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Introduction générale

La base de données Globocan, de I’Agence Internationale pour la Recherche sur le Cancer
(TARC), donne acces a la fréquence, a la mortalité et a la prévalence du cancer dans le monde
entier. Elle estime la nombre de nouveaux cas de cancers diagnostiqués sur I’année 2012 a
plus de 14 millions, et plus de 8 millions de déceés dii au cancer sur cette méme année. En
France, toujours en 2012, 355 000 nouveaux cas de cancer ont été recensés ainsi que 148 000
déces par cancer. Le nombre de nouveaux cas de cancers a augmenté de 109% entre 1980 et
2012. Ces augmentations sont en partie dues a celle de la population, a son vieillissement et a
I’évolution du risque de cancer lui-méme. Le nombre de décés par cancer a, quant a lui, subi
une augmentation bien plus faible au cours de la méme période, soit 15%. Parmi les causes de
celle-ci, la forte progression du diagnostic du cancer durant cette période, notamment grace a
I’amélioration du bilan d’extension initial, dans laquelle la médecine nucléaire diagnostique
est fortement impliquée. De nouvelles thérapies sont également apparues durant ces trois
décennies et, parmi elles, la Radiothérapie Interne Vectorisée (RIV), modalité de médecine

nucléaire thérapeutique a montré des résultats tres prometteurs.

La Radiothérapie Interne Vectorisée consiste en l’administration au patient d'un agent
radiopharmaceutique constitué d’un isotope radioactif, parfois couplé & un vecteur biologique
lui permettant de se fixer sur des cibles biologiques données. Les rayonnements émis par cet
isotope radioactif au cours de sa désintégration sont utilisés pour la destruction des cellules
tumorales visées. L’application majeure de la RIV a longtemps été le traitement de patholo-
gies thyroidiennes par 'iode-131 (dans ce cas, 'affinité des cellules thyroidiennes pour 'iode
fait que l'iode-131 est & la fois vecteur biologique/chimique ET source radioactive), cepen-
dant de nombreux autres types de traitements ont été mis au point durant les deux dernieres
décennies, grace au développement de nouveaux radiopharmaceutiques ciblant différentes pa-
thologies cancéreuses. Chaque traitement de RIV a pour objectif une sélectivité maximale,

limitant ainsi la toxicité aux organes sains, inhérente a ce type de thérapie systémique.



Introduction générale

L’une des clefs de I'optimisation de la RIV repose sur 1’établissement d’une relation
liant la dose absorbée par les tissus lors de l'irradiation et les effets biologiques observés sur
les patients (efficacité/toxicité). Actuellement, la posologie des traitements de RIV s’inspire
de la chimiothérapie, administrant une quantité fixe de radiopharmaceutique, plus ou moins
modulée en fonction du poids du patient. Ceci est contradictoire avec I’observation récurrente
d’une grande variabilité inter-patient pour ce qui concerne la fixation et I’élimination du
radiopharmaceutique. Par ailleurs, presque par principe, il n’est pas concevable que la RIV
soit le seul domaine d’utilisation thérapeutique des radiations ionisantes ou la dose absorbée
ne serait pas un des critéres conditionnant la réponse biologique (sachant qu’il peut y en

avoir d’autres).

De fait, I’estimation préalable de I'activité a injecter au patient en fonction de la dose
absorbée permettrait 'augmentation de I'efficacité du traitement au niveau des cibles tumo-
rales, et la diminution de la toxicité aux organes a risque. Ce que I'on sait de la relation
dose-effet en RIV n’est pas encore suffisamment convaincant pour généraliser 'utilisation
de la dose absorbée dans la planification des traitements de RIV ; néanmoins, la littérature
récente montre que chaque fois que ’on a cherché une relation dose-effet, elle a été mise en

évidence.

La recherche d’une relation dose-effet est par conséquent déterminante, et passe par une
estimation la plus précise possible de la dose absorbée. Le formalisme permettant le calcul de
la dose absorbée est parfaitement établi; en revanche, il n’existe pas a ce jour de protocole
dosimétrique de référence pour I'application de ce formalisme. Le calcul de la dose absorbée
est entaché d’incertitudes a chacune des étapes de la chalne de calcul dosimétrique. Par
ailleurs, I’évaluation des erreurs et incertitudes est extrémement difficile dans la mesure ou —
contrairement & la radiothérapie externe — il n’est pas possible de mesurer la dose absorbée
effectivement délivrée au patient. Sans protocole standardisé, les résultats dosimétriques
peuvent varier d’un centre clinique a un autre — sans qu’il soit possible de quantifier I’écart

inter-centre et les causes de variation.

Dans ce contexte, un projet nommé DosiTest est développé depuis plusieurs années,
visant a évaluer 'impact des étapes permettant la réalisation d’une étude dosimétrique, au
moyen d’une intercomparaison virtuelle multicentrique, basée sur la simulation Monte-Carlo
(www.dositest.com). Il repose sur l'utilisation d’un outil informatique, le logiciel TestDose,
dédié a la création de jeux de données de référence a procurer aux centres cliniques souhaitant

évaluer la précision de leur chaine de calcul dosimétrique. La mise au point de données de



référence d’imagerie et de dosimétrie au moyen du code Monte-Carlo GATE, dans le cadre
du projet DosiTest, constitue le sujet du travail de these présenté dans ce manuscrit.

Cette these de doctorat s’est déroulée au sein du Centre de Recherche en Cancérologie
de Toulouse (INSERM UMR 1037), dans I’équipe 12 consacrée au Métabolisme des stérols et
innovation thérapeutique, puis dans ’équipe 15 dédiée a la Dosimétrie multi-résolution pour
loptimisation de la radiothérapie, sous 'encadrement de M. Manuel Bardies.

Les travaux réalisés durant cette thése sont présentés dans ce manuscrit en cing chapitres.

Le chapitre 1 est un état de ’art de la dosimétrie en radiothérapie interne vectorisée. Il
détaille les différents types de traitements de radiothérapie interne vectorisée, le formalisme
sur lequel repose le calcul de la dose absorbée ainsi que les différentes étapes de la chaine
de calcul dosimétrique, depuis la détermination de ’activité. Une présentation succincte du
projet DosiTest est effectuée a la fin de ce chapitre.

Le chapitre 2 sera consacré a la création de pharmacocinétiques de référence au sein d’un
patient virtuel, en vue de la génération d’images scintigraphiques et de la réalisation d’une
dosimétrie < de référence > pour chaque radiopharmaceutique. Cette pharmacocinétique de
référence est mise en ceuvre pour deux radiopharmaceutiques distincts, 1'Octreoscan”™ et le
7L u-octreotate, selon une modélisation compartimentale de la biodistribution de 'activité.

Le chapitre 3 décrira les différentes étapes menant a la génération d’images scintigra-
phiques via le code de simulation Monte-Carlo GATE. Le logiciel TestDose servant de sup-
port & ce travail, son fonctionnement sera donc présenté, suivi de son utilisation pour la
création de fichiers d’entrée de simulation GATE.

Le chapitre 4 présentera la validation du code Monte-Carlo GATE pour une utilisation
en dosimétrie interne, a 1’échelle clinique, pour de futurs calculs dosimétriques de référence.
Les résultats dosimétriques obtenus avec le code GATE dans diverses configurations y sont
comparés avec un autre code Monte-Carlo déja validé en dosimétrie interne, MCNPX.

Enfin, le chapitre 5 fera état des travaux concernant donc I'obtention d’une carte 3D de
dose absorbée de référence, sur la base d’une biodistribution de référence. Ces calculs sont
effectués dans trois configurations : I'association du modéle anthropomorphe hybride XCAT

TM™

et de I’Octreoscan” | celle du modele voxélisé féminin de référence de la CIPR 110 et de

T

I’Octreoscan™ | et enfin 'association du modeéle voxélisé féminin de référence de la CIPR

110 et du ""Lu-octreotate.
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Chapitre 1

Etat de ’art de la dosimétrie dans

le domaine de la médecine nucléaire

Les travaux de these présentés dans ce manuscrit se rapportent au domaine de la do-
simétrie en Radiothérapie Interne Vectorisée (RIV), discipline de médecine nucléaire. Un
état de l'art des différentes notions nécessaires a la compréhension des Chapitres 2 a 5 sera
présenté dans ce Chapitre 1. En premier lieu, une présentation de la thérapie en médecine
nucléaire sera réalisée, introduisant succinctement la médecine nucléaire et décrivant le prin-
cipe général de la RIV. Une vue d’ensemble des différents types de traitements réunis sous
le terme de RIV, ainsi que des vecteurs biologiques et radioéléments utilisés a cet effet sera
présentée. Dans un second temps, le concept de dose absorbée et le formalisme dédié au
calcul cette grandeur seront introduits, ainsi que les différents parametres dont elle dépend.
Les trois grandes étapes menant au calcul de la dose absorbée que sont la quantification
de lactivité, la détermination de l'activité cumulée et le calcul des facteurs S seront en-
suite détaillées. Les diverses méthodes qu’elles impliquent, les limites atteintes notamment
en termes de précision et les divers compromis a établir. Le projet DosiTest, qui a pour
ambition de déterminer les étapes critiques de la chaine dosimétrique afin de proposer un
protocole dosimétrique de référence, et qui se situe au coeur de cette these de doctorat,
sera enfin résumé dans ses grandes étapes, ses objectifs et son intégration dans des projets

financés.



Chapitre 1. Etat de l’art

1.1 La thérapie en médecine nucléaire

La médecine nucléaire est une spécialité médicale qui permet le diagnostic, le pronostic,
le suivi thérapeutique et également le traitement de nombreuses pathologies, et qui couvre de
nombreuses disciplines telles que 'oncologie, la neurologie, la cardiologie et la pneumologie,

pour ne citer qu’elles.

1.1.1 La médecine nucléaire

La médecine nucléaire se distingue en deux applications principales : la médecine nucléaire
a visée diagnostique et celle a visée thérapeutique.

La médecine nucléaire a visée diagnostique est une discipline d’imagerie médicale appor-
tant une information fonctionnelle qui vient compléter I'information anatomique procurée par
des examens de type radiologique, tomodensitométrique ou encore 'lmagerie par Résonance
Magnétique (IRM). Elle concerne environ 90% des applications de médecine nucléaire. Ce
type d’imagerie médicale, appelé imagerie scintigraphique, consiste en la détection, par des
appareils dédiés, de rayonnements gamma (rayonnements pénétrants) émis par le patient.
Les techniques d’imagerie scintigraphique actuelles reposent sur le principe de la caméra a
scintillation [Anger 1964] et comptent actuellement la Tomographie par Emission MonoPho-

tonique (TEMP) et la Tomographie par Emission de Positons (TEP).

1.1.2 Principe de la Radiothérapie Interne Vectorisée

Trois grands types de radiothérapie sont a distinguer : la radiothérapie externe, pour
laquelle la source de rayonnements utilisée se situe a ’extérieur du corps du patient, la cu-
riethérapie, dont la source de rayonnements est scellée, que ce soit en position interstitielle ou
endocavitaire, et la radiothérapie interne vectorisée (RIV) qui utilise une source de rayonne-
ments non-scellée injectée a I'intérieur du patient par voie intraveineuse ou intrapéritonéale.
La RIV est parfois nommée « radiothérapie moléculaire. Elle présente l'avantage de la
sélectivité de la cible tumorale. Son avantage majeur par rapport a la chimiothérapie est
le peu d’effets secondaires observés, sa toxicité concernant majoritairement la moelle osseuse
[Chatal and Hoefnagel 1999].

Lorsque le radiopharmaceutique est injecté au patient, il se fixe préférentiellement sur
la cible tumorale, et les particules issues de la désintégration de l'isotope radioactif utilisé

irradient cette cible. Les isotopes radioactifs sélectionnés pour la RIV sont émetteurs de
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particules de faible parcours dans la matiére, de type «, 3, ou électrons Auger, ce qui évite
en partie l'irradiation des tissus sains.

Le radiopharmaceutique possede des propriétés a la fois physiques et biologiques. Les
propriétés physiques concernent la période radioactive de l'isotope ainsi que I’énergie des
particules émises par désintégration, tandis que les propriétés biologiques se rapportent no-
tamment a la fixation de la molécule et a sa rétention dans les différentes régions sources
(régions fixant le radiopharmaceutique).

Plusieurs parametres cinétiques sont définis pour caractériser le radiopharmaceutique :

— La période biologique Tp;,, qui caractérise la cinétique d’élimination du radiopharma-
ceutique.

— La période physique Tppys, qui représente la décroissance naturelle du radionucléide
et qui correspond donc au temps nécessaire a la disparition de la moitié des atomes
radioactifs selon des processus régis par la radioactivité.

— La période efficace T,sf, qui est une combinaison des deux périodes précitées et qui
permet de déterminer le temps d’élimination de la moitié de la quantité de radiophar-
maceutique injectée, quelque soit le processus lié a cette élimination.

Le choix du radiopharmaceutique lors d’un traitement de RIV est dicté par différents

criteres :

— La fixation de I’agent radiopharmaceutique doit étre élevée dans les tumeurs et faible
dans les tissus sains.

— La période efficace doit étre longue dans les tumeurs et courte dans les tissus sains. Il
est parfois indiqué que la période physique, dont dépend la période efficace, doit étre
1,5 a 3 fois plus longue que le temps nécessaire a la molécule vectrice pour atteindre
la valeur maximale du rapport tumeur/tissus normaux [Yorke et al. 1991].

— Les rapports de Pactivité tumorale a 'activité des tissus sains doivent étre les plus
élevés possibles.

— Sa distribution au sein de la tumeur doit étre la plus homogene possible afin d’irradier
I'ensemble de la tumeur [Humm et Cobb 1990].

— Le choix du radionucléide dépend également de sa disponibilité, de son cofit et de sa
facilité de marquage.

— Les radionucléides dont les spectres d’émission comptent des rayonnements gamma
en plus de particules a fort TEL sont a privilégier puisqu’ils permettent la détection

de ces rayonnements gamma par acquisition scintigraphique et donc le suivi de la
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distribution du radiopharmaceutique dans le temps et dans I’espace. Cette propriété
facilite également les études dosimétriques.

Il est a noter qu’en RIV, la fixation du vecteur, sa biodistribution et sa cinétique d’élimination
dépendent du vecteur lui-méme, de I'activité injectée ainsi que de la variation des cibles tu-
morales.

Différents types de traitements de RIV sont a distinguer, en fonction du vecteur biologique
utilisé [Dash et al. 2013]. En effet, ce vecteur biologique peut étre isotope radioactif lui-
méme, c’est le cas notamment de 'iode-131, du phosphore-32 et du strontium-89 qui sont
directement métabolisés par 'organisme et sont donc utilisables seuls ; il peut également étre
un anticorps monoclonal, on parle alors de radioimmunothérapie ; enfin, ce vecteur biologique
peut étre un analogue métabolique : on prendra 'exemple de la MIBG, analogue de la
noradrénaline marqué a 1'iode-131, ou celui de la radiopeptide-thérapie, qui n’est cependant
pas la traduction littérale de 'anglais <« PRRT » pour < thérapie radionucléide par récepteur
de peptides > .

En marge des définitions précédentes, une nouvelle application de RIV est apparue en
Australie dans les années 1990 et en Europe dans les années 2000 : il s’agit de la radioem-
bolisation ou radiothérapie interne sélective (SIRT) [Stubbs et al. 2001, Lewandowski et al.
2005, Kennedy et al. 2008, Sato et al. 2008], qui dérive du Lipiodol. Elle est destinée au trai-
tement des tumeurs du foie inopérables, et consiste en 'injection de millions de microspheres
marquées a I'yttrium-90 dans 'artere hépatique, les intégrant ainsi dans toute la vasculari-
sation de la tumeur. Ce type de radiothérapie pourrait s’apparenter & de la curiethérapie si
I’on omettait le mode d’administration qui la classe finalement dans le domaine de la RIV.

Passons a présent en revue les types de traitements précités, exception faite de la ra-

dioembolisation.

1.1.3 Différents traitements de Radiothérapie Interne Vectorisée

Les traitements de RIV peuvent étre classés en fonction du type de vecteur biologique
qui compose les radiopharmaceutiques dédiés. Nous distinguerons donc ici les traitements
utilisant des isotopes radioactifs seuls, comme 1’iode-131 notamment, puis ceux nécessitant
des molécules plus complexes telle que la mIBG, les traitements utilisant des anticorps mo-
noclonaux comme vecteur biologique (radioimmunothérapie) et enfin ceux basés sur 'emploi
d’hormones peptidiques de synthese telles que les analogues de la somatostatine pour le

traitement des tumeurs endocrines.
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1.1.3.1 L’iode-131(et autres radionucléides 4 usage métabolique)

La RIV a donc été introduite dans les années 50 pour le traitement des cancers thyroidiens
différenciés apres thyroidectomie [Tubiana 1975], utilisant 'affinité naturelle de la thyroide
pour l'iode qu’elle capte préférentiellement. L’activité injectée au patient était alors généralement
fixée a 3,7 GBq, cette posologie basée sur lactivité étant couronnée d’un grand succes
thérapeutique.

D’autres radionucléides, tels que le phosphore-32 et le strontium-89, possedent également
la propriété de s’intégrer au métabolisme de certaines cellules et donc d’étre utilisés sans
I’ajout d’un vecteur biologique :

— Le phosphore-32 s’incorpore dans ’ADN des cellules a prolifération rapide, ce qui lui

vaut d’avoir été utilisé tres t6t dans le traitement de pathologies de type myéloprolifératif
telles que les thrombocythémies essentielles (TE) notamment [Berlin 2000].

— Le strontium-89, lui, est utilisé dans le traitement palliatif du cancer de la prostate
avec métastases osseuses, pour la réduction de ces métastases osseuses responsables
de divers effets tels que des fractures osseuses, une baisse de la mobilité, des troubles
neurologiques, souvent également accompagnés d’anxiété et de signes de dépression
chez le patient) [Porter 1994, Kraeber-Bodéré et al. 2000, Furubayashi et al. 2015].

Le traitement palliatif de ces métastases osseuses a longtemps été réalisé avec le phosphore-
32, mais le radium-223, dont la période physique plus courte (1,9 jours contre 11,1 pour le
223Ra, 14,3 pour le 3?P) permet une délivrance rapide de la dose de radiations [Sartor 2004,
Petersen et al. 2010, Gallicchio et al. 2014], présente des résultats trés prometteurs.

Outre ces radionucléides utilisés comme vecteurs biologiques, des formes moléculaires
plus complexes s’intégrant au métabolisme de la cellule ont été synthétisées et utilisées dans

le cadre de traitements de différentes pathologies, telles que le neuroblastome.

1.1.3.2 La mIBG

La méta-TodoBenzylGuanidine (mIBG) est une molécule dérivée de la guanéthidine,
structurellement proche de la noradrénaline et qui s’accumule dans les tissus contenant des
catécholamines, et dans les tumeurs dérivées de ces tissus.

Marquée & liode-131 [Troncone et al. 1990], elle est utilisée notamment dans le trai-
tement des neuroblastomes (NB), tumeurs malignes (résistantes ou récidivantes) du tissu
sympathique spécifiques & Uenfant, ou celui d’autres tumeurs neuroendocrines (TNE) [Far-

zana et al. 2005, Griinwald et Ezziddin 2010], tumeurs caractérisées par leur capacité a
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sécréter des hormones et de localisation tres variée dans ’organisme.

Dans le cas du neuroblastome, un examen scintigraphique a la mIBG radiomarquée a
Iiode-123 (rayonnements ) peut étre effectué en premier lieu pour mettre en évidence la
tumeur primitive et de ses métastases fixant la mIBG, dans le cadre du bilan d’extension de
la maladie et de I’évaluation de la réponse tumorale au traitement. Les fixations se situent
dans le foie, la rate, le colon, la salive, le myocarde et la vessie (élimination du traceur par
l'urine) [Bonnin et al. 1994].

Concernant la thérapie, I'irradiation par I'iode-131 donne systématiquement lieu a une
fixation hétérogene dans les métastases, 'efficacité thérapeutique est donc moindre. La mIBG
marquée a l'iode-131 est donc en principe administrée a des activités élevées, lors de traite-
ments a but palliatif chez des enfants porteurs de neuroblastomes & un stade trés avancé (IT
ou IV) en échec thérapeutique et fixant la MIBG a l'iode-123. L’activité thérapeutique varie
de 1 & 5 GBq selon I'dge de 'enfant ou 1'étendue de ’envahissement médullaire (observée
sur les scintigraphies a la mIBG marquée & 1'iode-123). Des travaux émergent cependant ac-
tuellement sur de la mIBG radiomarquée a 'iode-131 dans le traitement des neuroblastomes
récemment diagnostiqués [Kayano et Kinuya 2015].

Ce traitement de RIV est combiné a plusieurs fractions de topotecan, un antinéoplasique
(chimiothérapie) qui a pour action de radiosensibiliser davantage les cellules. Une autogreffe

de cellules souches hématopoiétiques peut étre nécessaire a la fin du traitement.

1.1.3.3 La radioimmunothérapie

La radioimmunothérapie (RIT) est regroupe les traitements de RIV qui utilisent des
anticorps monoclonaux comme vecteurs biologiques pour mener 'isotope radioactif & la cible
tumorale.

Un anticorps est un complexe protéique utilisé par le systeme immunitaire pour détecter
les antigénes présents & la surface des agents pathogeénes (bactéries, parasites, virus, cellules
tumorales) et les neutraliser de fagon spécifique en déclenchant une réponse immunitaire.
Un anticorps possede donc la propriété de se fixer de maniere spécifique sur un récepteur
(ou épitope) a la surface de lantigéne. Une reconnaissance anticorps-antigéne a donc lieu.
Le terme < monoclonal > signifie que cet anticorps ne se lie qu’a un seul type de récepteurs
a la surface de 'antigéne. Les anticorps sont sécrétés par les plasmocytes, qui sont des lym-
phocytes B différenciés (et donc des globules blancs de fagon plus générale). En revanche, un

anticorps monoclonal utilisé comme vecteur biologique est produit de fagon industrielle par

10
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une seule lignée de cellules. La pureté de ces anticorps monoclonaux leur permet une utili-
sation a des fins diagnostiques et thérapeutiques. Leur premiere application a d’ailleurs été
la, détection de tumeurs par scintigraphie [Goldenberg 1978, Mach 1980, Barbet et al. 2012],
mais c’est en thérapie que leur utilisation a engendré de vraies avancées : le développement
de nouveaux pharmaceutiques a base d’anticorps monoclonaux constitue un réel enjeu pour
les entreprises pharmaceutiques. Les techniques de synthese de ces anticorps ont évolué avec
les années, le probleme de la tolérance d’anticorps extérieurs par le systéme immunitaire
se posant systématiquement, mais aujourd’hui 'option la plus prometteuse est celle de la
syntheése d’anticorps monoclonaux humains a partir de souris < humanisées > transgéniques

[Brehm et al. 2010].

Parmi les antigenes ciblés par ces anticorps monoclonaux, les antigenes CD20 s’expriment
tres fortement dans la majorité des lymphomes non hodgkiniens (LNH), types de lymphomes
les plus fréquents et qui sont des cibles cliniques privilégiées pour la RIT en raison de leur
forte radiosensibilité. Les antigenes CD21, CD22, CD37 ou encore un antigene de leucocytes
humains (HLA) comme le HLA-DR peuvent également étre ciblés. De plus, des phases cli-
niques sont en cours dans ’objectif de cibler d’autres antigenes tels que les antigénes carcino-
embryonnaires (ACE) — qui concernent des pathologies comme les cancers pancréatiques,
colorectaux et ovariens mais également le carcinome médullaire de la thyroide — les antigenes
membranaires spécifiques de la prostate (PSMA), 'antigéne MUC-1 manifesté dans des can-

cers ovariens, ou encore le Tenascin-C pour le glioblastome.

Une technique de préciblage a été proposée pour permettre I'injection de davantage d’acti-
vité en limitant la toxicité hématologique : elle consiste a injecter dans une phase préliminaire
un anticorps non marqué et bispécifique, c’est-a-dire spécifique a I’antigéne ciblé, et en méme
temps capable de devenir lui méme la cible du radiopharmaceutique qui sera injecté plus tard.
Dans une seconde phase, le méme type d’anticorps est cette fois radiomarqué avec 1’isotope
radioactif approprié puis injecté au patient, et se fixe sur la cible, qui est a présent I'anticorps
non marqué précédemment injecté.

L’isotope radioactif utilisé pour le marquage a longtemps été 1'iode-131 (en raison de ses
propriétés physiques et de la présence de rayonnements gamma dans son spectre d’émission),
mais plusieurs autres radioéléments ont depuis été ajoutés a la liste des radioéléments utili-
sables en RIT : d’autres émetteurs - tout d’abord, tels que le lutétium-177 et 'yttrium-90.
Le lutétium-177 est d’ailleurs plus intéressant que 'yttrium-90 dans la mesure ou il présente

Pavantage de déposer de 1’énergie de fagon plus localisée (particules émises de plus faibles
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énergies) et posséde une période plus longue qui s’adapte a 1’élimination de I’anticorps par
lorganisme [Barbet et al. 2012].

Mais les émetteurs a dont I'objet de nombreuses études cliniques et précliniques en raison
de leur fort TEL. L’astate-211, 'actinium-225, le bismuth-213 et le plomb-212 font partie
des radioéléments les plus prometteurs en alpha-radioimmunothérapie (a-RIT) [Humm et
Chin 1993, Couturier et al. 2005, Sgouros 2008].

En clinique, un seul radiopharmaceutique bénéficie actuellement d’une autorisation de
mise sur le marché (AMM) pour le traitement des lymphomes non-hodgkiniens : le Zevalin” ™
(aux Etats-Unis et en Europe) [Goldsmith 2010]. Le Zevalin?’™ est le nom commercial de
I'ibritumomab tiuxetan, un anticorps murin ciblant ’antigéne CD20 (donc un anticorps anti-
CD20), marqué a I'yttrium-90.

Des études comparatives entre les deux radiopharmaceutiques ont montré peu de différence
en termes d’efficacité, quoiqu'une toxicité légérement plus forte pour le Zevalin?™ [lagaru

et al. 2010].

1.1.3.4 La radiopeptide-thérapie

Derniere catégorie de vecteurs biologiques pouvant composer un radiopharmaceutique,
des peptides peuvent étre couplés a différents radionucléides, généralement I'iode-131, I'yttrium-
90 et le lutétium-177 en thérapie. Ils ciblent essentiellement les tumeurs neuroendocrines
(TNE), et sont des analogues de synthese de la somatostatine, une hormone dont les TNE
surexpriment les récepteurs (récepteurs SSRT1 a SSRT5) [Speer 2010]. La somatostatine et
ses analogues naturels ayant une période biologique beaucoup trop courte pour étre exploi-
tables en clinique, ce sont des analogues de syntheése [Barbieri et al. 2013] qui sont utilisés en
PRRT (pour < Peptide Receptor Radionuclide Therapy >, qu’on traduit par radiopeptide-
thérapie) [Van Essen et al. 2009, Bodei et al. 2010, Gabriel et al. 2010, Zaknun et al. 2013].

Parmi ces analogues synthétiques de la somatostatine figurent notamment 1’octréotide
(SMS 201-995) — I'un des analogues les plus efficaces, de période biologique bien plus longue
que la somatostatine (8 & 10 heures) et de plus grande résistance a la dégradation enzyma-
tique — ou encore l'octréotate, dont les meilleures performances (comparées a loctréotide)
en termes de couplage au récepteur et de spécificité tumorale ont fait un vecteur biologique
de premier choix [De Jong et al. 1998].

De nombreuses combinaisons d’un analogue de la somatostatine et d’un isotope radioac-

tif, parmi des analogues tels que le DOTATOC ([DOTA-Tyr(3)]-octreotide), le DOTATATE
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([DOTA-Tyr(3)-Thr(8)]-octreotide) ou encore le DTPA-OC (DTPA-octreotide), et des iso-
topes tels que 'indium-111, le gallium-68 ou 'yttrium-86 pour le diagnostic et I'yttrium-90

ou le lutétium-177 pour la thérapie.

Les performances des différents radiopharmaceutiques ainsi obtenus sont étudiées et sou-
vent comparées entre elles, en termes d’efficacité et de toxicité. [Forrer et al. 2004, Barone
et al. 2005] ont étudié les performances du “°Y-DOTATOC, [Pauwels et al. 2015, Gains et
al. 2011, Delpassand et al. 2014, Breeman et al. 2015] celles du "TLu-DOTATATE. [Kam
et al. 2012] se sont penchés sur les performances d’analogues de la somatostatine (DOTA-
TOC et DOTATATE) radiomarqués au lutétium-177, tout comme [Kulkarni et al. 2013].
[Kwekkeboom et al. 2005, Pool et al. 2010] ont quant & eux comparé '°Y-DOTATOC et le
7 Lu-DOTATATE.

L’Octreoscan” (1n-DTPA-octreotide) est une référence pour le diagnostic des TNE,
et est parfois également utilisé pour la thérapie dans les pays ne possédant pas d’autorisa-
tion pour des analogues radiomarqués a des éléments comme le lutétium-177. Ses résultats
sont satisfaisants, cependant des analogues de la somatostatine radiomarqués au gallium-
68 sont a présent de plus en plus utilisés et présentent d’excellents résultats [Baum et
Rosch 2013, Sharma et al. 2014]. Un nouveau radiopharmaceutique, le DOTANOC (DOTA-
1-Nal3-octreotide), a été présenté dans plusieurs études et a fait ’objet de comparaisons avec
'Octreoscan™™ [Ambrosini et al. 2009, Krausz et al. 2011, Naswa et al. 2011, Wild et al.
2013].

L’association du diagnostic et de la thérapie peut s’effectuer en utilisant le méme analogue
de la somatostatine [De Jong et al. 2009], radiomarqué avec un émetteur 7 tel que le gallium-
68 d’une part pour le diagnostic, et avec un émetteur 8- ou a d’autre part pour la thérapie.
Cette association introduit le concept de vecteur théranostique [Oberg 2012, Werner et al.

2015).

Plusieurs études ont démontré la supériorité thérapeutique de complexes marqués a
I'yttrium-90 ou au lutétium-177, et plus particulierement 1'°Y-DOTATOC et le '""Lu-
DOTATATE [Pool et al. 2010]. Cependant, dans ce type de traitements, le rein est le principal
organe a risque. L’impact de I’émetteur choisi sur la toxicité au rein a d’ailleurs fait ’ob-
jet d’une étude dosimétrique réalisée par [Konijnenberg et al. 2007]. [Barone et al. 2005] se
sont également intéressés d’un point de vue dosimétrique a la toxicité au rein avec le 0Y-
DOTATOC, cherchant a mettre en évidence une relation dose-effet. Une plus grande toxicité

rénale étant observée sur les patients traités avec le “Y-DOTATOC [Kwekkeboom et al.
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2005], c’est le ""Lu-DOTATATE qui parait actuellement le radiopharmaceutique le plus
prometteur pour le traitement des TNE. Son utilisation a d’ailleurs augmenté tres rapide-
ment et la plupart des centres cliniques européens le proposent a présent pour le traitement
des tumeurs neuroendocrines.

De nouveaux analogues de la somatostatine sont cependant a 1’étude [Ansquer et al. 2009,
Dong et al. 2014], dont certains présentent de résultats trés prometteurs et une plus grande
affinité avec ’ensemble de la famille de récepteurs SSRT.

Enfin, des études précliniques et cliniques ont montré que les tumeurs surexprimant des
récepteurs a la somatostatine expriment une plus forte fixation des antagonistes de la soma-
tostatine que des agonistes (analogues) de la somatostatine. La faisabilité d’un traitement des
TNE impliquant un antagoniste de la somatostatine radiomarqué au lutétium-177 (le '""Lu-
DOTA-JR11) a ainsi été étudiée par [Wild et al. 2014], et les résultats ont été positifs. Des
études cliniques sont donc actuellement en cours avec le radiopharmaceutique DOTA-JR11,

radiomarqué pour 'imagerie et la thérapie des TNE.

1.1.4 Conclusion

La Radiothérapie Interne Vectorisée est une modalité de radiothérapie consistant en
I’administration locorégionale ou systémique d’agents radioactifs émetteurs de particules a,
B, ou d’électrons Auger couplés & des vecteurs biologiques qui peuvent étre le radioisotope
lui-méme (cas de 'iode-131), une molécule plus complexe (mIBG), un anticorps monoclonal
(RIT) ou un peptide (PRRT) tel que les analogues de la somatostatine, et qui permettent le
traitement de cibles bénignes ou malignes.

De nouveaux radiopharmaceutiques sont régulierement mis au point et permettent d’aug-
menter la gamme de traitements en RIV et donc de stratégies thérapeutiques (combinaisons
de chimiothérapies/chirurgie/radiothérapies) pour le traitement palliatif ou curatif d’une
grande variété de cancers.

Cependant, a ’heure actuelle, la posologie du radiopharmaceutique s’inspire de la chi-
miothérapie, administrant une quantité fixe de radiopharmaceutique. Seule une adaptation
a la masse du patient ou a sa surface corporelle (BSA) est réalisée pour moduler I'activité
a injecter. Pourtant, une grande variabilité inter-patients s’observe concernant la fixation
et ’élimination du radiopharmaceutique. De grandes variations de dose absorbées peuvent
ainsi étre observées pour des valeurs identiques d’activité injectée (méme normalisées par la

masse du patient).
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1.1. La thérapie en médecine nucléaire

La réponse au traitement (efficacité ou toxicité) n’est pas corrélée a lactivité injectée :
elle doit prendre en compte la pharmacocinétique du traceur. Par ailleurs, la maniere dont
I’énergie est émise, transportée puis absorbée au sein du patient dépend a la fois des ca-
ractéristiques d’émission (propre & chaque isotope) mais également a la nature de l’applica-
tion (quel milieu traversé), quelle cible, quels organes/tissus & risque. Ces parameétres sont a
la fois spécifiques au radiopharmaceutique et au patient qui bénéficie du traitement. La dose
absorbée, quantité d’énergie recue par un volume de tissu et normalisée par sa masse, est un
index objectif permettant de caractériser le traitement.

La dose absorbée est I’énergie déposée dans un volume de tissu, normalisée par la masse

de ce volume :

D(Gy) = (1.1.1)

L’unité de la dose absorbée est le gray (Gy). Une dose absorbée de 1 Gy correspond & 1J
d’énergie e déposée dans un volume d’une masse m de 1 kg (1 Gy = 1 J.kg™1).

Il ne s’agit pas en soi d’un parametre biologique. Ceci étant, la détermination de la
dose absorbée constitue la premiere étape vers la caractérisation de l'effet du traitement
(efficacité/toxicité).

La mise en évidence de la relation entre la dose absorbée (par une cible tumorale ou par
les OAR) et les effets biologiques observés justifie la pertinence des approches de dosimétrie
clinique dans un nombre croissant d’indications [Strigari et al. 2014].

[Flux et al. 2010] ont démontré, apres 60 ans d’application du traitement du cancer
différencié de la thyroide a l'iode-131, que le succes de celui-ci était finalement plus forte-
ment corrélé a la dose absorbée aux tissus thyroidiens résiduels apres la thyroidectomie qu’a
Pactivité administrée au patient. Les résultats de cette étude, ainsi que de celles de Gaze
et al. [Gaze et al. 2005], et Buckley et al. [Buckley et al. 2009] ont démontré que I’admi-
nistration d’une valeur d’activité établie empiriquement meéne & des doses absorbées corps
entier tres variables, tout comme les doses absorbées a la tumeur. Elles ont également prouvé
I'impact du calcul dosimétrique sur la capacité a anticiper la toxicité et a optimiser le trai-
tement. Une étude dosimétrique réalisée sur le Zevalin?™ par [Bischof Delaloye et al. 2009]

a révélé que, dans le cas de patients traités pour un lymphome folliculaire avancé — avec une
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faible charge tumorale résiduelle apres chimiothérapie —la toxicité hématologique n’était pas
corrélée aux doses absorbées au corps entier et a la moelle osseuse suite mais qu’en revanche
la survie sans récidive 1’était. Ce résultat est cependant a nuancer avec I'influence probable
des chimiothérapies survenues avant la RIT sur la radiosensibilité de la moelle osseuse.

Il ressort clairement de ces différentes études que la caractérisation et 'optimisation des
traitements de RIV passe par le calcul de la dose absorbée, de facon la plus personnalisée
possible pour permettre une meilleure compréhension de la relation dose absorbée-effets

biologiques.

1.2 La dosimétrie en médecine nucléaire

Dans le domaine de la médecine nucléaire a visée thérapeutique, il est nécessaire de
déterminer la quantité de radiations regues par les tissus lors d’un traitement, qu’il s’agisse
des tumeurs ciblées ou des OAR environnants.

Les approches dosimétriques développées en Médecine Nucléaire vont étre détaillées ici,
en commencant par le formalisme du MIRD, qui constitue une référence incontournable dans

le domaine.

1.2.1 Le formalisme du MIRD

Dans 'objectif de normaliser les pratiques et quantifier I’énergie recue par les tissus selon
un méme formalisme, le comité du MIRD (Medical Internal Radiation Dose Comittee) a
défini différentes grandeurs dosimétriques ainsi que les méthodes générales de calcul s’y rap-
portant. 25 pamphlets ont a ce jour été publiés par le MIRD, depuis la premiére publication
datant de 1968, le MIRD Primer, révisé en 1991 [Loevinger et al. 1991]. Ce MIRD Pri-
mer définissait les principales grandeurs se rapportant au calcul de la dose absorbée. Divers
pamphlets ont également consisté en la publication de valeurs de référence calculées sur des
fantémes anthropomorphes. En 2009, le pamphlet n ° 21 [Bolch et al. 2009] a été rédigé dans
I'objectif de moderniser et de standardiser la nomenclature dosimétrique jusque la utilisée,
y associant certains concepts développés en paralléle par la Commission Internationale de
Protection Radiologique (CIPR) — se rapportant davantage a la médecine nucléaire & visée
diagnostique — et fusionnant les terminologies et les symboles pour des grandeurs énoncées
avec celles de la CIPR [ICRP 1991, ICRP 2007]. Le principe de ce pamphlet reste comme son

prédécesseur de proposer des grandeurs dosimétriques se rapportant aux effets déterministes
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1.2. La dosimétrie en médecine nucléaire

en RIV, liés a de fortes doses de radiations. C’est cependant la nomenclature dosimétrique
du MIRD primer qui sera utilisée dans la suite de ce manuscrit, la nomenclature du pamhlet
n° 21 ne faisant pas 'unanimité et s’apprétant a étre a nouveau modifiée.

La premiére grandeur dosimétrique, introduite par Ellett et al. [Ellett et al. 1964, Ellett
et al. 1965] et par la suite utilisée par le MIRD, est la fraction absorbée ¢(k + h). Cette
grandeur sans unité exprime la fraction d’énergie Ejy émise par un organe source h et absorbée

dans un organe cible k.

ok < h) = EE (1.2.2)

Normalisée par la masse de l'organe cible my, elle est nommée <fraction absorbée mas-

sique> et s’exprime en kg~! :

o(k < h)

O(k « h) = (1.2.3)

Le formalisme du MIRD exprime la dose absorbée par un organe cible k pendant une
durée ramenée a l'infini, pour des désintégrations ayant eu lieu dans des organes sources h

comme étant le produit de deux facteurs : I'activité cumulée Ay, et le facteur S.
Dy = Ay, x S(k < h) (1.2.4)

L’activité cumulée A, correspond & Iensemble des désintégrations ayant eu lieu dans les
organes sources h. Ce facteur est un indicateur de la biodistribution du radiopharmaceutique

dans le corps humain au cours du temps, ou pharmacocinétique. L’activité cumulée s’obtient
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par l'intégration a l'infini de 'activité A(t) en fonction du temps, et s’exprime en Bq.s.

A, = /OOO An(t) dt (1.2.5)

Cette activité cumulée A est souvent exprimée sous forme de temps de résidence 7, qui
correspond a l'activité cumulée normalisée par 'activité injectée Ag. Ce temps de résidence

s’exprime donc en unité de temps, généralement en heure.
(1.2.6)

Le facteur S correspond a la dose moyenne absorbée par un organe cible k pour une seule
désintégration émise dans un organe source h. Il dépend notamment des propriétés physiques
du radionucléide considéré mais également de la densité et de la composition atomique des
tissus traversés par les particules émises par ce radionucléide. Contrairement a lactivité
cumulée qui dépend du radiopharmaceutique et du patient, le facteur S est spécifique a un
radionucléide donné. Il se calcule en fonction de 1’énergie moyenne émise par transformation
nucléaire §; (produit du nombre de particules de type i par transition nucléaire et de I’énergie
par particule de type i) et de la fraction absorbée massique ®(k < h), et s’exprime en

GyBqls!:

Sk« h)=>_A; ¢(k « h)
i (1.2.7)
Avec Az =nN; Ez

Il est souvent intéressant de distinguer deux types de cas lors du calcul de facteur S, selon

Porigine de I’énergie émise :
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1.2. La dosimétrie en médecine nucléaire

— L’auto-absorption, lorsque la dose absorbée dans un organe cible correspond a un
dépot d’énergie émise par ce méme organe. L’organe source et 'organe cible sont
donc confondus (k = h).

— L’irradiation croisée, lorsque la dose absorbée dans un organe cible correspond a un
dépot d’énergie émise par les organes a proximité. L’organe source et 'organe cible
sont distincts (k # h).

La Table 1.1 résume les différents symboles, grandeurs et unités dans le schéma du MIRD

(dans la version du pamphlet 21).

1.2.2 Dose équivalente

Au-dela des effets déterministes radio-induits apparaissant au-dessus d’un certain seuil de
dose absorbée, 1'utilisation de grandeurs dosimétriques décrivant les effets stochastiques est
proposée par la CIPR, répondant ainsi a des problématiques de médecine nucléaire diagnos-
tique. Les concepts de dose équivalente et de dose efficace, spécifiques a la radioprotection,
ont été introduits en 1991 par la CIPR dans sa publication 60 ICRP 1991] afin d’associer
a la dose absorbée la notion de risques liés au type de rayonnement ou a la radiosensibilité
des différents tissus. Une mise a jour de ces concepts a été réalisée en 2007 [ICRP 2007]
dans l'objectif d’y intégrer le retour d’expérience sur I'application des recommandations et
également de s’adapter aux connaissances actuelles.

Ainsi, selon les derni¢res recommandations de la CIPR [ICRP 2007], la dose équivalente
H7 dans un tissu cible T est la somme des doses absorbées dues a chaque type de rayonnement

R, pondérées par un facteur wg défini par la CIPR en fonction du rayonnement considéré

(7’/87n7p7a):

HT = ZwR DT (1.2.8)

Ce facteur de pondération radiatif wg introduit la notion d’efficacité biologique relative
(EBR) qui permet de distinguer 1’effet biologique induit par un rayonnement ionisant donné
comparé a un autre pour une méme quantité d’énergie absorbée. Les risques stochastiques liés

au type de rayonnement sont de ce fait estimés et pris en compte dans le calcul dosimétrique.
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La valeur de wg, varie de 1 pour les photons et électrons a 20 pour les rayonnements «, comme

résumé dans la Table 1.2.

Ainsi pondérée, la dose absorbée D en gray devient la dose équivalente H en sievert

(Sv). Un second facteur de pondération dit tissulaire, wp (Table 1.3), permet de prendre

également en compte les risques stochastiques liés a la radiosensibilité de certains organes ou

tissus cibles. Il représente la contribution d’un tissu pris individuellement au détriment global

associé aux effets stochastiques radio-induits. La somme totale des facteurs de pondération

tissulaires est par conséquent égale & 1 (3, wr = 1).

Pour chaque type de tissu, la moyenne des doses équivalentes homme H%/[ et femme HJE

est ensuite pondérée par le facteur wp correspondant et la somme totale sur I’ensemble des

tissus conduit finalement a la dose efficace E.

La dose efficace E s’exprime en sievert, tout comme la dose équivalente Hrp.

et exposition interne
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Figure 1.1: Calcul de la dose efficace selon les recommandations de la publication 103 de la CIPR.

Source : ICRP 2007
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Les calculs d’activité cumulée sont donc effectués a partir de jeux de données provenant
d’une cohorte de patients. Le facteur S se détermine au contraire sur un fantéome anthro-
pomorphe — 'Homme ou la Femme de référence de la CIPR dont les données sont définies
dans la publication 89 [ICRP 2002] et dont une version voxélisée est proposée dans la publi-
cation 110 [ICRP 2009]. Puis les doses absorbées résultantes sont pondérées et moyennées
pour obtenir la dose efficace, comme résumé sur la figure 1.1. L’objectif recherché est ’es-
timation d’une dose efficace prenant en compte ’ensemble des risques liés a4 un examen
scintigraphique donné et pour une population entiere : il s’agit d’une problématique liée a la
médecine nucléaire diagnostique.

La problématique de la médecine nucléaire & visée thérapeutique est la recherche d’une
relation dose-effet ; le calcul de la dose absorbée est dans ce cas effectué de la facon la plus
spécifique possible.

Les trois étapes établies par le formalisme du MIRD pour le calcul dosimétrique sont :
la quantification de l'activité, la détermination de I’activité cumulée et le calcul des facteurs
S. Ces étapes sont mises en ceuvre de fagon différente selon ’objectif recherché : le calcul de

la dose efficace ou la mise en évidence d’une relation dose-effet.

1.2.3 La quantification de I’activité

L’activité Ay, représente le nombre de désintégrations par seconde ayant lieu dans une
région source h donnée et a un temps t donné apres l'injection du radiopharmaceutique
(temps post-injection). Elle dépend & la fois de l'activité injectée Ay et de la période efficace
Tes¢ du radiopharmaceutique. Celle-ci s’exprime en fonction des périodes physique Tppy, et

biologique Tj;, du radiopharmaceutique, telle que :

- n (1.2.10)

D’apres le formalisme du MIRD, la dose absorbée est exprimée en fonction de I'activité
cumulée dans divers organes sources. Celle-ci s’obtenant par intégration de ’activité au cours
du temps, la quantification de I’activité dans les organes sources doit étre répétée a différents
temps post-injection. Il s’agit de localiser les différentes fixations du radiopharmaceutique

dans le corps du patient.
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Cette quantification peut s’effectuer selon différentes méthodes, avec ou sans imagerie

scintigraphique.

1.2.3.1 Méthodes sans imagerie (comptages et prélévements)

Il existe différents types de méthodes de quantification n’utilisant pas l'imagerie scinti-
graphique.

Le taux de rayonnements émis par le patient peut étre mesuré par comptage externe a
différents temps grace a un compteur de type Geiger-Miiller ou encore une sonde a iodure
de sodium (Nal). Ce type de comptage permet d’obtenir la fixation corps entier, et parfois
lactivité d’un organe source dans les cas ou la fixation est extrémement localisée : c’est le
cas par exemple pour le traitement du cancer de la thyroide par 'iode 131.

La collecte des selles et de 'urine du patient peut étre réalisée au cours de son traitement.
Le comptage de l'activité présente dans 1'urine dans les premieéres heures apres l'injection
apporte une information importante d’un point de vue dosimétrique et complémentaire de
I'imagerie, lorsque 'activité est encore trop élevée pour étre détectée par imagerie scintigra-
phique, sous peine de saturation de 1’électronique de détection de 'appareillage.

Une quantification de l'activité peut également étre réalisée sur les échantillons de sang
prélevés sur le patient, grace a un systéme d’activimetres (chambres d’ionisation & électromeétre)
et de compteurs § ou 7.

Enfin, Dactivité dans les tumeurs peut étre quantifiée dans certains cas (tumeurs acces-
sibles et de petites dimensions) sur des échantillons de tissus tumoraux obtenus par biopsie.
Ce comptage par biopsie permet majoritairement de valider les mesures réalisées via 1’'ima-

gerie scintigraphique.

1.2.3.2 Imagerie scintigraphique
1.2.3.2.1 La gamma-caméra

La gamma-caméra, ou caméra a scintillation, schématisée sur la figure 1.2, est un dispositif
composé d’un ensemble de cristaux scintillateurs (le NaI(T1) dans la plupart des cas). Ces
scintillateurs détectent les photons émis lors de la désintégration, au sein du patient, d’un
radioélément émetteur ~.

Un collimateur composé de canaux (septa) est positionné en entrée de la gamma-caméra,
sélectionnant les photons + incidents selon leur direction (limitant ainsi la détection de pho-

tons diffusés dans le patient). Son épaisseur dépend de I’énergie des photons & sélectionner.
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La largeur des septa, quant a elle, influe sur la résolution de I'image, mais également sur la
sensibilité. Des collimateurs de basse, moyenne et haute énergie, haute résolution ou non, sont

ainsi utilisés en fonction du type de radioélément. La géométrie des septa varie également.

Chaque photon ~ réussissant a traverser le collimateur sans étre absorbé est converti
en photon lumineux par effet photoélectrique dans le scintillateur. Ce photon lumineux
traverse alors un guide de lumiere qui joue le role d’interface entre le cristal et le tube
photomultiplicateur (PM) et permet au photon de conserver une trajectoire rectiligne jus-
qu’a la photocathode du tube photomultiplicateur. Lorsque le photon lumineux arrive sur la
photocathode, il est converti en électron par effet photoélectrique; cet électron est ensuite
démultiplié en électrons secondaires par des dynodes en traversant le tube photomultipli-
cateur. Le nombre d’électrons secondaires formés dépend du gain des dynodes. A lissue
de ce tube, les électrons secondaires sont collectés par une anode et transformés en impul-
sions électriques dont 'amplitude est proportionnelle a 1’énergie déposée dans le cristal par
le rayonnement v initial. Chaque impulsion électrique produite dans I'un des détecteurs de
la gamma-caméra est analysée par une électronique d’acquisition, discriminée en fonction
de son amplitude et convertie en une valeur numérique. La position et I’énergie de chaque

photon v incident sont ainsi reconstituées.

| Calculateur Ii Convertisseurs analogique-
numérigue

préamplificateurs

tubes
photomultiplicateurs

quide de lumiére

Figure 1.2: Représentation schématique d’'une gamma-caméra. Source : These de doctorat de D.
Lazaro, 2003
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La gamma-caméra peut étre utilisée en mode planaire (avec une seule ou deux tétes de
détection positionnées de part et d’autre du patient). Elle peut également étre utilisée en
mode tomographique, les tétes de détections se déplagant en rotation autour du patient, ce
qui permet de reconstituer une image en trois dimensions a partir des différentes projections.

Il s’agit de la Tomographie d’Emission MonoPhotonique (TEMP).

La détection est perturbée par différents phénomenes, qu’il s’agisse d’une acquisition
planaire ou tomographique, ce qui induit certains biais dans la quantification de l'activité.
Parmi ces phénomenes, qu’ils soient liés aux processus physiques d’interactions rayonnement-
matiére ou au systéme de détection : 'atténuation, ’'auto-absorption dans les sources épaisses,
la diffusion (figure 1.3), la pénétration septale (figure 1.3), le bruit de fond ou encore le
temps mort du systéme de détection (pour de forts taux de comptage). Diverses méthodes
de corrections sont par conséquent proposées pour chacun des modes d’acquisition afin de

pallier ces phénomenes.

Détecteur

Figure 1.3: Représentation schématique d’'une gamma-caméra. Source : These de doctorat de D.
Lazaro, 2003

En mode planaire, la représentation en 2D d’une distribution d’activité en 3D dans
le corps du patient peut également mener & des problémes de quantification lorsque les
tissus sources sont superposés sur les images planaires. C’est pourquoi, malgré la simplicité
de lacquisition en mode planaire et son confort pour le patient (temps d’acquisition plus
courts), les protocoles d’imagerie & visée dosimétrique incluent de plus en plus le mode

tomographique, qui s’affranchit du probleme de superposition des organes du fait de la
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reconstruction en 3D des projections 2D obtenues sous plusieurs incidences angulaires.

Un compromis entre les méthodes de quantification en modes planaire (2D) et tomo-
graphique (3D) est également proposé par un ensemble de méthodes nommées 2,5D [Ferrer
et al. 2011], permettant 1'utilisation des informations anatomiques tridimensionnelles et des

propriétés d’atténuation apportées en parallele par des acquisitions tomodensitométriques

(TDM).

1.2.3.2.2 Imagerie planaire : méthodes des vues conjuguées

Principe général et correction d’atténuation

La méthode des vues conjuguées est une méthode de quantification en 2D. Il s’agit de
déterminer l'activité dans une région source a partir des acquisitions scintigraphiques pla-
naires obtenues en vue antérieure et en vue postérieure, c’est-a-dire réalisées a 180° I'une de
I'autre par deux tétes de détection.

L’activité fixée dans un organe source est déterminée par le contourage d’une région
d’intérét (ROI) correspondant & cet organe source sur chacune des vues et le comptage du
nombre moyen de coups détectés dans cette ROIL. La moyenne géométrique des nombres de
coups détectés en vues antérieure et en postérieure est généralement réalisée.

Pour appliquer une correction de I'atténuation, la connaissance des coefficients d’atténuation
propres a chaque tissu est également nécessaire et s’obtient par I'acquisition d’une image dite
de < transmission ». Celle-ci peut étre une image réalisée avec une source de cobalt-57, ou
une acquisition TDM réalisée en simultané sur un dispositif hybride de type TEMP/TDM.

Le nombre de coups détectés sur chacune des acquisitions planaires dépend de la profon-

deur de la source dans le corps du patient :

Ca = Cy exp " etCp = Cy exp ML~ (1.2.11)

Ou :
— (4 est le nombre de coups détectés en vue antérieure

— C'p est le nombre de coups détectés en vue postérieure

25



Chapitre 1. Etat de l’art

— () est le nombre de coups détectés dans un cas < idéal > sans atténuation
— 1 est le coefficient d’atténuation de la région source
— d est la profondeur d a laquelle est positionnée la source dans le patient

— L est I’épaisseur du patient pour la section correspondant a la source

Connaissant le nombre de coups détectés en vues antérieure et postérieure, il est possible
de s’affranchir de la notion de profondeur de la source lors de la détermination de l'activité.

L’activité présente dans la région source s’obtient donc par le calcul suivant :

4= vCalr (1.2.12)

L
exp M2

Ou K est le facteur de sensibilité de la caméra équipée de son collimateur, obtenu dans
l'air (en coups.MBq~1).

Ce facteur de sensibilité K, ou facteur de calibration, permettant la conversion du nombre
de coups détectés en activité absolue (en Bq), peut étre obtenu par la mesure d’une source
d’activité connue (source étalon), dans air, pendant une durée fixe et & proximité du patient.
[Siegel et al. 1999] recommandent dans le pamphlet 16 du MIRD d’effectuer cette mesure
a chaque acquisition post-injection. Une tout autre méthode [Koral et al. 2000] consiste &
calculer ce facteur de sensibilité en effectuant le ratio de 'activité injectée et du nombre de
coups détectés dans une région d’intérét tracée autour du patient, et ce lors d’une acquisition
réalisée juste aprés l'injection (avant la premiére vidange de la vessie).

Une fois cette correction d’atténuation appliquée par la méthode des vues conjuguées,
Perreur sur la quantification s’en trouve largement diminuée : elle descend sous la barre des

10% en I’absence de superposition d’organes et de bruit de fond [King et Farncombe, 2003].

Correction de la diffusion

Comme énoncé précédemment, outre I'atténuation, différents phénomeénes induisent des
erreurs dans la quantification de l'activité en imagerie scintigraphique. En mode planaire,
tout comme en mode tomographique, I'image doit étre corrigée de la diffusion. En effet, aux
énergies utilisées en médecine nucléaire, la diffusion Compton est l'interaction rayonnement-

matiere prédominante dans les tissus mous. Les photons diffusés dans le patient, d’énergie
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résultante inférieure & celle des photons incidents, peuvent franchir la barriere du collimateur
(si leur angle de diffusion est faible) et étre détectés par la gamma-caméra.

Un fenétrage en énergie de 15 & 20% autour du pic photoélectrique est généralement ap-
pliqué sur le spectre détecté, ce qui permet de s’affranchir d’une partie du diffusé. Cependant,
les photons diffusés d’un faible angle restent suffisamment énergétiques pour étre détectés
malgré ce fenétrage, et sont responsables d’une diminution du contraste dans 'image et de
défauts de quantification.

Plusieurs méthodes peuvent étre mises en ceuvre pour pallier ce phénomene. Parmi elles,
celle du < build up >, mise au point par Wu et Siegel [Wu et Siegel 1984] combine la méthode
des vues conjuguées et 'utilisation de facteurs de build-up précalculés expérimentalement.
Cette méthode du réhaussement ou < build-up > présente ’avantage d’étre appliquée simul-
tanément a la correction d’atténuation.

Autres méthodes de correction de la diffusion, les méthodes soustractives sont les plus
couramment utilisées. L’une d’entre elles est le fenétrage asymétrique, qui consiste en le
réhaussement du seuil inférieur de la fenétre en énergie appliquée autour du pic photoélectrique
(fenétre devenant donc asymétrique autour de ce pic), permettant ainsi la diminution de la
part de diffusé incluse dans 'image.

Pour aller plus loin, la méthode de la double fenétre en énergie (DEW pour < Double
Energy Window ») [Jaszczak et al. 1984], repose sur I'hypotheése que la distribution ()
des photons dans la fenétre en énergie du pic photoélectrique combine la contribution des
photons primaires (P) et celle des photons diffusés (D), et que la contribution du diffusé dans
cette fenétre principale peut étre estimée a partir de la distribution des photons (I3) dans
une fenétre spectrale plus basse en énergie (ne contenant donc que du diffusé). Un facteur
correctif (k) liant les distributions des photons dans chaque fenétre spectrale est ensuite &

appliquer lors de la soustraction de la distribution de la seconde fenétre a la premiére :

P=I-D=I-k1I, (1.2.13)

La difficulté de cette méthode réside dans 'estimation du facteur k liant les deux distri-

butions. Celui-ci peut étre déterminé par I'expérimentation ou par calcul qu’il soit de type
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Figure 1.4: Méthode de correction de la diffusion de la <« double-fenétre en énergie >, pour laquelle
une fenétre basse en énergie (Fpg) dans laquelle se situe la distribution des photons I5 est juxtaposée
a la fenétre du pic photoélectrique (Fppg), contenant la distribution de photons I. Source : adapté
de [Siegel et al. 1999]

analytique ou statistique (simulation Monte-Carlo). Cependant la variabilité de la diffusion
selon le milieu traversé en fait un facteur trés complexe a estimer. D’autre part, la distri-
bution spatiale du diffusé étant fonction de la perte d’énergie et de l'ordre de diffusion, la
fenétre en énergie principale contient par conséquent des photons diffusés d’un faible angle
et du premier ordre de diffusion, tandis qu'une fenétre plus basse en énergie prend en compte

des photons diffusés avec un plus grand angle et d’un ordre de diffusion supérieur.

Autre méthode soustractive, celle de la triple fenétre en énergie (TEW pour <« Triple
Energy Window >) est a la fois simple et la plus fiable : il suffit de juxtaposer deux fenétres
en énergie étroites de part et d’autre de la fenétre spectrale du pic photoélectrique (fenétre
principale). Une fois le nombre de photons connu dans chacune de ces deux fenétres, aire
sous la courbe définie entre ces deux fenétres est obtenue par la méthode des trapezes et
constitue la contribution des photons diffusés, a soustraire a la distribution de photons dans
la fenétre principale. L’inconvénient majeur de cette méthode est 'amplification du bruit,
engendrée par la soustraction de nombreux photons. Son avantage indéniable est la simplicité

de sa mise en ceuvre, aucun facteur de pondération n’ayant a étre calibré.

Outre les méthodes soustractives, des méthodes telles que I’analyse factorielle [Mas et al.

1990] ont également été mises au point dans les années 1990.

En pratique, les méthodes de type <« fenétrage en énergie > sont les plus utilisées en

routine clinique pour leur simplicité, la correction de la diffusion étant souvent estimée se-
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Figure 1.5: Méthode de correction de la diffusion de la < triple-fenétre en énergie >, pour laquelle
les fenétres basse en énergie (FBE) et haute en énergie (FHE) sont juxtaposées a la fenétre du pic
photoélectrique (FPPE). Source : adapté de [Siegel et al. 1999]

condaire en comparaison d’autres phénomenes comme celui de I'atténuation. Pourtant, la
correction de la diffusion a fait 'objet d’avancées notables depuis le début des années 2000,

en particulier grace a la modélisation Monte-Carlo.

D’autres phénomenes que l'atténuation et la diffusion sont également a corriger pour
une quantification correcte de 'activité, qu’ils soient liés au systeme de détection ou aux
interactions des rayonnements avec la matiére, tels que le bruit de fond, la superposition
des organes, le temps mort, ou encore la pénétration septale. On appelle pénétration septale
le phénomene qui a lieu lorsque certains photons traversent le septa du collimateur sans
interagir, bien que leur trajectoire suive un angle critique; ces photons sont donc détectés
par le cristal et il en résulte un flou dans I'image et une baisse du contraste. Une correction
de ce phénomeéne est donc nécessaire avant la quantification. Avant tout, les constructeurs
limitent le taux de pénétration septale en choisissant des dimensions optimales du collimateur
(une combinaison optimale des valeurs de longueur de septa H, d’épaisseur de trou e, et
d’épaisseur de septum s, comme illustré sur la Figure 1.6) [Muehllehner et Luig 1973]. Ce
taux de pénétration septale < constructeur > correspondant seulement a la probabilité de
pénétration septale suivant 1’épaisseur traversée par les photons la plus faible, la pénétration
septale peut étre bien plus importante lorsque les photos traversent des épaisseurs de septa

plus élevées (plusieurs septa consécutifs par exemple).

Des corrections peuvent donc étre mises en ceuvre, elles concernent aussi bien I’amélioration
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Figure 1.6: Dimensions d’un collimateur. Source : These de doctorat de D. Lazaro, 2003

de la collimation (utilisation de collimateurs & trés haute énergie par exemple [Dewaraja et
al. 2000], ou potentiellement utilisation d’autres matériaux comme le tungsténe [Formiconi
2002]) ou l'application de méthodes de correction conjointes diffusion-pénétration septale
[King et al 1986, Macey et al. 1995].

La qualité des images scintigraphiques est donc conditionnée par les performances du
systeme de détection. Différents phénomenes directement liés aux interactions dans le patient

ont également un impact sur la qualité de I'image, en particulier 'atténuation et la diffusion.

1.2.3.2.3 Imagerie tomographique

Le principe d’une acquisition en mode tomographique est le suivant : la téte de détection
de la gamma-caméra tourne autour du patient, et des projections du patient sont acquises
selon différentes incidences angulaires.

Des projections 2D sont obtenues sous différentes incidences angulaires, et ’ensemble de
ces projections 2D est ensuite utilisé pour une reconstruction de l'image en 3D. Il existe
deux grands types de reconstruction tomographique : la reconstruction analytique (expres-
sion continue du probléme de reconstruction tomographique) et la reconstruction itérative
(expression discrete).

La méthode de reconstruction analytique utilisée dans les services cliniques est celle de
la rétroprojection filtrée (FBP). Cette méthode présente I'avantage d’étre rapide, simple &
implémenter et disponible sur tous les dispositifs tomographiques commercialisés (TEMP,
TEP, TDM). Elle est cependant peu adaptée & la reconstruction de données incomplétes ou

acquises selon une géométrie complexe. De plus, des artéfacts d’épandage en étoile sont intro-
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Figure 1.7: Acquisition en mode tomographique : la téte de détection tourne autour le patient et
une projection est enregistrée pour chaque angle de rotation. Source : These de doctorat de A. Bitard,
2007

duits sur les images du fait d’'un nombre restreint de projections utilisées lors de ’opération

de rétroprojection.

Les méthodes itératives, telles que les méthodes algébriques (<« Algebraic Reconstruc-
tion Technique > (ART) de [Gordon et al. 1940]) ou les méthodes statistiques (algorithmes
< Expectation Maximization > (EM) [Shepp et Vardi 1982, Lange et Carson 1984], al-
gorithmes <« Maximum Likelihood Expectation Maximization > (ML-EM) et leur version
accélérée < Ordered Subset Expectation Maximization > (OSEM) [Hudson et Larkin 1994]),

permettent de s’affranchir de certains de ces problemes.

Les corrections des phénomenes physiques nuisant a la qualité de 'image, tels que I'atténuation
et la diffusion, doivent étre appliquées en mode tomographique également. Cependant, différentes
options sont disponibles en vue de 'application de ces corrections. Concernant la correction
d’atténuation, celle-ci peut étre mise en ceuvre sur les projections acquises [Bellini et al.
1979, Tanaka et al. 1984] (avant reconstruction), sur les coupes reconstruites [Chang 1978|
ou pendant la reconstruction lorsqu’elle est de type itératif [Lalush et Tsui 1994, Gullberg et
al. 1986]. La correction de la diffusion, elle, ne peut étre appliquée qu’avant ou pendant la re-
construction. Des études ont cependant montré que les méthodes permettant la modélisation

de la fonction de réponse du diffusé dans le projecteur d’un algorithme de reconstruction de
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type itératif conduisent & de meilleurs résultats en termes de précision de la quantification
et de rapport signal sur bruit [Walrand et al. 1994, Kadrmas et al. 1998].

Le choix de la méthode, qu’elle soit analytique ou itérative, ou encore dans ce dernier
cas algébrique ou statistique, mais également celui des divers parametres de reconstruction
a déterminer dans chaque cas apres I'acquisition des projections, ont une incidence notable
sur la qualité de la quantification en mode tomographique. Celle-ci présente un avantage
certain par rapport a la quantification en mode planaire, celui d’éviter les biais de quanti-
fication liés a la superposition des organes. D’autre part, I'information s’obtient a 1’échelle
du voxel, ce qui permet d’évaluer 'hétérogénéité de la biodistribution du radiopharmaceu-
tique dans le patient et notamment au sein des organes sources. L’activité cumulée peut
potentiellement étre calculée a 1’échelle du voxel également, ce qui augmente par la suite
la résolution spatiale du calcul dosimétrique. En outre, le contraste est augmenté dans les
petites structures hyperfixantes. En revanche, les acquisitions tomographiques s’avérent plus
longues et plus contraignantes pour les patients. C’est pourquoi les méthodes de quantifi-
cation intermédiaires, appelées < 2,5D » par [Ferrer et al. 2011], apportent un compromis

intéressant.

1.2.3.2.4 Meéthodes 2,5D

La méthode de quantification en mode planaire ou méthode des vues conjuguées présente
I'inconvénient majeur de I'incertitude sur le calcul de l'activité dans des régions ou les or-
ganes sont superposés dans le plan de projection, et ce malgré les corrections proposées
notamment par Siegel et al [Siegel et al. 1999]. Une quantification en mode tomographique
n’est pas toujours possible en pratique dans les centres cliniques et peut étre contraignante
pour le patient, c¢’est pourquoi les méthodes de quantification assistées par simulation (ou
méthodes 2,5D) peuvent présenter des avantages. Il s’agit d’utiliser les informations anato-
miques apportées par le TDM pour déterminer I’activité dans certaines régions anatomiques
(définies sur les images TDM), en faisant ’hypothese que l'activité est constante dans cha-
cune de ces régions. Ces méthodes utilisent donc les informations acquises en mode 2D issues
de I'imagerie fonctionnelle et les informations 3D issues de l'imagerie anatomique TDM et
reposent globalement sur la modélisation du processus de projection et sur l'inversion d’un
systeme d’équations linéaires. Diverses méthodes issues de ce principe général ont été pro-
posées, notamment celle de Goris et al [Goris et al. 1994], mais également 'approche CAMI

[Liu et al. 1996] ou encore la méthode QPlanar [He et Frey, 2006]. L’inconvénient de ce type
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de méthodes assistées par simulation est qu’elles reposent sur deux hypotheses fortes : celle
que 'activité est répartie de facon uniforme dans les régions anatomiques considérées, et que
les volumes acquis en 3D sont parfaitement recalés avec les images 2D.

En pratique, les protocoles dosimétriques different encore beaucoup entre les centres cli-
niques pratiquant des études dosimétriques : dans la majorité de ces centres, la quantification
est réalisée sur des images scintigraphiques planaires associées a des cartes d’atténuation ob-
tenues par TDM ou grace a de sources de cobalt-57 (de moins en moins). Certains centres
cliniques ayant davantage de moyens a leur disposition sont en mesure d’effectuer la quan-
tification en mode tomographique. Les méthodes de correction appliquées varient elles aussi
beaucoup d’un centre a l'autre. Quoiqu’il en soit, une fois la quantification de l’activité
réalisée sur des images acquises a différents temps apres l'injection, s’en suit 1’étape de

détermination de l'activité cumulée.

1.2.4 La détermination de ’activité cumulée

La quantification de I'activité dans les différents régions sources ou a 1’échelle du voxel
mene ensuite au calcul de activité cumulée ou des temps de résidence. Cette étape est
cruciale pour la dosimétrie en radiothérapie interne vectorisée, et la détermination de fagon

juste et précise de 'activité cumulée est loin d’étre triviale.

1.2.4.1 Intégration de la courbe Activité-temps

Une fois l'activité quantifiée dans chaque région source a différents temps post-injection,
son évolution au cours du temps est représentée par une courbe activité-temps (TAC) (figure
1.8).

Deux grandes phases peuvent étre distinguées dans 1’évolution de 'activité au cours du
temps : une phase de distribution ou de fixation du radiopharmaceutique dans le volume
source considéré et une phase d’élimination du radiopharmaceutique du volume source. Cer-
tains radiopharmaceutiques ont une phase de fixation plutot lente dans un volume d’intérét
donné, tandis que d’autres présentent une fixation quasi-instantanée. La phase d’élimination
quant a elle peut se scinder en deux parties distinctes : une phase d’élimination rapide et
une phase d’élimination lente.

Ces différentes possibilités conferent a la courbe activité-temps une allure variable, ce qui

influe sur la facon d’obtenir l’activité cumulée, i.e. de calculer l'aire sous la courbe.
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Activité cumulée = Aire sous la courbe
~37Mbgh
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Figure 1.8: Courbe Activité-Temps. Source : These de doctorat de L. Hadid 2011
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Figure 1.9: Deux des allures possibles de la Courbe Activité-Temps. La phase d’élimination peut
étre précédée d’une phase de fixation (&4 gauche) ou non (& droite).

Des méthodes plus ou moins élaborées sont utilisées pour intégrer ’'activité en fonction
du temps.

La méthode des trapezes est une solution simple d’intégration de I'activité entre chaque
point de la courbe (chaque temps d’acquisition). Aprés le dernier point, la courbe est souvent
prolongée suivant la période physique du radioélément. Cette méthode a pour avantage sa

simplicité mais surestime tres largement l’activité cumulée dans la plupart des cas.

Une méthode plus précise est celle de I'ajustement de courbes (< fitting ») [Motulsky
et Christopoulos 2005], selon un modele mathématique, dont les coefficients sont déterminés
par un processus itératif. L’activité cumulée est ensuite directement dérivée par intégration a
Iinfini (I’élimination du radiopharmaceutique est considérée comme compléte) de la fonction

qui découle de ce modele mathématique et des coefficients associés. L’évolution de I'activité
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au cours du temps suit généralement une fonction de type exponentiel, telle que :

Ap(t) = ZAz(t) = Ap zn:pi eXp_Ai t (1.2.14)

i=1 =1

Ou Ag est I'activité injectée, n le nombre d’exponentielles, A, la constante de décroissance
de A, (t), et ou A,(0) = Ay pn Le choix du nombre d’exponentielles n est directement 1ié a
la division de la courbe activité-temps en différentes phases de fixation et d’élimination. Par
exemple, pour un radiopharmaceutique présentant une phase de fixation instantanée, une
phase d’élimination rapide et une phase d’élimination lente dans un organe donné, I’ajuste-

ment de la courbe activité-temps s’effectue selon une fonction bi-exponentielle.

L’activité cumulée, résultat de I'intégration d’une fonction de type exponentiel, est :

Au(t) = A0y Pn (1.2.15)

Quelle que soit la méthode, 'estimation de l'activité cumulée est intrinsequement liée &
I’échantillonnage temporel des acquisitions. Par exemple, dans le cas ou le radiopharmaceu-
tique présente une phase d’élimination rapide dans ’organe source d’intérét, 'extrapolation
de la courbe a partir des valeurs d’activité quantifiées sur des images uniquement acquises
durant la phase de d’élimination lente conduit a une sous-estimation de I’aire sous la courbe.
Le protocole d’acquisitions a visée dosimétrique doit donc étre établi apres une étude précise
de la pharmacocinétique du radiopharmaceutique qui permet de définir cet échantillonnage
temporel, tout en prenant en compte les contraintes liées a 'utilisation du dispositif scinti-
graphique, au patient et a l'activité injectée — si celle-ci est tres élevée, la premieére image
doit étre acquise tardivement par mesure de radioprotection du personnel, et également pour
limiter les phénomeénes de temps mort et d’empilement des détecteurs (permettre au systéme

de détection de fonctionner dans une plage linéaire).
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1.2.4.2 Modéeles compartimentaux

Le propos de la modélisation compartimentale en médecine nucléaire est de distinguer la
répartition de I'activité en différents compartiments fonctionnels au sein desquels 'activité est
distribuée uniformément. Les compartiments sont reliés les uns aux autres par des constantes

de transfert (entrée/sortie) de activité d’un compartiment vers l'autre.

1 Ki2 2
Ko+
) '
K1o K2o

Figure 1.10: Modele bi-compartimental, avec transfert entre compartiments et vers l'extérieur.

Les constantes de transfert entre compartiments symbolisées par K;; sont des constantes

de temps et s’expriment en temps~!.

En pharmacocinétique, la constante de transfert entre le compartiment 1 et le comparti-

ment 2 est notée K15 et celle entre le compartiment 2 et le compartiment 1 Ko;.

Les équations qui régissent les transferts entre compartiments sont du type :

d
% — Kipx Q1 (1.2.16)

Et en médecine nucléaire, pour une activité variant au cours du temps :

dqa(t)
dt

= K12 X ql(t) (1217)
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La distribution de ’activité au cours du temps peut ainsi étre exprimée séparément pour

chacun des compartiments, sous forme de courbes activité-temps : La répartition du corps hu-

~ Activite dans le
Y compartiment 1

=]

%’ Activité dans le

B compartiment 2

g \ Activité dans le

-4 b compartiment 3
ke '.'l"-'---_— - —

Temps post-injection (h)

Figure 1.11: Exemple de Courbes Activité-Temps d’un modele tri-compartimental

main en volumes fonctionnels et la définition des diverses constantes de transfert du modele
compartimental permettent ainsi d’établir une biodistribution plus précise de 'activité et
donc un calcul plus rigoureux de I'activité cumulée. La difficulté liée a I’échantillonnage tem-
porel est également contournée lorsque le modele compartimental est défini : les constantes
de transfert suffisent a déterminer I'activité cumulée dans un compartiment donné.

Des logiciels de d’analyse, de simulation et de modélisation compartimentale tels que
SAAM 1II [Cobelli et Foster 1998] sont utilisés pour la modélisation compartimentale en
médecine nucléaire.

Le modele fixé a priori lors d’'une modélisation compartimentale est généralement décrit
par une somme d’exponentielles (modéle mono, bi ou tri-exponentiel). Il est cependant pos-
sible de s’abstenir de fixer un modele de départ, grace a une méthode basée sur ’analyse
spectrale [Murase 2003].

En résumé, 'activité cumulée est obtenue par intégration de l'activité quantifiée sur
des images scintigraphiques acquises a différents temps post-injection, sur ’ensemble du
temps nécessaire a 1’élimination compléte du radiopharmaceutique. Cette intégration peut
étre réalisée grace a la méthode des trapezes, considérée comme insuffisante mais malgré
tout régulierement utilisée, et par ajustement des données selon un modele mono ou bi-

exponentiel. Ce calcul est généralement effectué a 1’échelle de 'organe, mais est également
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réalisable & I’échelle du voxel lorsque la quantification a été effectuée en mode tomographique.

La derniere étape de la chaine dosimétrique, apres la quantification de I'activité et la

détermination de I'activité cumulée, est le calcul des facteurs S.

1.2.5 La détermination du facteur S

Une fois 'activité cumulée calculée par intégration de la courbe activité-temps, le facteur
S entre chaque organe/tissu source et cible doit lui aussi étre déterminé. Le calcul de ce

facteur S repose sur trois composantes principales :

— Les données physiques des isotopes radioactifs utilisés pour le traitement ou l'exa-
men d’imagerie scintigraphique, i.e. le spectre d’émission des particules suite a la
désintégration de I’isotope.

— La géométrie dans laquelle a lieu le transport des particules, qui peut étre standard
(modele anatomique) ou personnalisée (images anatomiques du patient).

— Le mode de calcul du dépdt d’énergie dans l'organe cible, dii aux interactions des
particules émises par l'organe source avec la matiere, qui peut étre de type indirect

(DPK ou DVK) ou direct (simulation Monte-Carlo).

Concernant les données physiques des isotopes radioactifs, les données de désintégration
utilisées pour le calcul des dépdts d’énergie sont généralement bien définies pour chaque ra-
dioélément : parmi les laboratoires travaillant a la mise a disposition de données physiques de
radioisotopes, figurent ’Oak Ridge National Laboratory (ORNL) du Tennessee, qui regroupé
les données publiées dans la publication 38 de la CIPR [ICRP 1983] ainsi que diverses autres
données utiles en radioprotection, mais également le National Institute of Standards of Tech-
nology (NIST) dont les bases de données sur les propriétés physiques des radioisotopes sont
accessibles en ligne. Eckerman et Endo ont publié le « MIRD Radionuclide Data and Decay
Schemes > en 2008 [Eckerman et Endo 2008], ouvrage détaillant les énergies et probabilités
d’émission des différents types de particules lors de la désintégration de 333 radionucléides

différents provenant de 87 éléments chimiques.

Le calcul du dépdt d’énergie peut se faire selon plusieurs modes, direct ou indirect, et
le choix du mode de calcul est établi en fonction du milieu traversé par les particules, des

sources et cibles considérées, et de la précision souhaitée.
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1.2.5.1 Les modéles anatomiques a 1’échelle clinique

La description de la morphologie du patient en revanche constitue 'une des principales
sources d’incertitude lors du calcul de facteurs S. En effet, 'anatomie du patient peut étre
représentée de facon plus ou moins fidele, ce qui a pour incidence d’introduire des biais dans
le calcul final de la dose absorbée [Divoli et al. 2009].

Deux solutions sont possibles :

— La morphologie du patient peut étre décrite grace a 'utilisation directe des images de
type anatomique (TDM, IRM) du patient, auquel cas la précision dépend uniquement
de la qualité de I'image.

— La morphologie du patient est représentée par un modele anthropomorphe, ce qui
confere plus ou moins de réalisme.

Le choix entre ces deux grandes catégories de représentation de I’anatomie dépend avant
tout de 'objectif lié au calcul de la dose absorbée : s’agit-il d’obtenir des valeurs de référence ?
C’est le cas en médecine nucléaire diagnostique, lorsqu’un nouveau radiopharmaceutique doit
étre caractérisé par exemple. S’agit-il de comparer différents traitements de radiothérapie
interne vectorisée? Ou d’établir la quantité optimale d’activité & injecter lors de la se-
conde étape d’un traitement fractionné? La précision avec laquelle la dose absorbée doit
étre calculée conditionne & la fois le choix de la représentation de ’anatomie du patient et la
détermination de I'activité cumulée. Les différentes possibilités sont présentées dans la Table
1.4.

La représentation du patient par un modele anthropomorphes se distingue selon trois
catégories de modeles anatomiques : les modeles mathématiques, les modeles voxélisés et les
modeles hybrides.

D’autre part, certains modeles anthropomorphes sont dits < de référence >. Les données
de référence concernant ’homme et la femme (ainsi que les données pédiatriques) sont
différentes pour la population occidentale, chinoise, japonaise, brésilienne pour ne citer que
celles-ci, ce qui donne lieu a autant de modeles anthropomorphes de référence. Peu d’entre

eux sont cependant utilisés pour le calcul des facteurs S.

1.2.5.1.1 Modéeles anthropomorphes mathématiques

Les modeles de type mathématique sont les plus anciens des trois catégories de modeles
anthropomorphes. Ils sont constitués de formes géométriques simples comme des spheres, des

cylindres ou des cones représentant les différents organes et sont décrites par des équations
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mathématiques.

Le premier de ces modeles est développé par Fisher et Snyder dans les années 1960 au
Oak Ridge National Laboratory (ORNL) [Fisher et Snyder 1966, Fisher et Snyder 1967],
et intégré dans le pamphlet n’5 du MIRD en 1975 [Snyder et al. 1975] pour le calcul de
fractions absorbées massiques lors de 1’émission de sources monoénergétiques de photons (et
dans la révision du pamphlet n°5 en 1978 [Snyder et al. 1978]). 1l s’agit d’un modele herma-
phrodite décrit dans la version révisée de 1978 par 3 sections principales (Figure 1.12) : un
cylindre elliptique contenant les bras, le torse et les hanches; deux cones tronqués circulaires

représentant les jambes; un second cylindre elliptique représentant la téte.

Ce modele contient 22 organes différents et trois tissus distincts : les tissus mous, les
poumons et les os, de densités respectives arrondies & 1 g.cm™2, 0,3 g.cm™ et 1,5 g.cm™, et
de composition massique détaillée. Les régions d’importance dosimétrique considérées comme

moindres ne sont pas incluses (mains, pieds, oreilles, nez).

Figure 1.12: Vues extérieure et antérieure (téte et tronc) du modele anthropomorphe hermaphrodite
de Fisher-Snyder. Source : [Snyder et al. 1978]

Ce modele dit < de Fisher-Snyder >, légerement modifié, est ensuite associé aux modeles
pédiatriques développés par Cristy [Cristy 1980]; ces six modeles — un homme adulte her-
maphrodite, un nouveau-né et quatre enfants de 1, 5, 10 et 15 ans — sont alors utilisés pour

le calcul de fractions absorbées massiques pour des sources monoénergétiques de photons,
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valeurs publiées dans les rapports ORNL par Cristy et Eckerman [Cristy et Eckerman 1987).

Dans ces rapports, le modele utilisé pour I'enfant de 15 ans présente la particularité, par
rapport a la version créée par Cristy en 1980, d’étre adapté a la femme adulte de référence
[ICRP 1975]. En effet, ce modele représente & la fois un gargon de 15 ans et une femme adulte,
leur poids et dimensions étant sensiblement les mémes. Des modifications de taille, position
ou composition tissulaire sont cependant apportées pour certains organes tels que les ovaires,
I'utérus et les tissus mammaires. La taille du foie est légérement modifiée également, tout

comme la position de la vésicule biliaire.

ORNL-DWG. 749373

PHANTOM DIMENSIONS AND DOSE REGIONS

Age  Weight H, Hz H3 Ay By Az

(yr) (kg) fem) f(em) (ecm) (cm) (em) (cm)
0 3.148 23 13 16 55 5 4.5
1 9.112 33 16 28.8 8 7 6.5
5 18.12 45 20 46 1" 1.5 6.5
10 30.57 54 22 64 14 8 6.5
15 53.95 65 23 78 18 9 7

Adult 69.88 70 24 80 20 10 7

THE ADULT HUMAN PHANTOM.

Figure 1.13: Dimensions des six modeles du rapport ORNL 1987 de Cristy et Eckerman. Source :
[Xu 2014]

A la suite de ces travaux, 'équipe de Stabin [Stabin et al. 1995] propose quatre nou-
veaux modeles venant compléter la série de modeles pédiatriques de Cristy et Eckerman :
il publie de nouvelles valeurs de fractions absorbées massiques, toujours pour des sources
monoénergétiques de photons, cette fois pour la femme adulte et la femme enceinte a chaque
trimestre de sa grossesse. Le feetus de 3 mois n’est pas modélisé a part entiére (il est représenté
par une structure homogene de densité équivalente & celle des tissus mous), tandis que les
foetus de 6 et 9 mois sont modélisés sous la forme d’un cylindre recouvert de plusieurs

hémispheres représentant le tissu utérin, le placenta et la paroi utérine.

Enfin, en parallele des travaux menés a ’Oak Ridge National Laboratory, le centre na-
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Surface
|— Other uterine tissue
Liver
[~ Fetal skeleton '
t— Fetal soft tissue Gallbladder —
Transverse calon

Sl intestine

Figure 1.14: A gauche, la modélisation de 'utérus a 9 mois de grossesse; a droite la modélisation
du tronc de la femme enceinte dans son dernier trimestre. Source : [Stabin et al. 1995]

tional allemand de Recherche pour I'environnement et la santé Helmholtz Zentrum Miinchen
(HZM), connu auparavant sous le nom de GSF, développe lui aussi des modeéles anthro-
pomorphes adultes, cette fois sexuellement différenciés, a partir du modele hermaphrodite
de Fischer-Snyder. Une mise a ’échelle des masses est réalisée avec un ratio de 0,83 sur
la masse du corps entier — puis sur la base des données de référence de la CIPR pour les
masses de référence des différents organes — pour obtenir le modele féminin EVA. Les organes
sexuels sont eux ajoutés spécifiquement & chacun des modeéles, ADAM et EVA [Kramer et
al. 1982]. Ces deux modeles ont contribué au calcul des coefficients de conversion de dose de
la publication 74 de la CIPR [ICRP 1996].

Divers modeéles mathématiques ont également été créés pour représenter des ethnies
autres qu’occidentales. C’est le cas par exemple du Chinese Mathematical Phantom (CMP)
développé par les chercheurs de l'université Tsinghua de Pékin a partir des données de
I’Homme de référence asiatique et de 'Homme de référence chinois [Qiu et al. 2008].

Cependant, les modeles mathématiques ont peu a peu été remplacés, en raison de leur
manque de réalisme et des avancées technologiques, par de nouveaux modeles dits < voxélisés

>, plus représentatifs de la morphologie des patients.

1.2.5.1.2 Modé¢les anthropomorphes voxélisés

Les modeles voxélisés ont été présentés comme une amélioration des modeles existants. Au
lieu de représenter les différentes régions anatomiques par des équations complexes définissant

des formes géométriques simples, les modeles voxélisés sont construits a partir d’images
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Figure 1.15: Modeéles anthropomorphes mathématiques sexués ADAM et EVA. Source : [Kramer et
al. 1982

anatomiques tomodensitométriques (TDM) ou par Résonance Magnétique (IRM) acquises
sur des personnes réelles.

Ces modeles sont des images numériques (matrices en trois dimensions) constituées de
voxels (pixels en trois dimensions) de largeur, hauteur et épaisseur fixe. Les images anato-
miques utilisées pour la création de ces modeles voxélisés sont composées d’un grand nombre
de coupes dans I'axe longitudinal, ces coupes étant elles-mémes constituées de pixels (2D)
dont la taille est généralement de ordre du millimetre carré. L’épaisseur de coupe (taille du
voxel selon I'axe z) est plus élevée, de 'ordre de 4 & 5 mm, en raison des contraintes d’acqui-
sition de l'image : réduire les temps d’acquisition et/ou la dose absorbée au patient dans le
cas d’'un TDM. La résolution spatiale est donc plus faible en longitudinal qu’en transversal
dans ces images numériques 3D, exception faite des modeles construits & partir de coupes
de cadavres, comme celles issues du jeu de données proposé par le Visible Human Project
(VHP) [Xu et al. 2000]. La précision des modeles voxélisés est ainsi limitée par les dimensions
des voxels qui les composent.

Le développement d’un modele anthropomorphe voxélisé inclut différentes étapes : la
sélection d’un jeu d’images anatomiques de bonne qualité, ¢’est-a-dire de la meilleure résolution
spatiale possible ; la segmentation des organes et tissus d’intérét, effectuée de fagon manuelle

ou semi-automatisée sur des logiciels dédiés; l’assignation a chaque voxel d’une valeur (in-
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dice) le liant & un organe ou tissu de composition atomique et de densité définies.

Parmi les nombreux modeles voxélisés disponibles — plus de trente-huit selon Zaidi et
Xu [Zaidi et Xu 2007], celui de Zubal a été 'un des premiers mis a disposition [Zubal et al.
1994]. Sa définition a été réalisée & I'université de Yale grace a la segmentation manuelle de 35
organes ou tissus sur des images TDM et IRM d’un patient masculin et adulte représentatif
en poids et taille de 'Homme de Référence de la CIPR [ICRP 2002]. Ce modé¢le se limitant
a la téte et au torse, et étant mis a la disposition de la communauté internationale, d’autres
équipes (Dawson et al 1997, Sjogreen et al 2001) ont pu le compléter par des bras et des
jambes, tandis que Kramer et al [Kramer et al. 2003] ont développé le modele MAX (Male
Adult voXel) a 'université de Récife (Brésil) sur la base des données de Zubal et suivant les
spécifications de 'Homme de Référence de la CIPR 89.

Kramer et son équipe ont ensuite développé I’équivalent féminin de MAX, FAX (Female
Adult Voxel) [Kramer et al. 2004], & partir d’images TDM de deux femmes, 1'une pour le
tronc, le cou et la téte et 'autre pour les jambes et les pieds. Les organes segmentés sont ceux
inclus dans le calcul de la dose efficace (21 organes), ainsi que le coeur et les tissus adipeux.
Deux ans plus tard, Kramer et al ont révisé les modeles MAX et FAX [Kramer et al. 20006]
pour s’approcher des valeurs de référence de la CIPR 89 (en particulier le squelette), créant

ainsi MAX06 et FAXO06.

Le VIP-Man

Comme énoncé précédemment, certaines équipes se sont également attelées a développer
des modeles voxélisés de haute résolution spatiale, en utilisant essentiellement les photogra-
phies couleur d’un tres grand nombre de coupes cryogéniques obtenues sur des cadavres.
C’est le cas notamment du VIP-Man, modeéle développé au sein du VHP a partir du cadavre
d’un condamné & mort de 38 ans, 1m86 et 90 kgs [Xu et al. 2000].

La ou les images TDM auraient donné une taille de voxels de 0,94 mm x 0,94mm x 1 mm,
les images photographiques des coupes (obtenues apres congélation) ont permis d’obtenir une
taille de voxels de 0,33 mm x 0,33 mm x 1 mm. L’épaisseur des coupes est elle-méme bien
plus fine que pour un modele développé de fagon < classique > a partir des images TDM
ou IRM d’un sujet vivant. Le VIP-Man bénéficie ainsi de la meilleure résolution spatiale
parmi les modeéles anthropomorphes masculins existants & ce jour (I’équivalent féminin du
VIP-man a quant a lui une épaisseur de coupe encore plus faible : 0,33 mm).

En outre, la segmentation de 1400 structures différentes a été réalisée pour ce projet,

44



1.2. La dosimétrie en médecine nucléaire

Figure 1.16: Vues du VIP-Man (a) Vue corps entier (b) Vue 3D du torse (c) Vue 3D de la téte et
du cerveau. Source : [Xu et al. 2000]

ce qui lui confere, associé a la tres haute résolution spatiale, un réalisme et une précision
contrastant avec la simplicité des modeles mathématiques présentés précédemment comme

le modele de Fisher-Snyder (Figure 1.12).

Thyroid
Cresophage

Coeur
Poumons
Foie
Estomac
Intestin gréle
_~ Colon
Rectnm

Figure 1.17: Comparaison de la représentation de neuf organes entre le modeéle de Fisher-Snyder (a
gauche) et le VIP-Man (& droite). Source : [Zaidi et Xu 2007]

Famille de 12 modéles vozélisés de l'ex-GSF

D’autres travaux concernant les modeles voxélisés ont été menés en parallele au Helmholtz

Zentrum Miinchen (HZM), ex-GSF, a partir de la fin des années 80, suite a ’élaboration des
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modeles mathématiques ADAM et EVA. Une famille de 12 modéles voxélisés a ainsi été
développée a partir d’images TDM de volontaires sains et de patients [Petoussi-Henss et al.
2002]. BABY (bébé de 8 semaines, corps entier) et CHILD (fillette de 7 ans, corps entier)
sont les premiers modeles voxélisés mis au point, suivis du premier modele adulte voxélisé
GOLEM (homme adulte, corps entier) dont les caractéristiques de taille et poids (176 cm,
69 kg) étaient en relative adéquation avec les données de 'homme de référence de la CIPR

89 (176 cm, 73 kg).

Les modeles DONNA, FRANK, HELGA et IRENE ont suivi, DONNA représentant une
femme de grande taille (176 cm, 79 kg), IRENE & 'inverse une femme de petite corpulence
(163 cm, 51 kg), et FRANK et HELGA étant des modeles < téte et tronc » d’adultes homme
et femme. Le GSF se voyant a cette période confier la construction de modeles voxélisés
représentant ’homme et la femme de référence de la CIPR, en collaboration avec un sous-
groupe de recherche de la CIPR, (Comité 2, groupe 4 DOCAL pour < Dose Calculations ), la
suite des travaux a consisté a adapter les modeles voxélisés existants aux données de référence
de la CIPR 89. GOLEM, plutot représentatif de 'homme de référence, a ainsi été modifié
pour proposer tout d’abord le modele GODWIN, dans une premiere tentative de construction
de modeles voxélisés de référence. En revanche, I’absence de modele féminin correspondant
aux caractéristiques de la femme de référence de la CIPR (163 cm, 60 kg) a conduit a la
segmentation du modele LAURA (167 cm, 59 kg), ensuite modifié pour obtenir une premiére
version de modele voxélisé féminin de référence KLARA (163 cm, 60 kg). Onzieéme modele
créé par I’équipe du Helmoholtz Zentrum Miinchen, le VISIBLE HUMAN a été construit
grace aux données TDM du Visible Human Project, version donc moins résolue du VIP-Man
de Xu et al. Le douzieme et dernier modele est KATJA, une femme adulte enceinte, dont
le feetus a été modélisé a partir d’images IRM des régions abdominale et pelvienne d’une
femme dans sa 24°™° semaine de grossesse.

Le nombre d’organes et tissus segmentés sur ces différents modeéles a évolué au cours
du temps, allant de 54 organes/tissus distincts pour CHILD & 136 (419 pour le feetus)
organes/tissus pour KATJA. Les caractéristiques de ces douze modeles, telles que le nombre
d’organes segmentés, ’épaisseur de coupe ou encore le volume des voxels, sont présentées en

Annexe A.

Outre le modele de Zubal, les modeles MAX et FAX, le VIP-Man et la famille de modeles
de I'ex-GSF, divers modeles voxélisés tels que les modeles chinois [Zhang et al. 2007, Zhang

et al. 2010], japonais [Saito et al. 2001, Sato et al. 2007, Sato et al. 2009] ou encore coréens
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Figure 1.18: Comparaison des modéles mathématique (& gauche) et voxélisé (& droite) de I'ex-GSF.
Source : [Xu et al. 2000]

[Choi et al. 2006, Kim et al. 2008, Kim et al. 2010] sont également disponibles.

Modéles voxélisés de référence de la CIPR 110

Enfin, deux derniers modeles, d’intérét majeur pour les travaux réalisés durant cette
these, sont a présenter dans la catégorie des modeles voxélisés : les modeles voxélisés de
référence de la CIPR 110 : REX et REGINA.

Ces deux modeles ont été développés en réponse a un constat : les travaux réalisés a
I'ex-GSF ont prouvé que les formes géométriques d’organes des modeles mathématiques
type MIRD-5 présentaient une simplification excessive ayant une influence sur les facteurs S
résultants [Zankl et al. 2002]. Il a donc été convenu de recalculer ces facteurs S & partir de
modeles voxélisés cette fois, et correspondant aux critéres de référence de la CIPR, i.e. les
données de référence de la CIPR, 89.

A cet effet, les modeles LAURA et GOLEM de ’ex-GSF ont & nouveau été modifiés
(comme ils Pavaient été pour concevoir KLARA et GODWIN) pour atteindre les valeurs
de référence de la CIPR 89 et créer les modeles REX et REGINA [Becker et al. 2007]. La
publication 110 de la CIPR est dédiée a la description de ces modeles adultes voxélisés de
référence, de la création des modeles a la liste détaillée des organes segmentés source et cible
(masses et localisation), sans oublier la sous-segmentation du squelette [ICRP 2009).

Les étapes suivantes ont été requises : ajustement de la taille du corps et de la masse du
squelette par mise a I’échelle des voxels; ajustement des masses des organes aux valeurs de
référence en ajoutant ou soustrayant le nombre requis de voxels dans les organes ; ajustement

de la masse corps entier aux valeurs de référence par addition ou soustraction d’un nombre
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approprié de voxels du tissu adipeux. L’objectif étant donc ici de limiter au maximum les
modifications du squelette afin de conserver la structure du corps. GOLEM ayant la méme
taille que I’homme adulte de référence, la valeur d’origine d’épaisseur de coupe a pu étre
conservée (8 mm). En revanche, LAURA étant plus grande que la femme adulte de référence
(167 cm contre 163 cm), une réduction de I'épaisseur de coupe a été nécessaire (de 5 mm a

4,84 mm). Les caractéristiques résultantes sont présentées dans la Table 1.5.

141 organes différents ont été segmentés pour ces modeles, parfois en distinguant les
composantes gauche et droite d’organes appariés, ou en identifiant séparément les différentes
structures d’un organe (par exemple : le cortex rénal, la médulla rénale et le bassinet du

rein).

Figure 1.19: Vues corps entier des modeles voxélisés masculin et féminin de référence de la CIPR
110. Source : [Xu 2014]

Ces modeles voxélisés ont donc été utilisés pour le calcul de factions absorbées massiques
(SAFs) de sources monoénergétiques photons ou d’électrons [Hadid et al. 2010] ou de coeffi-
cients de conversion de dose (DCFs) pour des sources externes de radiations [Schattl et al.
2007]. Cependant, si ces modeéles ont permis de combler un manque de standardisation dans
I’'utilisation de modeles anthropomorphes pour la dosimétrie, leur épaisseur de coupe élevée
(8 mm pour le modeéle masculin) ne permet pas une représentation suffisamment réaliste
d’organes de faible épaisseur tels que la peau ou les organes creux (vessie, vésicule biliaire,

coeur).

En réponse a ce probléme, Yeom et al [Yeom et al. 2013] ont développé une version plus
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précise du modele voxélisé masculin de référence de la CIPR, en convertissant les voxels
en surfaces polygonales. Marcatili et al [Marcatili et al. 2014] ont également proposé une
approche permettant d’adapter I’échantillonnage spatial des cartes de dose absorbée obtenue
par Monte-Carlo dans les organes nécessitant un niveau de précision plus élevé, grace a
I'utilisation de modules VIK [Schroeder et al. 2006] permettant la créations de volumes
MESH polygonaux dans des structures existantes.

La nécessité de ces adaptations explique I'arrivée, dans la bibliotheque de modeles an-
thropomorphes disponibles pour le calcul dosimétrique, de modeles dits < hybrides >, com-
binant la flexibilité d’une approche mathématique et le réalisme procuré par la segmentation

d’images anatomiques lors du développement de modeles voxélisés.

1.2.5.1.3 Modeles anthropomorphes hybrides

Les modeles anthropomorphes hybrides constituent la troisieme génération de modeéles
anthropomorphes, consistant en la modélisation sous forme de mailles polygonales (MESH)
ou de surfaces lisses appelées de type Splines (NURBS, pour Non-Uniform Rational Basis

Splines) des diverses formes d’organes constituant le modele anthropomorphe.

(a)

e

Figure 1.20: Modélisation d’un poumon gauche selon différentes méthodes. (a) Modélisation
mathématique classique (CSG pour < Constructive Solid Geometry ») avant soustraction de la forme
B ala forme A. (b) Apres soustraction de B a A. (¢) Modélisation voxélisée. (d) Modélisation a I’aide
de polygones MESH. Source : [Xu 2014]

Depuis le début des années 2000, le nombre de modeles hybrides a sans cesse augmenté :
en 2014, Xu recensait dix groupes de recherche travaillant sur cet axe, et au moins 183
modeles hybrides (ou BREP pour <« Boundary Representation » selon la nomenclature de

Xu) [Xu 2014].
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Segars a été le premier a modéliser 'anatomie sous forme de NURBS dans sa these de
doctorat [Segars 2001], créant le modele NCAT (NURBS-Based Cardiac-Torso Phantom) en
remplacement du modele mathématique MCAT (Mathematical Cardio-Torso Phantom) 4D,
précédemment développé a 1’Université de Caroline de Nord a partir du modele du MIRD-5
dans lobjectif d’une utilisation en imagerie scintigraphique (TEMP et TEP) [Segars et al.
2001b, Segars et al. 2010, Segars et al. 2010b).

Ce modele NCAT a été développé sur la base d’un jeu d’images TDM du Visible Human
Project (scans TDM acquis tous les 1mm, avec un pixel de 0,898 x 0,898 mm?2), constituant
ainsi un modele 3D, puis étendu a une quatrieme dimension par I'intégration des mouvements

cardiaques et respiratoires.

XCAT  ROBY

MIRD

Figure 1.21: Evolution des modeles mathématiques (MIRD-5, MCAT) aux modeles hybrides
(NCAT, XCAT, MOBY et ROBY). Source : [Zaidi et Xu 2007]

Plus récemment, une famille de modeéles hybrides du type 4D-XCAT (4D eXtended
CArdiac-Torso) a été développée par Segars et al [Segars et al. 2010], incluant des modéles
corps entier masculin et féminin basés sur les jeux de données du Visible Human Project, tout
comme NCAT. Ces modeles permettent la génération de simulations TEMP, TEP et TDM,
et incluent eux-aussi les mouvements respiratoires et cardiaques. De nombreux modeles ont
ainsi pu étre créés sur la base de XCAT-4D, dont la bibliotheque de modeles de Segars
contenant 35 modeles masculins et 23 modeles féminins [Segars et al. 2013].

Le groupe de recherche de Xu au Rensselaer Polytechnic Institute (RPI) a quant & lui
adapté le VIP-Man pour y inclure les mouvements respiratoires, se basant sur les travaux
de Segars sur NCAT [Xu et Shi 2005], créant ainsi le < 4D-VIP-Man Chest >.

L’équipe de Xu [Xu et al. 2007] a également mis au point une série de modeles hybrides

(ou BREP) de femmes enceintes de 3, 6 et 9 mois, respectivement appelés RPI-P3, RPI-P6
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Figure 1.22: Sept modéles hybrides de la famille XCAT. Source : [Xu 2014]

et RPI-P9. Des modeles homme et femme adultes appelés RPI Adult Male (RPI-AM) et
RPI Adult Female (RPI-AF) [Zhang et al. 2009] dont les organes sont adaptés aux données
de référence de la CIPR 89 ont ensuite été développés, suivis de versions modifiées par Ding
et al [Ding et al. 2012] en vue de la représentation de personnes en surpoids ou situation
d’obésité, dont l'indice de masse corporelle se situe entre 26 et 48 («RPI BMI-ajustables,

modeles homme et femme).

Figure 1.23: Modeles RPI-P de femmes enceintes. (a) Modélisation sous forme de MESH d’un feetus
de 9 mois. (b) Modélisation de la mere et du feetus a 3, 6 et 9 mois de grossesse. Source : [Xu 2014]

Les versions hybrides des modeles MAX et FAX, MASH et FASH, ont également été
publiées par I’équipe de Kramer [Cassola et al. 2010, Kramer et al. 2010], toujours grace a
la méthode de modélisation BREP, et en ajustant les organes aux valeurs de référence de
la CIPR 89. Des différences notables ont été mises en évidence entre MASH et FASH et
les modeles RPI-AF et RPI-AM, malgré la volonté des équipes de part et d’autre de faire

correspondre les modeles avec les données de références de la CIPR. Une bibliotheque de 18
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modeles a ensuite été mise a disposition un an plus tard [Cassola et al. 2011].

Il a d’autre part été établi par la CIPR que les futurs fantomes de référence pédiatriques
seront basés sur la série de modeles hybrides de ’Université de Floride publiée par 1’équipe
de Bolch, constituée de nouveau-nés et d’enfants (1, 5, 10 et 15 ans), fille et garcon, et d’'un
couple d’adultes homme et femme [Lee et al. 2007, Lee et al. 2008, Bolch et al. 2010, Lee et
al. 2010]. Ces modeles ont été créés de la fagon suivante : les mesh polygones ont été généré
sur la base d’images TDM acquises sur des patients; ces mesh ont ensuite été convertis au
format NURBS; les différents contours de mesh ont été extraits pour générer des surfaces
NURBS; les organes ont été ajustés pour correspondre aux valeurs de référence de la CIPR;
enfin, chaque modele constitué de NURBS a été voxélisé afin de permettre I'implémentation

sous forme d’images pour la simulation Monte-Carlo.

Les modeles anthropomorphes ont donc évolué de fagon considérable depuis la fin des
années 80, dans l'objectif invariable d’améliorer le réalisme anatomique de ces modeéles.
Les modeles voxélisés sont ainsi venus remplacer les modeles mathématiques, mais le calcul
dosimétrique sur la base de ces modeles voxélisés présente certains inconvénients, comme la
limitation de ’échantillonnage spatial, qui entraine la surestimation de la dose absorbée dans
les organes de faible épaisseur. En effet, si un échantillonnage de 2mm x 2mm x 2mm est
satisfaisant pour la majorité des organes, des organes d’épaisseur inférieure a ces 2mm sont
ramenés a la taille d’'un voxel entier, impactant ainsi le calcul de dose absorbée. Le calcul
de la dose absorbée & la moelle osseuse rouge et & la surface osseuse (organes source et/ou
cible définis par la CIPR 103) s’avére particulierement difficile et englobe la majeure partie

du temps d’autres parties de 1’os.

De plus, alors que les surfaces définies mathématiquement sont continues, celles définies
par des voxels présentent une structure en < marches d’escalier > qui impacte le calcul do-
simétrique. Enfin, d’'un point de vue pratique, les géométries voxélisées nécessitent également

davantage de puissance de calcul que les géométries mathématiques.

Le développement de modeles hybrides permettant davantage de flexibilité tout en conser-
vant le réalisme des modeles voxélisés. Cependant, ces modeles hybrides étant paramétrables
(un modele tel que XCAT peut donner lieu & un nombre tres élevés de modeles différents),
la reproductibilité des calculs est en revanche plus difficile & obtenir qu’avec les modeéles
voxélisés, de géométrie fixe. Le choix du modele est donc & établir en fonction des besoins
liés a au calcul dosimétrique. La détermination de valeurs de doses de référence a tout

intérét a étre effectuée sur un modele voxélisé de référence comme celui de la CIPR 110. En
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revanche, comparer des méthodes dosimétriques peut étre intéressant sur un modele hybride,
dont on fixe les parameétres en fonction de notre utilisation et qui conserve un grand réalisme
anatomique et fonctionnel.

Si le choix du modele anatomique servant au calcul dosimétrique constitue un parametre
majeur du calcul de facteur S et donc du calcul dosimétrique, la méthode de calcul de dépot
d’énergie doit elle aussi étre choisie avec précaution en fonction de 1’échelle a laquelle sont
définies les sources et cibles (clinique, préclinique ou cellulaire), de la précision recherchée

encore une fois et de la présence ou non d’hétérogénéités.

1.2.5.2 Les méthodes de calcul du dépdt d’énergie

Les méthodes de calcul de dépot d’énergie se divisent en grandes catégories : les méthodes
directes et indirectes. Les méthodes directes sont les méthodes Monte-Carlo, tandis que les
méthodes indirectes sont des méthodes analytiques telles que le Dose Point Kernel (DPK)

et le Dose Voxel Kernel (DVK).

1.2.5.2.1 Meéthodes indirectes

Approche analytique par Dose Point Kernel (DPK)

Le calcul du dépot d’énergie par DPK consiste a étudier la distribution de dose absorbée
autour d’une source ponctuelle isotrope de photons ou d’électrons dans un milieu homogene
infini.

A Torigine de ce concept se trouvent les travaux de Martin Berger pour les photons en
1968, qui constituent le pamphlet n°2 du MIRD [Berger 1968] et dans lequel Berger introduit
la notion de < point isotropic specific absorbed fraction > pour des émissions de photons
monoénergétiques, puis pour les électrons (monoénergétiques et §) en 1971 [Berger 1971,
| dans le pamphlet n°7 du MIRD. Il publie dans ce dernier des valeurs de DPK pour des
électrons monoénergétiques de 9 énergies différentes allant de 25 keV a 4 MeV et pour 75
émetteurs S-.

Les valeurs de DPK sont présentées sous forme de tables de dose absorbée en fonction
de la distance a la source ponctuelle. Ces tables peuvent étre obtenues par des mesures
expérimentales [Cross et al. 1982] ou par simulation Monte-Carlo [Sgouros et al. 1990]. Seltzer
a par exemple généré des DPKs [Seltzer 1991] avec le code Monte-Carlo ETRAN [Berger et
Seltzer 1973] pour des photons et électrons monoénergétiques allant de 20 keV & 20 MeV.
Depuis, Simpkin et Mackie [Simpkin et Mackie 1990] et Furhang et al [Furhang et al. 1996]
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ont également généré des DPKs en milieu aqueux avec le code Monte-Carlo EGS4 [Nelson et
al. 1985]. Le code MCNP [Briesmeister 1997] a également été utilisé pour le calcul de DPK
notamment par Janicki et al [Janicki et al. 2001] dans le cadre de la mise au point d’un
modele de calcul de dose absorbée pour les sources gamma de faible énergie (131Cs et 13Pd).
Récemment, le code FLUKA a également été utilisé pour générer des DPK dans l'eau et les
tissus osseux pour des électrons monoénergétiques de 3 a 10 MeV et divers radionucléides
utilisés en thérapie (3?Sr, 20Y, 1311, 1938m, 1"7Lu, ¥6Re, et '®8Re) [Botta et al. 2011] dont
les résultats ont été validés avec PENELOPE.

Cette approche analytique par DPK repose sur le principe de superposition, qui établit
que chaque source peut étre définie comme un ensemble de sources ponctuelles élémentaires,
et que les énergies déposées pour chaque source ponctuelle élémentaire s’additionnent.

Le calcul dosimétrique par DPK consiste ainsi a générer ou utiliser des tables de DPK,
puis a réaliser une convolution de ces DPK avec la distribution spatiale de la source considérée.

L’expression du débit de dose absorbée en fonction du DPK est la suivante :

Ou :

— D(r,t) est le débit de dose absorbée a la distance r au temps t (en cGy.h™1).

— A(r’,t) est la concentration d’activité & la distance r’ au temps t (en MBq.mL™!).

— K(r-1") est la dose absorbée par unité d’activité cumulée (cGy.MBq!.h!) en 1’ et pour

un volume dV’.

La convolution peut avoir lieu de fagon directe, ce qui nécessite des temps de calcul
relativement longs, ou par des méthodes telles que la transformée de Fourier rapide tridi-
mensionnelle (3D Fast Fourier Transform ou 3D-FFT) proposée par Giap et al [Giap et al.
1995] — le passage par l'espace de Fourier réduit la convolution & une simple multiplication
- ou la transformée de Harley rapide [Erdi et al. 1998].

Les DPK sont souvent utilisés a 1’échelle cellulaire pour laquelle le milieu est considéré
comme homogene et isotrope, en raison de la simplicité de 'intégration des DPK sur une
géométrie sphérique comme celle des cellules [Bardies et al. 2003].

A T’échelle clinique ou préclinique, malgré la rapidité des calculs, deux inconvénients de
I’approche analytique par DPK sont a noter :

— Elle ne permet pas la prise en compte des hétérogénéités de densité des tissus.

— Elle n’est pas adaptée aux géométries voxélisées.

Sur ce dernier point, le calcul dosimétrique a I’échelle du voxel par approche DPK est

cependant possible : il nécessite de choisir entre distribuer I'activité au centre géométrique du
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voxel source, ou distribuer 'activité uniformément dans tout le volume du voxel. De méme
pour les régions cibles qui doivent étre définies au centre géométrique des voxels cibles ou
sur les volumes entiers de chaque voxel cible. Bolch et al [Bolch et al. 1999] ont d’ailleurs
présenté dans le pamphlet n°17 du MIRD des valeurs de facteurs S obtenues par approche
DPK a I’échelle du voxel.

La méthode analytique par DPK permet un calcul rapide du dépét d’énergie en milieu
homogene et peut s’envisager a 1’échelle du voxel. Cependant, lorsque 1’on souhaite définir une
source élémentaire dans un voxel entier plutét qu'une source ponctuelle, une autre méthode

indirecte peut étre utilisée, celle du Dose Voxel Kernel.

Méthode du Dose Vozel Kernel (DVK)

Le pamphlet du MIRD n°17 [Bolch et al. 1999] présente la possibilité d’effectuer un calcul
de facteur S a I’échelle du voxel. L’équation du MIRD est alors adaptée a I’expression de la
dose absorbée dans un voxel cible voxely pour N voxels source voxel; telle que : Les DVK
ou encore < Voxel S Values » (VSV) définis par Bolch et al permettent de réaliser un calcul
rapide de la dose absorbée en milieu homogene, tout comme les DPK, mais a 1’échelle du
voxel.

Pour effectuer un calcul dosimétrique par approche DVK, on réalise la convolution (tout
comme pour les DPK) de valeurs de DVK pré-calculées notamment par simulation Monte-
Carlo. Le calcul de valeurs de DVK par simulation MC est réalisé en placant un voxel source
au centre d’une géométrie voxélisée composée d’un matériau uniforme. La dose absorbée est
alors calculée des kernels cubiques composés de ce voxel source central et de quelques voxels
environnants (par exemple un kernel de 3x3x3 voxels). L’échantillonnage spatial (taille du
voxel) doit par ailleurs coincider avec celui de I'image d’activité cumulée & partir de laquelle
est réalisée la convolution.

Le pamphlet du MIRD n°17 [Bolch et al. 1999] met ainsi a disposition des DVK calculés
avec EGS4 pour 5 radionucléides (32P, 89Sr, 20Y, 99 Tc et 1311) et une taille de voxel de 3 et
6mm (dans les tissus mous). Pour Iiode 131, les DVK ont également été calculés pour une
taille de voxels de 0,1mm.

Quelques équipes ont également généré des tables de DVK par simulation MC : I’équipe
de Reiner [Reiner et al. 2009] ont proposé des DVK calculés avec MCNP5 [X5 Monte Carlo
Team 2003] pour 10 radionucléides utilisés en médecine nucléaire & visée thérapeutique (**P,

33p, 67Cu, 898r, 20Y, 19Rhm, 131, 1""Lu, ®5Re, ¥ Re), dans les tissus mous, pour des

95



Chapitre 1. Etat de l’art

kernels cubiques de 10x10x10 mm?® et une taille de voxel de 1mm; le choix de ce volume
de voxel de 1 mm? facilitant le ré-échantillonnage des kernels pour d’autre tailles de voxels.
[Lanconelli et al. 2012] ont quant a eux calculé des valeurs de DVK pour 7 radionucléides
(89Sr, 0y, 1317 153G 177 u, 1%6Re, 188Re), dont 6 déja proposés par Reiner, mais pour
13 tailles de voxel différentes (de 2,21 & 9,28 mm), & ’échelle clinique et dans deux milieux
homogenes (tissus mous et os). Leur méthode consiste & pondérer des DVK obtenus pour
des sources monoénergétiques de photons et d’électrons avec le code DOSXYZnrc (basé sur
EGSnrc), selon le spectre d’émission de chaque radionucléide. Leurs résultats ont été validés
par comparaison avec la simulation MC directe, avec les codes PENELOPE et MCNP4C.
Diverses méthodes d’obtention des DVK ont été comparées par Pacilio en 2015, en matiere

d’impact sur les distributions de dose absorbée [Pacilio et al. 2015].

Cependant, ces tables de DVK étant restreintes a seulement quelques tailles de voxels, ce
qui peut limiter leur utilisation, plusieurs groupes de recherche ont mis au point des méthodes
de ré-échantillonnage de valeurs de DVK calculées pour un échantillonnage spatial plus fin,
permettant d’obtenir rapidement des valeurs de DVK a des tailles de voxels plus élevées.
Dieudonné et al [Dieudonné et al. 2010] ont développé un algorithme de ré-échantillonnage
de ce type, incluant 9 radionucléides d’intérét en médecine nucléaire thérapeutique et diag-
nostique (18F, 20y, 99T, 11n, 1231 131] 177[ 4y, 186Re, 201T1), pour des DVK calculés dans
les tissus mous. La méthode a été validée pour deux des radionucléides (°0Y, 1311) sur des
spheres et un modele de foie avec tumeur, en comparant a la fois la dose absorbée moyenne
et les histogrammes dose-volume (DVH) dans la tumeur du foie obtenus d’une part par

simulation MC direct et d’autre part par I’approche DVK mise en ceuvre.

[Amato et al. 2012] ont quant a eux développé une méthode basée sur la simulation
Monte-Carlo via le code Geant4 [Agostinelli et al. 2003], permettant de produire des valeurs
de DVK dans les tissus mous pour n’importe quel spectre de photons et d’électrons dont les
émissions sont respectivement comprises entre 10 et 1000 keV et 10 et 2000 keV ainsi que
pour n’importe quelle taille de voxel compris entre 3 et 10 mm.

Enfin, [Fernandez et al. 2013] ont mis au point une méthode rapide de ré-échantillonnage
des DVK pour diverses tailles de voxels (1 & 10 mm) & particr de DVK obtenus pour des
voxels de haute résolution (0,5 mm pour les électrons et lmm pour les photons), le long
d’un axe perpendiculaire au centre d’une des faces d’un voxel source, pour 3 radionucléides

(YL, 29Y et 13'1), par simulation Mone-Carlo via le code MCNPX [Briesmeister 2000].

Les approches dosimétriques par DPK et DVK sont tout a fait adaptées aux géométries
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homogenes et ont pour avantage leur rapidité. Cependant, [Dieudonné et al. 2013] ont
démontré que dans les régions présentant des hétérogénéités (les poumons par exemple),
une simple correction par la densité de la valeur de dose absorbée obtenue ne suffit pas pour
estimer la dose absorbée avec précision.

Le choix de la méthode de calcul dosimétrique, directe ou indirecte, doit donc étre
déterminée au préalable en fonction notamment de la région anatomique considérée. Pour des
régions présentant des interfaces entre plusieurs milieux de densités différentes, la méthode

directe de Monte-Carlo est ainsi a privilégier.

1.2.5.2.2 Méthodes directes : simulation Monte-Carlo

La simulation Monte-Carlo est appliquée aux domaines de la science au sein desquels les
divers processus et phénomenes peuvent étre modélisés par des méthodes statistiques basées
sur la génération de nombres aléatoires. Le principe général de la simulation Monte-Carlo
repose sur le théoréme de la limite centrale, qui stipule que la somme d’un grand nombre
d’expériences aléatoires menées dans des conditions identiques et de fagon indépendante
converge vers une variable aléatoire X qui suit une loi normale d’espérance p et d’écart-type
.

Dans le cas présent, les différents processus a modéliser concernent le transport des
particules dans la matiére : les particules (photons ou électrons) subissent un certain nombre
d’interactions avec la matiére dont la probabilité (ou section efficace) est systématiquement
établie en fonction de I’énergie de la particule et de la densité du milieu traversé. Les lois
de probabilité d’interaction rayonnement-matiére déterminent le type d’interaction, I’énergie
perdue par la particule lors de l'interaction ainsi que 'angle avec lequel elle est déviée, le
libre parcours moyen entre deux interactions successives pour cette particule ainsi que I’état
initial (énergie) de la particule secondaire potentiellement créée lors de l'interaction.

La trajectoire de cette particule est définie par I’ensemble des interactions avec la matiere
subies par la particule entre le moment de sa création dans la source et le moment ou son
énergie est totalement absorbée, ce qu’on appelle dans le cadre de la simulation Monte-
Carlo '« histoire >. Une valeur-seuil d’énergie ou « énergie de coupure > est généralement
établie en tant que critére d’arrét de la particule (avant son absorption totale), valeur en
dessous de laquelle sa trajectoire est considérée comme terminée. Plus le nombre d’< histoires
> est élevé, plus 'incertitude statistique associée a la variable aléatoire obtenue diminue. La

convergence vers cette variable aléatoire X, répondant a une loi normale, nécessite un grand
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nombre d’itérations possibles grace a un générateur de nombres aléatoires.

Les différentes composantes de la simulation Monte-Carlo peuvent donc étre résumées en

quelques points [Turner et al. 1985] :

— Les fonctions de densité de probabilité, déterminées par les sections efficaces.

— Les générateurs de nombres aléatoires.

— La méthode d’échantillonnage (directe ou par réjection).

— Le < scoring > : les valeurs obtenues en sortie de la simulation sont stockées

— L’estimation de 'erreur.

— Les techniques de réduction de variance (pour la réduction des temps de calcul).

— La parallélisation des calculs (pour la réduction des temps de calcul).

La méthode Monte-Carlo consiste donc & échantillonner des fonctions de densité de proba-
bilité déterminées par les sections efficaces, décrivant ainsi des processus physiques de nature
stochastique. Le choix du générateur de nombres aléatoires a un impact sur la précision de
la simulation Monte-Carlo. L’objectif d'un générateur est de permettre de varier le tirage de
nombres aléatoires sur une tres longue période sans répétition d’une méme série de nombres,
mais également de reproduire a 'identique une série de nombres donnée a partir d’un méme
point de départ. Le générateur de nombres aléatoires le plus utilisé dans le domaine de la
physique médicale est trés certainement le générateur « Mersenne Twister » [Matsumoto et

Nishimura 1998], dont la période est de 219937-1.

L’estimation de I'erreur ou incertitude associée a la variable physique suit une loi normale
(1,0%) ol u est la valeur moyenne et o2 la variance. En effet, la caractérisation idéale de
cette variable physique nécessite la simulation d’un nombre infini de particules. En réalité,
la simulation d’un nombre fini de particules N meéne & une valeur estimée de la variable
physique, ou < estimateur >, de valeur moyenne estimée r et de déviation standard associée

sz telles que :

T=2T =k sz (1.2.18)
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Avec :
1 N
T=5 ;x (1.2.19)

Dans l'objectif d’accélérer les simulations, des techniques de réduction de variance ont
été mises au point. Il s’agit de réduire la variance de 'estimateur de Monte-Carlo classique
en biaisant les simulations, ce qui consiste a modifier de facon artificielle I’échantillonnage
des lois physiques auxquelles sont soumises les particules. Les techniques varient donc selon

les particules suivies (photons ou électrons).

Par exemple concernant les photons, I'interaction forcée, I’échantillonnage stratifié ou
< stratification >, la transformation exponentielle, la roulette russe et le < splitting > ou
fractionnement, comptent parmi les techniques de réduction de variance les plus courantes.
Pour ne détailler qu’elles, la roulette russe est une technique visant a limiter la durée de
vie des particules contribuant peu au résultat final et, au contraire, a prolonger celle des
particules y contribuant le plus; la transformation exponentielle quant a elle, a pour effet de
modifier la trajectoire de la particule pour la diriger vers une zone d’intérét par modification

de la section efficace totale.

Il est possible d’estimer la performance d’une technique de réduction de variance grace
a un indicateur appelé efficacité ou < figure de mérite > (FoM) qui prend en compte deux

facteurs : le temps de simulation et la variance.

Un autre moyen d’accélérer une simulation Monte-Carlo est de la paralléliser, ¢’est-a-dire
de diviser le nombre de particules a simuler en autant de processeurs sur lesquels lancer les
calculs. En effet, le temps de simulation est 1ié a la puissance des processeurs utilisés et au
nombre d’histoires considérées. Il est donc possible de diviser une simulation comprenant N
particules a suivre en k simulations a lancer avec % particules sur k processeurs distincts.
Les résultats des k simulations doivent ensuite étre fusionnés. L’erreur associée au résultat
< final > est alors calculée a partir des erreurs et des résultats intermédiaires liés a chaque

simulation. Le temps global de simulation est ainsi divisé par une valeur proche de k.

Les codes Monte-Carlo utilisés en médecine nucléaire
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Parmi les différents codes Monte-Carlo génériques (adaptés a diverses gammes d’énergie
et divers domaines d’applications), quelques-uns, tels que MCNP, GEANT, EGS ou encore
PENELOPE sont utilisés en médecine nucléaire. D’autres codes Monte-Carlo plus ciblés, tels

que GATE, SIMIND ou SIMSET ont été créés spécifiquement pour la médecine nucléaire.

Codes génériques

EGS a été développé au < Stanford Linear Accelerator Center > (SLAC) en 1978 [Ford
et Nelson 1978] pour la simulation du transport des particules de haute énergie (jusqu’a
plusieurs TeV). Sa version EGS4 a bénéficié de l'ajout du module PRESTA (Parameter
Reduced Electron Step Algorithm) [Bielajew et Rogers 1987], rendant le code plus adapté
aux électrons de basse énergie, et offrant également de meilleurs possibilités concernant la
gestion des interfaces entre milieux distincts. La version actuelle ’EGS, EGSnrc [Kawrakow
et Rogers 2003] a été développée au National Research Council (Canada) et propose une
version améliorée du code en ce qui concerne l'algorithme de diffusion multiple et de perte
d’énergie. Concernant l'utilisation en dosimétrie interne, le logiciel 3D-ID [Furhang et al.
1996], développé pour la planification de traitement par I’équipe de Sgouros, est basé sur le

code EGS4, tout comme SIMDOSE [Ljungberg et al. 2002].

Monte Carlo N-Particle (MCNP) est un code développé par le Los Alamos National
Laboratory (LANL, Californie) pour simuler des processus nucléaires, et utilisé au départ
dans le cadre du projet Manhattan pendant la 2nde guerre mondiale pour la simulation du
fonctionnement des armes nucléaires. Différentes versions ont depuis été proposées, dont dans
les vingt derniéres années les versions 4A, 4B, 4C,; X (eXtended) et 5. La version MCNPX a
été développée a partir de la version 4C de MCNP [Briesmeister 2000] et permet la simulation
du transport de 34 types de particules différentes, sur une large gamme d’énergie allant de 1
a 100 GeV, et proposant également divers modules supplémentaires tels que des techniques
de réduction de variance. Le code source de MCNP est la propriété du Los Alamos National
Laboratory et son utilisation est payante sous forme de licence. La derniere version en date
est la version 6 (fusion de MCNPX et MCNP5), actuellement la version 6.1.1 proposée
sous sa forme beta [McKinney et al. 2014]. En ce qui concerne la dosimétrie en médecine
nucléaire, MCNPX a été notamment utilisé comme support du logiciel (EDIPE [Chiavassa
et al. 2005, Chiavassa et al. 2006], développé pour le calcul dosimétrique personnalisé en
médecine nucléaire (thérapeutique et diagnostique) et en radioprotection (dans le cas de

contaminations internes).
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Le code PENELOPE (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons) [Salvat
et al. 2003] a été développé dans les années 1990 pour la simulation du transport des électrons
et des positons. Le transport des photons n’a été ajouté qu’au début des années 2000. Ce
code permet la simulation de cascades électromagnétiques pour des énergies allant de 100
eV a plusieurs centaines de MeV, dans des matériaux dont le numéro atomique va de 1
a 98 (plus quelques matériaux composés). L’algorithme de simulation mixte implémenté
dans PENELOPE reproduit les processus de transport des particules avec un haut degré
de précision et est trés stable aux faibles énergies. Ce code a été largement utilisé dans le
domaine de la physique médicale mais essentiellement pour la dosimétrie en radiothérapie
externe et la curiethérapie. En ce qui concerne la dosimétrie interne, des travaux ont été
menés récemment par [Hocine et al. 2014] qui ont généré avec PENELOPE des facteurs S
dans différentes parties de la cellule pour une source de strontium-90, et les ont validés face
au code MCNPX. Lors de sa these de doctorat, [Meynard 2009] a également consacré une
partie de ses travaux a la validation et 'adaptation de PENELOPE pour une utilisation en

dosimétrie interne.

Le code GEANT (GEometry ANd Tracking) [Brun et al. 1994] a été développé par la com-
munauté de physique des hautes énergies au Conseil européen pour la recherche nucléaire
(CERN, Suisse). Son extension GEANT4 [Agostinelli et al. 2003] est une bibliothéque de
classes données et d’outils, a présent codées en C++, et proposées en opensource & la com-
munauté internationale. Le choix du langage C++, qui differe de la majorité des codes
Monte-Carlo écrit en fortran, se justifie par la possibilité d’intégrer ou de modifier facile-
ment différents modules sans impacter I'architecture globale du code, et ainsi de faciliter
la maintenance du code et son évolution par ’ensemble des développeurs et utilisateurs
(les utilisateurs ont acceés au report des bugs et des forums utilisateurs sur le site web de
GEANTY4, ce qui permet 'amélioration constante du code). L’utilisateur peut construire
sa propre application en sélectionnant des classes prédéfinies qui permettent entre autres la
définition des sources et de la géométrie, le choix de la physique et du suivi des particules. De
nombreux modéles physiques (physics lists) sont & disposition pour décrire les interactions
des particules avec la matiére (interactions électromagnétiques et hadroniques) a différentes
énergies. Des modeles physiques adaptés a la simulation des effets biologiques radio-induits,
a I’échelle de ’ADN, ont été récemment implémentés par la collaboration GEANT4-DNA
[Chauvie et al. 2006]. A 1’échelle clinique, divers travaux ont été réalisés dans le domaine

de la dosimétrie interne, notamment ceux d’Amato [Amato et al. 2013] pour le calcul de
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DVK pour des voxels de différentes tailles et pour différents radionucléides, ou encore ceux
d’Huang et al [Huang et al. 2013] qui ont développé et validé une application de dosimétrie
interne basée sur Geant4 menant a ’estimation de la dose absorbée aux organes et aux tu-
meurs & partir de la pharmacocinétique spécifique du patient déterminée a I''?4I-MIBG pour
I'optimisation d’un traitement de radiothérapie interne vectorisée a I''3'I-MIBG. D’autres
applications basées sur Geant4d ont également été développées permettant d’effectuer une
dosimétrie spécifique avec détermination de la dose absorbée & 1’échelle du voxel en utilisant
les données anatomiques et fonctionnelles, telles que RAYDOSE [Marcatili et al. 2013] ou
VIDA (Voxel-based Internal Dosimetry Application) [Kost et al. 2015].

En résumé, ces différents codes Monte-Carlo génériques, et tout particulierement GEANT4,
présentent ’avantage d’étre utilisés par une large communauté de physiciens, d’étre mis a
jour et débogués, et de bénéficier d’'une bonne documentation et de formations continues. Ils
s’adaptent a différentes gammes d’énergie, diverses particules et contiennent de nombreux
modeles physiques. Cependant, leur niveau de complexité est souvent bien supérieur a celui
requis pour des applications en imagerie : c¢’est pourquoi d’autres codes Monte-Carlo, plus

spécifiques a I'imagerie, ont été créés en paralléle.

Codes spécifiques

Les divers codes Monte-Carlo spécifiques a la médecine nucléaire ont été développés dans
lobjectif de modéliser des appareils scintigraphiques de type TEMP et/ou TEP. Certains
ne sont utilisés qu’en TEMP, c’est le cas notamment de SIMIND [Ljungberg et Strand
1989], SimSPECT (dérivé de MCNP) [Yanch et al. 1992, Yanch et Dobrzeniecki 1993] ou
encore MCMATV [Smith 1993, Smith et al. 1993]. D’autres codes spécifiques sont dédiés
a la modélisation en TEP, comme PETSIM [Thompson et al. 1992, Thompson et Picard
1998], PET-EGS [Castiglioni et al. 1999], EIDOLON [Zaidi et al. 1998], ou Reihlac [Reilhac
et al. 1999]. Enfin, certains codes peuvent étre utilisés a la fois pour des applications TEP

et TEMP : SIMSET [SIimSET] et GATE [Jan et al. 2004].

Chacun de ces codes, GATE mis a part, utilise des modeéles tres simplifiés pour la
modélisation des interactions dans le collimateur (parfois pas modélisées du tout), le cristal
ou les photomultiplicateurs. La prise en compte de la dimension temporelle est également
négligée, ce qui limite I"utilisation de ces codes dés que des phénomenes dépendants du temps
tels que la désintégration radioactive, les mouvements respiratoires et cardiaques ou encore

le temps mort des détecteurs doivent étre modélisés. Les géométries voxélisées ne sont pas
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toujours prises en compte non plus. Ces codes sont faciles d’utilisation mais sont parfois
insuffisants pour la modélisation détaillée d’un dispositif d’imagerie.

C’est d’ailleurs sur ce constat [Buvat et Castiglioni 2002] que le projet de développement
d’un code Monte-Carlo spécifique a des applications en TEP et TEMP — répondant a divers
criteres tels qu’une validation dans un grand nombre de configurations, la prise en compte du
temps, la modélisation précise des interactions dans les différentes géométries et la pérennité
du code — a été lancé en réunissant divers laboratoires européens dans une collaboration
nommé < OpenGATE collaboration ». Le code qui en résulte est le code GATE (Geant4
Application for Tomographic Emission). De nombreux articles ont été publiés sur ce code
concernant notamment sa validation en TEMP et TEP, pour I'imagerie du petit animal et
sur I’étude des caractéristiques des détecteurs. GATE est ainsi devenu un code Monte-Carlo
de référence en imagerie en médecine nucléaire.

L’ajout de modules dédiés a la radiothérapie, au calcul dosimétrique et a la prise en
charge de géométries voxélisées dans la version 6 a étendu les applications du code [Jan
et al. 2011, Sarrut et al. 2014] : il est & présent possible d’utiliser GATE & la fois pour la
modélisation en imagerie scintigraphique et pour le calcul de la dose absorbée, ce que peu
de codes Monte-Carlo sont en mesure de proposer. C’est la raison pour laquelle ce code se

situe au coeur de cette these.

GATE

La plateforme de simulation GATE repose sur 'utilisation des librairies de GEANT4 (en-
semble complet de modeles physiques validés, description de géométries complexes, génération
et suivi des particules, outils de visualisation) encapsulées dans un ensemble de trois couches
codées en C++, comme résumé sur la Figure 1.24.

La macro d’entrée, écrite par ’utilisateur, doit contenir les diverses informations nécessaires
a la description de la géométrie, des sources radioactives, des différents processus physiques
mis en jeu choisis dans des Physics Lists, ou du format de sortie souhaité (root, interfile, etc).
Il n’est donc pas nécessaire de maitriser la programmation objet en C++, une connaissance
de la structure des différentes commandes requises dans cette macro d’entrée suffit, chaque
commande étant associée a une fonction spécifique.

Outre les informations citées plus haut (géométrie, sources, physique, format de sortie),
certains éléments de la macro dépendent du type de modélisation réalisée. En effet, la facon

de modéliser le comportement d’un appareil scintigraphique (TEP ou TEMP) difféere du

63



Chapitre 1. Etat de l’art

Définit les structures de
base disponibles dans
GATE

Couche
développeur

Noyau de GATE

Etend les classes de base
a une modélisation
spécifique

couche applicative ) )
Permet la simulation par

I'utilisation de scripts

couche utilisateur

Figure 1.24: Résumé de l'architecture en couches de GATE. Source : [Jan et al. 2004]

calcul de la dose absorbée dans une géométrie voxélisée, en termes de commandes utilisées.

Dans le cas de la modélisation d’appareils scintigraphiques, une architecture particuliere
est suivie lors de la description de 'appareil, faisant appel a des concepts tels que les systemes,
qui permettent de décrire les différentes partie de 'appareil scintigraphique sous une forme
pré-établie et codée dans GATE. Par exemple, ce systeme est nommé SPECThead pour la
modélisation en TEMP, tandis que pour une modélisation en TEP, c’est le systeme cylindri-
calPET qui doit étre suivi. Dans le cadre de cette these, le systeme SPECThead sera utilisé.
L’architecture correspondante est notamment composée d’un cristal scintillant qu’il convient
d’associer a un détecteur sensible crystalSD. Ceci permet de stocker les informations sur
toutes les interactions (position de Iinteraction, énergie déposée, nature du processus phy-
sique, etc.) ayant eu lieu dans ce volume sensible, et d’ensuite utiliser ces informations lors
de la génération d’'une image scintigraphique en sortie. Il est souvent utile de connaitre les
interactions ayant lieu dans d’autres volumes sensibles, notamment le collimateur et/ou l’or-
ganisme du patient. Ces différents volumes définis de fagon géométrique peuvent étre rendus
sensibles grace a la commande phantomSD. De plus, la chaine de détection est modélisée
selon une architecture standardisée elle aussi, le digitizer, permettant la modélisation de
la réponse des détecteurs. Certains parametres tels que le temps mort ou la résolution en
énergie sont implémentés dans ce digitizer. Ils permettent d’apporter davantage de précision

a la modélisation, de refléter le comportement réel de ’appareil scintigraphique.

Pour ce qui concerne le calcul de la dose absorbée, les informations sur le parcours
des particules et I’énergie qu’elles déposent a chaque interaction sont stockées lors de la

simulation dans des observables appelés Actors, le DoseActor étant celui permettant d’obtenir
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en sortie les dépots d’énergie sous forme voxélisée : des cartes 3D de dose absorbée ou
d’énergie déposée ainsi que d’incertitudes associées peuvent étre obtenues sous différents
formats d’image.

Une description plus précise de la simulation via le code GATE sera effectuée dans les
chapitres suivants.

En résumé, il existe différents codes Monte-Carlo utilisés dans le domaine de la médecine
nucléaire, génériques ou spécifiques. Si les codes génériques sont en théorie aussi bien utilisés
pour la modélisation d’appareils scintigraphiques, tomographiques ou d’accélérateurs de par-
ticules que pour le calcul direct de dépot d’énergie, ce n’est pas le cas des codes spécifiques,
hormis le code GATE qui bénéficie d’un éventail d’applications d’habitude réservé aux codes
génériques tout en conservant une grande simplicité d’utilisation.

A présent que les diverses géométries existantes, les méthodes de dépot d’énergie et les
différents codes Monte-Carlo utilisés en médecine nucléaire ont été décrits, une liste non
exhaustive de logiciels dosimétriques permettant d’obtenir des valeurs de dose absorbée a

I’échelle de 'organe ou du voxel sera présentée ci-apres.

1.2.5.3 Les logiciels dosimétriques existants

Afin de faciliter le calcul de la dose absorbée, divers logiciels ont été développés, associant
une catégorie de géométries (parmi les modeles mathématiques/voxélisées ou les géométries
personnalisées) & un mode de calcul du dépot d’énergie (DPK/DVK/Calcul direct par simu-
lation Monte-Carlo).

On classe souvent sous le terme < dosimétrie standard > les calculs dosimétriques ef-
fectués sur une géométrie standard (i.e. un modele mathématique ou voxélisé) avec un calcul
des facteurs S & I’échelle de l'organe. Les logiciels MABDOSE [Johnson et al. 1999a, Johnson
et al. 1999b], MIRDOSE [Stabin 1996] et OLINDA /EXM [Stabin et al . 2005] appartiennent &
cette catégorie de logiciels dosimétriques. OLINDA (Organ Level INternal Dose Assessment)
est une version améliorée du logiciel MIRDOSE, et est actuellement le logiciel de référence en
dosimétrie interne pour un calcul de la dose absorbée a 1’échelle de 'organe. Il comprend une
base de données de facteurs S référencés pour 814 radionucléides, 10 modéles mathématiques
de référence (la série de 6 modeles ORNL de Cristy et Eckerman complétée par les 4 modeles
de Stabin de femme et femme enceinte de 3, 6 et 9 mois) ainsi que 5 modeles d’organes.
Il intégre un module de correction des masses des organes cibles et/ou de la masse totale

du patient permettant un ajustement de la dose absorbée en fonction de la morphologie du
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patient, se rapprochant ainsi d’une géométrie personnalisée. Un module pharmacocinétique
est également inclus pour la détermination des temps de résidence. L’extension EXM (EXpo-
nential Modeling) permet un ajustement des données d’activité obtenues de la quantification
a des modeles cinétiques de type mono-exponentiel, bi-exponentiel ou tri-exponentiel.

Certains logiciels dosimétriques congus pour une utilisation en diagnostic ont évolué vers
une géométrie personnalisée, comme VoxelDose [Gardin et al. 2003]. Ce logiciel, développé au
laboratoire QUANTIF (Rouen, France), comprend les étapes de quantification de activité,
de calcul de l'activité cumulée et de calcul du dépot d’énergie par convolution de DVK avec
la distribution d’activité cumulée a 1’échelle du voxel. Dans ce cas, les hétérogénéités de
fixation du radiopharmaceutique sont prises en compte, mais les hétérogénéités de densité
des matériaux traversés par les particules ne le sont pas.

D’autres logiciels dosimétriques intégrent a présent un calcul direct par simulation Monte-
Carlo, comme le logiciel SIMDOSE développé a 'université de Lund par 1’équipe de Ljung-
berg [Ljungberg et al. 2002], ou 3D-ID (3D Image-based Dosimetry) développé a I'université
Johns Hopkins par I’équipe de Sgouros [Furhang et al. 1996, Sgouros et Kolbert 2002]. Ce der-
nier a bénéficié de I’ajout d’un module de modélisation des effets biologiques par I'intégration
des formalismes BED (Dose Efficace Biologique) et EUD (Dose Equivalente Uniforme) et a
ainsi donné lieu & un nouveau logiciel : 3D-RD (3D Radiobiological Dosimetry) [Prideaux
et al. 2007]. Le logiciel (EDIPE [Chiavassa et al. 2005, Chiavassa et al. 2006], développé au
Laboratoire d’Evaluation de la Dose Interne de 'TRSN est lui aussi un logiciel dédié a la do-
simétrie interne qui réalise un calcul direct de dépdt d’énergie par simulation Monte-Carlo,

via le code MCNPX.

1.2.6 Conclusion

Le calcul de la dose absorbée suit différentes grandes étapes : la localisation par imagerie
scintigraphique du radiopharmaceutique injecté et la quantification de 'activité dans I'espace
(au sein du patient) et dans le temps (pharmacocinétique du traceur), la détermination du
nombre de désintégrations radioactives ayant eu lieu dans chaque région source fixant le
radiopharmaceutique (activité cumulée), et le calcul dosimétrique proprement dit en fonction
du milieu de propagation, des radiations émises et de leurs interactions au sein du patient.

Bien que les facteurs S puissent toujours étre calculés, au niveau de I'organe ou du voxel,
il est a présent possible de générer directement des images 3D de dose absorbée, a partir des

données anatomiques et fonctionnelles du patient : il s’agit dans ce cas d’une dosimétrie a
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la fois directe et personnalisée. Certains logiciels tels qu’(EDIPE ou 3D-RD sont en mesure
de proposer une dosimétrie de ce type basée sur une modélisation Monte-Carlo. D’autres
logiciels (VoxelDose) réalisent un calcul personnalisé par convolution de Points Kernels.

Le code Monte-Carlo GATE permet de réaliser une dosimétrie directe et personnalisée.
Le calcul direct de la dose absorbée a 1’échelle du voxel peut étre réalisé a partir d’'un modele
anthropomorphique (voxélisé ou hybride) aussi bien que de données réelles du patient (images
TDM pour les données anatomiques). Dans ce second cas, on parlera donc également de
dosimétrie personnalisée, en opposition avec la dosimétrie modele (qu’il s’agisse d’un modéle
mathématique simpliste, ou d’un modele raffiné voxélisé ou hybride).

Quelque soit ’approche dosimétrique, une constatation s’impose néanmoins : chacune des
étapes de la chaine de calcul dosimétrique, bien que répondant aux principes décrits dans les
pamphlets du MIRD, est réalisée selon différentes méthodes, choisies et appliquées par les
centres cliniques essentiellement en fonction des moyens a leur disposition. Une grande variété
de protocoles dosimétriques peuvent ainsi étres mis en ceuvre dans les centres et mener a des
résultats de doses absorbées aux tissus tumoraux ou aux organes a risques différents : des
études telles que celle de Fisher en 2009 ont montré la variabilité inter-centres des résultats de
dose absorbée (normalisées par activité injectée) de différents organes cibles (allant jusqu’a
un facteur 24 pour les reins entre les résultats dosimétriques de Fisher [Fisher et al. 2009]
et ceux de Wiseman [Wiseman et al. 2000]) — pour une dose absorbée au corps entier sensi-
blement égale entre les centres — due a des méthodologies différentes de calcul dosimétrique
entre les centres concernés [Fisher et al. 2009]. La précision globale de la dosimétrie clinique
est donc fonction du niveau de précision de chacune de ces étapes, et I'incertitude globale
sur la dose absorbée est d’autant plus difficile a établir qu’il n’est pas possible de mesurer la
dose absorbée en médecine nucléaire thérapeutique. La difficulté & associer une incertitude
a tout index dosimétrique fourni est I'une des raisons pour laquelle la dosimétrie n’est pas
encore systématiquement intégrée en routine clinique [Flux et al. 2007].

En résumé, malgré le formalisme du MIRD qui apporte un cadre au calcul dosimétrique
en RIV, il n’existe pas a ’heure actuelle de protocole dosimétrique standardisé.

L’optimisation des traitements de RIV la planification des traitements ne peut donc étre
établie avec fiabilité pour 'instant, et I’établissement (ou non) d’une relation dose-effet lors
d’études cliniques ne peut étre certifié.

Cette problématique est a l'origine du projet DosiTest qui constitue le cceur de cette

these de doctorat, et dont le principe général sera développé ci-apres.
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1.3 Présentation du projet DosiTest

1.3.1 Principe général du projet

Avant tout, le projet DosiTest repose sur I’hypothese qu’il est possible de modéliser
I’ensemble des étapes de la réalisation d’une étude dosimétrique clinique par simulation
Monte-Carlo. Il a pour objectif d’évaluer 'impact des étapes permettant la réalisation d’une
étude dosimétrique, au moyen d’une intercomparaison multicentrique virtuelle basée sur la
modélisation Monte-Carlo. Différents centres cliniques participant a ce projet recevront donc
un jeu de données leur permettant de réaliser une étude dosimétrique dont les résultats seront
comparés entre eux et a une dosimétrie de référence.

A cet effet, un modele clinique réaliste de référence doit étre créé, constituant ainsi le
patient virtuel dont des acquisitions scintigraphiques (virtuelles également) seront réalisées
et envoyées aux centres. Ce modele clinique de référence est créé sur la base d’un modele an-
thropomorphique réaliste, au sein duquel est virtuellement injecté un radiopharmaceutique
donné. Au radiopharmaceutique sélectionné pour 1’étude doit donc étre attribuée une biodis-
tribution considérée < de référence > et dont le réalisme doit étre suffisant pour permettre
la génération d’images réalistes, identifiables par des cliniciens.

Chaque centre clinique est chargé de fournir ’ensemble des informations nécessaires a la
génération d’images scintigraphiques répondant aux mémes caractéristiques que celles obte-
nues dans son service de médecine nucléaire, c’est-a-dire : les caractéristiques de la gamma-
caméra utilisée pour les études dosimétriques dans ce centre, permettant la modélisation
par simulation Monte-Carlo du comportement de cette gamma-caméra, et le protocole do-
simétrique mis en ceuvre (temps post-injection des différentes acquisitions, types d’acquisi-
tions, format d’images etc.) pour obtenir un jeu de données utilisable.

Une fois la modélisation de la gamma-caméra réalisée (et validée) pour un centre cli-
nique donné, elle est intégrée, au méme titre que les informations provenant du protocole
dosimétrique, dans le logiciel TestDose, support du projet DosiTest, dédié a la génération
d’images scintigraphiques virtuelles.

En paralléle, une dosimétrie de référence est établie de facon directe (sans passer par
Pensemble de la chaine dosimétrique) & partir de la biodistribution de référence du radio-
pharmaceutique dans le corps du patient virtuel et des données anatomiques de celui-ci. La
dose absorbée est calculée a 1’échelle du voxel sur I’ensemble de la géométrie du patient grace

a la simulation Monte-Carlo directe du dépot d’énergie issu de des particules émises a chaque
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désintégration du radionucléide dans chacun des voxels sources de cette géométrie.

Chaque participant a ’intercomparaison recevra donc et traitera des données issues d’un
méme patient et d’une méme biodistribution, mais générées spécifiquement pour permettre
la mise en ceuvre de son propre protocole dosimétrique. Il procedera a la réalisation de ’étude
dosimétrique complete (quantification de I'activité, détermination de 'activité cumulée, cal-
cul des doses absorbées) et transmettra au centre responsable de 1’étude les résultats obtenus

et des étapes clés intermédiaires.

Les différentes étapes de la réalisation de ce projet sont résumées dans le schéma général

de DosiTest, ci-dessous (figure 1.25).
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Figure 1.25: Schéma général du projet DosiTest 69
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1.3.2 Historique du projet

DosiTest est un projet dont les prémices ont été la création du logiciel TestDose par Erin
McKay lors de sa thése de doctorat, ainsi qu'une partie des travaux de these de Ludovic
Ferrer, a I'unité 892 de 'INSERM de Nantes et des travaux de stage de fin d’études de
Jérome Suhard et Henri Der Sarkissian.

Les deux phases de DosiTest au sein desquelles se sont ensuite intégrés les travaux
présentés dans ce manuscrit de theése sont les suivantes :

— Une étude de faisabilité financée par un appel a projets PhysiCancer, inclus dans le

Plan Cancer 2009-2013, obtenu en 2011 pour dix-huit mois de financement.

— Une phase applicative financée par une bourse de Recherche d’excellence (REG) au
sein du projet européen MetroMRT, subventionné par EuraMet, obtenue en 2013 pour
deux ans de financement (Avril 2013-Mai 2015).

Il est a noter que le travail réalisé sur I’ensemble de ces deux phases a été réalisé en
partenariat avec Marie-Paule GARCIA, post-doctorante en informatique et traitement de
I'image dans I’équipe 12 du Centre de Recherche en Cancérologie de Toulouse (CRCT).

Ces deux phases se distinguent en termes de financement, mais également concernant
leur application a ce travail de these, en raison du changement de directives qui a eu lieu
lors de I’écriture du projet MetroMRT.

En effet, le projet DosiTest a été initialement élaboré lors de la premiere de ces deux
phases autour des éléments suivants :

— Le radiopharmaceutique sélectionné pour 1’étude de faisabilité est ’Octreoscan’™ ou

H1Th-DTPA-octreotide, pour le traitement de tumeurs endocrines.

— Le modele anthropomorphe utilisé est le modele hybride XCAT.

— Quatre centres cliniques sont impliqués : le CHU de Toulouse-Rangueil (Toulouse,
France), le Centre de Lutte Contre le Cancer (CLCC) Claudius Régaud (Toulouse,
France), U'Institut de Cancérologie de I’Ouest (Nantes, France), et I'Istituto Europeo
di Oncologia (Milan, Italie).

Lors de la seconde phase (2013-2015), le projet a été redirigé vers les éléments suivants :

— Le radiopharmaceutique sélectionné est le 17" Lu-DOTA-octreotate, pour le traitement
de tumeurs endocrines.

— Le modele anthropomorphe est le modeéle voxélisé féminin de référence de la CIPR
110.

— Cing centres cliniques sont recrutés : I'Institut de Cancérologie de I’Ouest (Nantes,
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France), 'Isituto Europeo di Oncologia (Milan, Italie), le Christie NHS Foundation

Trust (Manchester, Angleterre), I'Universitatsklinikum (Wiirzburg, Allemagne), et
I'Institut Jules Bordet, (Bruxelles, Belgique).

Les résultats présentés dans ce manuscrit se rapporteront aussi bien a la phase de fai-

sabilité & 1'Octreoscan™™ sur le modele XCAT qu’a la phase applicative au 7' Lu-DOTA-

octreotate.
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Chapitre 2

Modélisation de
pharmacocinétiques de référence
dans le cadre de la création d’un

patient virtuel

Le projet DosiTest repose sur la création d’un patient virtuel, dont diverses images pour-
ront étre générées dans ’objectif de fournir aux centres cliniques des jeux de données réalistes
sur lesquels effectuer une étude dosimétrique. La création de ce patient virtuel comporte deux
volets : la création de la géométrie, sur la base d’'un modele anthropomorphe, et attribu-
tion au patient d’une application clinique, i.e. I'injection d’un radiopharmaceutique avec une
pharmacocinétique associée. Une pharmacocinétique de référence doit donc étre établie pour
chaque radiopharmaceutique considérée. Elle sera utilisée a la fois pour la génération des
images scintigraphiques (chapitre 3) et pour Iétablissement d’une dosimétrie de référence
(chapitre 5). Comme exposé dans le chapitre 1, deux phases du projet DosiTest font 1’objet
du présent rapport, et avec elles deux modeéles anthropomorphes, (le modéle hybride XCAT
ou le modele voxélisé féminin de référence de la CIPR 110) ainsi que deux radiopharmaceu-
tiques (’Octreoscan”™ et le ""Lu-octreotate).

L’Octreoscan™ (ou ' In-DTPA-octreotide) et le 7" Lu-octreotate (17’ Lu-DOTAO0-Tyr3-
octreotate, ou encore Lutathera) sont des analogues synthétiques de la somatostatine, res-
pectivement radiomarqués a I'indium-111 et au lutétium-177, qui se fixent aux récepteurs

de la somatostatine, ce qui permet leur utilisation en thérapie. L’Octreoscan’™ bénéficie
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a ce titre d’'une Autorisation de Mise sur le Marché (AMM) en France, et a été utilisé en
clinique, en particulier en diagnostic. Il a fait 'objet de nombreuses publications depuis le
début des années 1990 [Kwekkeboom et al. 1993, Krenning et al. 1993, Jamar et al. 1995].
Le ""Lu-octreotate, lui, ne bénéficie pour l'instant pas d’'une AMM en France; son utilisa-
tion est soumise & une Autorisation Temporaire d’Utilisation (ATU) et a une procédure de
surveillance étroite par 1’Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de
santé (ANSM). Il est en revanche déja utilisé depuis une dizaine d’années dans divers pays
européens comme les Pays-Bas (Centre Médical Universitaire Erasmus, & Rotterdam) ou la
Suede (Hopital Universitaire d’Uppsala) et fait Uobjet de nombreuses publications [Kwek-
keboom et al. 2010, Sandstrom et al. 2010, Kwekkeboom et al. 2011, Garske et al. 2012,
Larsson et al. 2012]. L'TEO de Milan, centre participant au projet DosiTest, est également
tres impliqué dans la mise au point de traitements au !7?Lu-octreotate, notamment par la
réalisation d’essais cliniques de phase I et II sur ce radiopharmaceutique [Bodei et al. 2011].

Sur la base de données existantes, les pharmacocinétiques de référence sont donc créées
dans ce chapitre pour les deux radiopharmaceutiques considérés, 1'Octreoscan’™ et le 17" Lu-
octreotate, afin d’étre ensuite associées a un modele anthropomorphe pour constituer un

patient virtuel, prérequis a la génération d’images et a la dosimétrie dans le projet DosiTest.

2.1 Matériels et Méthodes

La pharmacocinétique de référence est établie suivant une modélisation compartimen-
tale de la biodistribution de chaque radiopharmaceutique. A cet effet, la premiere étape est
I'identification des différents compartiments qui constitueront le modele, commun aux deux
radiopharmaceutiques puisque ces deux analogues de la somatostatine ont une biodistribu-

tion proche.

Les premiers compartiments a considérer sont les régions fixant le radiopharmaceutique.

TM o le 1"TLu-octreotate sont connues : comme tous les ana-

Les régions fixant ’Octreoscan
logues de la somatostatine dédiés au diagnostic ou au traitement de tumeurs neuroendocrines
de type gastro-entéro-pancréatique, les principales régions sources sont le foie, les reins et la
rate [Krenning et al. 1992, Kam et al. 2012]. En plus de ces trois organes, activité tran-
site par la vessie car le radiopharmaceutique est éliminé dans 'urine, donc la vessie doit

également étre considérée comme une région source. La vésicule biliaire et la thyroide sont

parfois considérées comme des régions sources pour ces deux analogues de la somatostatine,

74



2.1. Matériels et Méthodes

mais ne seront pas pris en compte dans ce modele compartimental dans un souci de simpli-
fication du modele. Le radiopharmaceutique étant injecté par voie intraveineuse, il circule
dans le sang, qui doit donc étre considéré comme un compartiment a part entiere. Enfin, le
reste du corps humain constitue un sixiéeme compartiment, une fois les cinq compartiments

précédents soustraits.

Les relations entre ces six compartiments sources ainsi définis peuvent étre modélisées

selon le schéma présenté dans la figure 2.1.

Circulation
sanguine

1

Figure 2.1: Modele compartimental utilisé pour la biodistribution de I’Octreoscan”™

Des constantes caractérisent les échanges entre compartiments, ces échanges pouvant étre
a simple ou a double sens. Ces constantes d’échange, de la forme k;; permettent d’exprimer
les relations entre les quantités d’activité au temps t, sous forme d’équations différentielles

telles que :
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dgqt
% =Fio—ko1 qu(t) + k13 g3(t) — k31 qu(t) + k14 qa(t) — kag qu(t)
(2.1.1)

+ k15 q5(t) —ks1 q1(t) + k16 g6(t) — k61 q1(t)

% = ko qi(t) + ka6 qo(t) — Fo2 (2.1.2)
% =ks1 q1(t) — k1,3 g3(t) (2.1.3)
Wt s aalt) — ks aalt) (2.1.4)
% =ks1 qi(t) — k15 gs5(t) (2.1.5)
Y o qu(t) — kv a0(t) — ko as(1) (216)

Pour définir la pharmacocinétique de référence, deux méthodes sont possibles.

La premieére méthode passe par la résolution de ce systeme d’équations afin d’obtenir les
constantes d’échange entre les différents compartiments. Ceci permet de définir tres simple-
ment activité dans n’importe quel compartiment et a n’importe quel temps. Elle peut étre
mise en ceuvre via un logiciel tel que SAAM II, disponible dans le laboratoire. En revanche,
résoudre ce systéme d’équations linéaires nécessite un nombre de données d’entrée suffisant,

ce qui n’a pas été possible dans cette étude.

La seconde approche, implémentée dans ce travail, vise a caractériser les courbes acti-
vité-temps de chacun des compartiments par ajustement des données d’entrée du modele
selon des fonctions de type mono ou bi-exponentiel, puisque les fonctions exponentielles sont
les plus couramment représentées pour la représentation de phénomenes physiques. La se-
conde approche a été mise en ceuvre grace a un plugin java interne développé par J. Suhard,
dédié a cette utilisation. Ce plugin nécessite comme données d’entrée : les valeurs d’activité
et les temps post-injection correspondants. Il modélise I'activité en fonction du temps se-
lon trois types de fonctions : une fonction mono-exponentielle, une fonction bi-exponentielle
avec une phase de fixation et une phase d’élimination (exponentielle croissante puis exponen-
tielle décroissante), et une fonction bi-exponentielle avec une phase d’élimination rapide et
une phase d’élimination lente (deux exponentielles décroissantes). Pour chacune de ces trois

fonctions, une courbe est tracée et les coefficients de la fonction sont édités, ainsi que I'erreur
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quadratique moyenne entre chacune des trois courbes générées et les données d’entrée. Les
aires sous la courbe (& linfini) sont également calculées a partir des coefficients de chaque
fonction.

La fonction possédant la meilleure corrélation entre la courbe résultante et les données
d’entrée est alors sélectionnée automatiquement ou par l'utilisateur, et les coefficients de la
fonction sont conservés pour une utilisation ultérieure de la courbe activité-temps (que ce soit
pour le calcul dosimétrique de référence ou pour la génération d’images scintigraphiques).
Les données d’entrée permettant la détermination de la pharmacocinétique de référence ont
deux origines possibles :

— la quantification de activité a partir d’images cliniques (expérience clinique)

— la littérature

Enfin, lincertitude associée a I'ajustement de ces courbes n’a nul besoin d’étre prise
en compte dans la méthodologie puisqu’il s’agit ici de définir une biodistribution & utiliser
durant le projet, suffisamment proche de la réalité pour permettre la génération d’images
scintigraphiques réalistes. Quelles que soient les variations introduites par rapport a la bio-
distribution d’origine dont sont issues les données d’entrée de cette pharmacocinétique, le
principal est que la totalité de I'activité soit bien répartie entre les compartiments.

2.1.1 Application pré-thérapeutique avec I’Octreoscan’”

En ce qui concerne 1'Octreoscan’™ | la principale difficulté réside dans l'obtention de
données d’entrée pour I'établissement la pharmacocinétique de référence. En effet, si de

TM " en particulier sur ses per-

nombreux articles ont été publiés concernant 1’Octreoscan
formances en comparaison avec d’autres analogues de la somatostatine, peu de données de
biodistribution sont disponibles & 1’échelle clinique. Certaines études présentent une pharma-
cocinétique détaillée obtenue par comptage & 1’échelle préclinique : [Schmitt et al. 2005] ont
par exemple présenté des valeurs de concentration d’activité dans 13 organes sains et une
tumeur, obtenues sur des lots de souris < nude > aprés injection de 2 MBq d’Octreoscan”™
et sacrifiées a trois différents temps post-injection. En revanche, a 1’échelle clinique, seules
quelques indications sur la fixation et ’élimination rénale sont généralement présentées, ou
sur la fixation du rein et de la rate a un seul temps post-injection. De maniere générale, il
est extrémement difficile de trouver des valeurs d’activité, de concentration d’activité, ou de

pourcentage d’activité injectée dans ensemble des organes sources précités (foie, rein, rate,

vessie, sang, reste du corps) provenant d’un méme jeu de données.
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Dans le cas présent, les données d’entrée de la pharmacocinétique de référence pour cette
phase du projet DosiTest ont été déterminées de maniere empirique a partir des courbes de
pourcentages d’activité injectée en fonction du temps présentées par [Forster et al. 2001], pour
une activité injectée allant de 110 & 187 MBq. Aux six compartiments cités précédemment
ont été ajoutées deux tumeurs hépatiques. Les pourcentages d’activité injectée définis pour
chaque compartiment sont présentés dans les tables 2.1 et 2.2, et représentés graphiquement

sur les figures 2.2 et 2.3.

Pourcentages d’activité injectée (%)
Temps (h) Foie Reins Rate Sang Tumeurl Tumeur2

0,0 767 4,90 245 33,04 0,00 0,133
1,2 6,04 441 220 21,74 0,20 0,122
1,9 522 4,08 2,04 - 0,19 0,078
4,3 441 327 1,71 7,00 - -

6,2 392 3,02 1,63 3,50 0,18 0,061
9,8 343 286 147 1,20 0,17 0,056
19,7 2,87 245 131 0,65 0,13 0,044
29,5 2,29 196 1,14 0,60 0,11 0,033
43,7 1,80 1,47 082 047 0,08 0,022
67,7 1,14 0,82 049 0,28 0,06 0,011

Table 2.1: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour les compartiments

<foies, <reinss, <rates, <sangs <tumeur 1> et <tumeur 2, dans le cas de I’Octreoscan’™

Pourcentages d’activité injectée (%)

Temps (h) Vessie
0,0 0,00

1,23 21,43
3.69 48,98
9,85 61,22
24,00 68,37
48,00 71,43
71,38 72,45

Table 2.2: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour le compartiment
<vessie>, dans le cas de I’Octreoscan™™
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Figure 2.2: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour les compartiments
«foies, <reins>, <rate>, <sang> <tumeur 1> et <tumeur 2>, dans le cas de ’Octreoscan™™
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Figure 2.3: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour le compartiment
<vessie>, dans le cas de I’Octreoscan™™

2.1.2 Application thérapeutique avec le '""Lu-octreotate

La difficulté rencontrée avec 1’Octreoscan?™

est également retrouvée pour ce second
radiopharmaceutique : tres peu de données de biodistribution sont disponibles & ’échelle
clinique . En effet, aprés une recherche bibliographique, il est apparu qu’aucune information
présente dans la littérature n’était assez compléte pour permettre la définition d’un modele

pertinent : il n’a pas été possible de trouver des données d’activité, chez 'Homme, a différents

temps post-injection pour chacun les compartiments « foie >, < reins >, < rate >, < vessie
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> et < sang > provenant de la méme publication. Il est & noter que cette constatation
a été effectuée au moment de la réalisation de ce travail : depuis lors, une modélisation
compartimentale du 7" Lu-Octreotate a été réalisée par Brolin et al. [Brolin et al. 2015], dans
le méme objectif, celui de créer un modele virtuel contenant une biodistribution réaliste du

radiopharmaceutique afin de générer des images scintigraphiques.

La recherche de données pharmacocinétiques était compliquée par le fait qu’a I’époque
le radiopharmaceutique n’était pas disponible en France. En revanche, des données non
publiées provenant du département de médecine nucléaire de l'institut Erasmus MC (Rot-
terdam, Pays-Bas) — et obtenues par Uintermédiaire du Dr Mark Konijnenberg, physicien
médical impliqué dans la collaboration MetroMRT — ont pu étre utilisées pour cette étude.
Ces données sont issues d’une étude de biodistribution et de dosimétrie réalisée apres ’admi-
nistration de 1,85 GBq de ""Lu-Octreotate & 6 patients agés de 15 & 76 ans, a faible charge

tumorale.

I s’agit de pourcentages moyens d’activité injectée (ainsi que les écart-types associés),
établis a différents temps post-injection pour des organes tels que les reins, la rate, le foie,
le sang et I'urine, pour activité injectée de 3,7 GBq. Ces valeurs sont présentées dans les

tables 2.3, 2.4 et 2.5, et représentées sur les figures 2.4, 2.5 et 2.6. Concernant les tumeurs

Pourcentages d’activité injectée (%)

Foie Reins Rate
Temps Moyenne Ecart-type Moyenne Ecart-type Moyenne Ecart-type
(h) (%) (%) (%) (%) (%) (%)
4 3,77 1,18 4,93 1,60 3,19 1,03
24 2,77 0,75 4,63 0,91 3,17 0,83
48 2,52 0,74 3,95 0,74 2,76 0,69
72 2,18 0,61 3,18 0,66 2,44 0,52
240 0,93 0,13 0,89 0,34 1,15 0,17
408 0,55 0,08 0,40 0,16 0,57 0,16

Table 2.3: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour les compartiments
<foie>, <reins> et <rates, dans le cas du " Lu-Octreotate

hépatiques, des volumes de 1 et 6 cm® ont été attribués & deux tumeurs implémentées en
parallele, en complément du modele voxélisé de référence de la CIPR 110 (qui ne comporte pas
de tumeur parmi les 141 organes ou tissus segmentés). Les pourcentages d’activité injectée et

les périodes efficaces attribuées a ces deux tumeurs hépatiques sont inspirés de ’expérience
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Pourcentages d’activité injectée (%)

Sang
Temps (h) Moyenne (%) Ecart-type (%)
10 33,1 7,4
20 23,7 6,5
40 16,1 3.9
60 13.0 3.3
90 9,9 2,8
120 8,1 2.3
360 3.3 1,1
1440 0,6 0,1

Table 2.4: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour le compartiment
<sang>, dans le cas du ""Lu-Octreotate

Pourcentages d’activité injectée (%)

Vessie
Temps (h) Moyenne (%) Ecart-type (%)
1 26.4 2.5
3,5 43,4 4,5
6 51,3 6,7
24 63,5 3,7
48 69,6 47
72 73,6 3.8

Table 2.5: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour le compartiment
<vessie>, dans le cas du '""Lu-Octreotate

81



Chapitre 2. Modélisation de pharmacocinétiques de référence dans le cadre de la création
d’un patient virtuel

. Donnees d'entree de la pharmacocineticque de reference - 1771 u-octreotate

—_ 8

2\0, - A Foie

; 7:_ O Reins

O [ Rate

8 -

£ 6—

o =

= -

S 5—

«© -

© -

o 4

S =

S -

g =

3 = A

o =

o 2 A
11— a
- &
o v v v 0y e b e e b b e L L
0 50 100 150 200 250 300 350 400

Temps post-injection (h)

Figure 2.4: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour les compartiments
<foies, <reins> et <rates, dans le cas du 7"Lu-Octreotate
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Figure 2.5: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour le compartiment
<sang>, dans le cas du ""Lu-Octreotate

du Bad Berka (Zentralklinik Bad Berka, Allemagne) [Schuchardt et al. 2014].

L’activité injectée est fixée a 5,5 GBq pour le premier cycle d’'un traitement fractionné

au ""Lu-octreotate, en accord avec la littérature [Bodei et al. 2010].

Des ajustements suivant des fonctions mono ou bi-exponentielles sont réalisés sur les

données, exprimant ainsi ’activité en fonction du temps tel que :
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Figure 2.6: Pourcentages d’activité injectée a différents temps post-injection pour le compartiment
<vessie>, dans le cas du ""Lu-Octreotate

Tumeur 1 Tumeur 2

Volume (cm?) 1 6
% activité injectée 0,20% 0,07%
Période efficace (h) 74 7

Table 2.6: Caractéristiques attribuées aux tumeurs insérées dans le modele

— Pour un ajustement mono-exponentiel

- o0 A
A :/ A eap(—By(t)) = 2L (2.1.7)
0 By
— Pour un ajustement bi-exponentiel
- o0 A A
Ay = [7 A eop(-Bi(0) + Ay eap(~Ba(t) = Fh+ 52 (218)
0 1 2

Les résultats présentés dans la suite de ce chapitre seront les coefficients d’ajustement

des données selon des fonctions mono ou bi-exponentielles pour chacun des compartiments,
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les courbes activité-temps ainsi que les valeurs d’activité cumulée correspondantes, pour une
application pré-thérapeutique a 1’Octreoscan’™ puis pour une application thérapeutique au

1771 y-octreotate.

2.2 Résultats

2.2.1 Application pré-thérapeutique avec I’Octreoscan’™

Un ajustement de type mono ou bi-exponentiel a été réalisé pour chacun des comparti-
ments fonctionnels, hormis le fluide extravasculaire, dont I'activité en fonction du temps est
déterminée en soustrayant I’activité de 'ensemble des sept autres compartiments a 'activité
totale présente dans le corps.

Des coefficients d’ajustement ont donc été obtenus pour ces sept autres compartiments.

Cependant, les données exploitées étant des quantités injectées de radiopharmaceutique
(en Bq), elles sont corrigées de la décroissance radioactive. Il a donc été nécessaire de rétablir
la décroissance physique de 'indium-111, avec sa période physique de 67,2 h, dans la des-
cription de la pharmacocinétique.

Les coefficients d’ajustement obtenus avant et apres cette prise en compte de la décroissance
physique sont présentés dans les tables 2.7 et 2.8.

Comme indiqué dans le 2.1, ils permettent d’exprimer I'activité en fonction du temps,

telle que :

A(t) = Ay exp(—By(t)) + As exp(—Bal(t)) (2.2.9)

Ou, une fois la décroissance physique appliquée, telle que :

A(t) = Ay exp(—Bi(t)) + Az exp(—Bs(t)) (2.2.10)

L’activité du compartiment extravasculaire a été définie comme la différence entre l’activité
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Coeflicients d’ajustement de I'activité injectée (%IA)

Foie Reins Rate Sang Tumeurl Tumeur2 Vessie
A1 (MBq) 3,97 1,84 0,803 37,80 0,232 0,078 74,00
By (s7h) 1,40E-04 1,11E-04 1,18E-04 1,02E-04 5,64E-06 1,33E-04 -5,11E-07
T bio (h) 1,37 1,73 1,63 1,88 34,12 1,44 -376,77
As (MBq) 4,84 3,88 2,04 0,471 -0,232 0,0789 -74,4
By (s7h) 5,563E-06 5,32E-06 4,82E-06 -5,51E-08 1,95E-01 6,93E-06 9,87E-05
T bio (h) 34,79 36,16 39,93 -3949 0,00 27,79 1,95

Table 2.7: Coefficients d’ajustement de 'activité injectée (corrigée de la décroissance), en fonction
du temps, pour les compartiments <foies, <reins>, <rates, <sangs, <tumeur 1>, <tumeur 2> et
<vessie>, dans le cas de ’Octreoscan”™ . On considére donc les périodes biologiques.

Coefficients d’ajustement de P'activité injectée (%IA)

Foie Reins Rate Sang Tumeurl Tumeur2  Vessie
A1 (Bq) 3,97 1,84 0,803 37,80 0,232 0,0779 74,00
B, (s7Y) 143E-04 1,14E-04 121E-04 1,05E-04 851E-06 1,36E-04 2,35E-06
Ty eff (h) 1,35 1,68 1,59 1,83 22,63 1,41 81,79
Az (Bq) 4,84 3,88 2,04 0,471 -0,232 0,0789 -74,4
Bl (s71)  8,40E-06 8,19E-06 7,69E-06 2,81E-06 1,95E-01 9,79E-06 1,02E-04
T, eff (h) 22,92 23,51 25,05 68,52 0,00 19,66 1,90

Table 2.8: Coefficients d’ajustement de lactivité (avec décroissance radioactive) en fonction du
temps, pour les compartiments <foies, <reinss, <rates, «sangs, <tumeur 1>, <tumeur 2> et <ves-
sie>, dans le cas de ’'Octreoscan™ . On considére donc les périodes efficaces.
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d’un patient virtuel

totale et la somme de l'activité dans les sept autres compartiments :

AFEV = Atotale - (Afoz'e + Areins + Arate + Asang + Avessie + Atumeurl + AtumeuTQ) (2211)

Les courbes activité-temps des huit compartiments sont présentées sur les figures 2.7 et 2.8.

La biodistribution présentée jusqu’ici montre une accumulation du radiopharmaceutique

Courbes activite-temps pour le modele pharmacocinetique de |'Octreoscan
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Figure 2.7: Courbes activité-temps des huit compartiments (avant vidange de la vessie), pour
I’Octreoscan™™

dans 'urine. Cependant, I’élimination de I'urine a chaque vidange de la vessie n’est pas prise
en compte dans cette modélisation de la pharmacocinétique. Les vidanges de la vessie pro-
voquent I’élimination progressive du radiopharmaceutique présent dans 'urine. Elles suivent
un rythme biologique naturel, mais le patient doit également vider sa vessie avant chaque
session d’imagerie : des vidanges <« imposées > sont donc ajoutées aux vidanges naturelles.
L’allure de la courbe activité-temps dépend donc du protocole dosimétrique défini par le
centre participant ('TEO dans cette étude de faisabilité) dans son protocole dosimétrique.
Les données urologiques présentées par [Mueller E et al. 2005] sont utilisées ici & cet
effet. Le volume moyen d’urine vidé par la femme a chaque vidange de sa vessie est estimé

a 205 mL et le volume maximum vidé & 330 mL, pour un volume moyen de la vessie de 500
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2.2. Résultats

Courbes activite-temps pour le modele pharmacocinetique de 'Octreoscan
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Figure 2.8: <Zoom> sur les courbes activité-temps de trois des huit compartiments : la rate et les
deux tumeurs, pour 1’Octreoscan”™

mL. Le nombre moyen de vidanges est de 8 par jour (entre 7 et 10) chez la femme. Afin
d’éliminer assez rapidement l'activité accumulée dans 1'urine, les images scintigraphiques
réelles ne montrant plus de fixation dans la vessie sur les images tardives, le pourcentage
de volume vidé a chaque vidange a été fixé & 46% (230 mL sur les 500 mL). Des vidanges
supplémentaires étant imposées avant chaque session d’imagerie, le nombre de vidanges a
été fixé a 7 par jour et non 8.

En ce qui concerne les vidanges pré-imagerie, elles dépendent donc des temps d’acquisi-
tion, qui, selon le protocole dosimétrique de 'IEQO, sont fixés a 1h, 4h, 18h, 28h, 44h et 67h
post-injection (chapitre 3). Les vidanges pré-imagerie, sont fixées 10 minutes avant chaque
temps d’acquisition.

Les temps post-injection auxquels ont lieu les vidanges ont donc été fixés pour alterner
de fagon cohérente les vidanges naturelles avec les vidanges pré-imagerie, et sont présentés
dans la table 2.9.

A chacune de ces vidanges, 46% de l’activité est éliminée, ce qui donne une allure en dents
de scie a la courbe activité-temps de la vessie. La figure 2.9 illustre 'impact des vidanges de la
vessie sur 'allure de courbe activité-temps de la vessie. La figure 2.10 représente les courbes
activité-temps finales de chaque compartiment, une fois les vidanges de la vessie prises en
compte dans la pharmacocinétique de référence, de la biodistribution de 1'Octreoscan’™

dans le patient virtuel selon le protocole dosimétrique de I'IEO.

Une fois ces courbes activité-temps établies pour chaque compartiment, les valeurs d’ac-
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Chapitre 2. Modélisation de pharmacocinétiques de référence dans le cadre de la création
d’un patient virtuel

Vidange n°  Temps post-injection (h) Temps post-injection (s)

1 0,8 3000

2 3,8 13800
3 7.4 26600
4 10,8 39000
5 14,3 51400
6 17,8 64200
7 21,3 76600
8 24,7 89000
9 27.8 100200
10 31,3 112600
11 34,7 125000
12 38,2 137400
13 43,8 157800
14 47,3 170200
15 50,7 182400

Table 2.9: Temps post-injection de vidanges naturelles et pré-imagerie de la vessie, pour
I’Octreoscan™™

Courbes activitatemps de |a vessie pour le madele pharmacacinetique de | Getresscan
70

Vessie - sans vidange

60 Vessie - avec vidanges

Activite (MBq)

50

40

:....I....I....I....I....I....I....
0 10 20 30 40 50 60 70

Temps post-injection (h)

Figure 2.9: Courbes activité-temps de la vessie, avec ou sans prise en compte des vidanges naturelles
et pré-imagerie de la vessie, pour 1'Octreoscan”™

tivité cumulée correspondantes (aires sous les courbes activité-temps) ont pu étre calculées

a partir des coefficients d’ajustement mono ou bi-exponentiel.

En effet, le calcul de ’aire sous la courbe activité-temps correspondant a l'intégration de

88



2.2. Résultats

Courbes activite-temps pour le modele pharmacocinetique de | Octreoscan
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Figure 2.10: Courbes activité-temps finales des huit compartiments fonctionnels déterminés pour
la biodistribution de I’Octreoscan”™ dans le patient virtuel issu du modele anthropomorphe XCAT
(féminin), adaptées au protocole dosimétrique de I'TEO

activité en fonction du temps, la valeur d’activité cumulée A est donc obtenue telle que :

Ay = %1 Si A(t) = Ay exp(—Bi(t)) (2.2.12)
A= B e B S AW = A eap(-Bi() + A eap(-Bo(t)  (2213)
1 2

Dans le cas de la vessie, les aires sous la courbe ont été calculées entre chaque vidange
de la vessie, en raison de l'allure en < dents de scie > de la courbe activité-temps. Les
portions de courbe ont été ajustées par de simples polynémes de degré n (avec un coefficient
de corrélation systématiquement égal & 1). Les coefficients des polyndémes ont également
été utilisés pour l'intégration de 'activité en fonction du temps, et les différentes valeurs
d’activité cumulée correspondant a chaque portion de courbe, entre deux vidanges, ont été
additionnées.

Les valeurs d’activité cumulée obtenues pour chaque compartiment sont données dans la

table 2.10.

En résumé, ’établissement d’une biodistribution de référence a été réalisé a partir de va-

T

leurs de pourcentages de quantité d’Octreoscan”™ injectée, a différents temps post-injection,
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Chapitre 2. Modélisation de pharmacocinétiques de référence dans le cadre de la création
d’un patient virtuel

Compartiment Foie Reins Rate Sang
A (Bq.s) 5,28E+11 427E+11  2,35E+4+11 4,71E+411
Compartiment Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
A (Bq.s) 2,38E+10  7,70E+09 7,53E+12 1,10E+412

Table 2.10: Valeurs d’activité cumulée totale dans les huit compartiments fonctionnels pour
’Octreoscan”™

obtenues de la littérature puis adaptées pour recréer une pharmacocinétique cohérente. Les
courbes activité-temps ont été définies pour les huit compartiments sources et les aires sous
ces courbes ont été calculées, déterminant ainsi les valeurs d’activité cumulée de chaque

compartiment.

2.2.2 Application thérapeutique avec le '""Lu-octreotate

Dans la seconde phase du projet DosiTest, les données d’entrée obtenues pour le " Lu-
octreotate — les valeurs de pourcentage d’activité injectée a différents temps sont donnés
dans les tables 2.3, 2.4 et 2.5 — ont également été ajustées selon des fonctions mono ou bi-
exponentielles pour les divers compartiments considérés. Les coefficients d’ajustement cor-

respondants sont présentés dans la table 2.11.

Coefficients d’ajustement de I'activité injectée (%IA)

Foie Reins Rate Sang Vessie
A1 (MBq) 171 306 185 506 3270
Bi (s7Y  1,31E-06 2,07E-06 1,21E-06 1,22E-06 -5,18E-07
T} bio (h) 1472 93,2 158,7 157,3 -371,7
As (MBq) 1260 -50,6 - 1810 -2370
By (s71)  2,40E-04 4,78E-05 - 7,55E-05  6,35E-05
T bio (h) 0,8 4,0 - 2,6 3,0

Table 2.11: Coefficients d’ajustement de 'activité injectée (corrigée de la décroissance), en fonction
du temps, pour les compartiments <foie», <reins>, <rates, <sangs> et <vessies>, dans le cas du
1" Lu-octreotate. On considére donc les périodes biologiques.

Ces données étant corrigées de la décroissance, c¢’est-a-dire ne prenant pas en compte la
décroissance radioactive du lutétium-177 (période physique de 6,7 jours), il a été nécessaire de
rétablir cette décroissance physique. Les coefficients d’ajustement obtenus apres I’application

de la décroissance physique sont donnés dans la table 2.12.
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2.2. Résultats

Coeflicients d’ajustement de I'activité injectée (%IA)

Foie Reins Rate Sang Vessie
A1 (MBq) 171 306 185 506 3270
B (s7Y)  2,50E-06 3,26E-06 241E-06 2,42E-06 6,79E-07
T eff (h) 76,9 59,0 79,9 79,5 283,4
As (MBq) 1260 -50,6 - 1810 -2370
By (s7Y)  241E-04 4,90E-05 - 7,67E-05 6,47E-05
T, eff (h) 0,8 3,9 - 2.5 3,0

Table 2.12: Coefficients d’ajustement de Pactivité (avec décroissance radioactive) en fonction du
temps, pour les compartiments <foies, <reinss, <rates>, <sang> et <vessies>, dans le cas du ""Lu-
octreotate. On considere donc les périodes efficaces.

L’allure des courbes activité-temps des deux tumeurs hépatiques a été définie selon un
modele mono-exponentiel, et les coefficients correspondants ont cette fois-ci été établis sans
ajustement de courbes, puisqu’il s’agit de valeurs attribuées a ces deux tumeurs de fagon

arbitraire. La table 2.13 présente les coeflicients attribués a ces deux tumeurs.

Tumeur 1 Tumeur 2

A, (MBq) 11,0 3,85
By (s7!)  2,60E-06  2,50E06
Ty eff (h) 74,0 77,0

A (Bqs)  4,23E+12  1,54+12

Table 2.13: Coefficients des fonctions mono-exponentielles représentant 1’activité des deux tumeurs
en fonction du temps, dans le cas du 7" Lu-octreotate.

Grace aux différents coefficients établis pour chacun de ces compartiments, ’activité peut
étre déterminée a n’importe quel temps post-injection. L’activité du huitiéme compartiment,
le fluide extravasculaire, a été définie comme la différence entre ’activité totale et la somme de
’activité dans les sept autres compartiments, tout comme pour 1’Octreoscan’™ . Les courbes
activité-temps des huit compartiments pour le ""Lu-Octreotate sont représentées sur les
figures 2.11 et 2.12. On constate sur la figure 2.11 que le pourcentage d’activité injectée
est encore d’environ 40% dans la vessie, 180h aprés l'injection (soit & plus d’une période
physique du lutétium-177). Ceci s’explique par l’absence de vidange de la vessie dans le
modele jusqu'’ici établi, et donc d’élimination du radiopharmaceutique : celui-ci s’accumule

dans 'urine présente dans la vessie.

Tout comme pour ’Octreoscan’™ | des vidanges de la vessie doivent donc étre prises en
b
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Chapitre 2. Modélisation de pharmacocinétiques de référence dans le cadre de la création
d’un patient virtuel

Courbes activite-temps pour le modele pharmacocinetique du 1771 u-octreotate
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Figure 2.11: Courbes activité-temps des huit compartiments (avant vidange de la vessie), pour le
7] u-octreotate
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Figure 2.12: < Zoom » sur les courbes activité-temps de trois des huit compartiments : la rate et
les deux tumeurs, pour le 17" Lu-octreotate

compte pour établir la pharmacocinétique du “"Lu-octreotate. Ces vidanges sont & la fois
des vidanges naturelles et des vidanges pré-imagerie, et dépendent du protocole dosimétrique
de I'IEO pour le '""Lu-octreotate. L’obtention de temps d’acquisition des différentes sessions
d’imagerie requises par I'TEO sera détaillée dans le chapitre 3, mais la liste des ces temps
d’acquisition est donnée dans la table 2.14. Les vidanges sont réalisées 10 minutes avant

chaque session d’imagerie, soit 600s plus tot.

Les données urologiques présentées par [Mueller E et al. 2005] sont & nouveau utilisées ici.
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2.2. Résultats

Temps post-injection = Temps post-injection

Session d’imagerie (h) vidange (s)
1 3000
5 17400
20 71400
44 157800
66 237000
162 582600

Table 2.14: Temps post-injection des sessions d’imagerie et des vidanges de la vessie correspondantes,
pour le ""Lu-octreotate

Le volume moyen d’urine vidé par la femme a chaque vidange de sa vessie est estimé a 205
mL, allant de 144 a 274 mL, pour un volume moyen de la vessie de 500 mL chez la femme. Le
pourcentage de volume vidé a été fixé au minimum afin de conserver suffisamment d’activité
pour respecter le réalisme des images tardives — les sessions d’imagerie étant acquises sur un
temps post-injection beaucoup plus long que pour ’Octreoscan’™ — c’est-a-dire & 28,80%
(144 mL sur les 500 mL), contre les 46% fixés pour I'’Octreoscan’ . En revanche le nombre

T™M

de vidanges de 7 par jour établi pour I’Octreoscan a cette fois été augmenté et fixé au

nombre moyen de vidanges chez la femme qui est de 8.

Les temps post-injection auxquels ont lieu les vidanges ont été fixés pour alterner de
fagon cohérente les vidanges naturelles avec les vidanges pré-imagerie, suivant ces données

urologiques, et sont présentés dans la table 2.15.

Vidange n° Temps post-injection (h) Temps post-injection (s)

1 0,8 3000

2 3,8 13800
3 4,8 17400
4 7,8 28200
5 10,8 39000
6 13,8 49800
7 16,8 60600
8 19,8 71400
9 22,8 82200
10 25,8 93000
11 28,8 103800
12 31,8 114600

Table 2.15: Temps post-injection de vidanges naturelles et pré-imagerie de la vessie pour le 7" Lu-
octreotate
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Chapitre 2. Modélisation de pharmacocinétiques de référence dans le cadre de la création

d’un patient virtuel

A chacune de ces vidanges, 28,8% de 'activité est donc éliminée, ce qui donne l'allure
représentée sur la figure 2.13 a la courbe activité-temps de la vessie, comparée a son allure

sans élimination de 'urine.

Courbes activite-temps de la vessie pour e modele pharmacocinetique du 177Lu-Octreotate
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Figure 2.13: Courbes d’activité-temps de la vessie, avec ou sans prise en compte des vidanges
naturelles et pré-imagerie de la vessie, pour le 17" Lu-octreotate

La figure 2.14 représente les courbes activité-temps finales de chaque compartiment, une
fois les vidanges de la vessie prises en compte dans la pharmacocinétique de référence, de la
biodistribution du '""Lu-Octreotate dans le patient virtuel selon le protocole dosimétrique
de 'TEQ.

Enfin, 'activité cumulée totale a été déterminée pour chacun des huit compartiments

fonctionnels et les valeurs sont présentées dans la table 2.16.

Compartiment Foie Reins Rate Sang
A (Bq.s) 7,34E+13  9,26E+13  7,69E+13 2,33E+14
Compartiment Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
A (Bq.s) 3,41E+12 1,25E+12  4,07E+14 7,96E413

Table 2.16: Valeurs d’activité cumulée totale dans les huit compartiments fonctionnels pour le
177 u-octreotate
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2.3. Discussion

Courbes activite-temps pour le modele pharmacocinetique du 177Lu-octreotate
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Figure 2.14: Courbes activité-temps des huit compartiments (apres vidange de la vessie), pour le
77T u-octreotate

2.3 Discussion

Dans le cadre du projet DosiTest, la création d’une pharmacocinétique de référence a
pour objectif de proposer aux centres participants des images scintigraphiques qui soient
jugées suffisamment réalistes pour étre utilisées dans un contexte de dosimétrie clinique.

A cet égard, séparer la biodistribution de 'activité en différents compartiments fonction-
nels est une avancée par rapport a ce qui a été proposé jusqu’ici en termes de générations
d’images scintigraphiques virtuelles. La modélisation compartimentale de la biodistribution
d’un radiopharmaceutique apporte de I’hétérogénéité au sein d’'un méme organe, comme par
exemple dans le foie ou se situent les tumeurs : la région anatomique du foie étant une
combinaison du compartiment sanguin et du compartiment hépatique, l'activité n’est pas
uniformément répartie sur I’ensemble de ce volume d’intérét.

D’autre part, activité pouvant étre définie, grace a cette modélisation compartimentale,
dans chaque voxel du modele anthropomorphe depuis 'injection du radiopharmaceutique
jusqu’a la disparition complete de celui-ci dans le corps du patient virtuel, des sessions
d’imagerie peuvent étre définies & n’importe quel temps post-injection, sans restriction.

Par ailleurs, pour la détermination de la dosimétrie de référence, ’activité cumulée totale
est obtenue directement par intégration des parameétres pharmacocinétiques, on dispose donc

d’une valeur d’activité cumulée de référence en tout point du patient virtuel.

Enfin, établir une pharmacocinétique de référence pour une application donnée permet la
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d’un patient virtuel

réutilisation de ces données pour des études ultérieures et assure ainsi la pérennité du projet.

™ oy le

Cependant, a ce stade, la modélisation réalisée, que ce soit pour I’Octreoscan
177 u-octreotate, est basée sur une approche simple, avec seulement huit compartiments
fonctionnels. Le modele, tel qu’il est établi, fait 'hypothese que la concentration radioactive
dans chaque compartiment est constante a un instant donné, ce qui ne semble pas tres

réaliste et ne permet notamment pas de refléter ’hétérogénéité de la distribution de 'activité

observée dans les tumeurs.

A T’heure actuelle, le projet DosiTest a pour objectif la comparaison des approches do-
simétriques entre différents centres cliniques et I’évaluation de 'impact de cette hétérogénéité
de pratiques sur la détermination de la dose absorbée. Les observations effectuées jusqu’ici
laissent supposer que les résultats dosimétriques seront treés variables d’un centre a un autre
selon le protocole dosimétrique utilisé, et c’est d’ailleurs cette hypothese qui est a 'origine
du projet. Cependant, si tel n’était pas le cas a l'issue du projet, la question du réalisme
des images serait évoquée : le jeu de données proposé aux différents centres participants
est-il suffisamment représentatif des images scintigraphiques réelles, dont la quantification
fait régulierement 1’objet d’améliorations ? Par ailleurs, le réalisme des images est impacté
par la précision de la modélisation de la gamma-caméra et de la méthode de génération des
images, propos du chapitre 3, mais également étroitement lié au réalisme de la définition du
patient virtuel, que ce soit sa définition géométrique, i.e. le choix du modele anthropomorphe
et sa représentativité du corps humain, ou sa définition fonctionnelle : la pharmacocinétique

définie pour le radiopharmaceutique injecté.

Le raffinement du modéle compartimental est donc a envisager. L’utilisation de données
d’entrée provenant d’une biodistribution directement établie sur un jeu d’images de plusieurs
patients traités avec le radiopharmaceutique peut constituer une premiere étape d’amélioration :
bénéficier de plusieurs valeurs d’activité (ou de pourcentage d’activité injecter) dans chaque
compartiment aux différents temps post-injection permettrait de réaliser une véritable modélisation
compartimentale, en définissant des constantes d’échange entre les compartiments, via un
logiciel tel que SAAM II. La quantification de l'activité sur un jeu de données de patients
offrirait également I'opportunité d’augmenter le nombre de compartiments a considérer,
n’étant plus tributaire des données publiées dans la littérature. Il est & noter que le Service
de Médecine Nucléaire de I'Institut Universitaire de Cancer de Toulouse (Prof. Courbon)

a récemment débuté 'administration thérapeutique de '""Lu-octreotate (Lutathera™) et

que dans ce contexte une étude dosimétrique systématique est réalisée. Nous pouvons donc
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2.4. Conclusion

espérer disposer rapidement de données cliniques permettant d’affiner la modélisation de la
pharmacocinétique de ce radiopharmaceutique.

Toutefois, la pharmacocinétique établie dans ce chapitre pour les deux radiopharmaceu-
tiques considérés est suffisamment aboutie pour générer des images scintigraphiques virtuelles

et poursuivre le développement de DosiTest.

2.4 Conclusion

Des pharmacocinétiques de référence ont été établies pour deux radiopharmaceutiques

TM ot le 1""Lu-octreotate, malgré la difficulté & trouver des données

différents, I’Octreoscan
utilisables pour la création de modeles compartimentaux. Des courbes activité-temps ont
été générées pour chacun des compartiments fonctionnels, résultats qui seront utilisés dans
la suite du travail présenté dans ce manuscrit : tout d’abord pour la génération d’images
scintigraphiques virtuelles, qui fait l'objet du chapitre 3, le nombre de désintégrations a
distribuer dans chaque compartiment lors des différentes sessions d’imagerie étant fixé a
partir de ces courbes activité-temps; puis pour la réalisation de calculs dosimétriques, au
chapitre 5, puisque l'intérét de connaitre précisément la pharmacocinétique attribuée au
patient virtuel est justement de pouvoir < directement > en déduire une dosimétrie de

référence, a laquelle peuvent étre comparés les résultats dosimétriques des différents centres

participants a I’étude.
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Chapitre 3

Génération d’images

scintigraphiques via Monte-Carlo

Une fois la pharmacocinétique de référence générée pour les différents compartiments
fonctionnels définis pour chacun des radiopharmaceutiques, le patient virtuel peut étre créé
a partir de I'un des modeles anthropomorphes implémentés dans le logiciel TestDose, support
informatique du projet DosiTest. La gamma-caméra implantée dans le service de médecine
nucléaire de chaque centre, et dédiée a la dosimétrie, est ensuite modélisée par simulation
Monte-Carlo, et le modéle de gamma-caméra obtenu est également implémenté dans Test-
Dose. Des images scintigraphiques du patient virtuel peuvent alors étre générées selon un
protocole dosimétrique donné, grace a la création des macros GATE correspondantes par le
logiciel TestDose.

Dans ce chapitre seront présentées les différentes étapes nécessaires a la création d’images
scintigraphiques, la séparation du modele anthropomorphe en différents compartiments fonc-
tionnels, la génération automatique de macros GATE par TestDose, ou encore le calcul du
nombre de désintégrations & générer pour chaque compartiment et dans chaque session d’ima-
ger