 cm de long (cf FIGURE

5.23). Ici encore, le fantôme est uniformément composé d’eau, comme équivalent aux tissus mous.

Max 
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Intensité radioactive : 

30 mm 

4 mm 

(0:1) 

(2:1) 

(3:1) 

(4:1) 

Eau 

Figure 5.23: Schéma en coupe transaxiale représentant les différentes intensités radioactives du fantôme d’étude
du contraste. La longueur de ce fantôme est de 2 cm. L’ensemble du fantôme est composé d’eau.

Une première version de ce fantôme est simulée en ajoutant la source d’iode-124 selon les contrastes et

les concentrations suivantes, par rapport au fond (la concentration du fond étant de 1 MBq.mL-1 environ) :

– contraste (0 : 1) : concentration nulle dans l’insert (insert froid) ;

– contraste (2 : 1) : concentration double du fond dans l’insert, soit environ 2 MBq.mL-1 ;

– contraste (3 : 1) : concentration triple du fond dans l’insert, soit environ 3 MBq.mL-1 ;

– contraste (4 : 1) : concentration quadruple du fond dans l’insert, soit environ 4 MBq.mL-1.

L’activité totale s’élève donc à 16,3 MBq d’iode-124. Ce même fantôme a également été simulé avec une

source équivalente au fluor-18 (i.e. BackToBack), avec des concentrations environ quatre fois plus faibles

pour toutes les régions (pour tenir compte de la différence de rapport d’embranchement avec l’iode-124).
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5.2.2.1.3 Fantôme de type Derenzo

Pour étudier les performances des matrices systèmes en terme de résolution spatiale, un fantôme de

plexiglass type Derenzo (cf section 2.8.2) a été construit en tenant compte de la résolution spatiale intrinsèque

de l’Inveon, de valeur 1,6 mm. Six zones d’inserts remplis d’eau, de 1,6 mm à 2,6 mm de diamètre, ont ainsi

été modélisées. Chaque insert est séparé de ses voisins par une distance centre à centre égale à deux fois la

longueur du diamètre considéré (cf FIGURE 5.24).

2,6 mm 

2,4 mm 

2,2 mm 

1,6 mm 2,0 mm 

1,8 mm 

Plexiglass 

Eau 

Figure 5.24: Schéma en coupe transaxiale représentant les milieux de propagation du fantôme de type Derenzo
ainsi que les dimensions des six zones d’inserts. Ce fantôme mesure 3 cm de diamètre et 2 cm de long. L’activité est
uniformément distribuée dans tous les inserts.

Ici également, deux versions du fantôme ont été simulées : une contenant 14,8 MBq d’iode-124 au total

dans tous les inserts, et une autre contenant 3,7 MBq de fluor-18

5.2.2.1.4 Fantôme NEMA pré-clinique

Enfin, le fantôme pré-clinique NEMA NU-4 2008 a été modélisé afin d’évaluer la qualité des images

reconstruites selon le protocole NEMA associé. Le détail des dimensions est donné sur la FIGURE 5.25.

Région uniforme 
(Eau) 

Capillaires 
(Eau) 

Cylindres  
froids 

8 mm 

8 mm 

Air Eau 
(Active) 

Eau 
(Froide) 

1 mm 2 mm  

Plexiglass 

3 mm  

4 mm  

5 mm  

(1)                                                                                  (2) 

33,5 mm 

63 mm 

Figure 5.25: Schémas en vue oblique 3D (1) et en coupes transaxiales (2) du fantôme NEMA NU-4 2008. Les
différents milieux ainsi que les principales dimensions sont représentés. L’activité est uniformément distribuée dans
la zone centrale et les cinq capillaires.

La zone centrale est uniformément remplie d’eau radioactive (cf FIGURE 5.25-1, au centre du fantôme).

De part et d’autre du centre se trouvent deux autres zones : une constituée de deux cylindres sans activité,

un rempli d’air et l’autre rempli d’eau (cf FIGURE 5.25-2 à gauche), et l’autre zone comprenant cinq ca-
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pillaires de 1 mm à 5 mm de diamètre entourés de plexiglass (FIGURE 5.25-2 à droite). La région du fond

communique avec les capillaires.

Deux versions de ce fantôme ont également été simulées : une pour 14,8 MBq d’iode-124, et l’autre pour

3,7 MBq de fluor-18.

5.2.2.2 Matrices systèmes

5.2.2.2.1 Choix et calcul des matrices systèmes

Pour cette étude pratique, seulement deux types de matrices systèmes ont été calculés : une série de

matrices spécifiques à la PSF de l’Inveon ainsi qu’une série de matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-

124 en milieu homogène. En effet, l’introduction d’un milieu hétérogène réaliste empêche l’exploitation des

symétries dans cette étude pré-clinique, et rend inenvisageable la création d’une matrice spécifique à la

PSF et à l’iode-124 en milieu hétérogène pour chaque fantôme en routine pré-clinique. De plus, l’étude

fondamentale a montré qu’il était difficile de peupler efficacement ce type de matrice, même en FOV réduit.

Le problème serait alors décuplé avec un FOV adapté aux dimensions de l’Inveon.

Pour l’ensemble de ces matrices systèmes, le FOV considéré s’étend sur 40× 40× 80 mm3, centré selon

l’axe z du tomographe. La taille des voxels cubiques est réduite à 0, 8 × 0, 8 × 0, 8 mm3 (soit un FOV de

50× 50× 100 voxels), pour tenir compte de la résolution spatiale intrinsèque de l’Inveon.

Les matrices spécifiques à la PSF de l’Inveon sont calculées sans milieu objet (FOV défini dans le vide)

avec la source BackToBack, en respectant les symétries définies dans le Chapitre 4. Elles sont appelées

BtB-Vide.

Les matrices spécifiques à la PSF et l’iode-124 en milieu homogène sont calculées pour un milieu objet

constitué d’eau, avec la source d’iode-124 FastI124, en respectant également les symétries définies dans le

Chapitre 4. Elles sont appelées I124-Eau.

Pour ces deux types de matrices systèmes, trois niveaux de variance ont été calculés. Les nombres de

coïncidences ainsi que les poids de chacune de ces matrices sont résumés dans le TABLEAU 5.3 ci-dessous.

Matrice Système Taille (Go) Nombre de coïncidences

BtB-Vide Small (S) 2,5 5,68.109

BtB-Vide Medium (M) 4,6 1,14.1010

BtB-Vide Large (L) 8,0 2,34.1010

I124-Eau Small (S) 9,5 1,98.1010

I124-Eau Medium (M) 18,4 3,94.1010

I124-Eau Large (L) 30,5 6,80.1010

Tableau 5.3: Tableau donnant le nombre de coïncidences ayant servi à calculer les différentes matrices systèmes (en
tenant compte des symétries), ainsi que l’espace de stockage nécessaire.
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5.2.2.2.2 Filtration des matrices systèmes les plus robustes

Afin d’évaluer l’impact des éléments de matrice Rij faiblement peuplés sur la qualité des images recons-

truites, deux matrices systèmes supplémentaires ont été créées à partir des deux matrices les plus robustes :

BtB-Vide Large et I124-Eau Large.

Pour chacune d’elles, les éléments Rij ne contenant qu’un seul événement détecté ont été retirés, puis les

matrices filtrées résultantes ont été normalisées de nouveau. Le TABLEAU 5.4 résume les caractéristiques

de ces nouvelles matrices.

Matrice Système Taille (Go) Nombre de coïncidences % coïncidences restantes*

BtB-Vide Large filtrée 2,2 1,17.1010 50%

I124-Eau Large filtrée 2,9 1,27.1010 19%

Tableau 5.4: Tableau donnant le nombre de coïncidences restant dans les matrices systèmes les plus robustes, après
retrait des éléments ne contenant qu’un seul événement. L’espace de stockage associé est également présenté. *Le
pourcentage de coïncidences restant est calculé en fonction du nombre de coïncidences initialement présentes dans
les matrices avant la filtration.

5.2.2.2.3 Figures de mérite

Pour l’ensemble des matrices systèmes non-filtrées en FOV réaliste, les mêmes figures de mérites que

celles utilisées pour l’étude fondamentale sont employées. Nous les rappelons ci-dessous :

– le pourcentage d’éléments de matrice Rij non-nuls, noté %Non-Nuls ;

– le pourcentage d’éléments de matrice Rij calculé à partir d’un seul événement parmi les éléments

non-nuls, noté %Uniques ;

– le nombre moyen d’événements par élément de matrice non-nul, noté R̄ij ;

– les valeurs de probabilité maximale Rmaxij et minimale non-nulle Rminij .

Les images de sensibilité axiales sur tout le FOV sont également données à titre qualitatif, pour les

matrices les plus peuplées BtB-Vide Large, BtB-Vide Large avec correction d’atténuation et I124-Eau Large.

5.2.2.3 Reconstructions

Tous les fantômes simulés avec la source d’iode-124 ont été reconstruits selon l’approche S(MC)2PET

pour les trois niveaux de variance des matrices systèmes BtB-Vide et I124-Eau (Small, Medium et Large).

Dans le cas des matrices BtB-Vide, une correction d’atténuation est systématiquement appliquée. Les

coefficients de correction sont déterminés en considérant un milieu uniforme équivalent eau, et la recons-

truction s’effectue selon la méthode AW-OP-MLEM (cf section 4.4.2). Sauf indication contraire, toutes les

images reconstruites à partir des matrices systèmes BtB-Vide exploitent cette correction d’atténuation.

Dans le cas des fantômes cylindriques uniformes, les reconstructions utilisant les matrices BtB-Vide

sans correction d’atténuation ont également été effectuées afin d’évaluer l’impact de ce phénomène dans le
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contexte de cette étude, ainsi que l’efficacité de la correction associée.

Les matrices systèmes filtrées ont également été exploitées pour reconstruire les fantômes NEMA et

Derenzo, ainsi que le fantôme d’étude du contraste. Dans le cas de la matrice BtB-Vide Large filtrée, la

correction d’atténuation est prise en compte.

Enfin, les fantômes simulés avec la source de fluor-18 ont été reconstruits uniquement avec les matrices

systèmes BtB-Vide, en considérant systématiquement la correction d’atténuation.

5.2.2.4 Figures de mérite des images reconstruites

5.2.2.4.1 Fantôme cylindrique uniforme

Les fantômes uniformes sont exploités pour deux analyses distinctes. La première concerne l’évaluation

de l’impact du phénomène d’atténuation ainsi que de la correction associée. Pour un des deux cylindres,

les images reconstruites avec et sans correction de l’atténuation sont comparées à partir de la mesure d’un

profil d’intensité selon le diamètre du fantôme. Toutes les coupes axiales sont moyennées afin de réduire le

bruit dans les mesures.

La seconde analyse concerne quant à elle une évaluation du bruit dans les images reconstruites en fonction

du type et de la variance des matrices systèmes. Pour cela, nous reprenons la méthodologie développée par

Lodge et al. [Lodge et al. 2010] et décrite dans le Chapitre 2 de ce manuscrit (cf section 2.8.1). Ainsi, la

différence dj et la moyenne mj entre les mêmes pixels images j sur les deux répliques sont calculées et

tracées l’une en fonction de l’autre pour toutes les matrices BtB-Vide et I124-Eau, et pour trois niveaux

d’itérations différents.

La déviation standard dsdi de la valeur de dj sur tous les voxels de la ROI associés à la coupe i est

ensuite calculée, afin de déterminer le CVL et le SNR pour les six matrices, tels que définis dans la section

2.8.1.

5.2.2.4.2 Fantôme d’étude du contraste

Pour ces deux fantômes (l’un simulé en fluor-18, et l’autre en iode-124), les recouvrements de contraste

RC relatifs aux quatre inserts sont calculés, et tracés en fonction du CV dans le fond. Les ROI associées

aux mesures des inserts sont des cylindres aux mêmes dimensions que les inserts eux-mêmes. La moyenne

mesurée dans ces zones est ensuite comparée à la mesure moyenne du fond dans une ROI de 6 mm de

diamètre et 10 cm de long, centrée dans le fantôme.

Ce fantôme étant uniformément composé d’eau, il est possible d’estimer les recouvrements d’activité

absolue dans le fond (RAFond) et pour les trois inserts chauds (RAChaud) dans le cas du fantôme simulé à

l’iode-124, à partir des images reconstruites obtenues avec les matrices systèmes I124-Eau.
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5.2.2.4.3 Fantôme de type Derenzo

Les images reconstruites des fantômes type Derenzo simulés avec les sources de fluor-18 et d’iode-124

sont analysées en comparant visuellement les résolutions spatiales accessibles, selon la source et le type de

matrices employés.

Pour évaluer l’impact de la robustesse statistique des matrices systèmes du même type, des profils sont

également tracés sur les inserts extérieurs des six différentes zones pour le fantôme simulé avec la source

d’iode-124.

5.2.2.4.4 Fantôme NEMA pré-clinique

L’analyse des images reconstruites associées au fantôme NEMA est réalisée selon le protocole dédié

NEMA NU-4 2008 1. Les recouvrements de contraste RC pour les cinq capillaires sont calculés à partir des

mesures des pixels d’intensités maximales dans chaque capillaire et sur chaque coupe. Les valeurs retenues

sont les moyennes de ces intensités maximales sur toutes les coupes, divisées par la mesure d’intensité

moyenne dans le fond.

L’intensité moyenne dans le fond est mesurée sur une ROI cylindrique de 22,5 mm de diamètre et 10

mm de long, centrée dans la région.

Enfin, les activités résiduelles moyennes AFroid présentes dans chacune des régions froides eau et air

sont mesurées pour des ROI cylindriques de 4 mm de diamètre sur 7,5 mm de long, centrées dans ces zones.

Elles sont normalisées par rapport à la valeur moyenne mesurée dans la région uniforme du fantôme.

5.2.3 Résultats et interprétations

5.2.3.1 Matrices systèmes

La FIGURE 5.26 donne les images de sensibilité associées aux matrices les plus peuplées. L’observation

des images 5.26-1 et 5.26-2 montre que la correction d’atténuation implémentée dans le cas des matrices

BtB-Vide diminue la sensibilité au centre du FOV et augmente celle associée aux événements émis en

bordure du fantôme, selon le plan transverse (i.e. perpendiculaire à l’axe z).

z 

(1)                                                                (2)                                                             (3) 

Figure 5.26: Images de sensibilité axiale pour les matrices BtB-Vide Large (1), BtB-Vide Large avec correction
d’atténuation (2) et I124-Eau Large (3). Toutes les coupes coronales sont sommées. L’échelle de couleur est propre
à chaque image, le noir et le blanc représentant respectivement l’intensité minimale et maximale.

Dans le cas des matrices I124-Eau, l’image 5.26-3 indique que les sensibilités au centre du FOV sont

également plus faibles qu’au bord, toujours selon le plan transverse. Cet effet est lui aussi dû à l’atténuation

1. http ://www.nema.org/Standards/ComplimentaryDocuments/NU-4-2008-website.pdf
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des photons, nativement prise en compte pour ce type de matrice où un milieu objet est modélisé. Enfin, on

note que pour cette matrice incluant une modélisation de l’iode-124, les voxels objets formant le contour du

FOV (selon toutes les directions) ont une sensibilité beaucoup plus faible que les voxels voisins. Ceci met

en évidence la grande proportion de positons périphériques qui s’échappent du fantôme sans s’annihiler.

Les images de sensibilité sont donc cohérentes avec les modèles physiques et/ou les corrections incorporés

ou non pour définir le milieu objet. Le pourcentage d’éléments non-nuls %Non-nuls au sein des matrices

I124-Eau est plus élevé que celui associé aux matrices BtB-Vide, et augmente plus rapidement en fonction

du nombre de coïncidences (cf FIGURE 5.27-1). Le nombre d’éléments de matrice calculés à partir d’un

seul événement est également plus élevé pour les matrices I124-Eau que pour les matrices BtB-Vide (cf

FIGURE 5.27-2). Dans tous les cas, le %Uniques est très grand : supérieur à 70% pour les matrices BtB-

Vide et supérieur à 90% pour les matrices I124-Eau.

On confirme ici l’hypothèse selon laquelle les matrices calculées en FOV réaliste, donc à partir d’un

nombre de voxels objets élevé, sont encore plus difficiles à peupler que celles exploitées en FOV réduit lors

de l’étude fondamentale, quelque soit leur degré de sophistication.

Une comparaison plus poussée avec l’étude fondamentale montre également que pour ces deux FOM, les

écarts de résultats entre les deux types de matrice sont plus faibles dans le cas du FOV réaliste, sur cette

gamme de coïncidences exploitées.

Comme dans l’étude fondamentale, les valeurs de probabilité minimale et maximale au sein des matrices

systèmes indiquent que les matrices I124-Eau sont essentiellement composées de probabilités faiblement

différentes les unes par rapport aux autres comparées aux matrices BtB-Vide. On note également que ces

valeurs de probabilités convergent plus lentement pour les matrices BtB-Vide dans le cas d’un FOV réaliste,

et sur cette gamme de coïncidences exploitées.
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Figure 5.27: Graphiques représentant le pourcentage d’éléments non-nuls (1) et le pourcentage d’éléments non-
nuls constitués d’un seul événement (2) en fonction du nombre de coïncidences exploitées dans le calcul des matrices
systèmes.
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Figure 5.28: Graphiques représentant l’évolution des probabilités minimales Rmin
ij (1) et maximales Rmax

ij (2) des
différentes matrices systèmes en fonction du nombre de coïncidences exploitées.

Ces remarques sont confirmées par la FIGURE 5.29, où l’on montre que le nombre d’événements moyen

par éléments non-nuls R̄ij est très faible quelque soit le type de matrice (toujours inférieur à deux), même

si les résultats sont encore plus défavorables dans le cas des matrices I124-Eau.
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Figure 5.29: Graphique représentant l’évolution du nombre d’événements moyen R̄ij contenu dans les éléments de
matrices systèmes Rij en fonction du nombre de coïncidences exploitées.

L’étude préliminaire de toutes ces matrices systèmes confirme bien la difficulté à peupler ces dernières

dans un contexte réaliste, y compris pour le modèle de matrice le plus simple (BtB-Vide), qui considère

uniquement la PSF du système.

5.2.3.2 Analyses des images reconstruites

5.2.3.2.1 Impact de la correction d’atténuation

Les FIGURES 5.30-1 et 5.30-2 représentent respectivement une coupe associée aux images d’un des

cylindres uniformément rempli d’iode-124, reconstruites avec la matrice système BtB-Vide Large, sans et
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avec correction d’atténuation. Sur une même échelle de gris, on note peu de différences entre les deux, ce

qui est confirmé par le graphique associé (cf FIGURE 5.30, à gauche). On note toutefois un rehaussement

de l’activité au centre du fantôme d’un peu plus de 5%.

Ainsi, l’impact de l’atténuation sur les images reconstruites d’un fantôme de ces dimensions est très

faible, et la correction appliquée permet de la compenser presque parfaitement, avec moins de 1% d’écart

entre les intensités mesurées au centre du fantôme et celles mesurées à quelques millimètres du bord.

(1) 

(2) 

Figure 5.30: Exemple d’images reconstruites du cylindre uniforme sans (1) et avec (2) correction d’atténuation
pour la matrice BtB-Vide Large. Les profils sont obtenus à partir des images ré-échantillonnées (×4, interpolation
bicubique) et moyennées sur toutes les coupes selon l’axe du tomographe. Ils sont représentés respectivement en
rouge et en bleu sur l’image non corrigée et corrigée.

Nous rappelons que tous les résultats exploitant les matrices systèmes BtB-Vide (avec ou sans filtration)

présentés par la suite sont obtenus en appliquant cette correction d’atténuation uniforme.

5.2.3.2.2 Fantôme cylindrique uniforme : évaluation du bruit dans les images

L’étude de l’impact de la sophistication (i.e. BtB-Vide ou I124-Eau) et de la robustesse (i.e. variance

des éléments Rij) sur le niveau de bruit dans les images reconstruites est présentée ici pour trois niveaux

d’itération : 10, 20 et 30. Pour toutes les matrices systèmes exploitées, l’intensité moyenne restaurée au

centre du cylindre a convergé avant 30 itérations.

Sur les graphiques de la FIGURE 5.31, l’étalement progressif des nuages de points indique que le bruit

augmente avec le nombre d’itérations MLEM pour les deux types de matrices, quelque soit la variance de

celles-ci. Ces résultats sont donc en accord avec les propriétés intrinsèques de l’algorithme MLEM, quelque

soit la matrice système.

Pour un niveau d’itération et une sophistication donnés, la réduction des nuages de points montre

également que le bruit dans les images diminue lorsque la robustesse de la matrice augmente, ce qui confirme

un des intérêts à réduire la variance des éléments Rij .
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Figure 5.31: Graphiques représentant l’évolution de la différence entre les voxels dj des deux répliques du fantôme
uniforme en fonction de la moyenne de ces mêmes voxels mj , sur les images reconstruites à partir des matrices
systèmes BtB-Vide (en haut) et I124-Eau (en bas) et trois niveaux d’itération, selon l’analyse de Lodge et al. 2010.
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Les graphiques de la FIGURE 5.32 permettent quant à eux une comparaison entre les deux types de

matrices systèmes étudiés ici. Le calcul du CVL confirme les résultats précédents, et indique également

que ce sont les matrices 124-Eau qui permettent d’obtenir les CVL les plus faibles, pour ce fantôme et ces

niveaux de variance.

Enfin, le calcul du SNR sur les images reconstruites pour tous les niveaux d’itération suggère que celui-ci

augmente avec la robustesse des matrices systèmes, quelque soit leur type, et qu’il atteint les valeurs les

plus élevées pour les matrices I124-Eau simulées ici. On remarque également que les SNR évoluent moins

rapidement en fonction de la robustesse dans le cas des matrices de type BtB-Vide (cf graphiques (3) et (4)

de la FIGURE 5.32, courbes Medium et Large).

Les matrices systèmes I124-Eau calculées pour cette étude semblent donc plus performantes que les

matrices BtB-Vide, en terme d’évolution du bruit dans les images reconstruites et du rapport signal sur

bruit associé.
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Figure 5.32: Graphiques représentant l’évolution du coefficient de variation CVL ((1) et (2)) et du rapport signal
sur bruit SNR ((1) et (2)) selon la publication de Lodge et al. 2010, pour les deux types de matrices BtB-Vide ((1)
et (3)) et I124-Eau ((1) et (3)), en fonction du nombre d’itérations.

5.2.3.2.3 Fantôme d’étude du contraste : étude des recouvrements de contraste

Les images reconstruites du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source de fluor-18 sont présentées

sur la FIGURE 5.33, et les courbes de recouvrements de contraste associées sur la FIGURE 5.34.
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Dans le cas de cette source idéal, où le parcours du positon et les γsimple sont négligés, les recouvrements

de contraste atteignent rapidement les 100% pour les trois régions chaudes (cf FIGURES 5.34-1, 5.34-2 et

5.34-3) et 80% pour la région froide (cf FIGURE 5.34-1).

(1)                                     (2)                                   (3) 

Figure 5.33: Figure représentant les images du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source de fluor-18
reconstruites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (1), Medium (2) et Large (3) pour le même niveau
de bruit dans la région centrale (CV=6%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont
données pour une même échelle de gris. Seule la coupe centrale est représentée.
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Figure 5.34: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de
variation (CV) pour les quatre régions du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source de fluor-18 (contraste
(0 : 1) (1), (2 : 1) (2), (3 : 1) (3) et (4 : 1) (4)) et reconstruit avec les matrices systèmes BtB-Vide Small, Medium
et Large.
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L’impact de la variance des trois matrices BtB-Vide est également bien visible sur les images comme sur

les courbes : au-delà de 6% de bruit dans le fond, le passage de la matrice Small à la matrice Large permet

un rehaussement des contrastes de plus de 20% environ pour les régions chaudes, et de plus de 10% pour la

région froide.

On note également la présence d’un artefact autour du cylindre, sous la forme d’un anneau d’intensité

anormalement plus élevée que la moyenne (cf FIGURE 5.35). Cet artefact est connu sous le nom d’artefact

de bord [Snyder et al. 1987], ou encore artefact de Gibbs. Cet artefact est une conséquence directe de la

résolution d’un problème inverse mal posé (ou mal conditionné) dans lequel le nombre de conditionnements

est élevé [Tong et al. 2011]. Dans le cas de reconstructions de type MLEM par exemple, les basses fréquences

sont restituées en premier et les plus hautes fréquences en dernier, rendant ainsi cette approche plus efficace

pour les régions uniformes (i.e. basses fréquences) [Qi et Leahy 2006]. En présence de fortes discontinuités,

les fréquences à restaurer sont généralement plus élevées que celles autorisées par la résolution spatiale du

système, créant ainsi ce type d’artefacts [Stute et Comtat 2013]. Ces artefacts de bord peuvent être réduits,

voire éliminés par application de filtres lissants, mais le plus souvent au détriment de la quantification et

de la résolution. Un état de l’art ainsi qu’une nouvelle méthode de correction sont proposés dans la récente

publication de Stute et Comtat [Stute et Comtat 2013]. Nous ne détaillerons pas davantage ce phénomène,

qui sort du cadre de ce travail de thèse.

Profil 

Figure 5.35: Graphique représentant le profil normalisé (à gauche) d’une coupe du fantôme d’étude du contraste
(à droite) mettant en évidence l’artefact de bord, à l’intérieur des pointillés rouges. L’exemple est donné pour la
matrice BtB-Vide Large et un CV de 6%.

La FIGURE 5.36 montre les images reconstruites du fantôme d’étude du contraste simulé avec de l’iode-

124, pour les deux types de matrices systèmes. La dégradation de l’image en terme de contraste comparée

au fantôme simulé avec du fluor-18 est clairement mise en évidence pour toutes les matrices, montrant ainsi

l’impact de l’utilisation de l’iode-124.

On remarque également que les images reconstruites avec les matrices I124-Eau (cf FIGURES 5.36-B)

présentent de moins bons recouvrements de contraste ainsi qu’une moins bonne restitution des contours de

tous les inserts, comparées aux images obtenues avec les matrices BtB-Vide (cf FIGURES 5.36-A). Seule
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l’activité résiduelle dans la zone froide extérieure au fantôme est mieux représentée par les matrices I124-Eau

que par les matrices BtB-Vide.

B1                                     B2                                   B3 

A1                                     A2                                   A3 

Figure 5.36: Figure représentant les images du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source d’iode-124
reconstruites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (A1), Medium (A2) et Large (A3) et les trois matrices
systèmes I124-Eau Small (B1), Medium (B2) et Large (B3) pour le même niveau de bruit dans la région centrale
(CV=8%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une échelle de gris
identique pour les matrices de même type. Seule la coupe centrale est représentée.

Les graphiques de la FIGURE 5.37 confirment ces résultats. Bien que l’augmentation de la robustesse au

sein de chaque type de matrices systèmes permette un rehaussement des contrastes pour tous les inserts, les

comparaisons entre les types de matrices indiquent que celles modélisant l’iode-124 sont systématiquement

moins efficaces. Les écarts absolus entre les deux matrices les plus peuplées BtB-Vide Large et I124-Eau

Large sont d’au moins 10% pour les inserts chauds (cf FIGURES 5.37-2, 5.37-3 et 5.37-4) et 20% pour

l’insert froid (cf FIGURES 5.37-1) en la faveur de la matrice BtB-Vide Large, bien que cette dernière soit

calculée avec trois fois moins de coïncidences.

Les résultats associés à la quantification absolue de l’activité, présentés sur la FIGURE 5.38, confirment

le manque de robustesse des matrices systèmes I124-Eau, avec une activité maximum restituée de 49%

pour le fond et 37% pour les régions chaudes, en exploitant la matrice la plus peuplée (I124-Eau Large).

L’utilisation de la matrice possédant les éléments de plus haute variance (I124-Eau Small) fait baisser la

restitution d’activité absolue de plus de 10% pour les deux inserts les plus contrastés ((3 : 1) et (4 : 1)).

L’ensemble de ces résultats semble indiquer que pour des matrices systèmes associées à un FOV aux

dimensions réalistes, l’utilisation d’une matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène rend

la reconstruction inefficace, avec des résultats très inférieurs à ceux obtenus avec un simple modèle de PSF.

Cependant, l’utilisation de matrices systèmes uniquement spécifiques à la PSF de la caméra ne permet pas

de restituer les contrastes au-delà d’environ 50%.
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Figure 5.37: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de
variation (CV) pour les quatre régions du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source d’iode-124 (contraste
(0 : 1) (1), (2 : 1) (2), (3 : 1) (3) et (4 : 1) (4)) et reconstruit avec les matrices systèmes BtB-Vide et I124-Eau.
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Figure 5.38: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue en fonction du coefficient
de variation (CV) pour les trois régions chaudes et le fond du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source
d’iode-124 (fond (1) et contraste (2 : 1) (2), (3 : 1) (3), (4 : 1) (4)) et reconstruit avec les matrices systèmes I124-Eau
Small, Medium et Large.
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5.2.3.2.4 Fantôme de type Derenzo : étude de la résolution spatiale

Les images reconstruites du fantôme Derenzo simulé avec la source de fluor-18 sont présentées sur la

FIGURE 5.39. On note que quelque soit la robustesse de la matrice système BtB-Vide, tous les capillaires

sont parfaitement distinguables les uns des autres. On peut donc déduire de l’analyse visuelle que la réso-

lution spatiale associée à ces reconstructions est d’au moins 1,6 mm (diamètre des plus petits capillaires

distinguables). Il s’agit ici de la résolution spatiale intrinsèque de l’Inveon. On remarque également que plus

la robustesse de la matrice augmente (FIGURE 5.39-1 à 5.39-3), moins les contours sont flous et plus les

contrastes par rapport au fond sont rehaussés.

Ainsi, avec une source de fluor-18, l’approche S(MC)2PET exploitant une matrice spécifique à la PSF

(BtB-Vide) permet d’atteindre la résolution minimale du système de détection. Nous rappelons néanmoins

que cette méthode d’estimation de la résolution spatiale est faite à partir d’inserts chauds dans un fond

froid, ce qui représente un cas idéal. En pratique, les régions hyper-fixantes se trouvent généralement dans

un fond contenant de l’activité. La restitution de la résolution spatiale est alors plus délicate.

(1)                                     (2)                                   (3) 

Figure 5.39: Figure représentant les images du fantôme Derenzo simulé avec la source de fluor-18 reconstruites
avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (1), Medium (2) et Large (3) pour le même niveau de bruit dans la
région froide centrée (CV=30%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données
pour une même échelle de gris. Seule la coupe centrale est représentée.

La FIGURE 5.40 présente quant à elle les images reconstruites du fantôme simulé avec la source

d’iode-124. Les images associées aux reconstructions exploitant les matrices BtB-Vide (cf FIGURE 5.40-A)

montrent les effets dus à la présence de l’iode : les contrastes des capillaires par rapport au fond du fantôme

sont réduits et les dimensions ainsi que les contours de ces derniers sont moins bien définis. On met ici

encore en évidence l’impact des coïncidences-γsimple et du long parcours des positons sur la qualité des

images reconstruites. Toutefois, les plus petits capillaires sont quand même discernables pour les matrices

BtB-Vide Medium (cf FIGURE 5.40-A2) et Large (cf FIGURE 5.40-A3) malgré la dégradation de l’image.
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A1                                     A2                                   A3 

B1                                     B2                                   B3 

Figure 5.40: Figure représentant les images du fantôme Derenzo simulé avec la source d’iode-124 reconstruites
avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (A1), Medium (A2) et Large (A3) et les trois matrices systèmes
I124-Eau Small (B1), Medium (B2) et Large (B3) pour le même niveau de bruit dans la région froide centrée
(CV=30% et CV=14% pour les matrices BtB-Vide et I124-Eau respectivement). Les images sont ré-échantillonnées
(×4, interpolation bicubique) et sont données pour une échelle de gris identique pour les matrices de même type.
Seule la coupe centrale est représentée.
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Figure 5.41: Graphiques représentant les profils des inserts les plus éloignés du centre du fantôme associés aux six
zones de différentes tailles (1,6 mm (1), 1,8 mm (2), 2,0 mm (3), 2,2 mm (4), 2,4 mm (5) et 2,6 mm (6)), pour les
reconstructions exploitant les matrices systèmes BtB-Vide Small (S), Medium (M) et Large (L) (CV=30%).
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Les profils associés aux capillaires en bordure du fantôme, tracés pour les six zones et représentés

FIGURE 5.41, précisent l’impact de la robustesse des matrices sur la capacité à distinguer les capillaires entre

eux : on note que diminuer la variance des éléments Rij augmente nettement les contrastes des capillaires

par rapport au fond. Comme attendu, les plus petites structures sont plus difficilement restaurées.

Les images reconstruites de ce même fantôme (simulé avec la source d’iode-124) avec les matrices I124-

Eau sont données FIGURE 5.40-B. Les résultats sont alors décevants, puisqu’aucune structure n’est visible

mis à part les trois plus gros capillaires, légèrement distinguables mais complètement déformés. Dans ce cas,

l’augmentation de la robustesse de la matrice système n’apporte pas de gain significatif sur la restauration

de la résolution spatiale, sur cette gamme de coïncidences exploitées.

L’étude de ces images reconstruites met ici en évidence l’incapacité des matrices spécifiques à la PSF

et à l’iode-124 en milieu homogène (I124-Eau) à restituer efficacement la résolution spatiale intrinsèque du

système dans le cas du fantôme Derenzo simulé à l’iode-124. Les résultats obtenus avec un simple modèle

de PSF via les matrices spécifiques à la PSF (BtB-Vide) sont meilleurs dans ce cas.

5.2.3.2.5 Fantôme NEMA pré-clinique : évaluation de la qualité de l’image

Les résultats associés au fantôme NEMA simulé avec la source de fluor-18 sont présentés FIGURES 5.42,

5.43 et 5.44.

(1)                             (2)                                  

(3)                             (4)                                  

(5)                             (6)                                  

Figure 5.42: Figure représentant les images en coupes coronales (gauche) et transaxiales (droite) du fantôme
NEMA simulé avec la source de fluor-18 reconstruites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (1, 2), Medium
(3, 4) et Large (5, 6) pour le même niveau de bruit dans le fond (CV=8%). Les images sont ré-échantillonnées (×4,
interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris.

Sur les FIGURES 5.42-2, 5.42-4, 5.42-6, on note que les cinq capillaires sont visibles, et ce d’autant

plus nettement que la robustesse des matrices BtB-Vide augmente. Ces observations sont confirmées par
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les graphiques de la FIGURE 5.43. Le gain apporté aux recouvrements de contraste RC en réduisant la

variance des éléments Rij s’étend de 15% (cf FIGURE 5.43-5) à 35% (cf FIGURE 5.43-2) selon le capillaire

considéré, en passant de la matrice BtB-Vide Small à la matrice BtB-Vide Large pour un CV supérieur à

6%.

On remarque également que pour les plus gros capillaires (de 3 mm à 5 mm de diamètre), les recou-

vrements de contraste RC peuvent dépasser nettement les 100%, pour atteindre jusqu’à 125% (cf FIGURE

5.43-5). Cet effet est dû en partie à la méthode de calcul des RC (en effet, les RC sont calculés en considérant

la valeur maximale mesurée dans les capillaires, celle-ci pouvant dépasser largement la valeur moyenne), et

également aux différents temps de convergence associés aux structures de tailles différentes.

Les activités résiduelles AFroid dans les régions froides sont également bien restaurées, avec des valeurs

moyennes inférieures à 5% de l’activité moyenne mesurée dans la région uniforme (cf FIGURE 5.44). On

note également qu’il n’y a pas de différences significatives entre les régions air et eau. Ici encore, l’augmen-

tation de la robustesse a un impact positif sur la qualité de l’image reconstruite.
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Figure 5.43: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de
variation (CV) pour les cinq capillaires du fantôme NEMA simulé avec la source de fluor-18 (1 mm (1), 2 mm (2), 3
mm (3), 4 mm (4) et 5 mm (5) de diamètre) reconstruit avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small, Medium
et Large.
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Figure 5.44: Graphiques représentant l’évolution de la proportion d’activité résiduelle AFroid en fonction du
coefficient de variation (CV) dans les régions froides air (1) et eau (2) du fantôme NEMA simulé avec la source de
fluor-18 pour les trois matrices systèmes BtB-Vide Small, Medium et Large.

La FIGURE 5.45 présente quant à elle les images reconstruites associées au fantôme NEMA simulé

avec de l’iode-124, pour les matrices BtB-Vide (cf FIGURE 5.45-A) et les matrices I124-Eau (cf FIGURE

5.45-B).

A1                             A2                                  

A3                             A4                                  

A5                             A6                                  

BtB-Vide 

B1                             B2                                  

B3                             B4                                  

B5                             B6                                  

I124-Eau 

Figure 5.45: Figure représentant les images en coupes coronales (1, 3 et 5) et transaxiales (2, 4 et 6) du fantôme
NEMA simulé avec la source d’iode-124. Les images sont reconstruites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide
Small (A1, A2), Medium (A3, A4) et Large (A5, A6) et les trois matrices systèmes I124-Eau Small (B1, B2), Medium
(B3, B4) et Large (B5, B6) pour le même niveau de bruit dans le fond (CV=10%). Les images sont ré-échantillonnées
(×4, interpolation bicubique) et sont données pour une échelle de gris identique pour les matrices de même type.

L’effet de l’iode-124 est visible quelque soit le type de matrice employé : les régions froides contiennent

davantage d’activité et le plus petit capillaire ne se distingue pas du fond froid (cf FIGURES 5.45-2, 5.45-4

et 5.45-6). Les graphiques de la FIGURE 5.46 indiquent que l’activité est globalement moins bien restituée

pour tous les capillaires et tous les niveaux de bruit comparée à l’utilisation de la source idéale BtB-Vide,
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avec des diminutions des RC allant jusqu’à 70% (capillaire de 3 mm de diamètre, avec la matrice BtB-Vide

Large).

En comparant visuellement les images, on note également que le bruit dans le fond est nettement diminué

lorsque les matrices I124-Eau sont utilisées à la place des matrices BtB-Vide (grâce à la modélisation des

coïncidences-γsimple), mais les plus petits capillaires semblent plus difficiles à restituer dans ce cas.

L’étude des graphiques de la FIGURE 5.46 montre que les matrices BtB-Vide peuvent surpasser les

performances des matrices I124-Eau en terme de recouvrement de contraste, en particulier pour les plus

petites structures (cf FIGURES 5.46-1 et 5.46-2). La robustesse joue un rôle essentiel ici : l’exemple du

capillaire de 3 mm de diamètre (cf FIGURE 5.46-3) montre que selon la matrice choisie, l’une ou l’autre

des sophistications offre les meilleures performances. Cette remarque est confirmée pour les capillaires plus

gros (cf FIGURES 5.46-4 et 5.46-5) ainsi que par l’étude des activités résiduelles AFroid eau et air présentée

FIGURE 5.47. Ici encore, on note qu’il n’y a pas de différences significatives entre les activités résiduelles

AFroid dans l’eau et l’air.

5 10 15
0

5

10

(1)

CV (%)

R
C

(%
)

1 mm

5 10 15

10

20

30

(2)

CV (%)

2 mm

5 10 15

20

40

60

(3)

CV (%)

3 mm

5 10 15

20

40

60

80

100

(4)

CV (%)

R
C

(%
)

4 mm

5 10 15

40

60

80

100

120

(5)

CV (%)

5 mm

BtB-Vide Small
BtB-Vide Medium
BtB-Vide Large
I124-Eau Small
I124-Eau Medium
I124-Eau Large

Figure 5.46: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de
variation (CV) pour les cinq capillaires du fantôme NEMA simulé avec la source d’iode-124 (1 mm (1), 2 mm (2),
3 mm (3), 4 mm (4) et 5 mm (5) de diamètre) reconstruit avec les trois matrices BtB-Vide et les trois matrices
I124-Eau.
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Figure 5.47: Graphiques représentant l’évolution de la proportion d’activité résiduelle AFroid en fonction du
coefficient de variation (CV) dans les régions froides air (1) et eau (2) du fantôme NEMA simulé avec la source
d’iode-124 pour les trois matrices BtB-Vide et les trois matricesI124-Eau.

L’étude de ce dernier fantôme confirme la difficulté à restaurer les petites structures avec les matrices

spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène (I124-Eau). Cependant, on montre également que

les recouvrements de contraste peuvent être significativement rehaussés par rapport aux reconstructions

exploitant des matrices spécifiques à la PSF (BtB-Vide), notamment pour des structures de plus grandes

dimensions, en ajustant la robustesse des matrices I124-Eau.

5.2.3.2.6 Impact de la filtration des matrices systèmes

Nous présentons sur les FIGURES 5.48 et 5.49 quelques coupes d’images reconstruites avec et sans

filtration, pour les matrices BtB Vide Large et I124-Eau Large.

A1                              A2                             A3 

B1                              B2                             B3 

Figure 5.48: Figure représentant les images reconstruites des fantômes NEMA (1), Derenzo (2) et du fantôme
d’étude des contrastes (3), avec la matrice système BtB Vide Large sans (A) et avec (B) filtration. Les échelles de
gris sont identiques pour un même fantôme reconstruit avec et sans filtration.

Pour tous les fantômes et les deux types de matrice, on observe un rehaussement du contraste entre le

fond et le fantôme lui-même lorsque les matrices filtrées sont utilisées (cf FIGURES 5.48-B et 5.49-B), en

particulier dans le cas des reconstructions exploitant les matrices I124-Eau (cf FIGURE 5.49). En retirant

les probabilités Rij les plus faibles des matrices, une partie du bruit de fond semble éliminé. Dans le cas des
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matrices I124-Eau, une partie de ce bruit de fond étant due aux coïncidences-γsimple modélisées, l’impact

de la filtration est encore plus important.

A1                              A2                             A3 

B1                              B2                             B3 

Figure 5.49: Figure représentant les images reconstruites des fantômes NEMA (1), Derenzo (2) et du fantôme
d’étude des contrastes (3), avec la matrice système I124 Eau Large sans (A) et avec (B) filtration. Les échelles de
gris sont identiques pour un même fantôme reconstruit avec et sans filtration.

Les comparaisons des coefficients RC pour le fantôme d’étude du contraste sont présentées sur la FI-

GURE 5.50. Dans le cas de la matrice BtB-Vide, la filtration dégrade les recouvrements de contraste, et

ce d’autant plus que les structures sont faiblement contrastées comparées au fond (cf FIGURE 5.50-1). On

note également que la région froide est la plus dégradée.
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Figure 5.50: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste RC en fonction du coefficient de
variation (CV) pour les quatre inserts du fantôme d’étude des contrastes simulé avec la source d’iode-124, reconstruit
avec les matrices BtB-Vide Large avec et sans filtration (1), ainsi que les matrices I124-Eau Large avec et sans
filtration (2).

Pour la matrice I124-Eau en revanche, les contrastes sont rehaussés de 2% à 5% environ pour les inserts

chauds, et jusqu’à 8% pour l’insert froid (pour un CV de 10%). Cependant, les meilleurs résultats sont

toujours obtenus pour une reconstruction avec la matrice spécifique à la PSF de la caméra BtB-Vide,

sans filtration. De plus, le retrait d’une majorité des éléments Rij détruit complètement la restitution de

l’activité absolue dans tout le fantôme, car la majeure partie de l’information contenue dans la matrice

système non-filtrée est perdue.
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L’analyse visuelle du fantôme Derenzo dans le cas des reconstructions exploitant les matrices BtB-Vide

montre une nette dégradation de l’image, avec une augmentation du flou au niveau du contour des inserts et

du fantôme lui-même (cf FIGURE 5.48-A2 et 5.48-B2). Cependant, les plus petits capillaires sont toujours

distinguables entre eux : il n’y a donc pas de perte de résolution spatiale.

En revanche, la filtration a un impact bénéfique sur la matrice I124-Eau appliquée à ce fantôme : les

inserts de 2,0 mm de diamètre sont distinguables, et la distribution non-uniforme d’activité dans la zone

d’inserts de 1,8 mm est nettement visible (cf FIGURE 5.49-A2 et 5.49-B2). De plus, la forme de tous les

inserts visibles est mieux définie. Seule la zone contenant les plus petits inserts est visuellement homogène.

Dans le cas de la matrice I124-Eau, la filtration permet le retrait d’une grande partie de l’activité ar-

tificiellement présente entre les inserts, due aux coïncidences-γsimple et au parcours des positons de hautes

énergies, laissant apparaître les structures les plus contrastées. Cependant, et comme pour le fantôme d’étude

du contraste, c’est toujours la matrice spécifique à la PSF de la caméra qui offre la meilleure résolution,

avec ou sans filtration.

Enfin, les graphiques des FIGURES 5.51 et 5.52 illustrent le comportement des matrices filtrées appli-

quées sur le fantôme NEMA.
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Figure 5.51: Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste RC en fonction du coefficient
de variation (CV) pour les cinq capillaires du fantôme NEMA simulé avec la source d’iode-124, reconstruit avec les
matrices BtB-Vide Large avec et sans filtration (1), ainsi que les matrices I124-Eau Large avec et sans filtration (2).

La FIGURE 5.51-1 montre une dégradation des recouvrements de contraste RC pouvant aller jusqu’à

15% (dans le cas du capillaire de 4 mm de diamètre, pour un CV de 10%) lorsque la matrice BtB-Vide

filtrée est utilisée.

Pour la matrice I124-Eau filtrée, les recouvrements passent en dessous de 60% pour le capillaire de 5

mm de diamètre, et en dessous de 20% pour tous les autres (cf FIGURE 5.51-2). Les trois capillaires les

plus petits sont noyés dans le bruit de fond, comme on peut déjà le voir sur la FIGURE 5.49-B1. Il semble

que dans ce cas, et contrairement au fantôme Derenzo, la filtration de la matrice a un effet catastrophique

sur les recouvrements des petites structures.

Les activités résiduelles AFroid dans les régions froides eau et air sont d’abord légèrement dégradées
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(pour un CV inférieur à 11,5%) puis légèrement améliorées (pour un CV supérieur à 11,5%) dans le cas de

la matrice BtB-Vide filtrée (cf FIGURE 5.52-1). À l’inverse, les résultats sont d’abord légèrement améliorés

(pour un CV inférieur à 10%) puis légèrement dégradés (pour un CV supérieur à 10%) dans le cas de la

matrice I124-Eau filtrée (cf FIGURE 5.52-2). Il n’y a pas non plus de différences significatives entre les

résultats des régions eau et air lorsque les matrices filtrées sont employées. Au final, la filtration n’a que

très peu d’impact sur ces régions froides.

Ces résultats indiquent ici aussi que la matrice la plus performante est la matrice BtB-Vide sans filtra-

tion, spécifique à la PSF de la caméra.

L’ensemble des résultats montre que ce type de filtration associé à la matrice spécifique à la PSF de la

caméra (BtB-Vide) dégrade systématiquement les résultats, quelque soit la FOM et le fantôme considérés.

Dans le cas de la matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène (I124-Eau), les résultats

peuvent être améliorés ou dégradés selon le fantôme mis en jeu, mais restent systématiquement moins bons

que ceux associés à la matrice spécifique à la PSF de la caméra sans filtration, pour le nombre de coïncidences

exploitées dans cette étude.
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Figure 5.52: Graphiques représentant l’évolution des activités résiduelles AFroid en fonction du coefficient de
variation (CV) pour les deux inserts froids eau et air du fantôme NEMA simulé avec la source d’iode-124, reconstruit
avec les matrices BtB-Vide Large avec et sans filtration (1), ainsi que les matrices I124-Eau Large avec et sans
filtration (2).

5.2.4 Discussion - Conclusions

Cette étude pratique nous a permis d’évaluer l’efficacité de deux sophistications de matrices systèmes

dans le cas d’un champ de vue (FOV) réaliste exploitable pour le système TEP Inveon et appliquées pour

des fantômes pré-cliniques standards : les matrices spécifiques à la PSF de la caméra, appelées ici BtB-Vide,

et les matrices spécifiques à la PSF à l’iode-124 en milieu homogène, appelées I124-Eau. Chacune de ces

sophistications a été déclinée en trois niveaux de variance différents : Small, Medium et Large.

L’analyse directe des deux types de matrices systèmes a confirmé que quelque soit la sophistication, il est

184



5.2. Étude pratique : champ de vue réaliste et fantômes pré-cliniques

plus difficile de peupler ces matrices que celles étudiées pour le FOV réduit. L’augmentation du nombre de

voxels objets démultiplie le nombre d’éléments Rij potentiellement non-nuls. Notamment, on peut retenir

que le pourcentage d’éléments Rij calculés à partir d’un seul événement détecté est supérieur à 70% pour

les six matrices exploitées dans cette étude. Le nombre d’évènements moyen par éléments non-nuls Rij est

alors très faible, toujours inférieur à 1,5. Cette analyse indique également que les écarts de résultats des

FOM entre ces deux types de matrices systèmes sont plus faibles dans le cas de ce FOV complet que dans

l’étude fondamentale, ce qui confirme le problème de dimensionnement.

L’analyse du bruit dans les images en regard de la sophistication et de la robustesse des matrices a été

réalisée selon l’approche de Lodge [Lodge et al. 2010]. Les performances en terme de bruit (CVL) présent

dans les images reconstruites sont en faveur des matrices I124-Eau pour les niveaux de robustesse exploités

ici. Le rapport signal sur bruit (SNR) est également supérieur pour ces matrices spécifiques à la PSF et à

l’iode-124 en milieu homogène, quelque soit le nombre d’itérations.

L’étude des trois fantômes pré-cliniques simulés avec la source d’iode-124 met en évidence les limites de

l’utilisation d’une sophistication de matrice système que l’on ne peut pas peupler correctement.

Pour le fantôme d’étude du contraste, nous avons montré que les recouvrements RC obtenus avec la

matrice I124-Eau Large sont de 10% à 20% inférieurs à ceux obtenus avec la matrice BtB-Vide Large, alors

que le nombre de coïncidences exploitées dans le calcul de la matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124

en milieu homogène (I124-Eau Large) est environ trois fois supérieur à celui de la matrice uniquement

spécifique à la PSF (BtB-Vide). On constate également que la restitution d’activité absolue, dans le cas

des reconstructions exploitant les matrices systèmes I124-Eau, ne dépasse pas 50% dans le fond et 40%

dans les régions chaudes. Pour un FOV aux dimensions réalistes, le nombre de voxels est très élevé (250

000), ce qui augmente le nombre d’éléments de matrice potentiellement non-nuls. Le parcours du positon

ainsi que les γsimple, tous deux pris en compte dans les matrices I124-Eau, décuplent ce nombre d’éléments

théoriquement non-nuls par rapport aux matrices BtB-Vide : la grande proportion d’éléments Rij de faible

variance complique alors le processus de reconstruction, qui devient un problème encore plus mal-conditionné

que dans le cas des matrices BtB-Vide. L’apport d’un degré de sophistication supplémentaire est alors

nuisible dans le cas où l’on ne peut pas atteindre un niveau de robustesse suffisant. Ceci rejoint une remarque

déjà discutée dans l’étude fondamentale en ce qui concerne les matrices spécifiques à la PSF à l’iode-124 en

milieu hétérogène en FOV réduit. En FOV réaliste, cette difficulté apparaît dès l’ajout d’un milieu homogène

dans le calcul des matrices systèmes. Ces conclusions corroborent également celles de Cabello et Rafecas

[Cabello et Rafecas 2012], qui rapportent qu’il est préférable de diminuer la variance des éléments Rij déjà

présents dans une matrice système plutôt que d’ajouter de nouveaux éléments. Dans notre cas, nous pouvons

aller plus loin et préciser que l’ajout d’éléments non-nuls peu peuplés peut dégrader significativement les

images reconstruites lorsque que l’on passe à un degré de sophistication plus élevé. Les résultats obtenus avec

les matrices filtrées sur ce même fantôme montrent une légère amélioration des recouvrements de contraste

pour la matrice I124-Eau filtrée (i.e. ne contenant plus aucun élément calculé à partir d’un seul événement),

alors qu’une faible dégradation est constatée pour la matrice BtB-Vide filtrée. La suppression des éléments de
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grande variance est donc bénéfique aux recouvrements de contraste associés aux reconstructions exploitant

la matrice I124-Eau pour ce fantôme, mais les résultats restent en dessous de ceux obtenus par la matrice

spécifique à la PSF de la caméra BtB-Vide, avec ou sans filtration. De plus, la suppression de ce type

d’éléments réduit considérablement le nombre d’éléments non-nuls dans la matrice système, et rend ainsi

illusoire la quantification absolue après ce type de filtration.

L’analyse de la résolution spatiale sur le fantôme Derenzo confirme ces résultats : tandis que l’on obtient

la valeur de résolution spatiale intrinsèque (1,6 mm) pour toutes les matrices BtB-Vide, seuls les plus gros

inserts (2,4 mm de diamètre) sont visibles avec les matrices I124-Eau. On note également que la forme de ces

inserts est très mal restituée. Cependant, l’application de la matrice I124-Eau filtrée permet de rehausser la

résolution spatiale comparée à la matrice équivalente non filtrée : on passe alors de 2,4 mm à 2 mm. Dans

le cas de ce fantôme, la suppression des éléments de grande variance est également bénéfique. Ici encore

cependant, ce sont les matrices spécifiques à la PSF de la caméra qui offrent les meilleures performances.

Enfin, l’étude du fantôme NEMA pré-clinique montre que selon la robustesse des matrices I124-Eau, les

résultats concernant les recouvrements de contraste RC des capillaires chauds les plus gros ainsi que les

activités résiduelles AFroid dans les régions froides eau et air peuvent être significativement améliorés, com-

parés à ceux obtenus en utilisant les matrices BtB-Vide. À l’inverse, les plus petits capillaires (inférieurs à 2

mm) sont quant à eux encore plus difficiles à restituer avec les matrices I124-Eau, comparées aux matrices

BtB-Vide. Dans le cas de petites structures contenant peu d’activité et entourées d’un milieu froid, l’usage

d’une sophistication supérieure aux simples matrices spécifiques à la PSF de la caméra est indispensable au

bon recouvrement des contrastes. Cela semble indiquer qu’une partie de l’information des matrices I124-Eau

essentielle à la reconstruction des capillaires du fantôme NEMA est contenue dans les éléments Rij de grande

variance. Il s’agit très probablement des informations concernant les positons annihilés à grande distance

ainsi que les coïncidences-γsimple, événements très nombreux mais associés à une probabilité individuelle

faible, qui ne sont pas représentés dans les matrices BtB-Vide. Les reconstructions exploitant les matrices

systèmes filtrées confirment cette supposition : tandis que les contrastes sont faiblement diminués avec la

matrice BtB-Vide filtrée, ils sont complètement dégradés dans le cas de la matrice I124-Eau (diminution

de plus de 50% pour les capillaires de 3 mm à 5 mm de diamètre, et recouvrement inférieur à 2% pour

les capillaires de 1mm et 2mm). Le type de filtration exploité ici, qui concerne les éléments Rij calculés à

partir d’un seul événement, retire bien l’essentiel de l’information utile au recouvrement des capillaires. Ces

résultats mettent en évidence l’impact du fantôme à reconstruire sur la qualité et la robustesse des matrices

à employer. Ce phénomène est en accord avec notre étude fondamentale ainsi qu’avec les conclusions de

Qi et Huesman [Qi et Huesman 2004], qui rapportent qu’il est presque impossible de prédire les effets de

l’imprécision d’une matrice système à partir de la reconstruction d’un seul fantôme.

Les conclusions associées aux recouvrements des capillaires du fantôme NEMA semblent en contradiction

avec celles concernant ceux du fantôme Derenzo : dans le premier cas, les matrices spécifique à la PSF et à

l’iode-124 en milieu homogène sont favorables, et dans le second cas, elles sont défavorables. Les seules diffé-

rences notables entre les capillaires de ces deux fantômes sont les suivantes : leur concentration radioactive et

leur environnement direct. Dans notre étude, la concentration est plus faible dans les capillaires du NEMA
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que dans ceux du Derenzo, puisque l’essentiel de l’activité de ce fantôme se situe dans la région uniforme.

Ainsi, on peut supposer que la faible statistique d’émission nécessite une localisation précise de chaque

événement émis, que seule une matrice I124-Eau peut permettre. Cette information étant contenue dans

les éléments Rij de grande variance, l’application d’une matrice filtrée détruit cet apport. Pour le fantôme

Derenzo, la statistique d’émission par capillaire est importante, il y aura donc suffisamment d’évènements

à se désintégrer dans le capillaire d’émission associé. L’utilisation d’une matrice BtB-Vide permet alors de

localiser correctement ces événements. De plus, les événements émis dans un capillaire donné et détectés

dans une LOR qui ne croise pas celui-ci peuvent néanmoins être associés à une localisation de l’émission

dans des capillaires voisins, par effet de proximité, et ainsi restituer un signal pertinent. Si on augmente la

sophistication de cette matrice, on augmente le nombre d’éléments Rij ayant une grande variance, et l’image

obtenue par rapport à une matrice spécifique à la PSF de la caméra est dégradée, en ajoutant un flou sur

tout le fantôme. C’est pourquoi, en utilisant la matrice I124-Eau filtrée, on améliore la résolution spatiale

en retirant une partie de ce flou dû aux évènements mal localisés. On confirme ici encore l’importance du

fantôme et de la distribution d’activité associée sur le choix des matrices systèmes.

En parallèle, les trois fantômes pré-cliniques ont également été simulés avec une source de fluor-18, qui

correspond à des émissions de couples de photons de 511 keV en parfaite colinéarité, et sans modélisation

du positon. Dans ce cas, les contrastes ainsi que la résolution spatiale sont très bien restitués, ce qui indique

que la PSF de l’Inveon est bien modélisée. Il semble alors possible de tirer avantage des matrices systèmes

spécifique à la PSF BtB-Vide pour la reconstruction en routine pré-clinique d’acquisitions au fluor-18, qui

n’engendre pas de photons γsimple et dont le parcours moyen du positon dans l’eau est faible (environ 0,6

mm).

Les résultats de cette étude pratique en champ de vue réaliste sur des fantômes pré-cliniques acquis en

iode-124 confirment les conclusions de l’étude fondamentale, en apportant quelques précisions :

– les matrices systèmes sont toutes difficiles à peupler pour un champ de vue réaliste, quelque soit le

degré de sophistication ;

– une augmentation de la sophistication des matrices systèmes peut nuire à leur performance ;

– la sophistication et la robustesse doivent être considérées de paire, quelque soit la ou les densités du

fantôme ;

– la distribution et la concentration d’activité ainsi que le milieu diffusant associé au fantôme ou à

l’objet influent sur la sophistication et la robustesse de la matrice système à exploiter ;

– il est difficile de savoir a priori quel type de matrice il faut employer pour reconstruire efficacement

un fantôme donné (...) ;

– (...) et il est également difficile de connaître a priori la robustesse nécessaire associée.

Enfin, la méthode de filtration employée, qui consiste à retirer tous les éléments de matrice système

calculés à partir d’un seul événement détecté, ne semble pas adaptée à ce type de matrice contenant princi-

palement des éléments de faible probabilité. Des méthodes plus sophistiquées, telle que l’analyse en compo-
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santes principales (ACP), pourraient alors être mises à profit. Le principe général de l’ACP consiste à réduire

les dimensions d’un large échantillon de données corrélées tout en conservant les informations principales,

c’est-à-dire celles qui traduisent la variabilité de ces données [Jolliffe 2002]. Au-delà de la réduction de la

taille et donc du poids des matrices, la mise en place de cette approche pourrait permettre une réduction

du bruit dans ces dernières, tout en préservant l’information contributive à la restitution du signal.

5.3 Investigations préliminaires sur mesures de souris

5.3.1 Introduction - Objectifs

Dans cette dernière partie, nous appliquons l’approche S(MC)2PET sur des données mesurées de souris

injectées à l’iode-124 lors de précédents travaux de notre équipe [Anizan 2010]. Il n’a en effet pas été possible

de faire nos propres mesures dans le cadre de ce travail de thèse. L’objectif de ce travail préliminaire est

simplement d’observer de façon qualitative et comparative le comportement des différentes matrices systèmes

créées, dans le cas de reconstructions sur une acquisition réelle.

5.3.2 Matériel et méthode

Cette étude reprend des données acquises d’une souris nude avec une xénogreffe de tumeur mammaire

humaine (MDA MB 468). La souris a été imagée et sacrifiée pour prélèvement des organes et comptage de

la concentration radioactive sur un compteur de rayonnements γ. Environ 3,5 MBq d’anticorps anti-CD138

(Syndecan 1, BB4) marqués à l’iode-124 ont été injectés, et l’image a eu lieu 24 heures après injection via

une acquisition de 30 minutes. Nous renvoyons le lecteur à la thèse de doctorat de Anizan [Anizan 2010]

pour plus d’informations sur ce protocole.

Le fichier mode-liste associé à cette acquisition a été converti en fichier binaire compatible avec l’algo-

rithme de reconstruction de la méthode S(MC)2PET à l’aide du script spécialement créé. Les deux types

de matrices systèmes, BtB-Vide et I124-Eau, ont été utilisés en exploitant leurs trois niveaux de variance

statistique.

Les résultats obtenus sont comparés avec l’algorithme et les corrections offrant les meilleures perfor-

mances selon l’étude de Anizan, pour la fenêtre énergétique 400-590 keV et la fenêtre temporelle 3,4 ns. Il

s’agit d’une méthode de reconstruction itérative couplant un algorithme OSEM 3D et un algorithme MAP

(appelée OSEM3D/MAP). Les paramètres de reconstruction par défaut ont été utilisés : 2 itérations OSEM

(avec 16 sous-ensembles) suivies de 18 itérations MAP (paramètre β = 0, 1). Les méthodes de corrections

d’atténuation et de diffusions incluses dans l’IAW ont été appliquées, telles que recommandées dans [Anizan

2010].

Afin d’évaluer les performances des différents algorithmes en terme de recouvrement de contraste, un

profil est tracé sur la même coupe coronale de chacune des images. Celui-ci est centré sur la tumeur et

s’étend de part et d’autre, dans l’air et dans la souris (cf FIGURE 5.53-A, en rouge). À défaut de pouvoir
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remonter à une information de quantification absolue pour toutes les matrices, les profils sont normalisés

par rapport à la valeur moyenne calculée pour chacun d’eux.

Enfin, la restitution d’activité absolue est évaluée pour les matrices spécifiques de la PSF et de l’iode-124

en milieu homogène (I124-Eau) et comparée à celle obtenue avec l’algorithme OSEM3D/MAP. L’activité

moyenne est mesurée dans un volume d’intérêt de 48 mm3, qui correspond à la taille de la tumeur mesurée

après sacrifice de la souris [Anizan 2010], centré sur le voxel d’intensité maximale.

5.3.3 Résultats et interprétations

Les résultats rapportés par l’étude de Anizan montrent que l’activité mesurée dans la tumeur dans

les conditions précédemment décrites est sous-estimée d’environ 50% par rapport au comptage sur organe

[Anizan 2010]. L’image reconstruite associée à la coupe coronale étudiée est présentée FIGURE 5.53-A. Les

images obtenues à partir des matrices systèmes Monte Carlo après 20 itérations MLEM sont quant à elles

présentées FIGURES 5.53-B et 5.53-C, pour les matrices BtB-Vide et I124-Eau respectivement.

OSEM3D/MAP 
BtB-Vide 

I124-Eau 

Small                 Medium                 Large 

A 

B1                              B2                             B3 

C1                              C2                             C3 

VS 

Figure 5.53: Figure représentant les images reconstruites de l’acquisition de souris à l’iode-124, avec l’algorithme
OSEM3D/MAP (A) et les matrices systèmes Monte Carlo BtB-Vide (B) et I124-Eau (C) après 20 itérations.
La localisation du profil est représentée par la ligne rouge. Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation
bicubique) et sont données pour une échelle de gris identique pour les matrices de même type.

Une simple comparaison visuelle indique que les images reconstruites à partir des matrices systèmes

Monte Carlo (cf FIGURES 5.53-B et 5.53-C) sont davantage bruitées que celle obtenue avec l’algorithme

OSEM3D/MAP (cf FIGURE 5.53-A). Cette remarque est cohérente compte tenu du lissage inhérent à l’uti-

lisation de l’algorithme MAP. Ce lissage est également mis en évidence sur les profils associés aux matrices

I124-Eau (cf FIGURES 5.54-4, 5.54-5 et 5.54-6, entre les pixels 25 et 40). On note également que les contours
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de la souris et des différentes structures internes semblent mieux définis avec les matrices BtB-Vide, tandis

que l’activité résiduelle dans le fond froid (autour de la souris) est diminuée par l’utilisation des matrices

I124-Eau. Pour les deux types de matrices systèmes Monte Carlo, l’augmentation de la robustesse permet

un rehaussement des contrastes et une meilleure restitution des contours.

La FIGURE 5.54 représente les profils tracés pour toutes les images reconstruites avec les matrices

systèmes Monte Carlo, et pour quatre niveaux d’itération. Le profil associé à la reconstruction exploitant

l’algorithme OSEM3D/MAP est ajouté sur chaque graphique à titre de comparaison.

Les graphiques associés aux matrices BtB-Vide montrent des résultats très proches entre la reconstruc-

tion OSEM3D/MAP et BtB-Vide Small (cf FIGURE 5.54-1), et une légère augmentation du pic de détection

au niveau de la tumeur, pour les quatre niveaux d’itération (cf FIGURE 5.54-2 et 5.54-3).

En exploitant les matrices I124-Eau, et quelque soit leur robustesse, le pic de détection au niveau de la

tumeur est systématiquement plus élevé comparé à ceux obtenus avec les matrices BtB-Vide et l’algorithme

OSEM3D/MAP, pour un nombre d’itérations associé aux matrices Monte Carlo supérieur à 20.

Les résultats quantitatifs associés à la tumeur sont présentés dans le tableau 5.5. Les écarts relatifs sont

donnés par rapport à l’activité mesurée par Anizan [Anizan 2010] avec l’algorithme OSEM3D/MAP.

Reconstruction Activité [kBq.mL-1] Écart relatif* (%)

OSEM3D/MAP 86 —

I124-Eau Small 58 - 33%

I124-Eau Medium 70 - 19%

I124-Eau Large 79 - 8%

Tableau 5.5: Tableau donnant les écarts relatifs de restitution d’activité absolue au niveau de la tumeur, entre la
valeur obtenue avec l’algorithme OSEM3D/MAP (Inveon) et celle associée à la matrice système Monte Carlo I124-
Eau considérée. Les valeurs retenues pour les matrices Monte Carlo sont celles mesurées pour 80 itérations, lorsque
MLEM a convergé. *L’écart relatif est donné par rapport à la valeur obtenue avec l’algorithme OSEM3D/MAP.

Les résultats quantitatifs résumés dans le tableau 5.5 montrent que l’activité restituée à partir des

matrices I124-Eau est inférieure à celle obtenue avec l’algorithme OSEM3D/MAP, quelque soit la matrice

Monte Carlo utilisée. Dans ce cas, la quantification est dégradée comparée à l’algorithme de l’Inveon. On

note cependant que l’augmentation de la robustesse des matrices I124-Eau permet une nette amélioration

des performances de ces dernières.
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Figure 5.54: Graphiques représentant les profils normalisés de la tumeur, associés aux trois matrices BtB-Vide
(Small (1), Medium (2) et Large (3)) et aux trois matrices I124-Eau (Small (4), Medium (5) et Large (6)) pour
quatre niveaux d’itération. Sur chacun de ces graphiques est également représenté le profil associé à la reconstruction
OSEM3D/MAP de l’Inveon (cercles rouges).
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5.3.4 Discussion - Conclusions

Cette étude préliminaire sur une tumeur de souris suggère qu’il est possible d’exploiter les matrices

systèmes spécifiques à la PSF pour reconstruire des données acquises, en obtenant des résultats légèrement

supérieurs à ceux obtenus avec l’algorithme le plus sophistiqué proposé par la suite logiciel IAW de l’Inveon

(OSEM3D/MAP), en terme de contraste tumoral. Il est important de relativiser cette conclusion, puisqu’un

seul cas a été évalué. De plus, il s’agit d’un cas particulier où la tumeur est située en périphérie de la souris,

donc particulièrement affectée par le long parcours des positons de l’iode-124.

L’utilisation des matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-124 dans l’eau montre également un net

rehaussement des contrastes par rapport au fond froid, ainsi qu’une élévation du pic tumoral, comparées

à l’algorithme OSEM3D/MAP et aux autres matrices Monte Carlo. Cependant, les résultats quantitatifs

associés aux matrices I124-Eau montrent que l’activité absolue au sein de la tumeur n’est pas améliorée, mais

diminuée. Ces deux remarques indiquent que l’utilisation des matrices I124-Eau permet une réduction du

bruit général dans l’image, dû à la prise en compte des coïncidences-γsimple, mais que l’information contenue

dans ces matrices n’est pas suffisante pour restituer l’activité fixée. Une augmentation de la robustesse de

ces matrices semble ici indispensable.

Comme pour les précédentes études, on note également que la restitution des contours est dégradée par

rapport aux matrices spécifiques à la PSF.

Une étude plus approfondie d’acquisitions de souris est indispensable pour confirmer ou infirmer ces

remarques préliminaires.

5.4 Conclusion

Nous avons exposé dans ce chapitre l’ensemble des résultats associés à l’utilisation de la méthode

S(MC)2PET dans un contexte pré-clinique à l’iode-124. L’objectif des différentes études présentées ici

était de caractériser et d’évaluer les performances de différentes sophistications de matrices systèmes, en

fonction de leur robustesse et des projections à reconstruire.

Dans une première partie, cette approche a été appliquée dans un contexte simplifié exploitant un champ

de vue réduit afin d’espérer atteindre une robustesse suffisante des différentes matrices systèmes employées.

Trois niveaux de sophistication ont été proposés pour les matrices Monte Carlo :

– des matrices spécifiques à la PSF de l’Inveon ;

– des matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène ;

– et enfin des matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu hétérogène.

Cette étude a montré que les meilleures performances n’étaient pas forcément atteintes pour les matrices

les plus sophistiquées, pour un nombre équivalent de coïncidences exploitées dans le calcul des éléments Rij ,

et qu’elles étaient fortement dépendantes de l’objet et de la distribution d’activité associée. L’utilisation

d’une matrice intermédiaire spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène peut alors être suffisante,

tandis qu’améliorer la sophistication complique la détermination des probabilités Rij ainsi que le processus
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de reconstruction.

Afin de préciser ces conclusions, une seconde étude a été réalisée en champ de vue réaliste, pour des fan-

tômes pré-cliniques standards en conditions réelles. Ici, seuls les deux premiers degrés de sophistication ont

été exploités. Dans la plupart des configurations, les matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu

homogène sont moins efficaces que les matrices spécifiques à la PSF de l’Inveon, et ce malgré un nombre de

coïncidences exploitées jusqu’à trois fois plus faible pour ces dernières. Les résultats dépendent également

fortement du fantôme à reconstruire. Le retrait des probabilités les plus faibles des matrices systèmes les

plus robustes est défavorable dans le cas des matrices spécifiques à la PSF, et ne permet pas aux matrices

spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène d’améliorer significativement les contrastes pour

tous les fantômes. De plus, la filtration de ce dernier type de matrice rend impossible toute quantification

absolue de l’activité.

Enfin, l’étude préliminaire de reconstructions d’une souris acquise sur l’Inveon avec les outils pré-cliniques

et l’approche S(MC)2PET doit être approfondie afin de confirmer ou d’infirmer les conclusions données pour

les études simulées. Les premiers résultats laissent supposer que les contrastes restitués de tumeurs localisées

en surface peuvent être nettement améliorés en utilisant une matrice Monte Carlo spécifique à la PSF et à

l’iode-124 en milieu homogène, grâce à la suppression d’une partie des coïncidences-γ qui réduit le bruit de

fond. Cependant, l’analyse quantitative confirme l’inefficacité des matrices I124-Eau à restituer l’activité

réellement présente dans la tumeur, pour les niveaux de robustesse proposés.

Nous pouvons conclure de ces trois études qu’il est difficile, voire impossible de prédire quelle sophis-

tication de matrice système offre les meilleures performances à un niveau de robustesse donné et pour un

objet donné. Les cas réalistes pré-cliniques étudiés suggèrent l’emploi d’une simple matrice spécifique à la

PSF de l’Inveon, plus efficace qu’une matrice spécifiques à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène pour

les niveaux de variance statistique exploités dans ce travail. Malheureusement, l’utilisation de ce type de

matrice moins sophistiquée ne permet pas d’obtenir une bonne restitution de l’activité injectée ou simulée.

Il ressort de ces analyses qu’il est le plus souvent préférable d’utiliser un degré de sophistication plus

faible mais robuste, plutôt que d’utiliser une matrice système spécifique de l’objet mais que l’on est incapable

de peupler correctement. Dans certains cas complexes cependant, lorsque l’activité est distribuée sur des

régions de différentes densités, il est indispensable de modéliser précisément le milieu objet, même pour

des variances élevées des éléments de matrice. Enfin, la robustesse nécessaire au peuplement correct d’une

matrice dépend largement de la complexité du fantôme, mais aussi de la distribution radioactive associée.
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Conclusions

Une quantification précise en imagerie TEP associée à des isotopes complexes nécessite l’emploi de mé-

thodes de reconstruction d’image sophistiquées prenant en compte la physique d’émission et de détection

des particules. L’objectif de ce travail de thèse a donc été de développer une méthode de reconstruction

tomographique 3D complète par modélisation Monte Carlo de la matrice système, appelée S(MC)2PET,

afin d’évaluer les performances de ce type d’approche dans un contexte pré-clinique à l’iode-124.

Dans le premier chapitre de ce manuscrit, nous avons défini les concepts physiques élémentaires liés

à une acquisition TEP, et notamment les différents facteurs dégradant l’image reconstruite qui ont lieu

au sein de l’objet et des éléments de détection, tels que l’atténuation et la diffusion des rayonnements γ

d’annihilation dans l’objet et les cristaux de la caméra, la non-uniformité de réponse de ces cristaux, où

encore les différents temps morts associés à la détection et à la mise en coïncidence électronique. Ce premier

chapitre nous a également permis de mettre en évidence les problématiques spécifiques à certains isotopes

non-conventionnels tel que l’iode-124, à savoir le long parcours des positons dans l’eau et la présence de

rayonnements γ supplémentaires émis en simultané avec les positons, et d’énergies proches des photons

d’annihilation de 511 keV. L’étude bibliographique associée a rappelé les conséquences néfastes de ces deux

phénomènes sur la qualité de l’image, qui dégradent la résolution spatiale et les contrastes restitués.

Les méthodes classiques de reconstruction d’images en TEP ont ensuite été exposées dans la première

partie du second chapitre. On note que les algorithmes de type itératif statistique sont aujourd’hui préférés

aux algorithmes analytiques (telle que la rétro-projection filtrée), puisqu’ils permettent la prise en compte

d’un modèle statistique des données mesurées ainsi qu’une modélisation précise, au sein de la matrice sys-

tème, de tous les effets physiques ayant lieu dans l’objet ou la caméra. Cependant, compte tenu de la

difficulté à inclure les différents effets physiques dans le processus de reconstruction, les matrices systèmes

employées en clinique et en pré-clinique sont généralement calculées à partir de modèles analytiques simpli-

fiés qui ne permettent pas de traduire toute la complexité de l’émission et de la détection. Les algorithmes

statistiques sont donc associés à des méthodes de corrections des principaux phénomènes physiques, no-

tamment ceux ayant lieu au sein de l’objet, à savoir l’atténuation et la diffusion. Les coïncidences fortuites

peuvent également être en partie éliminées, et une normalisation du signal recueilli sur tous les cristaux ainsi

qu’une correction des temps morts peuvent être effectuées afin d’uniformiser et de corriger la réponse du

système. Cependant, il n’existe pas de corrections en routine permettant de prendre en compte précisément
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le parcours des positons dans un milieu objet réaliste ainsi que les coïncidences associées aux rayonnements

γ supplémentaires de l’iode-124. Un modèle de matrice système plus sophistiqué semble alors indispensable

à la prise en compte d’effets physiques complexes.

Néanmoins, l’étude des différentes méthodes de calcul de la matrice système, exposée dans la deuxième

partie du second chapitre, rappelle la difficulté à prendre en compte précisément la totalité des phénomènes

physiques ayant lieu lors d’une acquisition TEP. Différentes approches peuvent alors être employées. En plus

du calcul en temps réel (i.e. pendant la reconstruction) de la matrice géométrique, la fonction de réponse

de la caméra peut être estimée par mesures, par calculs analytiques, par simulations Monte Carlo ou encore

par une combinaison de ces méthodes, puis ajoutée au modèle géométrique. Le milieu objet est quant à

lui le plus souvent ignoré afin de simplifier le calcul de la matrice, et des corrections d’atténuation et de

diffusion doivent ici encore être exploitées. Il ressort de ces conclusions que la seule approche permettant

d’appréhender simultanément tous les effets physiques dégradant l’image reconstruite, et en particulier

ceux liés à l’utilisation de l’iode-124, consiste à calculer la matrice système entièrement par simulations

Monte Carlo. Cependant, l’obtention d’une matrice système par cette approche est limitée par les temps de

simulation, les problèmes de stockage ainsi que les temps de reconstruction. Des techniques de réduction de

variance, de stockage creux et d’exploitation des symétries du système peuvent alors être mises à profit afin

de contourner le plus possible ces limites. Nous avons ainsi exploité ces différentes techniques dans le cadre

de ce travail de thèse.

Pour simuler les différentes matrices systèmes exploitées dans le cadre de ce travail, le logiciel de simula-

tions Monte Carlo GATE a été utilisé. Une description de ce logiciel est proposée dans le troisième chapitre

de ce manuscrit. La version 6.1 GATE a été modifiée afin de créer un fichier de sortie supplémentaire nous

donnant accès à l’ensemble des informations nécessaires au calcul des matrices systèmes. La version modifiée

de ce logiciel a été validée à partir de simulations et de mesures effectuées lors d’un précédent travail de

thèse au sein de notre équipe [Anizan 2010]. Un cluster de 336 CPU (2,4 GHz) a été exploité afin de paral-

léliser les simulations et ainsi réduire les temps de calcul. Le découpage des simulations, la parallélisation et

la récupération des données dans des formats adaptés ont été réalisés par des programmes spécialement créés.

La méthodologie S(MC)2PET développée pour évaluer l’efficacité d’une approche Monte Carlo com-

plète dans ce contexte est décrite et validée dans le quatrième chapitre de ce manuscrit. L’ensemble des

programmes associés à S(MC)2PET et créés durant cette thèse inclut :

– les simulations Monte Carlo, exploitant 16 niveaux de symétrie compatibles avec l’Inveon et n’importe

quel milieu objet uniforme. La taille du champ de vue et des voxels associés peuvent également être

adaptés en fonction de la taille de l’objet et de la précision souhaitée. L’exploitation des symétries

a permis de réduire systématiquement d’un facteur 16 la taille (et donc le poids) de l’ensemble des

matrices créées dans ce travail. Parallèlement, l’exploitation des symétries réduit également la variance

des éléments de matrice, pour un même nombre d’événements simulés ;

– le calcul des matrices systèmes, en tenant compte des symétries et en ne stockant que les éléments

non-nuls. Cette technique de stockage de matrice creuse permet d’obtenir un facteur de compression

inversement proportionnel au nombre d’éléments stockés ;
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– la reconstruction statistique itérative 3D, de type LOR-MLEM, avec ou sans correction d’atténuation

selon le type de matrice utilisé. Le calcul des éléments de matrice associés aux voxels non simulés

(grâce aux symétries) se fait en ligne, pendant la reconstruction.

Toutes les applications de la méthode S(MC)2PET sont présentées dans le dernier chapitre de ce ma-

nuscrit, qui contient ainsi les principales conclusions de ce travail de thèse. Afin d’évaluer l’impact de la

sophistication du modèle, trois types de matrices systèmes Monte Carlo ont été simulés :

– Matrice spécifique à la PSF de l’Inveon : contient les informations liées à la géométrie de détection

ainsi qu’aux différents phénomènes physiques ayant lieu au sein des éléments de détection ;

– Matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu homogène (eau) : contient toutes les informations

associées à la PSF de la caméra, mais aussi les informations liées au comportement de l’iode-124 dans

l’eau ;

– Matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu réel hétérogène : contient toutes les informations

associées à la PSF de la caméra, mais aussi les informations liées au comportement de l’iode-124 dans

le milieu objet réel.

Chaque type de matrice a été calculé pour différents niveaux de robustesse statistique, afin d’évaluer

l’impact du nombre de coïncidences exploitées sur la qualité des matrices systèmes. Différents objets ont

été spécialement créés et simulés avec différents matériaux (eau, os et poumon) et pour des distributions

radioactives d’iode-124 plus ou moins complexes. Des fantômes pré-cliniques standards ont également été

simulés, et un exemple de données mesurées de souris a été traité.

Ces études nous ont notamment permis de mettre en avant les principaux points suivants :

– sophistication vs robustesse : pour un nombre équivalent de coïncidences exploitées dans le calcul

des matrices systèmes, les matrices prenant en compte un milieu objet sont plus difficiles à peupler.

Augmenter la sophistication ne permet pas d’améliorer systématiquement la qualité des images re-

construites. Il est préférable d’utiliser un degré de sophistication plus faible (e.g. qui ne tient compte

que de la PSF), et de réduire la variance des éléments de matrice associés. Dans l’état actuel des

performances informatiques, il est inenvisageable d’obtenir un niveau de variance suffisamment faible

des éléments associés aux matrices spécifiques à la PSF et à l’iode-124 dans un milieu, pour quantifier

parfaitement la distribution d’iode-124 avec la méthode S(MC)2PET ;

– sophistication vs complexité de l’objet et de sa distribution radioactive : un objet com-

plexe, qui contient une distribution de l’activité sur des matériaux de différentes densités, doit être

reconstruit avec une matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en milieu réel hétérogène, sans quoi la

quantification dans toutes les régions est illusoire. Pour un objet plus simple, ou l’activité n’est distri-

buée que dans un seul milieu de l’objet hétérogène, une matrice spécifique à la PSF et à l’iode-124 en

milieu homogène peut dépasser les performances associées à une sophistication plus complexe, pour

un nombre équivalent de coïncidences exploitées dans le calcul de la matrice ;

– robustesse vs complexité de l’objet et de sa distribution radioactive : la reconstruction d’un

objet complexe nécessite également une variance plus faible des éléments de matrice système. Dans

ce cas et pour des matrices systèmes sophistiquées qui tiennent compte du milieu objet, davantage
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de couples voxel-LOR sont possibles (notamment à cause des matériaux de faibles densités), avec des

probabilités très variables. Il est donc nécessaire d’augmenter le nombre d’évènements détectés afin

de tenir compte de la diversité des histoires des particules émises.

Les études sur fantômes pré-cliniques ont par ailleurs montré l’efficacité de l’approche S(MC)2PET pour

des matrices spécifiques à la PSF de l’Inveon associées à la reconstruction d’objets contenant du fluor-18.

Perspectives

L’ensemble de ce travail ouvre plusieurs perspectives liées à l’étude approfondie du comportement des

matrices systèmes calculées par simulations Monte Carlo, ainsi qu’à l’amélioration de leurs performances.

Nous listons ci-après celles qui nous paraissent les plus pertinentes :

– Le comportement des matrices devrait être confronté à davantage de mesures sur fantôme et sur souris,

afin d’évaluer précisément l’efficacité de la méthode S(MC)2PET dans des cas réels, au fluor-18 et à

l’iode-124.

– La création d’un modèle intermédiaire de matrices systèmes, qui ne tiendrait compte que du parcours

des positons de l’iode-124 en plus de la PSF, permettrait de préciser l’impact du niveau de sophisti-

cation des matrices sur la qualité des images reconstruites. En négligeant les coïncidences-γsimple, le

modèle serait simplifié par la diminution du nombre de couples voxel-LOR possibles. Ainsi, il serait

également plus simple de peupler ce type de matrice, tout en conservant l’information du parcours

des positons. Une amélioration de la quantification des images serait alors envisageable.

– L’exploitation des symétries est limitée par le milieu objet échantillonné en voxels. En effet, l’Inveon

dispose de 64 symétries intrinsèques. Seules 16 ont été exploitées avec la méthode S(MC)2PET, pour

tenir compte du milieu objet. En utilisant un échantillonnage spatial adapté à l’exploitation de 64 sy-

métries (e.g. remplacer les voxels par des "blobs") permettrait de réduire considérablement la variance

des éléments de matrice, pour un même nombre d’événements simulés.

– Une filtration de type ACP (Analyse en Composantes Principales) pourrait également être mise en

place parallèlement aux deux propositions précédentes. La suppression d’éléments de matrice non per-

tinents et de haute variance pourrait permettre une amélioration directe de la qualité des images, mais

aussi une réduction du poids des matrices. Une augmentation de la robustesse serait alors possible

pour un poids donné.

Dans l’éventualité où les différentes solutions proposées ci-dessus ne seraient pas aussi efficaces qu’at-

tendues, nous pourrions conclure que l’utilisation d’une approche Monte Carlo complète pour le calcul des

matrices systèmes dans le cas d’étude d’isotopes complexes est à proscrire, compte tenu des limitations

informatiques actuelles.
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Annexe

Cette annexe présente les temps de simulation approximatifs sur le cluster ainsi que les temps de re-

construction (sur un processeur IntelR© Xeon E5645 cadencé à 2,4 GHz) associés à chacune des matrices

systèmes exploitée dans le cadre de ce travail de thèse.

Matrices FOV réduit Temps de simulation Durée d’une itération

BtB-Vide Small 6 heures 40 s

BtB-Vide Medium 1 jour 1 min 40 s

BtB-Vide Large 3 jours 3 min

I124-Eau Small 1 jour et 19 heures 10 min

I124-Eau Medium 4 jours et 12 heures 22 min

I124-Eau Large 7 jours 35 min

I124-Hétérogène Small 7 jours 30 min

I124-Hétérogène Medium 14 jours 1 h

I124-Hétérogène Large 21 jours 1 h 25 min

Tableau 5.6: Tableau résumant les temps de simulations et de reconstructions associés à chaque matrice système
en champ de vue réduit.

Matrices FOV complet Temps de simulation Durée d’une itération

BtB-Vide Small 1 jour 11 min

BtB-Vide Medium 1 jour et 10 heures 20 min

BtB-Vide Large 2 jours et 12 heures 35 min

I124-Eau Small 5 jours 50 min

I124-Eau Medium 10 jours 1 h 35 min

I124-Eau Large 16 jours 2 h 40 min

Tableau 5.7: Tableau résumant les temps de simulations et de reconstructions associés à chaque matrice système
en champ de vue complet.

xxi





Liste des figures

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. . . . . . . . . . . . . . . 6

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. . . . . . . . . . . . . 8

1.3 Schéma représentant le principe de l’effet photoélectrique et les émissions associées. . . . . . . . . . . 10

1.4 Schéma représentant a) le principe de la diffusion Compton et b) le principe de la diffusion Rayleigh. . 11

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). . . . . . . . . 12

1.6 Schéma représentant une coupe transverse des principaux éléments constituant la chaîne de détection

d’une caméra TEP standard. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

1.7 Schéma de principe en coupe d’un tube photomultiplicateur (TPM). . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15

1.8 Schéma représentant les systèmes de coordonnées relatifs aux éléments d’un sinogramme avec le sino-

gramme associé. L’exemple est donné ici pour un anneau de détection, et donc pour une coupe. . . . . 19

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20

1.10 Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences vraies. . . . 21

1.11 Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences diffusées. . . 22

1.12 Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences fortuites. . . 22

1.13 Schéma en coupe transverse d’un anneau TEP représentant la détection des coïncidences multiples. . . 23

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]). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24

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 photo-

électrique dans le cristal C. La LOR enregistrée est donc la LOR [A-C] et non la LOR [A-B]. . . . . . 25

xxiii



Liste des figures

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

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]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

1.18 Schéma en coupe transverse représentant l’impact de la non-colinéarité des γ-511 keV sur le lieu de

détection. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

1.19 Schéma représentant le phénomène d’atténuation dans un milieu uniforme. On considère ici une annihi-

lation qui ne subit que les effets de l’atténuation. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

1.21 Schéma représentant l’impact de l’effet de volume partiel dû à l’échantillonnage des images reconstruites

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). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

1.22 Tableau donnant les caractéristiques d’intérêt des principaux radioisotopes non-purs utilisés en imagerie

TEP [Anizan 2010, Pagani et al. 1997]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

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. . . . . . . . . . 33

1.25 Schémas en coupes transverses d’un anneau TEP représentant la détection des différents types de coïn-

cidences γsimple liées à l’utilisation de l’iode-124 : coïncidences vraies-γsimple (1), coïncidences diffusées-

γsimple (2) et coïncidences fortuites-γsimple (3). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35

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. . . . . . . . . . . . . . . . . 36

1.27 (1) : Schéma représentant le système TEP petit animal Inveon Siemens en vue de profil. (2) : Schéma

représentant une partie de la chaîne de détection de l’Inveon. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40

1.28 Tableau résumant les principales caractéristiques des systèmes TEP dédiés au petit animal sur le marché

depuis le début des années 2000. La résolution spatiale ainsi que la sensibilité sont obtenues selon le

protocole NEMA NU-2008 [Szanda et al. 2011, Goertzen et al. 2012] . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42

2.1 Schémas représentant le mode d’acquisition d’un système TEP 2D (1) et d’un système TEP 3D (2) en

coupe axiale. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

xxiv



Liste des figures

2.2 Schéma représentant l’échantillonnage d’une LOR oblique sur les coupes directes et croisées pour les

algorithmes SSRB (1) et MSRB (2). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50

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]. 51

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52

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). . . . . . . . . . . . . . . . 57

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 77

2.9 Schémas représentant différentes méthodes de calcul des probabilités Rij de la matrice système géomé-

trique : (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 (parallé-

lépipèdes violets) ne sont pas à l’échelle. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 77

2.10 Exemple d’images reconstruites d’un cylindre uniforme à différents niveaux de bruit, avec un algorithme

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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86

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). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88

3.1 Schéma représentant la détermination de la valeur de π par méthode Monte Carlo. Les points sont

distribués aléatoirement sur toute la surface délimitée par le carré. La couleur des points est attribuée a

posteriori : rouge pour ceux inclus dans le cercle de rayon unitaire, bleu pour les autres. . . . . . . . . 92

3.2 Schéma représentant un exemple de Digitizer pour le système cylindricalPET, de la détection des hits

jusqu’à l’enregistrement des événements simples (singles). Chaque triangle représente une action précise

du Digitizer, dans l’ordre d’application. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

xxv



Liste des figures

3.3 Schéma représentant l’action des outils Adder et Readout pour un TMP sensible à la position sur deux

submodules. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

3.4 Schéma représentant un exemple standard de Digitizer pour le système cylindricalPET, de l’enregistre-

ment des Singles jusqu’à la création des coincidences et des delays. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 106

3.5 Schéma représentant un exemple de découpage temporel d’une simulation GATE en 7 sous-simulations

indépendantes et équivalentes à la simulation initiale complète. Chaque couleur de point correspond à

une graine différente. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 110

4.1 Schémas représentant la visualisation de la caméra Inveon via le logiciel GATE, en vue transaxiale (1),

axiale (2) et oblique (3). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 114

4.2 Schéma représentant le modèle de la chaîne de détection de l’Inveon sous GATE. . . . . . . . . . . . 115

4.3 Schéma représentant l’indexation des différents niveaux de détection du système cylindricalPET dans le

système de coordonnées de GATE. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 116

4.4 Schéma représentant le fantôme de diffusion utilisé (type NEMA NU-2008) pour l’étude spectrale des

taux de comptage. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 117

4.5 Graphiques de comparaison des spectres d’événements simples et des coïncidences vraies obtenus par

expérience et simulations GATE pour 40 MBq d’iode-124. Les énergies retunes pour les graphiques des

coïncidences vraies sont les moyennes des énergies de détection de chacun des deux photons formant la

coïncidence. Les résultats de l’expérience (*) ainsi que des simulations via GATE 4.0 (*) correspondent

aux données de Anizan [Anizan 2010]. Les taux sont donnés en coups par secondes (cps). . . . . . . . 117

4.6 Modélisation des sources BackToBack (1) et FastI124 (2) dans GATE. L’eventID est unique pour chaque

émission de particule, et les parentID sont identiques entre des particules provenant d’un même parent. 119

4.7 Graphique représentant le spectre d’émission photonique de la source GATE FastI124. . . . . . . . . 120

4.8 Capture d’écran de la sortie binaire de GATE et des options associées. Seules les finalCoinc (coincidences

+ celays) sont gardées (Flag 1 ). La sélection des informations choisies pour chaque ligne du fichier

s’effectue colonne par colonne : 1 si l’information est gardée, 0 si elle ne l’est pas. . . . . . . . . . . . 121

4.9 Capture d’écran montrant un exemple de définition d’une sortie PosiSource.root pour un FOV de 40 x

40 x 80 mm3 et 50 x 50 x 100 voxels. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122

4.10 Schéma détaillant les niveaux de symétrie au sein d’un volume objet parallélépipédique centré dans le

FOV. La symétrie diagonale est appliquée à l’ensemble des voxels initiaux non-diagonaux, puis l’ensemble

de ce nouveau volume, incluant les éléments diagonaux et les éléments symétrisés, sert de volume initial

pour l’application des 8 autres opérations de symétrie. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123

4.11 Schéma représentant les 4 types de symétries applicables aux LOR, en vues transaxiales (1, 2 et 3) et

axiale (4). L’ensemble des 16 symétries est obtenu par combinaison de ces 4 opérations. . . . . . . . . 124

4.12 Schéma représentant la disposition et le volume de la source à définir selon les coordonnées de GATE,

ainsi que l’espace occupé par le volume objet définissant le FOV, en coupe transaxiale (1) et axiale (2). 124

4.13 Schéma représentant l’indexation définie pour les LOR utilisées dans la construction des matrices sys-

tèmes et des projections objets. L’indice C du cristal sur un anneau est décrit sur une coupe transaxiale

(1) et l’indice A de l’anneau selon l’axe est décrit sur une coupe axiale (2). . . . . . . . . . . . . . . . 125

xxvi



Liste des figures

4.14 Schéma représentant la méthode de stockage exploitant le caractère creux de la matrice système (en bas)

comparée à une méthode de stockage matriciel standard contenant tous les éléments de la matrice (en

haut). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 127

4.15 Schéma représentant le calcul des éléments Rij selon l’algorithme de lancer de rayons de Siddon. Toutes

les coordonnées des points d’intersection entre les LOR et les plans définis par les voxels sont d’abord

calculées (exemple pour une LOR en (1)). Les probabilités Rij sont proportionnelles à la longueur

traversée dans le voxel considéré (2), calculée à partir des points d’intersection. Les longueurs sont

données sans unités, car normalisées sur la longueur du segment [AB] de la LOR traversant tout l’objet. 130

4.16 Figures représentant l’image de sensibilité (1) de la matrice système et un exemple de visualisation de

la sensibilité associée à une LOR (2). Les deux images sont moyennées sur les deux coupes (selon l’axe

z) du volume objet. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 132

4.17 Images représentant l’objet source simulé (1) et les images reconstruites associées (2) à plusieurs niveaux

d’itération. Les images sont centrées sur le voxel source, et mesurent 17 mm (ou 17 voxels) de côté. . . 133

4.18 Graphiques présentant les profils d’activité absolue (en %) du voxel source, positionné en Pixel = 0,

pour six niveaux d’itérations. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133

4.19 Schéma représentant la distribution d’activité au sein de l’objet source. Les deux coupes sont identiques

(une seule est représentée ici). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134

4.20 Images reconstruites de l’objet source contrasté, pour quatre niveaux d’itération différents. . . . . . . 135

4.21 Graphiques présentant le recouvrement d’activité absolue dans tout l’objet (1) et les recouvrements de

contraste pour les régions chaude et froide (2). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 135

5.1 Schémas représentant le milieu de propagation (1) du fantôme homogène F0 ainsi que la distribution

d’activité (2) associée. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 138

5.2 Schémas représentant le milieu de propagation (1) du premier fantôme hétérogène F1 ainsi que la

distribution d’activité (2) associée. La flèche verte représente la direction du profil mesuré pour l’analyse

des images. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 139

5.3 Schémas représentant le milieu de propagation (1) du second (F2 ) et du troisième (F3 ) fantôme hété-

rogène ainsi que les distributions d’activité associées, pour le second (2) et le troisième (3) fantôme. . . 140

5.4 Graphiques représentant le pourcentage d’éléments non-nuls (1) et le pourcentage d’éléments non-nuls

constitués d’un seul événement (2) en fonction du nombre de coïncidences exploitées dans le calcul des

matrices systèmes. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 143

5.5 Graphiques représentant l’évolution des probabilités minimales (1) et maximales (2) des différentes

matrices systèmes en fonction du nombre de coïncidences exploitées. . . . . . . . . . . . . . . . . . . 144

5.6 Graphique représentant l’évolution du nombre d’événements moyen R̄ij contenu dans les éléments de

matrices systèmes Rij en fonction du nombre de coïncidences exploitées. . . . . . . . . . . . . . . . . 144

5.7 Figure représentant les images reconstruites du fantôme homogène F0 avec les trois matrices systèmes

Siddon (2), BtB-Vide Large (3) et I124-Eau Large (4), pour le même niveau de bruit (CV=10%). L’image

(1) représente la distribution théorique. Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique)

et sont données pour une même échelle de gris. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 145

xxvii



Liste des figures

5.8 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste chaud (1) et froid (2) pour le fantôme

homogène et les trois matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large et I124-Eau Large, en fonction du

coefficient de variation (CV). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 146

5.9 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue dans le fond (1) et pour la

région chaude (2) pour le fantôme homogène et les matrices systèmes I124-Eau (Small, Medium, Large),

en fonction du coefficient de variation (CV). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 146

5.10 Figure représentant les images reconstruites du premier fantôme hétérogène F1 avec les quatre matrices

systèmes Siddon (2), BtB-Vide Large (3), I124-Eau Large (4) et I124-Hétérogène Small (5), pour le

même niveau de bruit (CV=12%). L’image (1) représente la distribution théorique. Les images sont

ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris. . . . . 147

5.11 Graphique représentant les profils normalisés tracés sur la région chaude du premier fantôme hétérogène

(F1) avec les quatre matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large, I124-Eau Large et I124-Hétérogène

Small, pour le même niveau de bruit (CV=12%). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 147

5.12 Figure représentant les images reconstruites du premier fantôme hétérogène F1 pour les trois statistiques

des matrices systèmes I124-Hétérogène (Small (1), Medium (2) et Large (3)), pour le même niveau de

bruit (CV=12%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour

une même échelle de gris. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 148

5.13 Figure représentant les images reconstruites du second fantôme hétérogène F2 avec les quatre matrices

systèmes Siddon (2), BtB-Vide Large (3), I124-Eau Large (4) et I124-Hétérogène Small (5), pour le

même niveau de bruit (CV=6%). L’image (1) représente la distribution théorique. Les images sont

ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris. . . . . 148

5.14 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste pour quatre des régions chaudes du

second fantôme hétérogène F2 (région 2× 2 mm2 (1), 3× 3 mm2 (2), 4× 4 mm2 (3) et 5× 5 mm2 (4))

et les quatre matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large, I124-Eau Large et I124-Hétérogène Small, en

fonction du coefficient de variation (CV). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 149

5.15 Graphiques représentant l’évolution des activités résiduelles dans les régions froides eau (1) et poumon (2)

du second fantôme hétérogène F2 pour les quatre matrices systèmes Siddon, BtB-Vide Large, I124-Eau

Large et I124-Hétérogène Small, en fonction du coefficient de variation (CV). . . . . . . . . . . . . . 150

5.16 Figure représentant les images reconstruites du second fantôme hétérogène F2 pour les trois statistiques

des matrices systèmes I124-Hétérogène (Small (1), Medium (2) et Large (3)), pour le même niveau de

bruit (CV=6%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour

une même échelle de gris. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 150

5.17 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue pour quatre des régions chaudes

du second fantôme hétérogène F2 (région 2 × 2 mm2 (1), 3 × 3 mm2 (2), 4 × 4 mm2 (3) et 5 × 5 mm2

(4)) ainsi que les activités résiduelles dans les régions froides eau (5) et poumon (6), pour les matrices

systèmes I124-Hétérogène (Small, Medium et Large), en fonction du coefficient de variation (CV). . . . 151

xxviii



Liste des figures

5.18 Figure représentant les images reconstruites du troisième fantôme hétérogène F3 avec les quatre matrices

systèmes Siddon (2), BtB-Vide Large (3), I124-Eau Large (4) et I124-Hétérogène Small (5), pour le

même niveau de bruit (CV=6%). L’image (1) représente la distribution théorique. Les images sont

ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris. . . . . 152

5.19 Graphiques comparant l’évolution des recouvrements de contraste pour quatre des régions chaudes du

second (F2 -Os) et du troisième (F3 -Poumon) fantôme hétérogène (région 2×2 mm2 (1), 3×3 mm2 (2),

4 × 4 mm2 (3) et 5 × 5 mm2 (4)) et les deux matrices systèmes modélisant l’iode-124 (I124-Eau Large

et I124-Hétérogène Small), en fonction du coefficient de variation (CV). . . . . . . . . . . . . . . . . 153

5.20 Graphiques comparant l’évolution des recouvrements d’activités résiduelles pour les régions froides eau

(1) et poumon (2) du second (F2 -Os) et du troisième (F3 -Poumon) fantôme hétérogène et les deux

matrices systèmes modélisant l’iode-124 (I124-Eau Large et I124-Hétérogène Small), en fonction du

coefficient de variation (CV). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154

5.21 Figure représentant les images reconstruites du troisième fantôme hétérogène F3 pour les trois statis-

tiques des matrices systèmes I124-Hétérogène (Small (1), Medium (2) et Large (3)), pour le même niveau

de bruit (CV=6%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour

une même échelle de gris. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154

5.22 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue pour quatre des régions chaudes

du troisième fantôme hétérogène F3 (région 2× 2 mm2 (1), 3× 3 mm2 (2), 4× 4 mm2 (3) et 5× 5 mm2

(4)) ainsi que les activités résiduelles dans les régions froides eau (5) et poumon (6), pour les matrices

systèmes I124-Hétérogène (Small, Medium et Large), en fonction du coefficient de variation (CV). . . . 155

5.23 Schéma en coupe transaxiale représentant les différentes intensités radioactives du fantôme d’étude du

contraste. La longueur de ce fantôme est de 2 cm. L’ensemble du fantôme est composé d’eau. . . . . . 159

5.24 Schéma en coupe transaxiale représentant les milieux de propagation du fantôme de type Derenzo ainsi

que les dimensions des six zones d’inserts. Ce fantôme mesure 3 cm de diamètre et 2 cm de long. L’activité

est uniformément distribuée dans tous les inserts. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 160

5.25 Schémas en vue oblique 3D (1) et en coupes transaxiales (2) du fantôme NEMA NU-4 2008. Les différents

milieux ainsi que les principales dimensions sont représentés. L’activité est uniformément distribuée dans

la zone centrale et les cinq capillaires. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 160

5.26 Images de sensibilité axiale pour les matrices BtB-Vide Large (1), BtB-Vide Large avec correction d’at-

ténuation (2) et I124-Eau Large (3). Toutes les coupes coronales sont sommées. L’échelle de couleur est

propre à chaque image, le noir et le blanc représentant respectivement l’intensité minimale et maximale. 164

5.27 Graphiques représentant le pourcentage d’éléments non-nuls (1) et le pourcentage d’éléments non-nuls

constitués d’un seul événement (2) en fonction du nombre de coïncidences exploitées dans le calcul des

matrices systèmes. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 165

5.28 Graphiques représentant l’évolution des probabilités minimales Rmin
ij (1) et maximales Rmax

ij (2) des

différentes matrices systèmes en fonction du nombre de coïncidences exploitées. . . . . . . . . . . . . 166

5.29 Graphique représentant l’évolution du nombre d’événements moyen R̄ij contenu dans les éléments de

matrices systèmes Rij en fonction du nombre de coïncidences exploitées. . . . . . . . . . . . . . . . 166

xxix



Liste des figures

5.30 Exemple d’images reconstruites du cylindre uniforme sans (1) et avec (2) correction d’atténuation pour

la matrice BtB-Vide Large. Les profils sont obtenus à partir des images ré-échantillonnées (×4, inter-

polation bicubique) et moyennées sur toutes les coupes selon l’axe du tomographe. Ils sont représentés

respectivement en rouge et en bleu sur l’image non corrigée et corrigée. . . . . . . . . . . . . . . . . 167

5.31 Graphiques représentant l’évolution de la différence entre les voxels dj des deux répliques du fantôme

uniforme en fonction de la moyenne de ces mêmes voxels mj , sur les images reconstruites à partir des

matrices systèmes BtB-Vide (en haut) et I124-Eau (en bas) et trois niveaux d’itération, selon l’analyse

de Lodge et al. 2010. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 168

5.32 Graphiques représentant l’évolution du coefficient de variation CVL ((1) et (2)) et du rapport signal

sur bruit SNR ((1) et (2)) selon la publication de Lodge et al. 2010, pour les deux types de matrices

BtB-Vide ((1) et (3)) et I124-Eau ((1) et (3)), en fonction du nombre d’itérations. . . . . . . . . . . . 169

5.33 Figure représentant les images du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source de fluor-18 re-

construites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (1), Medium (2) et Large (3) pour le même

niveau de bruit dans la région centrale (CV=6%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation

bicubique) et sont données pour une même échelle de gris. Seule la coupe centrale est représentée. . . . 170

5.34 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de variation

(CV) pour les quatre régions du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source de fluor-18 (contraste

(0 : 1) (1), (2 : 1) (2), (3 : 1) (3) et (4 : 1) (4)) et reconstruit avec les matrices systèmes BtB-Vide Small,

Medium et Large. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 170

5.35 Graphique représentant le profil normalisé (à gauche) d’une coupe du fantôme d’étude du contraste (à

droite) mettant en évidence l’artefact de bord, à l’intérieur des pointillés rouges. L’exemple est donné

pour la matrice BtB-Vide Large et un CV de 6%. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171

5.36 Figure représentant les images du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source d’iode-124 recons-

truites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (A1), Medium (A2) et Large (A3) et les trois

matrices systèmes I124-Eau Small (B1), Medium (B2) et Large (B3) pour le même niveau de bruit dans

la région centrale (CV=8%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont

données pour une échelle de gris identique pour les matrices de même type. Seule la coupe centrale est

représentée. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 172

5.37 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de variation

(CV) pour les quatre régions du fantôme d’étude du contraste simulé avec la source d’iode-124 (contraste

(0 : 1) (1), (2 : 1) (2), (3 : 1) (3) et (4 : 1) (4)) et reconstruit avec les matrices systèmes BtB-Vide et

I124-Eau. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 173

5.38 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements d’activité absolue en fonction du coefficient de

variation (CV) pour les trois régions chaudes et le fond du fantôme d’étude du contraste simulé avec la

source d’iode-124 (fond (1) et contraste (2 : 1) (2), (3 : 1) (3), (4 : 1) (4)) et reconstruit avec les matrices

systèmes I124-Eau Small, Medium et Large. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 174

xxx



Liste des figures

5.39 Figure représentant les images du fantôme Derenzo simulé avec la source de fluor-18 reconstruites avec les

trois matrices systèmes BtB-Vide Small (1), Medium (2) et Large (3) pour le même niveau de bruit dans

la région froide centrée (CV=30%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et

sont données pour une même échelle de gris. Seule la coupe centrale est représentée. . . . . . . . . . . 175

5.40 Figure représentant les images du fantôme Derenzo simulé avec la source d’iode-124 reconstruites avec les

trois matrices systèmes BtB-Vide Small (A1), Medium (A2) et Large (A3) et les trois matrices systèmes

I124-Eau Small (B1), Medium (B2) et Large (B3) pour le même niveau de bruit dans la région froide

centrée (CV=30% et CV=14% pour les matrices BtB-Vide et I124-Eau respectivement). Les images

sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une échelle de gris identique

pour les matrices de même type. Seule la coupe centrale est représentée. . . . . . . . . . . . . . . . . 176

5.41 Graphiques représentant les profils des inserts les plus éloignés du centre du fantôme associés aux six

zones de différentes tailles (1,6 mm (1), 1,8 mm (2), 2,0 mm (3), 2,2 mm (4), 2,4 mm (5) et 2,6 mm (6)),

pour les reconstructions exploitant les matrices systèmes BtB-Vide Small (S), Medium (M) et Large (L)

(CV=30%). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 176

5.42 Figure représentant les images en coupes coronales (gauche) et transaxiales (droite) du fantôme NEMA

simulé avec la source de fluor-18 reconstruites avec les trois matrices systèmes BtB-Vide Small (1, 2),

Medium (3, 4) et Large (5, 6) pour le même niveau de bruit dans le fond (CV=8%). Les images sont

ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une même échelle de gris. . . . . 177

5.43 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de variation

(CV) pour les cinq capillaires du fantôme NEMA simulé avec la source de fluor-18 (1 mm (1), 2 mm

(2), 3 mm (3), 4 mm (4) et 5 mm (5) de diamètre) reconstruit avec les trois matrices systèmes BtB-Vide

Small, Medium et Large. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 178

5.44 Graphiques représentant l’évolution de la proportion d’activité résiduelle AFroid en fonction du coefficient

de variation (CV) dans les régions froides air (1) et eau (2) du fantôme NEMA simulé avec la source de

fluor-18 pour les trois matrices systèmes BtB-Vide Small, Medium et Large. . . . . . . . . . . . . . . 179

5.45 Figure représentant les images en coupes coronales (1, 3 et 5) et transaxiales (2, 4 et 6) du fantôme

NEMA simulé avec la source d’iode-124. Les images sont reconstruites avec les trois matrices systèmes

BtB-Vide Small (A1, A2), Medium (A3, A4) et Large (A5, A6) et les trois matrices systèmes I124-

Eau Small (B1, B2), Medium (B3, B4) et Large (B5, B6) pour le même niveau de bruit dans le fond

(CV=10%). Les images sont ré-échantillonnées (×4, interpolation bicubique) et sont données pour une

échelle de gris identique pour les matrices de même type. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 179

5.46 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste en fonction du coefficient de variation

(CV) pour les cinq capillaires du fantôme NEMA simulé avec la source d’iode-124 (1 mm (1), 2 mm (2),

3 mm (3), 4 mm (4) et 5 mm (5) de diamètre) reconstruit avec les trois matrices BtB-Vide et les trois

matrices I124-Eau. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 180

5.47 Graphiques représentant l’évolution de la proportion d’activité résiduelle AFroid en fonction du coefficient

de variation (CV) dans les régions froides air (1) et eau (2) du fantôme NEMA simulé avec la source

d’iode-124 pour les trois matrices BtB-Vide et les trois matricesI124-Eau. . . . . . . . . . . . . . . . 181

xxxi



Liste des figures

5.48 Figure représentant les images reconstruites des fantômes NEMA (1), Derenzo (2) et du fantôme d’étude

des contrastes (3), avec la matrice système BtB Vide Large sans (A) et avec (B) filtration. Les échelles

de gris sont identiques pour un même fantôme reconstruit avec et sans filtration. . . . . . . . . . . . . 181

5.49 Figure représentant les images reconstruites des fantômes NEMA (1), Derenzo (2) et du fantôme d’étude

des contrastes (3), avec la matrice système I124 Eau Large sans (A) et avec (B) filtration. Les échelles

de gris sont identiques pour un même fantôme reconstruit avec et sans filtration. . . . . . . . . . . . . 182

5.50 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste RC en fonction du coefficient de

variation (CV) pour les quatre inserts du fantôme d’étude des contrastes simulé avec la source d’iode-

124, reconstruit avec les matrices BtB-Vide Large avec et sans filtration (1), ainsi que les matrices

I124-Eau Large avec et sans filtration (2). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 182

5.51 Graphiques représentant l’évolution des recouvrements de contraste RC en fonction du coefficient de

variation (CV) pour les cinq capillaires du fantôme NEMA simulé avec la source d’iode-124, reconstruit

avec les matrices BtB-Vide Large avec et sans filtration (1), ainsi que les matrices I124-Eau Large avec

et sans filtration (2). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 183

5.52 Graphiques représentant l’évolution des activités résiduelles AFroid en fonction du coefficient de varia-

tion (CV) pour les deux inserts froids eau et air du fantôme NEMA simulé avec la source d’iode-124,

reconstruit avec les matrices BtB-Vide Large avec et sans filtration (1), ainsi que les matrices I124-Eau

Large avec et sans filtration (2). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 184

5.53 Figure représentant les images reconstruites de l’acquisition de souris à l’iode-124, avec l’algorithme

OSEM3D/MAP (A) et les matrices systèmes Monte Carlo BtB-Vide (B) et I124-Eau (C) après 20

itérations. La localisation du profil est représentée par la ligne rouge. Les images sont ré-échantillonnées

(×4, interpolation bicubique) et sont données pour une échelle de gris identique pour les matrices de

même type. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 189

5.54 Graphiques représentant les profils normalisés de la tumeur, associés aux trois matrices BtB-Vide (Small

(1), Medium (2) et Large (3)) et aux trois matrices I124-Eau (Small (4), Medium (5) et Large (6)) pour

quatre niveaux d’itération. Sur chacun de ces graphiques est également représenté le profil associé à la

reconstruction OSEM3D/MAP de l’Inveon (cercles rouges). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 191

xxxii



Liste des tableaux

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+. . . . . . . . . . . 8

1.2 Tableau donnant les coefficients d’atténuation linéique à 511 keV pour chacune des interactions Pho-

toélectriques 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]. . . . . . . . . . 13

1.3 Tableau donnant les principales caractéristiques ainsi que certains paramètres associés à trois des prin-

cipaux 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. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14

1.4 Tableau donnant les principales caractéristiques du système TEP dédié au petit animal Inveon Siemens.

*Distance centre à centre entre les cristaux voisins d’un même anneau, incluant les espaces morts. . . . 40

2.1 Tableau récapitulatif des publications citées dans cette partie concernant la modélisation ou la correction

du parcours des positons. *La colonne Correction indique s’il s’agit d’une méthode de correction implé-

mentée 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). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72

2.2 Tableau récapitulatif des publications citées concernant les corrections associées à la présence de photons

γsimple. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74

3.1 Tableau donnant les caractéristiques des différents niveaux de détections associés au système cylin-

dricalPET. La profondeur d’interaction permet de définir le niveau final sur lequel le traitement de

l’information est effectué. L’axe z correspond à l’axe du tomographe, tel que défini dans le Chapitre 1. 102

5.1 Tableau donnant les densités des différents matériaux du fantôme hétérogène utilisés avec GATE. . . . 139

5.2 Tableau donnant le nombre de coïncidences (ici, des coïncidences) ayant servi à calculer les différentes

matrices systèmes (en tenant compte des symétries), ainsi que l’espace de stockage nécessaire. . . . . . 141

5.3 Tableau donnant le nombre de coïncidences ayant servi à calculer les différentes matrices systèmes (en

tenant compte des symétries), ainsi que l’espace de stockage nécessaire. . . . . . . . . . . . . . . . . 161

xxxiii



Liste des tableaux

5.4 Tableau donnant le nombre de coïncidences restant dans les matrices systèmes les plus robustes, après

retrait des éléments ne contenant qu’un seul événement. L’espace de stockage associé est également

présenté. *Le pourcentage de coïncidences restant est calculé en fonction du nombre de coïncidences

initialement présentes dans les matrices avant la filtration. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 162

5.5 Tableau donnant les écarts relatifs de restitution d’activité absolue au niveau de la tumeur, entre la

valeur obtenue avec l’algorithme OSEM3D/MAP (Inveon) et celle associée à la matrice système Monte

Carlo I124-Eau considérée. Les valeurs retenues pour les matrices Monte Carlo sont celles mesurées pour

80 itérations, lorsque MLEM a convergé. *L’écart relatif est donné par rapport à la valeur obtenue avec

l’algorithme OSEM3D/MAP. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 190

5.6 Tableau résumant les temps de simulations et de reconstructions associés à chaque matrice système en

champ de vue réduit. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . xxi

5.7 Tableau résumant les temps de simulations et de reconstructions associés à chaque matrice système en

champ de vue complet. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . xxi



Résumé

L’imagerie immuno-TEP à l’iode-124 peut être mise à profit pour déterminer la pharmacocinétique de certains

traceurs en radioimmunothérapie. La quantification en imagerie TEP à l’iode 124 est cependant limitée par de nom-

breux phénomènes physiques ayant lieu au sein de l’objet et des éléments de détection, comme le long parcours

des positons dans l’eau et la complexité du spectre d’émission des rayonnements gamma. L’objectif de ce travail

de thèse a été de mettre en œuvre une méthode de reconstruction tomographique tridimensionnelle complète par

modélisation Monte Carlo de la matrice système (S(MC)2PET ) afin d’évaluer ce type d’approche dans un contexte

pré-clinique à l’iode-124. Un modèle numérique de la caméra TEP pré-clinique Inveon a été modélisé avec le logiciel

de simulations Monte Carlo GATE. Plusieurs types de matrices systèmes ont été calculés, comprenant au moins une

modélisation de la fonction de réponse de la caméra. Le milieu objet a été soit négligé, soit considéré uniforme ou

identique à l’objet réel. L’impact de la complexité du modèle et de la variance statistique associées aux éléments de

matrice a été évalué sur les images reconstruites d’objets tests numériques plus ou moins complexes, ainsi que sur une

mesure de souris. Ces études montrent qu’un niveau de complexité élevé du modèle ne permet pas systématiquement

une amélioration des résultats qualitatifs et quantitatifs, compte tenu des variances élevées des matrices systèmes

associées.

Mots clés : Reconstruction tomographique 3D - Imagerie - TEP - Iode-124 - Pré-clinique - Quantification -

Simulations Monte Carlo - GATE

Abstract

Immuno-PET imaging can be used to assess the pharmacokinetic in radioimmunotherapy. When using iodine-

124, PET quantitative imaging is limited by physics-based degrading factors within the detection system and the

object, such as the long positron range in water and the complex spectrum of gamma photons. The objective of this

thesis was to develop a fully 3D tomographic reconstruction method (S(MC)2PET ) using Monte Carlo simulations

for estimating the system matrix, in the context of preclinical imaging with iodine-124. The Monte Carlo simulation

platform GATE was used for that respect. Several complexities of system matrices were calculated, with at least

a model of the PET system response function. Physics processes in the object was either neglected or taken into

account using a precise or a simplified object description. The impact of modelling refinement and statistical variance

related to the system matrix elements was evaluated on final reconstructed images. These studies showed that a

high level of complexity did not always improve qualitative and quantitative results, owing to the high-variance of

the associated system matrices..

Key words : 3D tomographic reconstruction - Imaging - PET - Iodine-124 - Preclinical - Quantification - Monte

Carlo simulations - GATE
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