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RESUME

La dégradation des images causée par les mouvements respiratoires est un sujet de souci
dans 'imagerie clinique par tomographie par émission de positrons (TEP). La compensation du
mouvement respiratoire nécessite un capteur de mouvement précis ou une méthode compliquée
basée sur des données. Cette thése décrit deux nouvelles méthodes pour la synchronisation et la
correction des mouvements respiratoires qui s’appuient sur les informations du flux de données
en mode liste. Les méthodes sont basées sur une hypothese proposée selon laquelle la sensibilité
géométrique varie le long de I’axe 7z d’'un scanner TDM 3D et peut étre utilisée pour compenser
le mouvement respiratoire. Cette hypothese a été développée dans deux axes : Synchronisation de
Sensibilité Géométrique (SSG) pour la compensation du mouvement respiratoire et Correction de

Sensibilité Géométrique (CSG) pour la correction du mouvement respiratoire.

Pour tester I’hypothese proposée, deux étapes ont été effectuées dans le cadre de cette these :
la simulation et la validation. Les simulations ont été réalisées a ’aide des logiciels Geant4 Ap-
plication for Tomographic Emission (GATE) et NURBs-Based Cardiac Torso (NCAT) pour simuler

respectivement le scanner Siemens ECAT ExcatHR™ et le mouvement respiratoire.

Toutes les données ont été collectées dans le format de données en mode liste, qui peut étre
trié en une séquence d’images. Ensuite, les hypotheses spécifiques proposées SSG et CSG ont été

appliquées respectivement aux images triées.

Les validations de simulation consistent en une validation géométrique du fantome et une
validation voxélisée du fantome. La validation géométrique a été mise en ceuvre en utilisant un
fantome cylindrique avec une oscillation sinusoidale connue. Cette oscillation a été utilisée comme
représentation d’un simple mouvement respiratoire. Lorsque le SSG et le CSG ont été appliqués
aux données triées en mode liste, il a été démontré qu’ils étaient capables du synchroniser et de

corriger le mouvement.

Pour une simulation plus réaliste du mouvement respiratoire, des fantomes voxélisés géné-
rés par le NCAT ont été importés dans GATE et utilisés pour valider le SSG et le CSG, et ont
donné des indications encourageantes pour [’application du synchronisation et de la correction du
mouvement respiratoire. Ces deux méthodes présentent d’autres avantages :

1 Aucun dispositif matériel supplémentaire n’est nécessaire.

2 Ils n’utilisent que des données en mode liste et sont non invasifs.
3 Il n’y a pas de charge d’acquisition.

4 Aucune préparation supplémentaire du patient n’est nécessaire.

Cette these démontre I’hypothese proposée d’utiliser les propriétés géométriques de sensi-
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bilité d’'un Scanner ECAT ExcatHR™" 3D pour la compensation des mouvements respiratoires et

prouve cette hypothése a I’aide de résultats a partir d’études simulées.

Mots clés : Sensibilité Géométrigue, PET-3D, Excat ECAT +HR, Monte Carlo, GEANTH4,
GATE-8.2 et Compensation du Mouvement.
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ABSTRACT

Image degradation caused by respiratory movements is a concern in clinical positron emis-
sion tomography (PET) imaging. Breathing motion compensation requires an accurate motion
sensor or a complicated data-based method. This thesis describes two new methods for the syn-
chronization and correction of respiratory movements based on list mode data stream information.
The methods are based on a proposed hypothesis that the geometric sensitivity varies along the z-
axis of a 3D TDM scanner and can be used to compensate for respiratory motion. This hypothesis
has been developed along two axes : Geometric Sensitivity Synchronization (SSG) for the compen-
sation of the respiratory movement and Geometric Sensitivity Correction (CSG) for the correction

of the respiratory movement.

To test the proposed hypothesis, two steps were performed in the framework of this thesis:

simulation and validation.

The simulations were performed using Geant4 Application for Tomographic Emission (GATE)
and NURBs-Based Cardiac Torso (NCAT) software to simulate the Siemens ECAT ExcatHR™ scan-

ner and the respiratory motion, respectively.

All data were collected in list mode data format, which can be sorted into a sequence of
images. Then, the specific assumptions proposed SSG and CSG were applied to the sorted images

respectively.

The simulation validations consist of a geometric validation of the phantom and a voxelized
validation of the phantom. The geometric validation was implemented using a cylindrical phantom
with a known sinusoidal oscillation. This oscillation was used as a representation of a simple
respiratory movement. When SSG and CSG were applied to the data sorted in list mode, it was

shown that they were capable of synchronizing and correcting the motion.

For a more realistic simulation of the breathing motion, voxelized phantoms generated by the
NCAT were imported into GATE and used to validate the SSG and CSG, and gave encouraging
indications for the application of synchronization and correction of breathing motion. These two
methods have other advantages:

1 No additional hardware devices are required.

2 They only use list mode data and are non-invasive.
3 There is no acquisition charge.

4 No additional patient preparation is required.

This thesis demonstrates the proposed hypothesis to use the geometric sensitivity properties



1X

of a ECATExcatHR™ 3D Scanner for the compensation of respiratory movements and proves this

hypothesis with results from simulated studies

Keywords: Geometric Sensitivity, PET-3D, Excat ECAT +HR, Monte Carlo, GEANT4, GATE-

8.2, and Motion Compensation.
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INTRODUCTION

Cette these traite le probleme de la compensation des mouvements respiratoires dans les
images de tomographie par émission de positons (TEP) thoraciques. En oncologie pulmonaire,
Uutilisation de cette modalité est en continuelle progression. En effet, elle permet de procurer
aux cliniciens une information tres riche sur ’activité des cellules. En particulier, elle permet de
détecter des tumeurs a un stade tres précoce, invisibles en imagerie anatomique. Cependant ces
images souffrent de plusieurs inconvénients, notamment :

— La pauvreté en information anatomique, rendant difficile la localisation précise des tumeurs
par rapport aux organes
— La forte atténuation des émissions, nécessitant un complément d’information par une autre
source;
— La dégradation de la qualité des images, causée par les mouvements physiologiques du
patient.
Ainsi, son exploitation clinique requiert le recours a une modalité d’imagerie anatomique complé-
mentaire. La tomodensitométrie (TDM) est la technologie couramment utilisée en clinique pour
corriger ’atténuation et localiser les tumeurs. Cependant, la fusion de ces deux modalités n’est
possible qu’a condition d’assurer la cohérence spatiale des images. De plus, les mouvements res-
piratoires introduisent des déplacements irréguliers des organes causant une surestimation des vo-
lumes tumoraux et un affaiblissement de leur activité. De ce fait, la mise en cohérence temporelle est
impérative afin de former des images précises. Cela permettra d’ améliorer le diagnostic, la radio-

thérapie externe et I’évaluation des thérapeutiques innovantes des cancers broncho-pulmonaires.

La TEP-4D est une technique récente proposée pour corriger les artéfacts respiratoires. Le
principe est d’acquérir simultanément les données TEP et un signal respiratoire, d’'une maniére
synchrone. Le signal respiratoire est découpé en phases correspondant a des proportions de rem-
plissage des poumons. Les données TEP sont alors classées selon ces phases. L’idée sous-jacente
est que la configuration du thorax est répétable pour la méme phase. Des images TEP sont alors
reconstruites par correction du mouvement et combinées pour obtenir I'image globale [1]. En pra-
tique, la plupart des expérimentations et systemes existants se basent sur la synchronisation par
RPM de Varian. Malheureusement, ce systeme présente plusieurs limitationsf :

— Les mesures effectuées ne sont pas la cause des déformations des poumons, mais plutot un
effet;

— La précision de ces mesures est souvent faible a cause du suivi du mouvement antéroposté-
rieur;

— La méthode de binning par phase est incohérente car elle suppose une régularité des am-



plitudes ;
— La correction d’atténuation est faite a I’aide d’images TDM moyennes incohérentes.
Le but de la recherche présentée dans cette these est d’étudier une technique efficace de com-
pensation du mouvement respiratoire par ’utilisation des propriétés de sensibilité géométriques
d’un scanner TEP 3D.

Les hypotheses proposées seront validées en utilisant des études de simulation et des études
cliniques. Les objectifs spécifiques de ce travail sont les suivants :

1 La méthode SSG et la méthode CSG sont testées dans un fantdome géométrique simulé a
la fois sans atténuation et avec modélisation de I’atténuation. Ces simulations pour la mé-
thode SSG ont été réalisées pour un mouvement unidimensionnel le long de I’axe Z et un
mouvement tridimensionnel le long des axes X,Y et Z, mais les simulations pour la méthode
CSG étaient purement un test de mouvement unidimensionnel le long de ’axe Z.

2 La méthode SSG et la méthode CSG sont évaluées pour un fantome voxélisé simulé a la
fois sans atténuation et avec modélisation de ’atténuation. Cette évaluation implique un
mouvement 3D non rigide le long des dimensions X, Y et Z.

3 Enfin, la méthode SSG et la méthode CSG sont validées par rapport a des études Bench-
mark.

Le travail entrepris pour atteindre les objectifs de cette thése est présenté en cing chapitres
comme Suit :

— Introduction Général décrit le contexte de I’étude, y compris ’énoncé du probleme et I’ ob-
Jjectif de notre travail.

— Le chapitre I passe en revue les techniques existantes pour traiter la compensation des mou-
vements respiratoires, en particulier la synchronisation et la correction des mouvements.

— Le chapitre 2 fournit une méthodologie pour tester les hypothéses dans la simulation et les
données cliniques.

— Le chapitre 3 détaille les résultats de la simulation géométrique d’un fantome dynamique.

— Le chapitre 4 détaille les résultats de la simulation avec des fantomes voxélisés.

— Le chapitre 5 résume les résultats des chapitres précédents et tire des conclusions sur les
travaux de recherche présentés, et aborde également les limites et le développement futur

de ces travaux.



CHAPITRE 1 REVUE DE LITTERATURE



1.1 Introduction

Les artefacts et la dégradation des images provoqués par les mouvements induits par les
voles respiratoires peuvent entrainer une mauvaise interprétation des images et des erreurs quan-
titatives. Différentes méthodes de mouvement respiratoire Des mesures de compensation, telles que

des techniques de contrdle, ont été mises au point.
Ces techniques peuvent étre divisées en deux étapes :

la premiere étape est la synchronisation des mouvements respiratoires, qui implique [’ utilisa-
tion de des indicateurs synchronisés pour estimer les parametres de mouvement afin de
synchroniser les acquisitions respiratoires par des systemes de suivi externes ou une mé-
thode intrinseque basée sur les données.

la deuxieme étape est la correction du mouvement, qui enregistre les données synchronisées
avec les informations de mouvement, telles que les parametres de transformation du mou-

vement, a la phase respiratoire de référence.

1l existe actuellement un certain nombre de techniques pour la synchronisation et la correction des
mouvements respiratoires[2]. Afin de passer en revue ces techniques de maniere simple et logique,
ce chapitre les classera en différentes catégories, en fonction de I’étape de la procédure d’imagerie
TEP qu’elles modifient, comme [illustre la figure 1.1. Bien que la procédure exacte de I’imagerie
TEP comporte de nombreuses étapes, pour dans le cadre de la révision, elle peut étre divisée en

trois étapes, comme lillustre la figure 1.1.

— Dans la premiere étape, le scanner TEP acquiert les événements de la ligne de réponse
(LOR) sous forme de données brutes, de sorte que les données d’acquisition (LOR) sont
triées dans l’espace sinogramme (voir chapitre 1.1.2.1) avec I’angle et la distance en tant
que données de projection ou en mode liste (voir la section 1.3.4.2).

— Dans la deuxieme étape, un algorithme de reconstruction est choisi pour reconstruire l'image.

— Dans la troisieme et derniere étape, I’'image reconstruite est obtenue.

Toutes les techniques existantes de compensation des mouvements respiratoires peuvent étre

considérées comme modifiant une ou plusieurs de ces trois étapes de base de I’imagerie TEP.

Comme le montre la figure 1.1, les techniques de synchronisation du mouvement respiratoire
comportent deux étapes :
L’étape 1 , la synchronisation du mouvement, implique généralement I’ acquisition de données
de synchronisation a partir de dispositifs de suivi.
L’étape 2 , la correction du mouvement, applique les données de synchronisation acquises et
peut étre effectuée a n’importe quel stade de 'imagerie TEP, qu’il s’agisse du mode liste,

du sinogramme, de la reconstruction ou des images tomographiques.
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Figure 1.1 La compensation de mouvement peut étre divisée en 2 étapes, la synchronisation et la
correction.

Le processus d’imagerie TEP peut étre simplement divisé en 3 étapes, I’acquisition des don-
nées TEP avec le mode sinogramme ou liste, le choix de I’algorithme de reconstruction de I’'image
et la sortie de I’image reconstruite. Les techniques de correction ou du synchronisation des mou-

vements respiratoires peuvent étre mises en ceuvre a l'une des trois étapes.

1.2 Acquisition du mouvement respiratoire

L’enregistrement du signal respiratoire du patient pourra étre réalisé :
1 soit en suivant directement les mouvements de la tumeur elle-méme grdce a des marqueurs
implantés au sein de cette derniere.
2 soit en utilisant des dispositifs externes, permettant d’enregistrer des grandeurs variant du
fait des mouvements respiratoires
Ces grandeurs pourront étre des variations de hauteur de cage thoracique, des flux d’air enre-
gistrés a la sortie de la bouche ou du nez, des changements de température entre I’air inspiré ou
expiré. Actuellement, la tendance est a ['utilisation de dispositifs externes de synchronisation qui
présentent I’avantage de ne pas étre invasifs par rapport a l’implantation d’un marqueur [3]. Dans
les paragraphes qui suivent, nous allons tout d’abord détailler les dispositifs de synchronisation
externes disponibles, nous verrons ensuite comment est opérée la synchronisation respiratoire en

tomodensitométrie (CT) et en tomographie par émission de positons (TEP).
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Figure 1.2 Principe de la synchronisation de 1’acquisition avec la respiration

1.2.1 Mesures externes

Les dispositifs externes permettent d’enregistrer des grandeurs variant du fait des mouve-
ments respiratoires. Ces grandeurs peuvent étre la variation de hauteur de la cage thoracique, le
flux d’air enregistré a la sortie de la bouche ou du nez ou le changement de température entre l’air
inspiré et I’air expiré.

Le dispositif AZ-733V, commercialisé par la société Anzai Medical (Tokyo, Japon), est une
ceinture mesurant les variations de circonférence de la cage thoracique. Les changements de pres-
sion au cours de la respiration sont détectés par un capteur situé dans la ceinture. Ce dispositif
est relié a un ordinateur qui permet d’afficher les changements de pression au cours du temps,
a partir desquels la courbe de respiration sera déduite (figures 1.3(a) et 1.3(b)). Il est également
possible d’utiliser un masque mesurant la différence de température entre I’air inhalé et exhalé
(figure 1.3(c)). Ce dernier étant plus chaud, un changement de température de I’air dans le masque
indique un changement d’état respiratoire du patient [4]. Le spirometre estime le volume d’air dans

les poumons en mesurant les flux d’air inspirés et expirés (figure 1.3(d)).

L’utilisation d’un spiromeétre fournit une tres bonne corrélation entre le signal respiratoire

externe et le mouvement interne des organes, mais les expériences ont démontré que les patients



(a) Ceinture de pression AZ-733V.  (b) Interface de la ceinture de pression
AZ-T33V.

() Une thermistance, placée & l'entrée (d) Spirométre.
d'un masque, permet de mesurer la
température de 'air dans celui-ci.

Figure 1.3 Ceinture de pression, masque avec thermistance et spirometre.

tolerent généralement mal le masque du spirometre lors d’'un examen prolongé [5]. Le systeme
RPM (Real Time Position Management) ', de la société Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, est
le plus utilisé aujourd’hui en clinique. Il est composé d’une caméra sensible a la lumieére infrarouge,

ainsi que d’un boitier en plastique sur lequel sont positionnés des marqueurs infrarouges.

La caméra a une position fixe, au bout du lit d’examen, et le boitier est placé sur le thorax
du patient. Le boitier présente plusieurs réflecteurs dont le mouvement vertical sera suivi par la

caméra (voir figure 1.3).

Le mouvement du bloc est visualisé sur le moniteur de la station de controle du systeme

RPM. Ce systeme enregistre également le temps, ainsi que ’amplitude et la phase du mouvement

1. Position en temps réel Management™ Systeme complet de gestion du mouvement total RPM permet d’acti-
ver et de désactiver les faisceaux d’imagerie et de traitement a des intervalles prédéterminés en fonction du schéma
respiratoire du patient, et de détecter tout mouvement inattendu dans n’importe quelle direction.



(a) Systéme RPM. (b) Interface logicielle du systéme RPM.

Figure 1.4 Systeme et interface logicielle RPM.

respiratoire, a un taux d’échantillonnage de 30 Hertz.

En outre, le systeme RPM enregistre les temps auxquels les acquisitions TDM sont effectuées,
permettant ainsi la reconstruction a posteriori des images dynamiques TDM correspondant a cha-
cune des images TEP synchronisées avec la respiration. L’ utilisation d’un tel systeme suppose une

corrélation parfaite entre les mouvements internes et surfaciques lors de la respiration.

Or; ce n’est pas tout a fait le cas, une respiration irréguliere pouvant entrainer un décalage
entre I’amplitude du déplacement de la cage thoracique et les mouvements de la tumeur. Afin de
s affranchir de cette hypothese de corrélation, il a été proposé d’estimer le mouvement directement

a partir des données.

1.2.2 Détérmination du signal respiratoire a partir des données

Une approche alternative a la synchronisation avec un systeme de détection externe est le
calcul du signal respiratoire a partir des images TEP reconstruites. A cette fin, les données TEP

doivent étre enregistrées au format list-mode.

Ensuite, une image est reconstruite toutes les quelques millisecondes (entre 50 et 200). Le
mouvement peut ensuite étre observé en suivant un ou plusieurs objets de 'image qui se déplacent
avec la respiration (généralement la partie inférieure des poumons ou le foie ) [6], ou en calculant
le nombre de coincidences dans chaque image [7]. Cette derniere méthode tire parti de la non-

uniformité de la sensibilité de ’appareil d’imagerie TEP :

la quantité d’événements que contient un ensemble de données est liée a la position de I’objet
dans I’appareil au cours de son acquisition. Si ces approches ont ’avantage d’estimer directement

le mouvement interne, au lieu d’un mouvement surfacique, et de ne nécessiter aucun matériel autre



que 'appareil d’imagerie TEP, elles ont pour inconvénient majeur la nécessité de reconstruire de

multiples volumes 3D pour déduire le signal respiratoire durant I’acquisition TEP.

Elles ne sont pas commercialisées par les constructeurs et ne sont utilisées en clinique que
par les équipes de recherche qui les ont développées. Nehmeh et al. [8] ont proposé dans une ap-
proche basée sur ’estimation d’un mouvement surfacique a partir des données. Ils placent une
source ponctuelle sur I’abdomen du patient avant de débuter I’acquisition. Apres celle-ci, ils re-

construisent plusieurs images, chacune correspondant a une seconde d’acquisition.

Le signal respiratoire a chaque seconde est estimé a partir de la position de la source ponc-
tuelle sur I’'image correspondante. Une série d’images synchronisées avec la respiration peut en-
suite étre reconstruite en regroupant les données acquises dans la méme position respiratoire. La
comparaison de cette série avec une série synchronisée en utilisant RPM a montré des différences
tres faibles, de ’ordre de 2% pour les volumes et de 6% pour les valeur de SUV. Cette méthode
représente une solution alternative lorsque ['on ne possede pas de systeme de synchronisation;
cependant, elle ne permet pas de s’affranchir de I’hypothése de corrélation entre les mouvements
internes et surfaciques. Par ailleurs, en plus d’une faible résolution temporelle (1 seconde), elle de-
mande un temps de post-traitement tres important ainsi qu’une grande capacité de mémoire étant

donné le nombre d’images générées.

1.3 Synchronisation des données avec la respiration

Afin de synchroniser I’acquisition avec la respiration, il est nécessaire de découper le cycle
respiratoire en plusieurs ensembles. Ceci peut se faire de diverses manieres, basées sur I’amplitude

du mouvement ou sur le temps écoulé depuis le début du cycle.

Le nombre d’ensembles choisi joue lui aussi un role important. Enfin, une fois le mode de
découpage choisi, il existe deux modes de synchronisation des acquisitions TEP a partir du signal
respiratoire. Dans le mode prospectif, le choix d’une phase du cycle respiratoire est fait avant

U’acquisition et seules les données acquises pendant cette phase du cycle seront utilisées.

Dans le mode rétrospectif, aucun choix n’est fait avant I’acquisition et toutes les phases du

cycle respiratoire peuvent étre utilisées. Tous ces parametres sont détaillés dans cette partie.

1.3.1 Découpage en phase ou en amplitude

Le découpage des données peut étre effectué de maniere temporelle (dite en phase), ou selon
Uamplitude du mouvement respiratoire (dite en amplitude). Par ailleurs, chaque cycle respiratoire

peut étre divisé en intervalles de tailles égales (méthodes équiphase ou équiamplitude), ou adaptées



10

a la durée du cycle (approches phase adaptative, ou amplitude adaptative). Ces approches sont

schématisées dans la figure 1.5.

amplitude
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Figure 1.5 Différentes manieres de découper le cycle respiratoire.

Les méthodes de synchronisation en phase divisent le cycle respiratoire en se basant sur
le temps écoulé depuis le début du cycle (figures 1.5(a) et 1.5(b)). L’amplitude de la respiration
n’étant pas prise en compte, il est possible de regrouper dans une méme phase deux portions de
cycle respiratoire ne correspondant pas a la méme position pulmonaire (remarquer par exemple la

différence entre la phase 5 des cycles respiratoires 1 et 2).

Si, de plus, toutes les phases sont de durée égale, les cycles plus longs ne seront pas entie-
rement pris en compte (voir le cycle 2, figure 1.5(a)). Le fait d’adapter la durée de chaque phase
a chaque cycle individuel permet de prendre en compte les informations acquises pendant toute
la durée du cycle (figure 1.5(b)). Les méthodes de synchronisation en amplitude divisent le cycle
respiratoire en se basant sur I’amplitude du signal. Les phases regroupées correspondent donc a
la méme quantité de mouvement, et toute l’information acquise au cours de ’ensemble du cycle est
utilisée.

Si les phases sont choisies de telle sorte que chacune correspond a la méme amplitude de dé-

placement (figure 1.5(c)), certaines phases risquent de contenir moins d’informations que d’autres
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(c’est le cas de la phase 6 par exemple) car elles correspondent a une amplitude de mouvement qui

n’est pas atteinte a chaque cycle.

Les images reconstruites a partir de chaque phase seront alors de signal-sur-bruit et de
résolution différents, ce qui peut géner leur traitement. Afin de diminuer cet effet, il est possible
d’adapter le découpage a chaque cycle (figure 1.5(d)), afin qu’a chaque cycle, des données soient
affectées a chaque phase. Cette méthode a pour inconvénient d’associer des données correspondant
a des positions différentes dans une méme phase (voir par exemple la phase 6 des cycles 1 et 2).
En outre, si elle améliore I’homogénéité des phases, elle ne permet pas de régler tout a fait le

probléeme.

Une autre solution est d’adapter la taille des phases afin que chacune contienne la méme
portion des données (figure 1.4(e)). Plusieurs études sur fantomes, ainsi qu’une étude clinique [9]
ont montré que les méthodes de synchronisation en amplitude permettaient d’estimer I’amplitude

du mouvement de maniéere plus exacte que les méthodes en phase.

Parmi toutes les méthodes en amplitude, celle adaptant la taille des phases afin que chacune
contienne autant de données est la plus performante. Elle permet notamment de reconstruire des
images ayant toutes les mémes propriétés de bruit et de flou. Malgré tout, a I’heure actuelle, les

solutions commerciales proposent en priorité un découpage du cycle respiratoire en phase.

1.3.2 Nombre de phases optimal

Lors du découpage du signal respiratoire, il est nécessaire de faire un compromis entre la

qualité des images reconstruites et la précision de I’estimation du mouvement.

En effet, si le signal respiratoire est divisé en un faible nombre de phases, alors chaque phase
contiendra beaucoup d’information. Chaque image reconstruite sera donc de bonne qualité. D’un

autre coté, elle contiendra un mouvement résiduel important.

Par contre, si le signal respiratoire est divisé en un grand nombre de phases, alors la réso-
lution temporelle du découpage sera améliorée et chaque image ne contiendra que peu de mouve-

ment. Par contre, elle sera de faible qualité car elle contiendra peu d’information.

Dawood et al[ 10]. ont effectué une étude clinique comparant la synchronisation en différents
nombres de phases chez 9 patients. Ils ont montré que le nombre de phases optimal dépendait de
I’amplitude du mouvement respiratoire. Selon cette étude, pour un mouvement respiratoire d’am-
plitude conventionnelle?, et si la synchronisation est faite en amplitude et en ajustant la taille de
chaque phase afin que chacune contienne la méme quantité d’informations, le nombre optimal de

phases est 8. Pour un mouvement d’amplitude supérieure, plus de phases seront nécessaires.

2. C’est a dire que I’amplitude du mouvement du cceur est inférieure a 12 mm.
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1.3.3 Méthodes guidée par les données

La majorité des systemes de surveillance externes fournissent un signal respiratoire par la
mesure du déplacement a une phase respiratoire particuliére, tandis qu’un mouvement respiratoire
Les indicateurs correspondant aux caractéristiques respiratoires telles que la phase respiratoire
sont également enregistrés ou intégrés dans les données d’acquisition de la TEP. L’objectif des
méthodes fondées sur les données est d’estimer la indicateur de mouvement respiratoire a partir
des propriétés intrinséques des données en utilisant un algorithme mathématique ou des techniques
de traitement du signal de 'image. Diverses méthodes basées sur les données pour le calcul des
mouvements respiratoires ont été développées. Elles peuvent étre classées en différentes catégories
selon le stade de I’imagerie TEP auquel elles sont mises en ceuvre [11], comme Uillustre la figure
1.1. D’apres la figure 1.1, plusieurs étapes sont disponibles pour le développement de méthodes
fondées sur les données, depuis les données brutes initiales en mode sinogramme ou les données

brutes en mode liste jusqu’a l’'image reconstruite apres I’acquisition, respectivement.

Méthodes de notation basées sur le sinogramme

Par convention, les coincidences du TEP sont enregistrées dans un histogramme dans un "es-
pace sinogramme" et ensuite reconstruites dans un "espace image". Dans un sinogramme, comme
illustré a la figure 1.4 [12], un emplacement mémoire est attribué a chaque LOR possible, et chaque
fois qu’un événement de coincidence rapide valide est détecté dans ce LOR, la valeur stockée dans
cet emplacement mémoire est incrémentée. Cela permet d’obtenir la nombre d’événements détectés

dans chaque LOR et constitue souvent la maniere la plus efficace de stocker les données[12].

Toutefois, dans un sinogramme, les événements sont intégrés sur un intervalle de temps qui
définit une "frame" qui doit étre spécifiée avant ou au moment de I’acquisition des données. La LOR
reflete une intégrale linéaire de ’activité de la source a travers le corps, comme illustre la figure
1.63 (A). Elle est caractérisée par ’angle d’orientation de la LOR et la distance la plus courte
entre la LOR et le centre du portique. Si toute I’ activité est concentrée en un seul point du patient et
que nous tragons une carte plane en niveaux de gris du nombre intégré d’événements dans chaque
LOR, en utilisant la distance la plus courte entre la LOR et le centre du portique comme abscisse et

I’angle d’orientation comme ordonnée, le graphique résultant apparait sous la forme d’une courbe

3. Les coincidences dans le scanner TEP sont classées en fonction de I’orientation angulaire de chaque LOR et
de son déplacement par rapport au centre du scanner. (A) Le centre du scanner est noté par une croix (X), et le lieu
d’intérét (par exemple, une tumeur) est noté par une ellipse. Quatre LOR passant par le lieu d’intérét sont notées A,
B, CetD. (B) Ces 4 LOR sont tracées sur ce sinogramme ol 1’ orientation angulaire est sur 1’axe et le déplacement du
centre du portique est sur I’axe X. Si toutes les LOR possibles qui passent par ce point sont tracées, on obtient la moitié
de I’onde sinusoidale tournée sur le c6té, comme indiqué ici. (C) Les sinogrammes d’objets plus complexes, tels que
le sinogramme du scanner cérébral illustré, sont composés de nombreuses ondes sinusoidales qui se chevauchent. (D)
L’image cérébrale reconstruite correspondant au sinogramme en (C) est montrée
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Figure 1.6 Formation du sinogramme.

sinusoidale demi-période tournée, comme illustré a la figure 1.6 (B).

Ce graphique est appelé a juste titre "sinogramme". Chaque valeur de pixel le long de la
ligne du sinogramme est la somme de tous les événements acquis le long de la LOR correspondante
. Une telle collection de sommes LOR est appelée "projection”, comme Uillustre la figure 1.6 (C). 1l
existe certaines approches de détection de mouvement telles que le Centre de masse (COM)[4] et la
méthode de corrélation croisée[ 13] qui utilisent les données spatiales du sinogramme. Par exemple,
les caractéristiques du mouvement respiratoire peuvent étre reflétées dans l’espace sinogramme
ECAT comme illustrée a la figure 1.5 14], elle peut étre utilisée pour la détection de mouvement par
la méthode COM ou la méthode de corrélation croisée. Cependant, le stockage des sinogrammes

n’est pas efficace pour la synchronisation respiratoire et les données de flux en mode liste sont le



14

mode de stockage préféré (voir section suivante 1.1.2.2).

La définition du centre de masse d’un systeme de particules est un point spécifique ou la
masse du systeme se comporte comme si elle était concentrée. Il est défini comme la moyenne de
leurs positions r; pondérés par leurs masses m; ;

1 m;r;
COM = MZ’""” _ Lmin (1.1)

Y m;

ou M est la masse totale du systeme, égale a la somme des masses des particules [15]. Dans
le cas d’un corps rigide, la position de son COM est fixe par rapport a l’objet. La COM peut étre
utilisée comme mesure du mouvement respiratoire ; si I’équation 1.1 est appliquée a chaque phase
respiratoire dans l’espace sinogramme, la COM le long de [’axe z pour toute projection peut étre
déterminée en utilisant I’équation 1.2 [16]( pour SPECT) :

YriyhA(0,1,i,))

COM =
KL ..
Zi ZjA<97tvla.])

(1.2)

Ou K et L sont respectivement la hauteur et la largeur des projections, et A(0,t,i,]) est
Pactivité en pixel (i, j) dans la projection acquise a ’angle 0 pour I’image temporelle t , qui est
pour le calcul COM du SPECT scanner. Dans le cas d’un scanner TEP, I’équation 1.2 calcul COM
sera modifiée en COM(t) et non COM(0,1).

La méthode COM fonctionne de maniere satisfaisante si les taux de comptage sont suffi-
samment élevés. Cependant, 1’algorithme COM calcule la position axiale des événements LOR
en tomographie, ce qui n’est pas satisfaisant, comme le montre la géométrie du mode 3D a la
figure 1.6. En outre, si le taux de comptage est trop faible ou si le mouvement de I’organe n’est
pas suffisamment détecté au cours du temps, alors la méthode COM ne définit pas correctement le

mouvement respiratoire[17].

Par exemple, dans les années 1970,[18] et [19] ont utilisé la méthode COM pour ajuster le
signal de I’axe des y, afin de compenser le mouvement longitudinal du foie dans les plans scintigra-
phie. En 2001, [20] ont signalé que la méthode COM peut étre appliquée comme signal respiratoire
dans ’espace sinogramme en TEP pour la synchronisation. Ils ont comparé la méthode COM avec
le moniteur ECG et le systéme de suivi par ceinture respiratoire autour de la poitrine d’un patient,
et ont constaté que la forme d’onde du calcul COM correspondait bien a la mesure du systéeme de

surveillance.

Klein et al ont pensé que la méthode COM pouvait fournir un indicateur beaucoup plus

précis que le systeme de suivi externe, en particulier dans des cas tels que les mouvements mineurs
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du patient, la compression des tissus mous ou les mouvements importants du patient. Toutefois, la
précision de l'indicateur COM peut étre affectée par ’activité de fond. Par exemple, des organes
comme les poumons et le foie autour du cceur peuvent entrer et sortir partiellement de la FOV
a chaque cycle respiratoire, ce qui fait que certaines LOR mesurées a une étape d’un cycle de
mouvement ne seront pas mesurées a une autre étape du cycle de mouvement, comme le montre
la figure 1.6. 1l en résultera un calcul inexact de la COM en raison de I’événement perdu lors
du rebondissement de la LOR. Pour résoudre ce probleme, Klein et al ont suggéré d’utiliser des
techniques de masquage en sélectionnant un volume d’intérét (VOI) autour du cceur, puis projection

du VOI dans ’espace sinogramme.

Cependant, la précision du calcul du volume d’intérét est encore difficile a obtenir lorsque
le mouvement de la cible a une grande amplitude. En 2007, Bundschuh et al[ 18] ont appliqué les
techniques de la méthode COM sur 10 patients avec des lésions dans le poumon ou les organes
abdominaux supérieurs pour évaluer la méthode de Klein, et a souligné I’inconvénient de la COM,
a savoir le temps de traitement nécessaire pour définir la VOI. Pour résoudre ce probleme, Bruyant
et al [16] ont construit des projections avec un seuil avant [’estimation des positions de COM afin

de minimiser [’activité provenant d’organes statiques et peu actifs.

1l en résulte un compromis entre une élimination maximale de [’activité provenant d’organes

et I’amélioration des statistiques de comptage pour les projections bruyantes.

Une autre technique, la méthode de corrélation croisée, est une mesure de la similarité de
deux signaux, couramment utilisée pour trouver des caractéristiques dans un signal inconnu en le

comparant a un signal connu[7].

Les techniques de corrélation croisée peuvent étre utilisées dans l’espace sinogramme et la
phase respiratoire peut étre déterminée en calculant la fonction de corrélation croisée dans les
plans sinogrammes. En 1987, Eisner et al [21] a détecté un mouvement de translation dans le
plan en TEP cardiaque en utilisant la fonction de corrélation croisée. Les signes de mouvement
peuvent étre observés sous la forme de pics nets dans la corrélation d’image a image. Cependant,
cet algorithme n’a pas bien fonctionné pour les mouvements de faible amplitude de la cible[10]. En
2002, Lu et Mackie [22] ont proposé un algorithme amélioré dans lequel le mouvement respiratoire
était modélisé comme une mise a l’échelle variable dans le temps dans deux directions, sur la base

de certaines traces repéres dans le sinogramme.

Cet algorithme peut détecter des mouvements mineurs dans l’espace du sinogramme en esti-

mant la trace attendue a partir de courbes sinusoidales déformées de traces a fort contraste.

Cependant, la limite de l’algorithme est qu’il modélise uniquement le mouvement intra-

scanner comme une mise a l’échelle dans le plan, et non le mouvement 3D général. Kyme et al



16

[23] ont étudié une méthode pour détecter les parametres de mouvement en comparant les données
acquises avec les projections a venir. Pour identifier des groupes de projections correspondant a
des endroits discrets du cerveau, il convient d’utiliser une reconstruction partielle plutot qu’une
reconstruction compléte afin de fournir de meilleures estimations du mouvement. Dans I’approche
a double balayage de Passalaqua et al [4], le mouvement de translation inter-balayage peut étre
déterminé a partir d’un balayage rapide initial et d’un balayage lent ultérieur par corrélation croi-
sée. En 2001, Pellot-Barakat et al [3] ont utilisé la corrélation croisée des sinogrammes partiels
pour détecter le mouvement. Cependant, cette technique était limitée a la détection de mouvements
rapides et discrets et avait une faible sensibilité. En outre, Wallis et al [24] ont décrit une méthode
de détection de mouvement basée sur un sinogramme sélectif dans lequel des colonnes consécu-
tives représentaient des angles de projection consécutifs. Cette méthode est utile pour révéler le
mouvement axial lors d’une acquisition. Cooper et al.[25] ont constaté que la détection visuelle,
la corrélation croisée et I’ajustement bidimensionnel permettaient de détecter le plus précisément
possible le mouvement axial et que la corrélation croisée était la plus précise pour détecter le

mouvement latéral.

En général, I'inconvénient des techniques de corrélation croisée est que les effets d’image
a image, tels que I’asymétrie des objets et les incohérences de mouvement des portiques, peuvent

entraver la quantification précise a I’aide de ces mesures de corrélation croisée [3].

Méthodes de classement des données en mode liste

Le flux de données en mode liste est constitué d’événements de coincidence LOR combinés
a un mot-clé de synchronisation avec une résolution temporelle typique d’une milliseconde. Les
données de ce flux sont stockées directement sur un disque, événement par événement, comme indi-
qué a la figure 1.7, plutot que de les combiner en sinogrammes comme indiqué a la figure 1.6. Les
méthodes basées sur le mode liste sont courantes dans les études de recherche car un aspect impor-
tant du schéma d’acquisition en mode liste est qu’il permet une analyse rétrospective des données
acquises pendant des périodes arbitraires d’une étude. En outre, elles sont beaucoup plus efficaces
pour le stockage des données dans des délais rapides. le balayage dynamique. Certaines techniques
de portillonnage des mouvements respiratoires ont été développées sur la base de données en mode
liste [26, 27, 28, 29]. Par exemple, Manber (2016) [15] a décrit une approche de "respiratory mo-
tion gating" basée sur sur ’utilisation de I’analyse du spectre des fréquences pour déterminer la
phase de mouvement respiratoire. L’idée principale est qu’un pixel qui se trouve sur le bord d’un
élément ou d’un organe soumis a un mouvement contient des composantes de fréquence temporelle
différentes de celles d’un pixel qui se trouve dans une région non mobile ou dans une région mo-

bile homogene. Les images ayant la méme composante de fréquence des pixels sont ensuite placées
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dans des bacs qui contiennent des phases égales dans les cycles respiratoires Cette approche per-
met d’observer des pics de magnitude de la fréquence des pixels correspondant au mouvement de
la rate du foie. Cependant, elle nécessite de nombreux étapes de traitement des données brutes qui
pourraient affecter la qualité de I’image finale et le traitement de l’image est plus long, aussi les
résultats ont été obtenus sous un systeme d’acquisition SPECT 2D plutdét que PET 3D. En 2018,
Piccinelli et al [28] ont proposé une autre méthode similaire pour la synchronisation du mouve-
ment respiratoire dans la TEP. Le principe de cette technique repose sur I’hypothese que, bien que
la L’amplitude du mouvement peut varier d’un pixel a I’autre a l'intérieur d’un méme organe, la
fréquence du mouvement périodique est la méme dans chaque pixel. Les données simulées en mode
liste ont été regroupées en différents schémas temporels de durée d’image pour la reconstruction
de 'image. Par la suite, un ROI a été placé sur les organes concernés, de sorte que pendant une
partie du cycle de mouvement, I’organe concerné se trouve a l’intérieur du ROI, tandis que pendant
I’autre partie du cycle, il se trouve a l’extérieur du ROI . La transformée de Fourier des différentes
courbes d’activité temporelle du retour sur investissement est utilisée pour estimer la fréquence
du mouvement respiratoire. Cette méthode présente la fréquence du mouvement respiratoire sur la
base de données simulées. Cependant, le choix du placement du ROI doit étre correct car la déter-
mination de la fréquence dépend de la région d’intérét considérée. La courbe d’activité temporelle
des différents RSI montre des différences apparentes. En outre, le choix et le calcul du retour sur
investissement sont effectués dans I’espace image, et nécessitent donc l'intervention de I’ opérateur
et donnent lieu a un long processus. Cette méthode nécessite également une validation supplémen-
taire par des études cliniques. Pour éviter [’apparition des problemes mentionnés ci-dessus dans
les données en mode liste, la méthode de la synchronisation de sensibilité géométrique (SSG) a été
proposée dans cette theése . La technique SSG estime la phase respiratoire uniquement sur la base
des données en mode liste et ne nécessite potentiellement aucune intervention de ’opérateur. Par
conséquent, la procédure du synchronisation est simple et moins longue que la méthode classique

de techniques. Les détails sont présentés au chapitre 3.4.

Méthodes d’évaluation basées sur I’image

Les méthodes de synchronisation basées sur I'image sont des méthodes de reconstruction
post-image dans lesquelles la synchronisation du mouvement respiratoire est effectué sur les vo-

lumes d’image .

Les images TEP sont obtenues en reconstruisant les données en mode sinogramme ou en
mode liste, les artefacts causés par le mouvement respiratoire peuvent étre facilement observés sur
la séquence d’images. L’ objectif d’une méthode basée sur les images est de détecter le mouvement

respiratoire a travers les images obtenues. Chaque image individuelle dans la séquence d’images
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B. END-INHALE, 0%

Figure 1.7 L’excursion du foie entier a été effectuée par le biais de calculs de la différence centroide
entre les phases de respiration a I’FI et a I'FE.

est différente des autres images, elle représente une phase du mouvement respiratoire comme illus-
tré dans la figure 1.7* [30]. L’estimation de la phase respiratoire pour la synchronisation peut étre
effectuée par des méthodes basées sur I’'image, telles que les logiciels d’enregistrement d’images,
les marqueurs, I’arrét respiratoire,la TEP/TDM et le calcul de la COM ou de la corrélation croisée.
Les déplacements de mouvement peuvent étre mesurés dans des images reconstruites par certains
logiciels tels que 1’enregistrement automatique des images (AIR) et la cartographie paramétrique
statistique (SPM) utilisés pour [’enregistrement des données dans les portails, mais ces logiciels
se limitent a la mesure des mouvements des corps rigides [31] [32]. Les progiciels détectent le
mouvement en faisant correspondre les deux ensembles de données d’images. Ces méthodes ne
nécessitent aucun dispositif spécial, les résultats dépendent toutefois du niveau de bruit dans les
images et de la distribution du radio-isotope. De plus, les logiciels ne peuvent pas corriger les mou-
vements qui se sont produits pendant le balayage[32] . Une autre méthode consiste a utiliser des
algorithmes d’enregistrement pour dériver la phase respiratoire ou les champs de transformation
du mouvement. Par exemple, Lamare et al (2007)[33] ont estimé le mouvement respiratoire selon
un algorithme d’enregistrement affine qui était basé sur la maximisation de 1’information mutuelle
normalisée pour déterminer la matrice de transformation. En outre, des fonctions de base de la
colonne vertébrale B ont été utilisées par Lamare et al (2007) [34] pour dériver des paramétres de
transformation tenant compte du mouvement respiratoire en utilisant les images de tomodensito-

métrie dynamique NCAT.

Des marqueurs radioactifs externes peuvent étre utilisés comme méthode pour détecter le

4. (a) Tranche coronale a huit phases respiratoires pour le sujet 4 ot 0% indique la fin de ’expiration (FE) et
100% la fin de I’inspiration (FI). Ligne jaune = la partie supérieure du foie a la fin de I’expiration. | = inhalation 1 =
expiration. (b) Image coronale de la fin de 1’inspiration avec le contour rouge indiquant la position du foie a la fin de
I’expiration et le contour jaune représentant le foie a la fin de I’inspiration. (c) Image EE correspondante pour le méme
sujet.
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mouvement respiratoire directement dans les images. En 2003, Nehmeh et al [35], Lu et al 2002
[36] ont suivi le mouvement respiratoire en utilisant un marqueur de source externe. Une source
ponctuelle fixée sur I’abdomen du patient est étendue dans le champ de vision de la caméra au
niveau de la lésion. Le mouvement respiratoire a travers les images dynamiques consécutives peut
alors étre suivi par la source ponctuelle au cours des cycles respiratoires. Cependant, cette mé-
thode doit reconstruire chaque image pour suivre le mouvement du marqueur de la source, ce qui
prend inévitablement du temps. Un autre inconvénient est que la résolution temporelle n’est que de
1 seconde . En outre, lors de I’enregistrement de la zone thoracique et abdominale, le placement
et la précision des marqueurs repéres externes pourraient étre problématiques en raison des défor-
mations des tissus mous des organes internes tels que les poumons qui donnent lieu a des effets de
mouvement non rigide. Avec la TEP/CT, il peut étre possible d’utiliser les ensembles de données de
la tomodensitométrie synchronisée avec le mouvement respiratoire pour dériver les parametres de
transformation a appliquer dans les ensembles de données TEP a synchronisation correspondant
Nehmeh et al 2004[37], Lamare et al 2004[34], Qiao et al 2006[{38]. Dans le cas clinique, I’am-
pleur du déplacement au niveau du thorax dii a la respiration peut étre évaluée par I’ utilisation de
I’anatomie interne grdce a I’acquisition d’une série de CT dynamiques correspondantes. Certaines
études ont été basées sur le fait de demander a un patient de retenir sa respiration pour une inspi-
ration profonde; I’acquisition par image n’a lieu que pendant cette période. Kim et al (2001) ont

présenté quatre parties différentes du cycle respiratoire pour la respiration [§].

Della Biancia et al (2003)[39] ont montré une amélioration de 1’épargne pulmonaire nor-
male a la fin de ’inspiration par rapport a la fin de I’expiration. Barnes et al (2001)[40] ont mis
en évidence une gamme extraordinaire de périodes d’arrét respiratoire allant jusqu’a 52 secondes
et Mah et al (2000)[41] ont montré que cela bloquait la position de la tumeur au position de
planification correspondante a plus de 2 mm pour un grand nombre de patients. Toutefois, cette
méthode exige un niveau élevé de coopération de la part des patients lors de ’acquisition, elle
sera problématique pour certains patients tels que les patients inconscients ou souffrant de pro-
blemes psychologiques. Les patients atteints d’un cancer du poumon toussent fréquemment et sont

incapables de retenir leur souffle pendant une période de temps significative.

La technique COM peut également étre utilisée dans [’espace image pour déterminer la phase
respiratoire selon I’équation 1.1. Par exemple, Feng et al (2006) [42] ont proposé une méthode
COM pour détecter les mouvements du corps rigide a partir d’une série d’images reconstruites. La
limite de la méthode est que dans [’espace image, chaque état de mouvement doit étre disponible
sous forme d’image 3D pour calculer les points COM. En conclusion, toutes les techniques exami-
nées ci-dessus pour la détection des mouvements respiratoires sont capables d’améliorer la qualité
de 'image en réduisant les artefacts d’image. Cependant, les données respiratoires associées a

une image temporelle ne correspondent qu’a 10 — 15% des données globales disponibles tout au
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long d’une acquisition d’émissions respiratoires moyennes. Les statistiques réduites associées aux
images individuelles conduisent a un faible rapport signal/bruit des images reconstituées[8]. Il est
donc nécessaire de mettre au point des méthodes de correction qui permettront d’utiliser toutes les
données disponibles tout au long de I’acquisition d’une moyenne des émissions respiratoires. Cela
suggere que les acquisitions par synchronisation ne sont que la premiere étape vers une solution

valable aux effets du mouvement respiratoire en TEP.

1.3.4 Limitations de la synchronisation

La synchronisation de [’acquisition TEP avec la respiration ne va pas sans poser plusieurs
problemes. Tout d’abord, nous avons vu au début de ce chapitre que ’enregistrement du signal
respiratoire peut étre entaché d’erreurs, surtout si le mouvement est irrégulier. Les méthodes repo-
sant sur un systeme de détection surfacique externe font I’hypothése que les mouvements internes et
surfaciques sont parfaitement corrélés, ce qui n’est pas le cas en réalité. Le spirometre permet d’en-
registrer un signal bien corrélé avec la réalité, mais son usage est mal toléré par les patients. Enfin,
la détection basée sur les données s’ affranchit de ’hypotheése de corrélation entre les mouvements
externes et internes, mais elle impose la reconstruction et le traitement d’un trés grand nombre
d’images tomographiques, ce qui n’est pas forcément réalisable en pratique. Par ailleurs, les irré-
gularités potentielles du mouvement respiratoire peuvent introduire des erreurs significatives dans
les images synchronisées. Ces erreurs peuvent étre atténuées en utilisant un découpage adapté. Le
format list-mode facilite également le traitement des cycles irréguliers et des données d’émission
brutes associées. De tels traitements peuvent inclure le rejet des données brutes lorsqu’elles sont
liées a des cycles fortement irréguliers. De plus, un cycle respiratoire normal durant entre 4 et 5
secondes, les images synchronisées résultantes sont certes moins influencées par la respiration que
I’image totale, mais elles ne sont pas totalement exemptes de ses effets. Un autre inconvénient de
la synchronisation est que les différentes images synchronisées reconstruites sont de résolution et
de qualité réduites, essentiellement parce qu’elles ne contiennent qu’une fraction du nombre total
de coups détectés pendant I’acquisition TEP. De ce fait, les avantages liés a la compensation du
mouvement peuvent étre significativement réduits (voir figure 1.5). Ces effets peuvent étre atténués
en augmentant la durée d’acquisition par un facteur équivalent au nombre d’images synchronisées
reconstruites. Cependant, une telle solution n’est pas envisageable en pratique clinique pour des
raisons de disponibilité des machines installées. Il est donc nécessaire de combiner les données

synchronisées.
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(a) {b)

(c) (d)

Figure 1.8 Images moyenne (a) et synchronisées, avec 10 millions (b), 6 millions (c), et 4 millions
(d) de coincidences .

1.4 Correction des mouvements

Afin d’utiliser toutes les données disponibles sur les émissions acquises tout au long du cycle
respiratoire, les données sur les mouvements respiratoires sont obtenues en utilisant soit des sys-
temes de surveillance externes, soit des méthodes fondées sur les données sera appliqué a I’ étape
de correction des mouvements. Sur la base des phases de respiration controlées obtenues avec
un exemple de 8 phases controlées illustrées a la figure 1.9, I’objectif de la correction du mouve-
ment respiratoire est ici est de transformer chaque phase de synchronisation en phase de référence
afin de produire I’image corrigée avec le maximum de signal possible pour améliorer le rapport
signal/bruit plutot que de rejeter I’information par phases. La phase de référence peut étre une
position respiratoire quelconque correspondant a une image spécifique telle que la phase de syn-
chronisation de "4+12" comme indiqué sur la figure 1.9. La matrice de transformation peut étre
dérivée en utilisant des algorithmes d’enregistrement d’images estimant les paramétres de trans-
formation sur les images reconstruites des différentes phases de synchronisation. Elle définit la
relation spatiale entre les deux images, comme le montre la figure 1.10. Les transformations sont
décrites par un certain nombre de paramétres (souvent appelés degrés de liberté). Par exemple,
le parametre de déplacement de la phase de référence "4+12" dans la matrice de transformation
est O puisque les autres phases de I’image sont transformées en position de la phase de référence,

tandis que la phase de référence "4+12" n’est pas déplacée.

Par exemple, une source ponctuelle se déplace de la position P(x, y, z) dans A a P'(x',y',7)
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Figure 1.9 Deux cycles respiratoires répartis en 8 phases de respiration, avec correction des mou-
vements respiratoires sur 8 phases de la synchronisation par matrice de transformation. Chaque
barre représente une phase de la respiration, les barres de La méme couleur dans différents cycles
respiratoires représente la méme phase relative de la respiration

ﬁ
dans B, puis matrice de transformation T : (x,y,z) ( x',y,7) qui définit la relation spatiale entre
les deux points P et P’ comme : (X',y',7) =T (x,y,2) = (x,y,2) + U(x,y,2), oit U(x,y,z) peut étre

une translation, une rotation, une affine, un cisaillement, une échelle, etc.

Les techniques de correction des mouvements respiratoires peuvent étre classées de maniere
générale en fonction de la nature des phases d’acquisition/imagerie TEP, la transformation des
phases du synchronisation se produit, comme le montre la figure 1.1. Il s’agit de méthodes basées
sur le mode liste ou sur le sinogramme dynamique, de méthodes de reconstruction basées sur les
méthodes de correction de mouvement. Les méthodes de correction de mouvement basées sur le
volume de 'image. Les méthodes basées sur le mode liste seront principalement concentrées sur

le fait qu’elles sont a la base de I’hypothese spécifiée (CSG) pour la correction du mouvement
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U(x,y,2) P'(x"y',Z')
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Image A Image B

Figure 1.10 Transformation entre deux images A et image B.

respiratoire développée dans cette these.

1.4.1 Méthodes de correction basées sur les données en mode liste

Les méthodes de correction utilisant les données acquises en mode liste impliquent la trans-
formation des ensembles de données correspondants en mode liste d’émissions a I’'image de ré-
férence avant la reconstruction; Bruyant et al 2002,[16] Livieratos et al [43], et Lamare et al
2007,2004 [5] [34]. L’avantage des données acquises en mode liste réside dans le marquage tem-
porel disponible avec chaque événement de coincidence détecté, permettant la formation d’en-
sembles de données dynamiques avec des temps d’intervalle qui peuvent étre spécifiés apres ’ac-
quisition. Le flux de données en mode liste doit tout d’abord étre trié en intervalles temporels
représentant les phases de mouvement respiratoire. Les méthodes en mode liste sont basées sur
I’application d’un réalignement (déterminé / calculé) aux lignes de réponse (LOR) formées par les
coincidences qui appartiennent a la méme phase du cycle respiratoire. Afin d’effectuer la transfor-
mation des LOR, il est nécessaire de déterminer les informations dans la matrice de transformation
relatives au déplacement a appliquer. Le déplacement requis peut étre obtenu par l’utilisation de
systemes de surveillance externes ou de méthodes basées sur des données. Pour chaque intervalle
de temps, les LOR sont ensuite déplacées a la position ou elles auraient été si aucun mouvement
n’était impliqué. En utilisant un modeéle géométrique du scanner, I’emplacement des nouvelles LOR
peut étre déterminé par l'identification de la nouvelle paire d’éléments de détection en coincidence,

comme le montre la figure 1.11.

Par exemple, Livieratos et al 2004 [43] ont concu une méthode pour la correction du mou-
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Figure 1.11 Dans un scanner en mode 3D, une LOR(ty) est transformée en une autre position
LOR(t;) le long de I’axe z en raison du mouvement, ce qui signifie LOR(fy) = LOR(t;) + Az.

vement respiratoire des données de TEP cardiaque. Un moniteur de respiration inductif avec une
ceinture élastique au niveau de la poitrine du patient a été utilisé pour détecter les phases de mou-
vement respiratoire. Les données sont triées rétrospectivement en fonction d’images respiratoires
séparées. La matrice de transformation correspondant aux images des acquisitions a été détermi-

née au moyen de l’enregistrement des images.

Ensuite, les données en mode liste ont été traduites dans le cadre de référence en termes de

transformation pour obtenir un seul ensemble de données corrigées du mouvement.

La transformation de la méthode a impliqué l’utilisation d’une rotation et d’une translation
pour corriger les LOR détectées dans les données en mode liste. Cette méthode a été étendue par
Lamare et al [5][44] a une méthode affine a une transformation affine incluant une rotation, une
translation et un facteur d’échelle supplémentaire en 3D pour corriger les LOR détectées pour le

mouvement respiratoire, en considérant I’ensemble du champ de vision thoracique.

L’inconvénient d’une telle méthodologie est I’application d’un ensemble global de transfor-
mations pour [’ensemble du champ de vision du scanner, ce qui n’est pas approprié compte tenu
de la nature élastique de la déformation des organes produite par le mouvement respiratoire. Les

résultats ont démontré qu’une telle méthode peut étre utilisée pour corriger avec précision le mou-
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vement respiratoire associé a des organes individuels (foie ou poumons) mais ne peut pas corriger
pour tous les organes de la FOV autour de la zone diaphragmatique [8][45]. De plus, les deux
méthodes présentées par Livieratos et al et Lamare et al ont une limitation, a savoir que certaines
RL transformées dans I’espace peuvent se trouver en dehors du FOV apreés la traduction des RL
dans le cadre de référence, comme le montre la figure 1.6, qui est associée a une entrée des taux de
comptage des photons uniques. Afin de maintenir la précision quantitative et d’éviter les artefacts
potentiels, Livieratos et al(2005) [46] ont proposé un facteur de normalisation pour compenser les
LOR non mesurées avant que les transformations spatiales ne soient appliquées aux données en
mode liste. En outre, les résultats de la correction du mouvement en mode liste fournis par Lamare
et al 2007[47] ont démontré que I’application de la transformation spatiale dans le domaine des
données en mode liste avant a la reconstruction conduit a un contraste supérieur par rapport a
Uapplication de la transformation spatiale dans ’espace image, qui consiste simplement a addi-
tionner toutes les images reconstruites apres que toutes les images de la grille ont été reconstruites
puis transformées dans l’espace image. La méthode spécifique développée dans cette these est la
correction de sensibilité géométrique (CGC) comme mentionné au chapitre 1.3. 1l utilise les pro-
priétés géométriques intrinseques de sensibilité du PET 3D scanner pour déterminer la matrice
de transformation des corrections appliquées dans le domaine LOR, et traduit également toutes les
LOR directement dans un cadre de coordonnées de référence plutot que sur la base du la traduction

des cadres protégés, de plus amples détails sont donnés au chapitre 3.5.

1.4.2 Méthodes de correction basées sur la reconstruction

Les méthodes de correction de mouvement basées sur la reconstruction impliquent une cor-
rection de mouvement avec les phases de mouvement a synchronisation et la matrice de transfor-
mation est réalisée dans la phase de reconstruction de ’'image comme indiqué sur la figure 1.1.
Les informations sur le mouvement respiratoire concernant le déplacement de phase du mouve-
ment ou les termes élastiques peuvent étre détectées par des systemes de surveillance externes ou

des méthodes basées sur des données.

En général, les algorithmes des méthodes basées sur la reconstruction sont dérivés de 1’al-
gorithme de reconstruction itérative ML-EM. L’avantage de cette méthode est que I’algorithme
integre lutilisation d’une matrice de systeme qui a été modifiée pour introduire les informations

sur le mouvement et rendre compte directement du mouvement.

Par exemple, la reconstruction d’images a été effectuée dans un cadre de probabilité 4D —
MAP /penalized”, dans lequel un terme temporel "prior/penalty” a été utilisé pour renforcer la
cohérence des coupes d’images dans la dimension temporelle par Lalush et al 1996 [48], Gilland
et al 2002 [49], Cao et al 2003 [50], Gilland et al 2005 [51], Gravier et Yang 2005 [3]. Dans ces
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approches, le parameétre associé a la clause de primauté de peine joue souvent un role important
dans le résultat final de la reconstruction et doit donc étre choisi avec soin; dans la pratique, il
est souvent déterminé sur une base d’essais et d’erreurs. Afin de surmonter cet inconvénient, une
autre approche a été employée par Qi et Huesman (2002) [29] qui ont incorporé les informations
de mouvement dans le modele de systeme des probabilités de détection des photons sans avoir
besoin de parametres préalables, ce qui compense implicitement les LOR indétectables dues au
mouvement du fantome. Cependant, cette approche a été limité aux seuls mouvements du corps
rigide. Avec une approche similaire, Jacobson et Fessler 2003, 2006 [32, 34] ont développé une
approche qui permettait un mouvement non rigide. Sur la base des travaux de Jacobson et Fessler,
Qiao et al 2006[52] ont fourni une mise en ceuvre plus pratique et ont effectué un test de validation
dans l’espace 3D en utilisant un fantdome physique. Cependant, ni [’atténuation des photons ni la
réponse du détecteur n’ont été modélisées dans I’algorithme de reconstruction. L’incorporation
des transformations élastiques dans les algorithmes de reconstruction a été proposée pour la syn-
chronisation des mouvements respiratoires par Lamare et al 2005 [34] et Qian et al 2005[52]. La
méthode est basée sur le déplacement des composantes de chaque voxel individuel LOR d’émission
pendant le processus de reconstruction. Le décalage appliqué est basé sur des matrices de dépla-
cement dérivées par l'utilisation d’un enregistrement élastique d’images de tomodensitométrie 4D
correspondant aux mémes phases du cycle respiratoire que les ensembles de données d’émission

par synchronisation.

En outre, Merlin et al [53] a étudié une méthode permettant d’incorporer des transformations
élastiques dans la matrice du systéeme. L’algorithme du mode liste a un passage EM (OPL-EM) a
été modifié pour intégrer la transformation élastique tenant compte du déplacement d’événements
et de la déformation de la forme des voxels dans la matrice du systeme. Cependant, le travail
tres limité qui a été effectué dans le domaine est largement validé avec des ensembles de données

simulées. Il existe donc un besoin évident d’études de validation clinique

Une autre approche signalée par Rahmim et al 2018[54] est celle d’un algorithme EM mo-
difié et a été abordée en incluant des facteurs de correction de la sensibilité compensée par le
mouvement avec la modélisation de la matrice du systeme et des facteurs de mouvement de sen-
sibilité pondérés dans le temps dans les reconstructions en mode histogramme et en mode liste.
Toutefois, une correction de la dispersion doit encore étre incorporée dans I’algorithme proposé.
Les avantages des méthodes basées sur la reconstruction sont les suivants : L’image finale est
d’abord générée dans un processus d’optimisation unique en ce qui concerne les données acquises
et les informations de mouvement. La possibilité de différentes informations a priori, telles que la
composante de bruit, I’atténuation ou les caractéristiques de non-uniformité du détecteur, peut étre
incorporée pour une reconstruction d’image plus précise. Deuxiemement, toutes les données d’ac-

quisition d’une séquence d’images sont prises en compte lors de la génération de I’image finale, ce
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qui permet aux statistiques d’émission totale de contribuer a la qualité de ’'image finale.

Cependant, il faut souligner que la méthode nécessite un modeéle précis des structures en
mouvement et un schéma de suivi précis pour chaque type de mouvement potentiel. Toute variation
du mouvement par rapport au modeéle entraine des erreurs dans 'image. L’inclusion de parametres

supplémentaires signifie une augmentation des temps de traitement.

1.4.3 Méthodes de correction basées sur I’'image

Les méthodes de correction de mouvement basées sur les images sont menées dans ’espace
image ou les données d’acquisition de la respiration ont déja été reconstituées en une séquence
d’images ou déja triées en images de grille. L’objectif des méthodes basées sur les images est
d’aligner les images ou la séquence d’images a synchronisée sur l’'image de référence, ce qui im-
plique ’enregistrement de plusieurs images a l’aide de parametres de déplacement de mouvement
deérivés d’algorithmes d’enregistrement. Différents algorithmes de registration pour l’estimation de
la matrice de transformation entrainent une application différente des méthodes basées sur I’image

a la correction du mouvement telles que le flux optique et COM.

Un de ces algorithmes d’enregistrement appelé flux optique "optical flow" Klein et al (2016)[54]
utilise I’acquisition d’émissions respiratoires par synchronisation pour corriger les images respi-
ratoires reconstruites. 1l est réalisé par un Modéle de mouvement affine a 12 parametres pour l’en-
registrement de différentes images respiratoires afin de former une somme composite d’une image
synchronisée en mouvement, ce qui n’entraine qu’une amélioration mineure a la résolution spa-
tiale d’un scanner TEP. Ce type d’algorithme est bien adapté aux mouvements non rigides et peut
donc étre approprié pour les effets du mouvement respiratoire. Cette méthode consiste a addition-
ner toutes les images correspondant a des cases temporelles individuelles dans I’ enregistrement.
Bien que les images d’émission d’image a synchronisation aient donné des résultats encourageants
avec une méthode de flux optique similaire, les études cliniques doivent étre validées davantage. En
outre, la correction de I’ atténuation n’a pas été abordée dans ce méthode Dawood et al (2005)[39].
He et al (1993) [40] ont proposé une méthode d’enregistrement élastique déformée qui est essen-
tiellement similaire a une méthode de flux optique global. Cette méthode utilisait quatre conditions
de similarité d’intensité, de transformation incrémentale, de lissage et de minimisation des er-
reurs pour réaliser [’enregistrement déformable. Cependant, cette méthode est sensible au bruit
comme d’autres méthodes de flux optique similaires. Une autre méthode consiste a appliquer les
parametres de mouvement d’un systeme de suivi externe a des images fournies par un appareil
respiratoire pour corriger le mouvement du poumon. Elle a défini une fonction objective consis-
tant a la fois dans le degré de similarité entre une image de référence et une image déformée dans

I’algorithme. Ue et al(2006)[44] ont obtenu des résultats encourageants lors d’études fantomes
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et cliniques. Ledesma-Carbayo et al (2005)[49] ont fait état d’un algorithme alternatif d’enregis-
trement élastique qui a donné des résultats de correction encourageants. L’algorithme a été déve-
loppé en utilisant un I’algorithme des fonctions de base des splines B spatio-temporelles qui a été
validé avec des ensembles de données de CT et d’émission sysnchronisées du fantome. De méme,
les fonctions de base des splines B ont été utilisées par Lamare et al (2007)[33] pour dériver des
parametres de transformation tenant compte du mouvement respiratoire a l’aide des images CT dy-
namiques du NCAT. De plus, Lamare et al (2007) [53] ont estimé le mouvement respiratoire selon
un algorithme d’enregistrement affine qui était basé sur la maximisation de l’information mutuelle

normalisée pour dériver les champs de transformation de la phase ou du mouvement respiratoire.

L’utilisation de [’enregistrement d’images pour la compensation du mouvement respiratoire
pose des problemes importants. Si les images d’émission par synchronisation produisent des images
bruyantes, le résultat de I’enregistrement sera affecté. Le temps de calcul et la nécessité d’une inter-
vention de I’opérateur sont également un probleme, car la correction basée sur l’image fonctionne
dans ’espace image et la reconstruction de chaque image est nécessaire car le vecteur de mou-
vement doit étre estimé a partir des images reconstruites. En outre, |’enregistrement des images
respiratoires est un probleme plus complexe avec un mouvement non rigide que l’enregistrement
des images du cerveau avec un mouvement rigide. Cela reste un défi dans I’application clinique

[51].
Bundschuh et al(2007)[ 18] ont appliqué la technique COM sur 10 patients présentant des lé-

sions pulmonaires pour détecter le mouvement cranien-caudal de la respiration. Les composantes
de ’axe 7 de la COM au cours du temps ont été analysées et comparées aux courbes de respiration
obtenues a l’aide d’une ceinture sensible a la pression. La détection du mouvement de la ceinture
sensible a la pression correspondait bien a la détection du mouvement de la COM. Cependant, un
inconvénient de cette méthode basée sur les données est la longueur du temps de calcul. Sur une
station de travail a double processeur, avec un ensemble de données en mode liste de 10 minutes et
un temps d’échantillonnage de 500 ms, le résultat prend environ 2,5 h de temps de traitement pour
le rebinning et 15 h pour la reconstruction. D’autres méthodologies ont été mises au point, adap-
tées aux images combinées TEP/TDM. Dans ce cas, une image d’émission respiratoire moyenne
et un scanner a l’arrét sont utilisés en combinaison avec un algorithme d’enregistrement [55][8].
Ces approches peuvent étre utiles pour minimiser les problemes liés a la non-concordance entre les
images de TEP et de CT pour l'utilisation de la CT dans la correction de I’ atténuation des données
d’émission. Cependant, I'imagerie répétée de la respiration nécessite une coopération importante
de la part du patient. De plus, le volume auquel la respiration est retenue peut ne pas étre constant
dans le temps. D’autre part, des logiciels d’enregistrement d’images tels que AIR et SPM ont été
utilisés pour le co-enregistrement dans les analyses d’images. Ils sont surtout utilisés comme ou-

til pour identifier les régions fonctionnelles d’intérét et estimer la matrice de translation sur les
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images de reconstruction. Les images sont ensuite réajustées afin que le mouvement de l’image du
patient soit corrigé [50][24] Cependant, elles ont des modeles de déformation a dimension limitée
et, par conséquent, leur précision est limitée pour la correction des mouvements non rigides. Wu et
al (2005) [49] ont constaté que le modele entierement déformable avec raffinement au niveau des
voxels produit systématiquement une segmentation structurelle plus précise et une localisation du
signal plus fiable que ne le font AIR ou SPM.

1.5 Techniques de correction reposant sur la synchronisation

La combinaison des données synchronisées peut se faire de différentes manieres. Les unes
visent a combiner par le biais d’un recalage les données synchronisées dans le but de reconstruire
une image statique de haute qualité. Le recalage peut se faire avant ou pendant la combinaison
des données synchronisées. Les autres visent a reconstruire chaque image de la séquence 4D en
utilisant information de I’ensemble de la séquence. Elles conduisent a une série d’images de haute
qualité. Des méthodes appartenant a ces différentes catégories sont détaillées dans les sections qui

suivent.

1.5.1 Recalage et combinaison de I’information recalée
Recalage

La premiére étape de toutes ces méthodes est d’obtenir les parametres de déformation entre
une des images de la série (I’image de référence) et toutes les autres. Ces parametres peuvent étre
obtenus par un recalage, élastique ou rigide, appliqué soit a la série d’images TEP synchronisées,
soit a une série TDM 4D si celle-ci est disponible. La plupart des modeéles utilisés pour représen-
ter le mouvement respiratoire en TEP reposent sur les B-splines [56, 57, 58, 15], qui permettent
de représenter un mouvement élastique avec un nombre réduit de parametres. Des méthodes de
flux optique peuvent également étre utilisées [59]. Il est également possible d’effectuer un reca-
lage quadri-dimensionnel (trois dimensions spatiales et une dimension temporelle), ce qui permet
une certaine régularisation temporelle. Ledesma-Carbayo et al.[33] ont proposé un algorithme de
segmentation basé sur un modele B-spline 4D pour recaler une série d’images échographiques du
ceeur [60]. Leur approche a ensuite été appliquée aux séquences TEP synchronisées avec la respi-
ration [61]. Un tel recalage permet de décrire de maniére compacte I’ensemble du mouvement de
la séquence. Par ailleurs, la régularisation temporelle le rend plus robuste aux éventuels artefacts
des images a recaler. Un inconvénient de ce recalage est le temps de calcul : dans sa these [62],
W. Bai rapporte que le recalage 4D d’une série de 8 images est environ 2,7 fois plus long que la

somme des recalages 3D de chaque image sur une image de référence. Ce facteur passe a 19 si les
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recalages indépendants de chaque image synchronisée sont parallélisés. Quant a I’amélioration
de la précision apportée par ce recalage 4D, elle reste modeste : I’erreur commise sur la posi-
tion diminue de 0,2 mm en moyenne, soit 10% de la taille d’un voxel. L’intérét de cette approche
est donc limité. Une fois que les parametres du mouvement sont connus, il est possible de les ap-
pliguer a linformation synchronisée a différents stades de son traitement : apreés reconstruction,

avant reconstruction, ou pendant celle-ci.

Sommation des images apres reconstruction

1l est possible d’appliquer les parametres de déformation aux images afin qu’elles soient
toutes dans une position de référence [63][64]. Les images recalées sont ensuite sommées. Ce
procédé n’est toutefois pas correct, d’un point de vue théorique, lorsque les images ont été recons-

truites avec un algorithme itératif, ce qui constitue la méthode de référence a l’heure actuelle.

En effet, de tels algorithmes n’étant pas linéaires, la sommation des images reconstruites
n’est pas équivalente a la sommation des données. Une approche alternative consiste donc a cor-

riger les effets de mouvement sur les données brutes, soit avant, soit pendant la reconstruction.

Sommation des données brutes avant reconstruction

Si le modele de mouvement est rigide, alors il peut étre appliqué aux données brutes avant
reconstruction[64, 16, 7]. En effet, ces données représentent le nombre de coincidences détectées
selon chaque ligne de réponse, ou LOR. Leur appliquer un modele déformable, qui transformerait
les lignes en objets courbes, n’aurait donc pas de sens. L’ensemble des données ainsi recalées,
représentant un objet dans une seule position, peut ensuite étre reconstruit par une méthode quel-
conque. Ces approches souffrent d’un inconvénient majeur : la contrainte de rigidité du mouve-
ment, qui rend la modélisation du mouvement respiratoire trés imprécise. Par ailleurs, Rahmim et
al, dans [65], font remarquer que le fait de déplacer les LOR pour les replacer a la place qu’elles

auraient occupé en l’absence de mouvement introduit des artefacts.

En effet, une telle approche ignore la modification de la géométrie de I’appareil d’imagerie
qui devrait accompagner le déplacement des LOR. Ainsi, une LOR, une fois déplacée, peut ne

correspondre a aucun couple de détecteurs et étre tout de méme prise en compte.

L’inverse se produit également : des LOR, qui auraient dues étre détectées en l’absence de
mouvement, ne l’ont pas été et ne sont donc pas prises en compte. La conclusion de ces auteurs est
que le processus de reconstruction lui-méme doit étre adapté pour tenir compte du mouvement. Il

doit également [’étre lorsque 1’on veut utiliser un modele de mouvement élastique.
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Sommation pendant la reconstruction

Ainsi se sont développé nombreux d’algorithmes de reconstruction incorporant le mouve-
ment, rigide ou élastique. Dans [66] et [8], les algorithmes ML — EM et OSEM sont modifiés pour
incorporer un mouvement rigide. Bien que de tels algorithmes puissent étre appliqués aux don-
nées list-mode ou en sinogramme, Rahmim et al. expliquent dans [47] que lutilisation du format

sinogramme peut introduire des artefacts.

En effet, le sinogramme est une discrétisation de [’espace des LOR. Quand une LOR est

déplacée, elle doit étre ré-échantillonnée afin d’étre placée dans le sinogramme déplacé.

Le format list-mode, lui, utilise directement les coordonnées des deux détecteurs sous-tendant
la LOR. 1l n’est pas nécessaire d’effectuer un quelconque ré-échantillonnage. Ils conseillent donc
d’appliquer les algorithmes de reconstruction incorporant une correction de mouvement aux don-

nées list-mode.

Ces deux études ont été validées sur des fantomes animés d’un mouvement rigide et montrent
que l’incorporation de la correction de mouvement dans la reconstruction conduit a une augmen-
tation du contraste (entre 17% et50%) par rapport a la reconstruction des données brutes recalées.
Le principal inconvénient de ces deux algorithmes de reconstruction est le modeéle de mouvement

rigide utilisé. Ce modéle est mal adapté au mouvement respiratoire.

Dans [15] et [29], un mouvement élastique est intégré aux algorithmes de reconstruction
OPL — EM et ML — EM (décrits dans la section 1.2) sur données list-mode.

Ennotant g;, i=1,...,1le nombre de coincidences détectées selon la LOR i, S;; la fraction de
photons émis par le voxel j selon la LOR i, et f}, j = 1,..., J la concentration de radiotraceur dans
le pixel j de I’objet a reconstruire, le probleme tomographique peut étre vu comme un probleme

linéaire

g=Sf (1.3)

Cette équation peut étre adaptée au mouvement respiratoire. L’équation (1.3) peut alors

s’écrire :

g =S"fi (1.4)

g = S*My f (1.5)

en notant f I’image a la position de référence (souvent choisie comme la position 1) et My,

l’opérateur représentant le déplacement entre cette position et la position k.
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Pour peu que les matrices My soient connues, il est alors possible d’adapter tous les algo-
rithmes de reconstruction itérative a ce nouveau modele. Ainsi, 'incorporation de la correction de

mouvement a l’algorithme OPL-EM donne lieu a I’algorithme suivant, développé dans [45] :

n 17 k 1
SkM. k= n€lyey, l
jgl igl( Kis :

ou, a chaque itération, seule une portion de ’ensemble 1;,; des LOR selon lesquelles une
coincidence a été détectée” est traitée, portion notée Lyer, Les auteurs montrent que les images
reconstruites selon cet algorithme ont un contraste de 20% a 30% supérieur a celui des images

reconstruites indépendamment, recalées puis sommées.

L’influence de l'incorporation de la correction de mouvement a la reconstruction sur la ré-

solution, cependant, est plus faible.

En effet, la position et la taille des lésions mesurées sur les images reconstruites selon la
formule (1.4) avaient moins de 10% de différence avec celles mesurées sur les images recalées puis
sommées apres reconstruction. L’algorithme de reconstruction proposé dans [67] est similaire, a
ceci pres qu’il utilise toutes les données de I’ensemble I a chaque itération, et pas seulement une

fraction 1.

Notons que si la correction est appliqué aux données au format list-mode, il est possible de

faire un découpage temporel des données brutes arbitrairement fin.

Si, de plus, le mouvement est connu de maniere continue (s’il a été détecté par une caméra
infrarouge, par exemple), alors il est théoriquement possible de corriger chaque LOR détectée du
mouvement dont elle est affectée. La qualité de la correction reste toutefois hautement dépendante
de la qualité du recalage. Or, celui-ci peut étre calculé soit sur les images synchronisées TEP, qui
sont de tres faible qualité, soit sur une série TDM 4D, qui n’a pas été acquise en méme temps que

les données TEP et dont le mouvement n’est donc peut étre pas corrélé au mouvement recherché.

Afin de rendre cette correction plus robuste, plusieurs travaux proposent d’appliquer une cor-
rection locale au cours de la reconstruction [68],[67]. Seule la portion de I'image contenue dans
une région d’intérét sera corrigée du mouvement. Comme précédemment, notons f k la distribu-
tion de radiotraceur pendant la phase k du cycle respiratoire. Cette image peut étre séparée en
une partie contenant la région d’intérét, f", et le reste de I'image, 1, tel qu’illustré figure 1.6.

L’avantage de cette séparation est que seul le mouvement dans cette région d’intérét est nécessaire.

5. Rappelons que, dans un fichier list-mode, les informations sont rangées par événement dans 1’ordre chronolo-
gique. Chaque ligne correspond a une coincidence. L’ensemble I;,,des LOR selon lesquelles une coincidence a été
détectée peut donc contenir plusieurs fois la méme LOR si plusieurs coincidences ont été détectées selon celle-ci.
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11 est représenté par les matrices MI", reliant la portion d’intérét de I’image a la phase k du cycle

respiratoire, f;", a I’image de référence, fi

fir=Mf, (1.7)

i SR 3

Figure 1.12 Séparation de I’image en deux parties pour une correction locale du mouvement respi-
ratoire.

Le probleme tomographique (1.1) devient alors :

8k = Skf (1.8)
gk = Se(fI" + ) (1.9)
gk = M i + S fe (1.10)

et I’algorithme de reconstruction proposé par Qiao et al. dans[69] s’écrit :

( n+1 _ ()" T __&i in\T 8k
(fl) - Xi:(sl‘i‘%SkM]in)Tllx] X (Sl Sl(fl)n +§(SkMk ) SkM]l;"(fl)""rSk(f,?m)")
out\n+1  _ (fﬁ'm " T 82
() BCITR () M3 (fi )”+52(f£’”t)”)

(1.11)

out\n+1  _ (f/?m)n T 82
k(fk ) - SlTllxl X (Sl SkM,i"(fl)n+Sk(fé)m)n)
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ou 1751 est le vecteur-colonne de longueur I dont tous les éléments valent 1, et ou les divisions de

vecteurs doivent s’entendre terme a terme. A ’issue de la reconstruction, ['image finale est :
. 1 K
f=i+——=Y " (1.12)
K- k=2

1l est donc nécessaire de calculer, non seulement ’image de référence, f I, mais également
toutes les images f"'. L’étape de reconstruction pour la correction locale est donc aussi longue
que celle nécessaire pour corriger I’ensemble du champ de vue. L’avantage des méthodes locales
est visible lors de I’étape de recalage. En effet, si la région d’intérét est de taille réduite, et si les
structures qu’elle contient sont animées d’un mouvement simple, ce mouvement peut étre calculé
de maniere beaucoup plus rapide que le mouvement de la séquence entiére et donner des résultats

beaucoup plus exacts.

Cette méthode n’a par contre pas grand intérét si la région d’intérét est grande, ou si elle
est animée d’un mouvement complexe. Toujours en vue de rendre la correction de mouvement plus
robuste au recalage, il a également été proposé d’estimer au cours du méme processus l'image
reconstruite et les parameétres de mouvement. Dans [70] et [71], le probleme de la reconstruction
est écrit comme celui de la minimisation d’une fonction-coiit, dont les inconnues sont [’image a
reconstruire et les parametres du mouvement, lequel est modélisé par une somme de fonctions

splines.

Les minimisations par rapport a l’'image et au mouvement sont réalisées alternativement.
Comme beaucoup d’optimisations alternées faisant intervenir des fonctions non convexes, ces mé-
thodes sont relativement sensibles a ’initialisation. De plus, leur convergence n’est pas garantie.
Elles permettent cependant d’estimer un mouvement plus exact que celui estimé par le recalage des

images TEP synchronisées.

Reconstruction 4D

Les méthodes décrites ci-dessus permettent d’obtenir une image statique contenant [’infor-
mation de ’ensemble de la séquence. A l'issue de ce processus, toute information sur le mouvement

respiratoire est donc perdue.

Pour la plupart des applications de la TEP, cette perte d’information ne pose pas de pro-
blemes et ces méthodes sont tout a fait satisfaisantes. Il existe toutefois certaines applications de la

TEP, comme la radiothérapie, ou I'information de mouvement a une utilité.

1l pourrait alors étre utile de reconstruire une série 4D d’images 3D, chacune étant de haute

qualité. Cette application est toutefois relativement récente et n’utilise pas encore la reconstruction
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4D.

La reconstruction 4D est surtout utilisée pour des applications en imagerie cardiaqueS.

La plupart des algorithmes de reconstruction utilisés dans ce domaine peuvent (et certains
lont déja été) étre appliqués a la correction du mouvement respiratoire en TEP. Remarquons tout
d’abord qu’une telle image 4D peut étre obtenue par les méthodes de recalage et sommation de la
section précédente, en considérant alternativement chaque image de la séquence comme image de

référence.

11 est toutefois nécessaire d’effectuer un grand nombre de recalages, et autant de reconstruc-
tions qu’il y a d’images dans la séquence, ce qui rend ces méthodes peu adaptées. Une premiere
classe de méthodes de reconstruction 4D applique un filtrage temporel au cours de la reconstruc-
tion. Dans, Lalush et al[21]. appliquent un algorithme de reconstruction par maximum a posteriori
(voir section 1.2) a des données TEMP synchronisées a I’ECG. Cet algorithme contient un terme
de régularisation, représentant la distribution de probabilité a priori de I'image a reconstruire.
L’intérét de I’approche de Lalush et al. est que cette distribution de probabilité est choisie comme
un champ de Gibbs’ quadri-dimensionnel pénalisant les irrégularités a la fois spatiales et tempo-
relles. L’intensité en chaque voxel est ainsi encouragée a étre proche des intensités de ses voisins

dans une méme image, ainsi que des voxels a la méme place que lui dans les images voisines.

Ces approches permettent de réduire le bruit dans les images reconstruites. Cependant, elles
risquent de pénaliser des images d’un objet bougeant tres rapidement, pour lequel I’intensité en
un voxel d’une image n’est pas forcément proche des intensités du méme voxel dans les images
voisines. Dans le contexte de la reconstruction dynamique, le filtrage peut étre adapté a ce que l’on
sait de la cinétique du radiotraceur. Dans le contexte de la correction de mouvement, il peut étre

adapté au mouvement [72].

Ces méthodes permettent d’introduire une régularisation spatiale et temporelle, tout en dé-
gradant moins la résolution temporelle que les méthodes utilisant un filtrage temporel ne tenant pas

compte du mouvement. Leur performance est toutefois dépendante de I’exactitude avec laquelle le

6. Le premier des domaines utilisant couramment des images 4D est I’imagerie dynamique TEP ou TEMP (tomo-
graphie d’émission monophotonique, une modalité d’imagerie proche de la TEP), qui a pour but d’étudier I’évolution
de la distribution de radiotraceur dans les tissus au cours du temps.

Les acquisitions dynamiques sont principalement utilisées pour des localisations cérébrales dans le but d’étudier le
flux sanguin, le taux de métabolisation du glucose ou le fonctionnement de neurorécepteurs. Il est également possible
d’étudier le flux sanguin au cours du cycle cardiaque et diagnostiquer des défauts d’irrigation du muscle cardiaque.

La reconstruction 4D est aussi appliquée aux acquisitions TEMP synchronisées a ’'ECG, réalisées en effectuant
un examen TEMP en méme temps qu’un électrocardiogramme. La reconstruction des images synchronisées fournit
une séquence montrant 1’état de la perfusion myocardique a différentes phases du cycle cardiaque.

7. Les champ de Gibbs sont souvent utilisés pour représenter des distributions de probabilité d’images.

IlIs supposent que la probabilité conditionnelle locale en un voxel n’est fonction que du voisinage du voxel consi-
déré. Autrement dit, ’intensité en chaque voxel ne dépend que des intensités des voxels voisins.



36

mouvement est connu. Il est également possible d’utiliser une analyse en composantes principales
(ACP) pour débruiter la série 4D. L’ACP est une méthode d’analyse des données tres proche de
la décomposition en valeurs singuliéres. Son application a une série d’images 4D permet de la
décomposer en un petit nombre d’images principales, décorrélées les unes des autres. Ce sont des
vecteurs propres. En ne considérant que ceux dont la valeur propre associée est la plus élevée,
il est possible de débruiter la série sans avoir besoin d’expliciter le mouvement. Enfin, une der-
niere classe de méthodes de reconstruction 4D cherche a reconstruire la série d’images comme une

somme pondérée de fonctions de base.

Ces fonctions peuvent étre dérivées d’un modele dynamique, décrivant la cinétique du ra-
diotraceur ou le mouvement cardiaque, selon ’application visée. Elles peuvent également étre
choisies comme des fonctions simples, couramment utilisées pour l’interpolation (fonctions image,

B-splines,...).

Dans ces deux cas, la reconstruction a pour but d’estimer les pondérations de chaque fonc-

tion.

Enfin, les fonctions de base peuvent étre déduites des données elles-mémes, soit a partir d’une
analyse en composantes principales appliquée aux images reconstruites indépendamment les unes
des autres, soit pendant la reconstruction. Cette derniére aura alors pour but de trouver a la fois

les fonctions de base et leurs coefficients.

Cette approche, développée par Reader et al. dans [37], consiste a estimer alternativement
les fonctions de base et leurs pondérations. Grotus et al. ont adapté cette méthode de reconstruction

4D en TEP synchronisée avec la respiration [73].

L’avantage de ces méthodes est qu’il est inutile d’estimer le mouvement. L’inconvénient est
le compromis biais/variance, commun a tous les modeles : le nombre et la complexité des fonctions
de bases doivent étre choisis avec soin. Un modeéle basé sur des fonctions de base tres simples et/ou
peu nombreuses sera nécessairement biaisé ; un modeéle basé sur un grand nombre de fonctions de

base, ou des fonctions complexes, déduites des données, aura une variance élevée.

1.6 Evaluation des méthodes de prise en compte du mouvement respiratoire en TEP

Une premiere évaluation des méthodes de compensation du mouvement respiratoire peut étre
visuelle, en vérifiant par rapport aux images TEP non synchronisées a la respiration que le flou
cinétique est réduit, que le volume apparent des tumeurs est plus petit et que la fixation apparente

du radio-traceur est plus grande.

Cependant, une caractérisation plus précise des performances des méthodes de compensa-
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tion du mouvement respiratoire est nécessaire. Cette caractérisation nécessite de définir des figures

de mérite sensibles aux biais introduits par la respiration dans les images TEP.

1.6.1 Contraste

1l existe différentes définitions du contraste dans le domaine du traitement d’images.Une
définition est le rapport d’intensité entre deux régions d’une image. En TEP, on définit aussi un

index de recouvrement de contraste dans les cas ou I’on connait le contraste théorique :

Cn

RC = —
Cr

(1.13)

Dans ’équation précédente, C,, désigne le contraste mesuré sur les images reconstruites
en TEP, Cr représente le contraste théorique. Le contraste théorique est notamment connu lors
d’acquisitions TEP utilisant des fantomes ou lors de simulations numériques d’examens TEP. Idéa-

lement, ’index de recouvrement de contraste vaut 1.

En présence de flou respiratoire lors de I’acquisition TEP, le contraste mesuré Cy, est sous-
estimé et l'index de recouvrement de contraste RC est donc inférieur a 1. L’utilisation de la syn-
chronisation respiratoire lors de I’acquisition TEP permet d’obtenir une valeur de RC plus proche
de 1. Si la valeur du contraste théorique est inconnue, comme c’est le cas pour des acquisitions TEP
cliniques, le contraste mesuré Cy, est utilisé. On constate alors une augmentation de C,, lorsque

I’acquisition TEP est synchronisée a la respiration.

Afin de mesurer le contraste, il est donc nécessaire de définir des régions d’intérét sur les
images TEP et de calculer la valeur moyenne ou la valeur maximale dans ces régions. L’incon-
vénient de la valeur moyenne est qu’elle peut étre affectée par I’effet de volume partiel. La valeur

maximale est quant a elle affectée par le bruit dans les images.
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1.7 Conclusion

Comme indiqué précédemment, les techniques existantes de compensation du mouvement
respiratoire, y compris la synchronisation et la correction du mouvement, sont mises en ceuvre d
différents stades de la procédure d’imagerie TEP comme le montre la figure 1.1. Les techniques
de synchronisation des mouvements respiratoires mises en ceuvre par les systemes de surveillance
externes et les méthodes fondées sur des données ont été démontrées par plusieurs groupes, ce qui
permet une quantification plus précise des tumeurs. Bien que les dispositifs externes de détection
des mouvements puissent fonctionner en temps réel, la nécessité d’un matériel supplémentaire et
d’un étalonnage des données limite leur popularité dans les applications cliniques. Les méthodes
intrinseques actuelles basées sur les données n’utilisent aucun matériel; elles impliquent cepen-
dant souvent des algorithmes complexes ou un fonctionnement dans ’espace image, et ajoutent
un temps supplémentaire important a la "chaine" d’imagerie. En effet, la synchronisation et la
reconstruction d’une seule phase respiratoire produisent des images tres bruyantes, de nombreux
efforts ont été faits pour développer des méthodes d’alignement de toutes les phases sur la phase
de référence afin d’améliorer les statistiques . La majorité des techniques disponibles qui utilisent
une matrice de transformation dérivée pour la correction du mouvement sont limitées par l’utili-
sation d’algorithmes d’enregistrement complexes pour estimer les paramétres de mouvement sur
les images reconstruites, ce qui présente certaines limites dans [’application pratique de ces tech-
niques. Malgré le fait que la plupart des techniques examinées ici pour la synchronisation et la
correction fournissent des résultats prometteurs pour la compensation du mouvement respiratoire,
leur validation a été effectuée principalement avec des ensemble de données. Il est donc nécessaire
de déterminer plus précisément la précision et la robustesse des méthodes et leur applicabilité en
tant qu’outil clinique pratique d’usage courant. L’exigence d’utilité clinique a motivé la mise au
point d’une nouvelle méthode de compensation de mouvement respiratoire en utilisant une méthode
basée sur les données. Les méthodes SSG et CSG validées dans le cadre de la thése et décrites dans
les chapitres suivants utilisent des données en mode liste et sont potentiellement applicables dans

la chaine d'acquisition/reconstruction d’images.
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2.1 Introduction

1l est proposé d’exploiter les propriétés de la sensibilité géométriques de la TEP 3D pour
compenser efficacement le mouvement respiratoire dans l’imagerie TEP. Les variations de la fré-
quence des événements dues a une sensibilité géométrique non uniforme seront utilisées comme

substitut du mouvement respiratoire.

Par cette méthode, les phases du mouvement respiratoire ou les déplacements axiaux dus au
mouvement respiratoire peuvent étre déterminés a partir de la variation du nombre d’événements
d’images si les données d’acquisition sont triées en images dynamiques. En se basant sur cette
hypothese, deux méthodes spécifiques de compensation et de correction du mouvement respiratoire
ont été proposées : respectivement la Synchronisation de la Sensibilité Géométrique (SSG) et la
Correction de la Sensibilité Géométrique (CSG). Deux étapes ont été entreprises pour tester les

hypotheses proposées :

Tout d’abord, des logiciels de simulation ont été utilisés pour valider et tester I’hypothése

avant d’envisager des études cliniques.

Le formalisme défini au section 1.4.1 et au chapitre 2.3 pour les SSG et les CSG est une
technique de traitement des données en mode liste. L’implication clinique pratique est que ni le

SSG ni le CSG ne sont possibles si ’acquisition TEP n’est pas effectuée en mode liste

2.2 Principes de base de I’émission de positrons Tomographie

La tomographie par émission de positons (TEP) est une technique d’imagerie médicale qui
utilise des molécules métaboliques marquées par la radioactivité pour examiner les fonctions phy-
siologiques et biochimiques du corps humain. Pour cela, il exploite le principe dit du traceur,

découvert par George de Hevesy au début des années 1900[74].

1l décrit le fait que les isotopes radioactifs ont les mémes propriétés chimiques que leurs

homologues non radioactifs et participent donc aux fonctions métaboliques de la méme maniere.

Par conséquent, les substances qui participent aux fonctions métaboliques sont étiquetées
et administrés au patient. Par exemple, [’émetteur de positrons Fluor-18 peut étre utilisé pour

marquer le deoxyglucose comme uorodeoxyglucose (8 F — F DG)[74].

La distribution métabolique d’une telle substance dans |’organisme peut alors étre recons-
tituée a partir de la détection du rayonnement qui s’échappe de I’organisme. Comme méme de
petites quantités de radioactivité peuvent étre facilement détectées, seule une quantité infime de la

substance est nécessaire, ce qui signifie que les fonctions corporelles ne sont pas inutiles.
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L’examen d’un large éventail de processus biologiques n’a été possible qu’avec I’aide de
Uinvention du cyclotron par Ernest Lawrence dans les années 1930, permettant la production ar-
tificielle de radionucléides a vie courte. Le développement des premiers appareils d’imagerie TEP
dédiés tels que nous les connaissons aujourd’hui remonte au début des années 1970, avec une

production commerciale a la fin des années 1970.

Ce chapitre décrit les concepts de base nécessaires a la compréhension de I’imagerie TEP,
de la désintégration de la radioactivité et du processus de détection a la correction des données et

aux méthodes de reconstruction des images[75].

2.2.1 Généralité

La TEP repose sur le principe physique de 1’émission de positons. Les atomes émetteurs de
positons BT n’existent pas a I’état naturel. Il est donc nécessaire de les produire afin de pouvoir
les utiliser en TEP. Les éléments radioactifs émetteurs de positons les plus utilisés sont le Fluor
18 ('8F), le Rubidium 82 (3’RD), et dans une moindre mesure le Carbone 11 (1'C) I'Oxygéne 15
(150) et 'azote 13 (13N).

1ls sont produits par un cyclotron et se distinguent notamment par leur période radioactive et
par leur parcours moyen dans la matiére (tableau 1). Seul le fluor 18 peut étre produit a distance
du lieu d’utilisation car sa période radioactive est d’environ 2 heures, ce qui laisse le temps de
I’acheminer depuis son lieu de production jusqu’a son lieu d’utilisation. De plus, le parcours moyen
du positon émis par le fluor 18 est le plus faible parmi les 5 radioéléments présentés. Le positon
émis par la désintégration du Fluor 18 pourra ainsi étre localisé avec une précision plus grande

que les positons émis par les autres radioéléments cités dans le tableau 2.1[76].

Tableau 2.1 Caractéristiques des radioéléments émetteurs de positons les plus fréquemment utilisés
en TEP.

Radioélément | Période radioactive(min) | Parcours du positon dans I’eau (mm)
Maximal Moyen
e 20.4 4.1 1.1
BN 9.96 5.1 1.5
5o 2.03 7.3 2.5
BF 109.8 2.4 0.6
82Rb 1.25 14.1 5.9
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Positon — annihilation

La désintégration du '8F obéit a la transformation suivante :

B 5 Bo4+Bt+v 2.1)

La désintégration B+ donne ainsi lieu a la création d’un positon (+), d’un atome d’oxygéne
18 et d’un neutrino. Le positon va ensuite s’annihiler avec un électron pour former 2 photons
gamma( y) d’énergie 511 keV émis a environ 180deg l'un de I’autre. Ces 2 photons y sont la base
de 'imagerie TEP : le tomographe a pour but de détecter des photons en coincidences (1.2.2). Les
2 photons 7y sont en fait émis a 180deg+0,25deg l'un de I’autre, ce qui entraine une légere perte

de résolution spatiale lors de cette détection[77].

Plusieurs phénomeénes physiques interviennent dans la détection de ces 2 photons 7y. Ces

phénomenes sont décrits dans les paragraphes suivants.

Effet photoélectrique

L’effet photoélectrique correspond a I’absorption d’un photon suivie de l’émission d’un pho-
toélectron d’énergie E; — E;, ou E; est ’énergie du photony incident et E; I’énergie de liaison de

I’électron qui interagit avec le photon incident[78].

2.2.2 Effet Compton

La diffusion Compton correspond a la déviation d’un photon Yy faiblement a un atome. Cet
effet est illustré par la figure 2.1.

L’énergie du photon 7y suite a cette diffusion est donnée par :

E' E

= 22
1—1—%(1—0039 (22)

E est I’énergie du photon incident, E’ I’ énergie du photon diffusé, I’angle de diffusion 6 du photon,

et mec? U’énergie de I’électron au repos, soit 511 keV[36].

2.2.3 Effet Rayleigh

L’effet Rayleigh est une diffusion élastique d’un photon sur un atome. Le photon incident,
apres déviation d’un angle 0 de sa trajectoire initiale, ne perd donc pas d’énergie. L’influence de

Ueffet Rayleigh est faible sur les photons d’annihilation détectés en TEP.
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Figure 2.1 Principe de la diffusion Compton.

2.2.4 Atténuation — modele du coefficient linéique

Les photons vy issus de I’annihilation du positon avec un électron peuvent étre absorbés par
la matiere qu’ils traversent apres interaction photoélectrique, précédée ou non d’une ou plusieurs
interactions Compton. Ce phénomene peut étre décrit par I’équation suivante qui définit le nombre

de photons apres atténuation par un matériau suivant une ligne de longueur L :

L
N = Nyexp(— / (1)) 2.3)

Ny est le nombre de photons pénétrant le matériau avant I’atténuation et | est le coefficient d’at-
ténuation linéique (par interaction photoélectrique et Compton) du matériau, qui dépend de sa

densité a la position [ et de I’énergie du photon incident[30].

2.3 simulation de données d’acquisition de TEP

La simulation joue un role de plus en plus important dans les études de recherche en image-
rie. Elle est devenue un outil important et indispensable qui compléte les dérivations théoriques,
les méthodes expérimentales et les études cliniques dans la recherche et le développement de ['ima-

gerie médicale.

Un aspect essentiel de la simulation consiste a disposer d’un fantéome ou d’un modéle réaliste
de I’anatomie et des fonctions physiologiques du sujet, et les données d’imagerie du sujet peuvent

ensuite étre générées a l’aide d’un modele physique précis du systeme de caméra ou du fantome.
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L’avantage d’utiliser un fantéme, la géométrie de la source, le processus de détection et la géomé-
trie de la caméra dans les études de simulation est que toute la modélisation simulée est construite
selon I’anatomie et les fonctions physiologiques exactes connues, ou les processus chimiques et

physiques.

Ainsi, la simulation fournit un étalon-or ou "vérité" qui peut étre utilisé pour étudier de
nouvelles techniques telles que les dispositifs d’imagerie, [’ acquisition de données, le traitement des
images et les algorithmes de reconstruction. En raison de la complexité inhérente a ces fantomes,
le temps de calcul d’'une méthode analytique est trop long pour qu’ils puissent étre utilisés. Les
simulations de Monte Carlo calculent une estimation statistique de la réponse pour les fantomes
complexes en utilisant la puissance de calcul actuellement disponible. Les simulations de Monte
Carlo sont devenues un outil d’évaluation essentiel pour les développements de la tomographie par
émission.

On utilise généralement les techniques de Monte Carlo, out une solution est déterminée par
un échantillonnage pseudo-aléatoire des probabilités d’interaction des particules quantiques in-
dividuelles, jusqu’a ce qu’une estimation statistique de la réponse soit obtenue avec un intervalle
de confiance suffisamment petit. Dans cette recherche, les mouvements respiratoires ont été étu-
diés par simulation Monte Carlo a l’aide des logiciels GATE (Geant4 Application Tomographic
Emission) et NCAT (NURBs [Non Uniform Rational B-Splines] Cardiac Torso) .

GATE est une boite a outils con¢ue pour la simulation Monte Carlo de la TEP et de la TEMP
en médecine nucléaire [54]. NCAT a été développé pour fournir un modele réaliste et flexible de
I’anatomie et de la physiologie humaine pour une utilisation dans la recherche en imagerie de
médecine nucléaire [79]. Il offre la possibilité de spécifier les données dans différentes phases
respiratoires. La combinaison de GATE 4D NCAT permet d’étudier de nombreuses configurations
pour la synchronisation et la correction des mouvements respiratoires avant de les valider par des

mesures cliniques [14] [80].

2.3.1 Systeme de coordonnées

Dans cette recherche, le systeme de coordonnées cartésiennes a été utilisé pour les études
sur les fantomes et les études cliniques. Le centre du systeme de coordonnées est situé au centre

du scanner TEP, comme indiqué sur la figure 2.2. Observé depuis la table de support du scanner

1. La spline a base rationnelle non uniforme (NURBS) est un modele mathématique couramment utilisé en infogra-
phie pour générer et représenter des courbes et des surfaces. Il offre une grande flexibilité et une grande précision pour
le traitement des formes analytiques (surfaces définies par des formules mathématiques communes) et modélisées. Les
NURBS sont couramment utilisés dans la conception assistée par ordinateur (CAO), la fabrication (FAO) et I'ingénierie
(TAO) et font partie de nombreuses normes industrielles, telles que IGES, STEP, ACIS et PHIGS. Les outils NURBS
se trouvent également dans divers logiciels de modélisation et d’animation 3D.
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TEP, I’axe des x augmente de droite a gauche, ’axe des y augmente de bas en haut et ’axe des z

augmente avec la distance de I’observateur.

Sagittal plane

Transverse plane

Coronal plane

Figure 2.2 Systeme de coordonnées du patient dans la géométrie du scanner TEP.

2.3.2 Imagerie TEP pour la simulation de Monte Carlo
2.3.3 Systéme de détection Siemens ECAT Exact HR* PET Scanner

Ce tomographe, produit de CTI depuis 1996 (Knoxville, TN, USA)[58], fait toujours partie
des systemes d’acquisition les plus performants a ce jour. 1l est largement utilisé aussi bien pour des
études cliniques que dans le cadre de protocoles de recherche. Le systeme de détection est composé

de 4 couronnes de 72 modules de Oxyorthosilicate de Lutetium (LSO) définissant un rayon intérieur
de 82,7 cm.

Chaque module est divisé selon une matrice carrée de 64 cristaux de détection de dimension

4,05mm x 4,39mm x 30mm (axial X profondeur mm3) séparés par des incisions de 0,46 mm.
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Quatre photomultiplicateurs par module sont utilisés afin de décoder la position et I’énergie des

photons 7.

Un total de 24 controleurs arbitrent les informations transmises par [’ensemble des mo-
dules(1 controleur pour 12 modules) avec un cycle de 256 ns. Ces contrdleurs envoient les éve-
nements sélectionnés aux processeurs de coincidences. Le systeme complet est donc constitué de
32 couronnes de 576 cristaux, permettant ainsi d’imager simultanément 63 coupes transaxiales
de 2,425 mm (soit un champ de vue axial de 155,2 mm). Le tomographe permet I’acquisition en
mode tridimensionnel (sans septum) ou bien en mode 2D o de fins septa de tungsten viennent se

positionner entre chaque couronne de cristal (paisseur = 0,8mm, pro fondeur = 66,5mm).

Les parametres d’acquisition recommandés sont : span =9 et mrd = 22 en 3D, et span =7
etmrd =15 en 2D ; lld = 350; uld = 650; fenétre de concidence = 12ns.

En utilisant ces parametres, I’ensemble des projections forment 239 sinogrammes en 3D et
63 sinogrammes en 2D, chacun d’eux étant constitué de 288 éléments de 2,25 mm vus selon 288
angles de vue. Les données de transmission (mesure a vide, transmission) sont réalisées en 2D en

utilisant un systéme rotatif de ligne émettrices de *Ge [81].

Modules de détection

Figure 2.3 Photo du tomographe Siemens ECAT ExactHR 4+ PET Scanner et représentation sché-
matique.

Principes de détection

En sortie des tubes photomultiplicateurs, un circuit électronique permet d’associer les pho-
tons y d’annihilation en paires, chaque paire incluant 2 photons 'y supposés provenir de la méme
annihilation. Pour cela, une fenétre temporelle définit I’intervalle de temps pendant lequel 2 pho-

tons 7y sont identifiés comme formant une paire, appelée coincidence . Le principe de fonctionne-

2. Si plus de deux photons, provenant de plusieurs annihilations simultanées, sont détectés dans la méme fenétre
temporelle, ils sont ignorés.
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Figure 2.5 Principe de la fenétre temporelle de coincidence.
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Figure 2.4 Illustration géométrique de 1’agencement des cristaux, des blocs de détection et des
boucliers de plomb (en transparence) du tomographe TEP Siemens

Idéalement, [’énergie des photons 'y a ’entrée des cristaux est de 511 keV s’ils n’ont subi

aucune interaction avec des atomes donnant lieu a une perte d’énergie. En raison de la résolution
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énergétique limitée des scintillateurs, on définit un intervalle énergétique dans lequel les photons
détectés sont acceptés. Pour le Siemens ECAT Exact HR™ PET Scanner; cet intervalle est compris
entre 210 keV et 665 keV.

En théorie, la majorité des photons 7y dans le champ de vue du tomographe proviennent
d’une annihilation d’un positon avec un électron et sont émis approximativement a 180deg ['un
de I’autre, formant ainsi une coincidence au niveau des détecteurs. En pratique, il existe d’autres

types de coincidences, décrits dans les paragraphes suivants et illustrés par la figure 2.6 [82].

Conception du détecteur

La conception et la disposition des blocs détecteurs, ainsi que le choix des scintillateurs et
des photodétecteurs sont essentiels a la performance d’un scanner TEP. Tout d’abord, des aspects
différents doivent étre pris en compte dans le choix du matériau du scintillateur. Le tableau 2.2
énumere les propriétés des scintillateurs inorganiques les plus couramment utilisés[83]. Une haute
densité et un nombre atomique élevé sont importants pour une bonne écience de détection, tandis
qu’une constante de désintégration minimale est nécessaire pour une bonne résolution temporelle

et une capacité de taux de comptage élevé.

De plus, le rendement lumineux doit étre maximal et homogene pour obtenir une résolution
énergétique optimale, ce qui permet de distinguer le rayonnement diffusé dans le corps du patient
de celui non diffusé. La longueur d’onde d’émission doit correspondre a la réponse du photodétec-
teur. Le L’indice de réfraction doit se situer dans la méme plage que celle de la fenétre d’entrée et
du matériau d’accouplement afin d’éviter la révélation de la lumiere. Autres aspects a considérer
pour la pratique, la robustesse mécanique du matériau et I’aptitude a I’emploi de I’acier sont des
facteurs déterminants de [’ utilité du matériau est hygroscopique ou non. Il n’y a pas de scintillateur

idéal et le choix du matériel doit étre fabriqué dans le but spécifique[42].

Pour la conception globale d’un scanner TEP, trois géométries de base sont utilisées (Fig.
2.4). D’une part, les grands détecteurs continus en Nal(Th) peuvent étre construits a faible coiit en
raison du faible prix du scintillateur et de [’utilisation de moins de canaux électroniques grdce a

l’excellent rendement lumineux [65].

De I’autre a la main, des détecteurs a cristaux discrets placés sur un anneau ou plus perfor-
mants. Ils ont une sensibilité plus élevée parce que les scintillateurs avec une puissance d’arrét plus
élevée (par exemple BGO, LSO, ou GSO) peuvent étre utilisés, et que la réduction de la taille des
cristaux résulte pour une meilleure résolution spatiale. De plus, la performance du taux de comp-
tage est meilleure en raison d’un temps mort plus court et d’un effet d’empilement moindre. Dans le

passé, la plupart des scanners TEP utilisaient I’ acquisition 2D des données des coincidences{84].
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Tableau 2.2 Propriétés de quelques courants cristaux scintillateurs [8].

Nal (Th) | LuySiO5 (Ce) | BigGe3012 | GdrSiO5 (Ce)

(LSO) (BGO) GSO

Densité 3.67 7.4 7.13 6.71
Nombre atomique effectif 51 65 75 59
Constante de désintégration 230 40 300 60
Rendement lumineux 100 75 15 30

(% Nal(Th))
Longueur d’onde 410 420 480 430
d’émission[nm]
Indice de 1.85 1.82 2.15 1.85
réfraction

Par conséquent, seules les coincidences détectées par deux cristaux sur le méme anneau ou
sur des anneaux directement voisins, c’est-a-dire la méme position axiale, ont été enregistrées. Afin
d’exclure les photons entrant dans le détecteur a partir d’angles obliques, les scanners avaient des
septa inter-plans blindés en tungsténe ou en plomb entre les anneaux cristallins. Cette approche a
permis des données de projection 2D qui pourraient étre reconstruites avec la faible puissance de
calcul disponible a I’époque. Elle a également limité les contributions de coincidences éparses et

aléatoires[85].

Avec les améliorations technologiques apportées au fil des ans, comme I’amélioration de la
qualité de I'air et de I’eau. la résolution temporelle et énergétique et les ordinateurs plus puissants
permettant une reconstruction 3D itérative, I’ amélioration de la sensibilité apportée par ’inclusion
de toutes les combinaisons de cristaux est devenue de plus en plus importante et, de nos jours,

presque tous les scanners fonctionnent en mode 3D[86].

Coincidences vraies

On appelle coincidence vraie une coincidence correspondant a la détection d’une paire de
photons 7y résultant de la méme annihilation dans un intervalle de temps inférieur a celui de la
fenétre temporelle décrite précédemment et lorsque 1’énergie des photons y appartient a l’inter-
valle compris entre 410 keV et 665 keV (définition propre au Gemini GXL). Le seuil inférieur de
cet intervalle énergétique est supérieur a celui défini dans le paragraphe précédent (210 keV) de
maniére a exclure une partie des photons y d’annihilation dont [’énergie est tres inférieure a 511
keV qui correspondent a des photons diffusés. La droite joignant les centres de masse des 2 cristaux

dans lesquels ces 2 photons 'y ont été détectés est appelée ligne de réponse[4].
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Coincidences fortuites

Une coincidence fortuite survient lorsque 2 annihilations positon-électron interviennent quasi-
simultanément. Quatre photons 7y sont ainsi émis, mais seulement I photon provenant de chacune
des 2 annihilations est détecté. Si ces 2 photons y sont détectés dans un intervalle de temps infé-
rieur a celui défini par la fenétre temporelle de coincidence, cette situation donne lieu a la création
d’une coincidence ou les 2 photons 'y ne proviennent pas de la méme annihilation positon-électron.
Une coincidence fortuite est détectée sur une ligne de réponse indépendante des lignes de réponse

correspondant initialement aux 2 annihilations[23].

Coincidences diffusées

Les coincidences diffusées sont définies par la détection de 2 photons Y issus d’une méme
annihilation dans la fenétre temporelle de coincidence lorsqu’au moins 1 des 2 photons y a subi
une interaction Compton avant d’étre détecté. Suite a cette interaction, le photon diffusé est dévié.
Comme illustré sur la figure 2.5, la ligne de réponse qui correspond a une coincidence diffusée est
donc décalée par rapport a celle qui aurait été formée par la coincidence vraie correspondant a

cette annihilation[23].

Coincidences multiples

Si plus de 2 photons y sont détectés dans la méme fenétre temporelle de coincidence, prove-
nant de plusieurs annihilations positon-électron, il est impossible de savoir sur quelles lignes de
réponse ont eu lieu les annihilations. Il s’agit de coincidences multiples. La stratégie la plus simple
pour traiter ce type de coincidences est de les rejeter systématiquement. La maniére dont elles sont

gérées par le tomographe Siemens ECAT Exact HR™T PET Scanner ne nous a pas été communiquée.

2.3.4 Types d’acquisitions : mode sinogramme ou mode liste.

Les coincidences enregistrées en TEP peuvent étre stockées sous 2 formats différents. Le
plus couramment utilisé est le format sinogramme. Dans cette configuration, les coincidences sont
stockées dans une matrice indicée par les positions de chaque ligne de réponse. Les éléments
contenus dans cette matrice représentent le nombre de coincidences enregistrées sur chaque ligne
de réponse. Le principal avantage du format sinogramme est qu’il stocke, dans la grande majorité

des cas, les coincidences de maniere plus compacte que le format séquentiel présenté ci-apres.

Il ne peut en revanche garder aucune information physique sur les coincidences enregistrées

(temps, énergie). Pour conserver ces informations, il faut utiliser le format séquentiel, qui est un
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Figure 2.6 Différents types de coincidences. A : coincidence vraie. B : coincidence diffusée. C :
coincidence fortuite. D : coincidences multiples.

mode d’enregistrement oul les coincidences sont stockées indépendamment les unes des autres[87].
Ce format est indispensable dans le cas ou les coincidences doivent étre triées suite a leur enre-
gistrement. Le format séquentiel présente un inconvénient majeur : le fichier contenant les coinci-
dences peut étre tres volumineux et sa taille croit en fonction de la radioactivité dans le champ de

vue du tomographe et en fonction de la durée de I’acquisition TEP.

Sinogramme bidimensionnel

En 2 dimensions (2D), les lignes de réponse correspondant aux coincidences détectées sont
repérées par les coordonnées (x,,y,) (figure 2.6). Le changement de coordonnées de (x,y) a (x,,y,)

est décrit par ’équation suivante :

x| cos(¢) sin(@) 0.4)

y|  [—sin(¢) cos(9)

Conformément a la figure 2.6, la projection de 1’objet suivant une ligne de réponse donnée
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s’écrit : e
p(xra(p) = o f<x7y)dyr (25)

oufix,y) désigne la distribution radioactive dans le champ de vue pour une position axiale z donnée.
L’ensemble des projections p(x,,9) pour toutes les distances x, et tous les angles ¢ forment donc
un sinogramme. Les projections sont stockées pour 0 ¢ < 1 étant donnée la symétrie décrite par

I’équation :

plxr, ¢ +7) = p(=x,9) (2.6)

Les projections p(x,, ) répondent a la définition de la transformée de Radon en 2 dimensions de

Sxy).

Ligne de réponse Projection

Unité de détection

Figure 2.7 Projection de 1’objet dans le champ de vue du tomographe et illustration des coordonnées
qui définissent les lignes de réponses.

Sinogramme tridimensionnel

En 3 dimensions (3D), les lignes de réponse sont repérées par leurs coordonnées polaires

(figure 2.8). Ces coordonnées sont liées aux coordonnées cartésiennes par l’équation suivante :

X —sin(@) —cos(¢)sin(6) cos(¢)cos(0)
y| = | cos(¢) —sin(¢)sin(0) sin(¢)cos(6) (2.7)
z 0 cos(60) sin(6)
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Les projections 2D de la distribution radioactive f(x,y,z) sont calculées dans le plan perpendiculaire
al’axe z, :

+oc
p(xr’th)ve):/_(x f(x,y,z)dzr (28)

Les sinogrammes contenant ces projections sont indexés par les coordonnées (y,, ). Par conven-

tion mathématique, y, correspond a l’axe 7 du paragraphe précédent[23].
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Figure 2.8 Passage des coordonnées cartésiennes en coordonnées polaires.

2.4 Simulations numériques d’examens TEP

Les simulations numériques d’examens TEP présentent plusieurs avantages. Elles permettent
de générer des données TEP lorsqu’on ne dispose pas de tomographe. Comme décrit dans les pa-
ragraphes suivants, les paramétres d’entrée des simulations sont définis par [’utilisateur. La distri-
bution radioactive est donc connue, facilitant ainsi I’évaluation des méthodes de reconstruction ou
de traitement des images TEP. Le déroulement de simulations TEP est décrit dans les paragraphes

suivants.

2.4.1 Simulations Monte-Carlo

Les méthodes Monte-Carlo ont a I’origine été développées pour calculer une valeur numé-
rique a l’aide de tirages aléatoires [88][59], et notamment pour le calcul d’intégrales en dimension
N > 1. Elles ont ensuite été utilisées pour le développement des armes nucléaires dans le but de

résoudre les équations de Boltzmann décrivant le transport des particules.
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Le principe des simulations Monte — Carlo appliquées a la physique des particules est donc
de générer aléatoirement une série d’états consécutifs dans lequel se trouve une particule (électron,
photon...), décrivant ainsi sa position, son énergie, sa probabilité de collision etc... Ces simulations
peuvent également étre utilisées pour reproduire des examens de médecine nucléaire tels que des

acquisitions TEP.

Les particules dont le transport est alors modélisé sont les positons et les photons d’anni-
hilation. Dans le contexte des simulations d’examens TEP, I’inconvénient majeur des simulations

Monte-Carlo est qu’elles nécessitent un temps de calcul tres grand[12].

2.4.2 Lelogiciel GATE (Geant4 Application for Tomography Emmission )

Le logiciel Gate [20] a été développé a partir des librairies GEANT4 [2], qui décrivent les
transports des particules dans la matiére. GATE permet d’inclure un systeme de détection autour de
la simulation des transports de particules réalisée par GEANT4. 1l est aussi possible de reproduire
de nombreuses caractéristiques des chaines de détection des tomographes TEP, tels que la fenétre
temporelle de coincidence, les temps morts des détecteurs, la ligne de retard pour l’identification

de la distribution des coincidences fortuites etc... [23][20].

Mivedn de Basse

Niveau d'application

Niveau utilisateur

Figure 2.9 Structure de GATE contenant 4 niveaux : Geant4, noyau, application, utilisateur.

L’utilisation de GATE pour la simulation des mouvements respiratoires nécessite de com-
prendre la structure de GATE, les étapes de simulation et la maniére de générer un fantome géo-
métrique et un fantome voxélisé. GATE est un simulateur de caméra PET/SPECT qui est Open

Source et développé sur Geant4 comme illustré dans la Fig.2.8 [51]. La couche centrale définit
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les mécanismes de base disponibles dans GATE pour la définition de la géométrie, la gestion du
temps, la définition de la source, la modélisation de 1’électronique du détecteur, la sortie des don-
nées et, tres important, les processus physiques impliqués dans les interactions des photons avec
la matiere, tels que I’absorption photoélectrique, la diffusion Compton et la diffusion Rayleigh.
La couche d’application est composée des classes de base dérivées de la couche centrale pour
modéliser des objets ou des processus spécifiques. Dans la couche utilisateur, GATE fournit des
mécanismes permettant d’exécuter des simulations de maniére interactive ou par lots a l’aide de
scripts. L'utilisation de GATE ne nécessite pas de programmation de bas niveau, comme le C++.
1l fournit une interface de haut niveau composée d’un mécanisme de script dédié, appelé langage
de macro script, et est disponible pour faciliter les simulations. GATE est capable de synchroni-
ser toutes les composantes dépendantes du temps afin de permettre une description cohérente du

processus d’acquisition [89, 90].

En outre, GATE fournit une optimisation des numériseurs pour simuler la procédure de trai-
tement des événements de la ligne de réponse (LOR) dans la TEP. Les particules primaires sont
générées par le gestionnaire de source, puis se propagent a travers la géométrie d’atténuation

avant de générer des coups dans les détecteurs, qui alimentent la chaine du numériseur "digitizer'

comme illustré a la figure 2.9 [54].

243 Etapes de la simulation

Les simulations GATE sont basées sur [’exécution de commandes scriptes définies dans un
fichier macro GATE. Une simulation est généralement divisée en 7 étapes comme illustré dans la
figure 2.10 [90] :

1 Verbosité et visualisation : On peut définir un niveau de verbosité entre 0 et 2 pour tracer
les informations renvoyées a I’écran pendant la simulation par GATE. Les outils de visua-
lisation en ligne permettent de vérifier visuellement la géométrie du scanner et également
la géométrie de la source nécessaire au déballage.

2 géométrie : Le volume mondial doit étre créé pour le scanner et le fantome. Ensuite, le
systeme de scanner TEP est choisi pour fixer tous les éléments du scanner. Un fantome est
défini avec un volume géométrique ou voxélisé.

3 Numériseur : Le numériseur prétraite les occurrences pour construire des singles avec
I’horodatage et les stocke dans ’historique des événements. La largeur de la fenétre de
coincidence, le temps mort et les parameétres de détection sont définis au niveau du levier
du numériseur.

4 physique : 1l s’agit essentiellement de définir les processus physiques qui seront simulés,

de déterminer si [’ensemble des processus électromagnétiques standard ou a faible énergie



56

deadtime/
noise block

PR

GEANT4 | —

cutLowSingles %

Energy

g
.-.n_l!!!""
e

EH132.10kHz 2248 Threshold Q7 350 keV

block  resolution 1 hreshold paralysable
Uphold v 700 keV
26% @ G — 0.55 us
511 keV 30 keV deadtime/ -
cassetle paralysable
ONE 0.250 ps
deadtime/ f0t-
e 3 | paralysable
24 ns window L4
Einal 100 ns delay. cutSingles
- _— Multiples rejected
delay+prompts q‘%’ . GATE
\ g Coincidences
bandwidth dead-time ﬂﬂlil
et Multiplexed 24 ns window
Coincidences prompts (no delay).
Depth=32 coinc 60 ua Multiples rejcted
H'ﬁ Mhz non paralysable GATE
read ev per ev Coincidences
prompts

Figure 2.10 La chaine de numérisation GATE, les icones des disques représentent les données
écrites dans les fichiers de sortie GATE.

sera utilisé, de permettre I’effet photoélectrique, I’effet Compton, Rayleigh, etc.

5 source : Une source est définie par sa définition isotopique, son activité, sa géométrie et son
mouvement. Le 18F est I’isotope radioactif spécifié dont toutes les sources sont composées
pour toutes les simulations de cette recherche.

6 Résultats des données : Le résultat de la simulation peut étre sorti sous la forme de deux
types de fichiers de format qui peuvent étre configurés dans le fichier de macros de GATE. Le
premier est un fichier de sortie standard : ASCII et Racine. L’ autre est une sortie dépendante
du systeme : List-Mode Format (LMF), sinogramme, ecat7 et Interfile.

7 Expériences : Réglage de la durée de I’acquisition simulée en définissant le début et la fin

de la simulation. Cela permet de prendre en compte le mouvement des sources ou des détec-
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teurs en subdivisant une série en tranches de temps caractérisées par différents instantanés

de géométrie dépendant du temps.

En suivant les 7 étapes ci-dessus, GATE est configuré avec la commande de macros scriptées
en termes de géométrie du scanner ECAT Exact HR™ et de flux de traitement du signal pour simuler
U’acquisition des mouvements respiratoires. Plus précisément, les parametres récupérés du scanner
ECAT Exact HR" dans le fichier macro impliquent trois aspects :

1 la géométrie, comme la taille et le nombre de détecteurs et de modules;
2 le numériseur, comme la résolution énergétique et le temps mort;
3 et la physique, comme la sélection du processus électromagnétique.
Le fichier de macro-commande scripté détaillé suivant les étapes ci-dessus peut étre consulté

dans ’annexe C.

Toutes les simulations ont été réalisées a l’aide du logiciel GATE, version gate — v8.2.

Fantome géométrique et voxelisé

Deux classes de simulations ont été réalisées, une série de fantomes géométriques pour une
évaluation rapide et une autre utilisant une série de fantomes voxélisés pour une simulation plus
détaillée et plus réaliste. Dans GATE, un fantéme pour la simulation des mouvements respiratoires

peut étre généré avec un fantome géométrique et un fantéome voxélisé [14].

Un fantome géométrique peut étre composé d’une simple combinaison d’objets géométriques
tels que des cylindres et des sphéres. Les limites des formes peuvent étre représentées par des
équations mathématiques, telles que des spheres, des cylindres, des parallélépipedes, etc. et celles-
ci peuvent étre utilisées pour approximer des régions de forme irréguliere. Le principal avantage
de I’approche du fantome géométrique est sa rapidité de génération et de simulation. Cependant, le
fantome géométrique modélisé ne peut pas simuler des objets complexes. Le fantome géométrique

a été généré par le logiciel GATE [ui-méme, comme le montre la figure 2.11.

GATE est capable de simuler un mouvement respiratoire simple avec le fantdome géométrique

[90, 81]. L’une des caractéristiques distinctives de GATE est la gestion des phénomeénes dépendant
du temps. La synchronisation de la cinétique de la source avec le mouvement de la géométrie
permet ainsi de simuler des conditions d’acquisition réalistes, notamment le mouvement du patient,
le mouvement respiratoire et cardiaque, la rotation du scanner ou les changements de la répartition
de Uactivité en fonction du temps. GATE est capable de gérer la dépendance temporelle de :

(a) des mouvements associés au volume physique qui décrivent le détecteur et le fantome.

(b) des sources de radioactivité.

(c) des heures de début et de fin de I’acquisition.
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Figure 2.11 Architecture de simulation GATE

Un cycle de mouvement, représentant un seul cycle respiratoire complet, a été défini par
un certain nombre de sous-phases, chacune avec un cadre correspondant décrivant la géométrie.
L’intervalle de temps pour lequel chaque coupe était pertinente a été défini par une commande
’setTimeSlice” dans le fichier macro de GATE. Le nombre de cycles respiratoires simulés a ensuite
été spécifié implicitement a I’aide des commandes “setTimeStart” et ’setTimeStop” dans le méme

macro-fichier.

Des exemples de macro-fichiers de script fantome géométrique pour GATE sont donnés en
annexe A et en annexe B. Les résultats obtenus lors de ces investigations préliminaires sont décrits
dans la section 4.1 de cette thése. En ce qui concerne un fantome voxélisé, GATE ne peut pas
générer un fantome voxélisé par lui-méme, mais GATE fournit une interface pour importer des

fantomes externes comme fantomes voxélisés pour la simulation.
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Figure 2.12 Un fantdme géométrique (forme cylindrique) et des LOR ont été générés en utilisant
GATE dans le FOV simulantECAT Exact + PET Scanner.

Un fantome voxélisé est une représentation discrete d’une distribution continue. En subdivi-
sant un objet en un ensemble de cubes discrets (voxels), comme le montre la figure 2.12, de taille
suffisante (généralement,1/2 a 1/4 la résolution spatiale du scanner) ou chaque voxel prend la
valeur moyenne de la distribution continue de modélisation a I’emplacement du voxel, I’objet est
représenté sous une forme adaptée a l’intégration numérique et a l’échantillonnage par GATE. Un

objet est donc représenté par une union de voxels de méme taille.

Une nouvelle famille de fantomes a été construite a partir de données de tomodensitométrie et
d’IRM humaines. Les fantomes humains numériques représentent plus précisément I’emplacement
et la forme des organes, en particulier I’os dur et la moelle osseuse. L’ avantage de la représentation
plus précise de I’anatomie a partir d’images de CT et d’IRM s’ accompagne de I’'inconvénient d’un
temps de calcul plus long qui résulte de la complexité accrue du fantome [91]. Les résultats obtenus
a partir d’examens voxélisés du fantome sont décrits dans la section 4.2 de cette these. 1l existe deux
formats de fichier pris en charge dans GATE pour permettre I'importation de fantomes voxélisés

ou de sources : Fichier ASCII et format InterFile.
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Pour un fichier ASCII, les nombres dans le fichier représentent les activités sources dans cha-
cun de ces voxels qui ont été convertis en activités sources en utilisant la table de conversion de
gamme. Un exemple d’entrée dans la table de conversion des plages pour convertir les nombres
en activités sources est donné ici, "10 50 100". Il est précisé qu’'un nombre associé a un voxel
dans la plage de 10 a 50 indique une activité dans ce voxel de 100 Bg, comme le montre la fi-
gure 2.13.La source voxélisée résultante n’a donc attribué a ses voxels que des valeurs d’activité

discretes sélectionnées dans le tableau de recherche des plages[7].

La méthode utilisée dans cette these consistait a importer des images au format InterFile.
Les valeurs de gris de I’image sont ensuite converties en valeurs d’activité par le traducteur de
plage. Les images ont été générées pour le mouvement respiratoire par les logiciels du NCAT. Les
images générées par le NCAT correspondaient chacune a une sous-phase du cycle de mouvement

respiratoire. Les fichiers de macros de script de GATE a cet effet sont présentés a I’annexe C.

Figure 2.13 Fantdme NEMA IEC Body.

Fantome NEMA

Le NEMA IEC Body Phantom (Data Spectrum Corporation) est un fantéme de forme tho-
racique, de longueur 18 cm et de volume 9,7 [, dans lequel sont placés un insert cylindrique et 6
spheres. Les spheres, de diametres 8, 10, 15, 20, 25 et 35 mm sont centrées dans un plan perpendi-
culaire au couvercle du fantome et situées a 7 cm de celui-ci (figure 2.12). Le fantome a été rempli
d’une solution de 18 F-FDG dilué dans de I’eau de telle sorte que le rapport de concentration
d’activité entre les spheres et le fond du fantome soit égal a 4. Un cylindre « froid », de diametre
51 mm et de longueur 180 mm, laissé vide (i.e., contenant de l’air), a été placé sur I’axe central du
fantome.[92]
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Fantome numérique du NCAT

Pour simuler un mouvement respiratoire plus réaliste, le fantome voxélisé 4D-NCAT a été
importé dans I’environnement GATE. Le fantome NCAT a été développé par Segars [79] en utilisant
des données d’IRM et des données de tomodensitométrie a haute résolution pour créer les surfaces
3D des structures du torse. Un exemple est présenté a la figure 2.14 [54]. Un modele des battements
du cceeur utilisant des NURBS (Non Uniform Rational B-Splines) cubiques 4D a été incorporé. Le
mouvement respiratoire a été inclus dans le fantome qui a modélisé le mouvement des organes
de la respiration normale calme ou de la respiration de marée. Pendant ’inspiration, les organes
abdominaux se déplacent vers le bas et vers I’extérieur, augmentant ainsi le volume du thorax. La
cage thoracique se déplace vers le haut et vers [’ extérieur, augmentant encore le volume du thorax.

Elle est caractérisée par un mouvement non rigide.

1l existe des mouvements compressibles du poumon, du foie et du ceeur. Le volume des pou-
mons change en fonction du volume du thorax et le ceeur se déplace vers le bas et vers le haut avec
le diaphragme. Par rapport au fantdome géométrique, qui se contente de simuler ’oscillation dans
la direction de I’axe z, le fantome NCAT peut simuler un mouvement respiratoire en 3D. La période
de respiration marémotrice est d’environ 5 secondes [16]. Pour un cycle de cette durée, la phase
d’inspiration dure 2 secondes, et la phase d’expiration dure 3 secondes [93] [79]. La version 2.0
de NCAT offre une suite de programmes tres flexibles pour un large éventail d’objectifs, dont deux
seulement ont été utilisés pour générer des fantomes et modéliser des lésions pulmonaires dans le

cadre de cette recherche.

L’un est "dncat — bin”, le programme fantéme principal, et I’autre est ’resp — lesn — bin”,
le programme générateur de lésions. Chaque programme dispose d’un fichier texte contenant de
nombreux parametres pour définir les fantomes produits par le programme. Cela inclut des para-
metres pour définir la taille des voxels, le mouvement du patient, les variations de I’anatomie, les
rapports d’absorption des radionucléides pour les fantomes d’activité, ’énergie des photons pour
définir les coefficients d’atténuation, etc. Voir ces fichiers texte pour plus d’informations sur les
types de parametres disponibles dans ’annexe D. Les fantomes NCAT ont été générés sous forme

de coupes d’images binaires brutes et de coupes d’images de coefficients d’atténuation.

Tous les cadres d’images peuvent étre importés dans GATE en tant que fantémes voxélisés
en convertissant le format binaire en format Interfile. L’échelle de gris de I'image Interfile est
ensuite convertie en définitions de matériaux dans le fantdome a I’aide de la ligne de commande du

traducteur de gamme dans le fichier de macros de script de GATE.
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Figure 2.14 Le fantome NCAT

2.4.4 Validation GATE

La structure et les principes de fonctionnement de GATE en tant que logiciel de simulation
Monte Carlo d’une caméra TEP ont été présentés au point 2.4.2. Dans cette recherche, la caméra
TEP a simuler par GATE est ECAT Exact HR™, nous devons donc étudier et valider si GATE est
capable de simuler efficacement le scanner TEP ECAT Excat HR™.

Cette validation implique de comparer la simulation GATE utilisant le fantome géométrique
et le fantome voxélisé avec la mesure du scanner TEP ECAT Excat HR™, que les éléments présentés
brievement ici seraient caractérisés comme une confirmation visuelle de la résolution spatiale de
la simulation, car le temps de calcul a empéché un certain nombre de validations et une validation
quantitative plus significative de la simulation des ECAT Excat HR" Scanner a été réalisé par Jan

et al [94] et peut étre cité.
Le processus de simulation comporte quatre étapes [14] comme le montre la figure 2.12 :

premiérement , la configuration de GATE en fonction du ECAT Excat HRT TEP comme indi-
qué dans [94] et des paramétres du fantome ;

deuxiemement , [’exécution de GATE pour obtenir les données de projection du fantéme en
mode liste, ensuite, la conversion des données en mode liste au format du sinogramme
ECAT Excat HR™

enfin , I’obtention d’une image reconstruite a partir des données du sinogramme. Toutes les
simulations ont été effectuées avec un total de 37 MBq d’activité de la source '8F dans le

fantome.

Pour la simulation GATE du scanner ECAT, des fantomes géométriques et un fantome voxé-

lisé sont sélectionnés pour simuler les données d’acquisition ECAT.
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Les fantomes géométriques simulés sont Jaszczsak?> et cylindrique [14]. Les fantomes voxé-
lisés sont définis par les fantomes Hoffman et NCAT. Pour la simulation NCAT du mouvement
respiratoire, les fantomes voxélisés sont générés pour un cycle respiratoire de 5 secondes avec 10
images a 200 ms par image. Chaque image est ensuite importée dans GATE en tant que fantéme
voxélisé pour simuler différentes phases de respiration. Les I er et 12 e images sont sélectionnés
comme étant représentatifs de la pleine inspiration et de la pleine expiration respectivement et sont
importés dans GATE sous forme de sources voxélisées et de cartes |1 pour simuler respectivement

la pleine inspiration et la pleine expiration.

| &szr.zsak\ o —_— T

|' phantom / \\'-I // phantom \
geéométrique \ / WVorélise ]
VC'ﬂinng N \_NCAT/Hoffman /

ASCI
List-mode file

|

Sinogramme
UGM
non interpolée

Image
reconstruite

Figure 2.15 Procedures de simulation géométrique et voxélisé

Deux exemples de validation par le fantome géométrique et le fantome voxélisé sont présentés

respectivement aux figures 2.16 et 2.18.

En comparant la simulation de Jaszczack par GATE avec mesure directe par ECAT Excat

HR™, bien que le nombre d’événements LOR collectés par GATE soit bien inférieur a celui de la

3. Un fantdme Jaszczak (prononcé "Yash-chak") est un fantdme d’imagerie utilisé pour valider la géométrie du
scanner, le contraste 3D, I’uniformité, la résolution, I’atténuation et les taches de correction ou d’alignement de la dif-
fusion en médecine nucléaire. Il est couramment utilisé dans les centres universitaires et les hdpitaux pour caractériser
un TEMP ou certains systémes de gamma-caméras a des fins de contrdle de la qualité. Il est utilisé pour I’accréditation
par les établissements cliniques et universitaires pour I’ American College of Radiology.
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mesure ECAT Excat HR™, I’image reconstruite de I’activité de la source a cing spheres simulée par
GATE (Fig. 2.16) se compare visuellement favorablement avec le fantome a cing sphéres mesuré
par ECAT Excat HR (Fig. 2.16(b)) En outre, les sinogrammes (Fig. 2.16(c)) des données en mode

liste de GATE reflete la distribution des événements LOR dans la géométrie du scanner.

Toujours pour la simulation de fantomes cylindriques, le profil d’image de la source simulée
sans atténuation modélisée donne une répartition uniforme de l’activité, comme le montre la figure
2.17. En revanche, le profil d’image de la figure 2.17 montre clairement les effets de I’atténuation

dans la source modélisée reconstruite.

o
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191
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Figure 2.16 Fontome Jaszczack

Les quelques résultats de validation obtenus démontrent que GATE est capable de simuler
I’ECAT Excat HR avec un fantome géométrique et voxélisé. Jan et al (2003) ont également démon-
tré que GATE est capable de simuler le systeme TEP ECAT Excat HR en comparant les résultats
simulés et mesurés obtenus avec le systeme TEP ECAT Excat HR pour un certain nombre de pro-
tocoles de performance NU2-2001 de la National Electrical Manufactures Association (NEMA),

notamment la résolution spatiale, la sensibilité et la fraction de dispersion.

ils ont fait état d’un bon accord entre les performances simulées et des résultats mesurés. les
résultats obtenus pour la fraction de dispersion sont inférieurs a 3% pour la fraction de dispersion,
et les valeurs de résolution spatiale obtenues a I’aide du modele simulé se situent dans une four-

chette de 11 a 18% des résultats mesurés. En outre, la sensibilité simulée est inférieur a 10% plus



65

Figure 2.18 Fantdom Hofman

élevée que la sensibilité mesurée.
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Enjeux de calcul

GATE effectue une simulation de Monte Carlo pour simuler l’interaction et le transport des
photons résultant de I’accumulation de LOR par la caméra TEP. Ces étapes de procédure im-
pliquées dans la simulation par GATE du fantome géométrique et voxélisé sont illustrées dans
le tableau 2.2. Toutes les simulations ci-dessous ont été réalisées sur les grilles de calcule hpc-
MARAWANE.

Le CNRST met a disposition des chercheurs Marocains une infrastructure de calcul haute

performance (HPC) accessible a distance.

Cette infrastructure est composée de 19 nceuds qui offrent les capacités suivantes :

— 760 Ceeurs (68 TFlops)

— 108 TB de Stockage

— 5.2 TB de Mémoire

— 2 cartes GPU
Ces neeuds sont interconnectés par un réseau de tres faible latence (OPA) a 100 Gbps ce qui permet
d’optimiser les performances pour les calculs paralleles. Cette infrastructure est connectée au
réseau MARWAN par un lien de 5 Gbps ce qui assure une fluidité dans [ utilisation et les transferts

des données depuis les Universités.

La simulation GATE est extrémement longue, notamment en ce qui concerne la simulation du
modele d’atténuation. Par exemple, un fantome NCAT voxélisé simulant un cadre de mouvement
respiratoire avec le modele d’atténuation prend jusqu’a 10 jours pour collecter un 2 million d’évé-
nements LOR. C’est un temps impossible a gérer pour effectuer une simulation dans le cadre de
I’étude, car les cycles respiratoires doivent étre séparés en une séquence de images pour étudier

chaque image.

Par exemple, la simulation de 50 secondes de temps d’acquisition de la respiration, a raison
de 5 secondes par cycle respiratoire avec 200 msec par image, nécessite 250 images séparées qui

doivent étre simulées a la fois avec et sans modélisation de I’ atténuation.

Dans le cas d’une modélisation sans atténuation, le temps total de simulation serait de I’ ordre
de 250 heures (250 images 1 heures).

Les étapes de lancer le calcule dans la grid de calcule HPC sont mentionnées dans [’Annexe
D.
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2.5 Triage des données en mode liste

Le but du tri des données en mode liste est de déterminer les phases de mouvement respi-
ratoire. Les données d’acquisition des mouvements respiratoires sont obtenues dans un format de
données en mode liste qui peut étre trié en cadres dynamiques rétrospectifs. Un cycle de mouvement
respiratoire peut étre décomposé en un nombre fini de sous-phases de mouvement temporellement
exclusives et adjacentes. Par conséquent, une phase du mouvement respiratoire peut étre considé-
rée comme une seule image des données en mode liste. Par conséquent, les données triées sont en

corrélation avec les sous-phases du mouvement respiratoire dans cette recherche.

2.5.1 Simulation de données en mode liste

Apres avoir configuré un fantome géométrique ou un fantome voxélisé pour GATE, on peut
exécuter les macros de GATE pour la simulation. Le format de sortie peut étre soit un format de
fichier ASCII, soit un format de fichier ROOT. Dans cette recherche, tous les résultats de simulation
ont été enregistrés au format de fichier ROOT car il est avantageux pour la compression et produit
un fichier de taille beaucoup plus petite, ce qui permet d’ améliorer la vitesse d’acces par rapport
au format de fichier ASCII [95].

La sortie de la simulation contient des données en mode liste, également appelées coinci-
dences dans GATE ou 42 variables sont stockées, y compris la position de I’événement, [’horoda-
tage et I’énergie déposée, etc. Afin de trier les données géométriques fantomes en mode liste d’une
simulation, nous devons extraire des images des données en mode liste, chacune ne comprenant
que des événements correspondant a une période de temps particuliere. Pour ce faire, nous recher-
chons ces coincidences avec la méme identification "runlD" dans le flux de données en mode liste
du fichier ROOT afin de les rassembler en une seule image correspondant a une sous-phase d’un
cycle respiratoire particulier (explication avancée référencée a la section 4.2.3). Pour les données
en mode liste de la simulation voxélisée, un tri n’est pas nécessaire puisque GATE simule chaque
image fantome voxélisée NCAT une par une, et que nous n’avons traité chaque image simulée qu’a
tour de role (voir ’explication au chapitre 4.2.2.3). Dans la simulation, le "tri" des données AS-
CII et en mode liste, puis la conversion des données triées au format de reconstruction ont été

implémentés dans la programmation Python Geant C++.

2.5.2 Données en mode liste clinique

Le scanner ECAT Excat HR™ a été configuré pour permettre un fonctionnement en mode re-
cherche qui permet d’obtenir des données d’acquisition en mode liste. Le format particulier utilisé

dans cette recherche est le mode liste compacte avec le nombre magique ASCII "LORA”[96]. 1l se
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compose d’'un mot de 32 bits avec des mots de controle comme illustré dans la Fig 2.19 [92]. Les
mots de controle contiennent des informations d’horodatage, la position de la table, la position
de I’anneau de transmission, [’entrée de porte, le taux de synchronisation simple, le taux de syn-
chronisation rapide ou le taux de synchronisation retardé. Les 7 mots de contrdle sont tous insérés
avec chaque horodatage. Dans chaque mot événement, les 16 premiers bits contiennent la distance
et I’angle de la coincidence [89]. Les 6 bits suivants identifient de maniéere unique le détecteur
A impliqué dans I’événement de coincidence. Les 6 bits suivants identifient de maniére unique le
détecteur B impliqué dans la coincidence. Le 29 bit contient des informations sur I’événement
retardé ou l'indicateur d’événement rapide. Les deux derniers bits contiennent l'indicateur identifié
d’un événement. Les événements LOR sont divisés en événements rapides et en événements retar-
dés. Le nombre total d’événements détectés par le circuit de coincidence dans un scanner TEP
est appelé événements rapides. Un événement retardé peut étre un événement dispersé, aléatoire
ou multiple qui a un effet dégradant sur la mesure et doit étre corrigé pour produire une image
qui représente le plus fidelement possible la concentration réelle de radioactivité. Le format de

[’événement est présenté ci-dessous :
Format de I’événement :

Les bits 0 ... 15 contiennent le R (rayon de I’événement) et le Phi.

Les bits 16 ... 21 contiennent le ZPosA.

Les bits 22 ... 27 contiennent le ZPosB.

Le bit 29 contient le ” flag” de I’événement retardé.
Les bits 30 ... 31 doivent étre mis a 0 (cela identifie un événement). Controler le worrd” :
Les bits 30 ... 31 doivent étre réglés sur 2 (mot de contrdle 1) ou 3 ("word” de contridle 2).

Un fichier en mode liste contient un en-téte de 8192 octets, suivi des événements en mode
liste. Des horodatages sont ajoutés au flux d’événements en mode liste pour marquer les limites
des tampons d’acquisition et pour fournir des informations supplémentaires sur chaque tampon
d’événements. Un horodatage a la méme taille qu’un événement en mode liste, et les horodatages

sont intégrés dans le flux d’événements en mode liste [96].

Dans les données en mode liste, chaque événement est individuellement inscrit dans un fi-
chier, avec des informations sur les deux endroits ou les photons d’annihilation ont interagi et
ou I’événement s’est produit. Les données en mode liste sont avantageuses pour les études dy-

namiques, car les événements peuvent étre triés dans des "bin" temporels apres la fin de I’étude
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Figure 2.19 Format en mode liste pour I’acquisition d’ECAT Excat PET.

d’acquisition [57]. Les données en mode liste peuvent étre triées en mode statique (image unique)
et / ou dynamique (images multiples). On peut alors reconstruire le ou les sinogrammes LOR de
sortie en une image. Pour atteindre cet objectif, le code a été développé pour le tri des données
cliniques en mode liste dans une séquence de trames en Python, qui utilise en entrée des données
en mode liste avec un réglage de l’intervalle de temps entre les trames et produit des cadres en tant
que phases de cycles respiratoires. Avec les trames extraites des données en mode liste, nous pou-
vons appliquer I’ hypothése proposée pour le portage et la correction des mouvements respiratoires

(explication avancée référencée dans la section 5.1.1.3)

2.6 La méthode du Synchronisation du mouvement

La sensibilité géométrique est non uniforme le long de ’axe z dans les scanners TEP 3D
ECATExactHR™ simulés par GATE (figure 2.13)*.

Si la radioactivité distribuée dans le FOV se déplace le long de I’axe z, le taux d’événements

4. Comparaison des états de mouvement entre (2) et (3), la valeur totale de la sensibilité en (2) est supérieure a (3)
Notez que méme si la distribution de la radioactivité est toujours au centre de la FOV transversale, la valeur totale de
la sensibilité est différente entre deux états de mouvement. Ainsi, le taux d’événements change. Si le temps de collecte
de chaque image est identique, le nombre de LOR détectées dans les images sera dans la méme proportion. La SSG
peut étre appliquée a la variation temporelle de la distribution des rayonnements.
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mesuré changera. Si le mouvement est cyclique, comme celui causé par le mouvement respiratoire,

le changement du taux d’événements sera également cyclique. Par conséquent, la caractéristique
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Figure 2.20 Variation de la valeur de sensibilité de la distribution de la radioactivité le long de 1’axe
z dans un scanner 3D

de la sensibilité géométrique pourrait étre utilisée pour la synchronisation et la correction du mou-

vement respiratoire comme décrit dans la section 1.3. La figure 2.20 est un exemple schématique

de la maniere dont la sensibilité varie lorsque trois sources sphériques sont déplacées de maniere

rigide le long de l’axe z.

Dans cette section, I’application du Synchronisation de la Sensibilité Géométrique (SSG)

pour la synchronisation des mouvements respiratoires est illustrée. Les phases de mouvement res-
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piratoire peuvent étre déterminées a partir des changements de taux d’événements, qui sont déter-
minés a une résolution temporelle appropriée a partir du flux de données en mode liste. La figure
2.15 présente une explication plus détaillée de la SSG pour la synchronisation du mouvement res-

piratoire.

Les résultats du taux d’événements en fonction du nombre d’images ressemblent a une forme

d’onde sinusoidale représentative du schéma respiratoire cyclique.
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Figure 2.21 Simulation de la sensibilité géométrique de ECAT ExactHR+ par GATE avec repré-
sentation graphique en 2D et 3D

La procédure du SSG est décrite a la figure 2.15. Une acquisition respiratoire comprenant
de nombreuses cycles respiratoires sont triés en une séquence d’images. Par exemple, si chaque
cycle respiratoire est décomposé en 8 phases respiratoires, deux cycles respiratoires contiennent
alors 16 coupes comme indiqué dans (Figure 2.20)°. Chaque barre indique un image ou une phase

respiratoire. La hauteur de chaque barre représente le nombre d’événements dans chaque image.

Une barre plus haute indique une plus grande proximité du centre de la FOV en raison des

propriétés de sensibilité géométriques des scanners TEP 3D, comme le montre la figure 2.14. En

5. méthode SSG montre le changement cyclique du taux d’événements par rapport aux images illustrant le cycle
respiratoire.

Le taux de comptage en deux cycles respiratoires est utilisé pour déterminer les phases de synchronisation. Chaque
cycle contient 8 sous-phases de mouvement respiratoire de durée identique, placées de facon continue dans 1’ordre
chronologique le long de I’axe horizontal.

La hauteur de la barre représente le nombre d’images, les barres de méme hauteur et de méme couleur proviennent
du méme sous-ensemble phase de respiration.
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outre, des barres de méme couleur et de méme hauteur dans des cycles différents représentent la

méme phase respiratoire avec des taux d’événements similaires.
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Figure 2.22 Le taux de comptage en deux cycles respiratoires(Jianfeng He-2006).

Le taux de comptage en deux cycles respiratoires est utilisé pour déterminer les phases de
synchronisation. Chaque cycle contient 8 sous-phases de mouvement respiratoire de durée égale,
placées de facon contigué dans I’ordre du temps le long de I’axe horizontal. La hauteur de la
barre représente le nombre d’événements d’image, les barres de méme hauteur et de méme couleur

proviennent de la méme sous-phase de respiration.

Selon I’hypothese de la SSG, un changement de la fréquence des événements d’image peut
étre lié a un changement de la position axiale des organes thoraciques, par rapport au centre
de la FOV dans le scanner. En détectant la périodicité dans le total des événements par image,
un déplacement ou une phase de mouvement peut étre extrait pour ’ajout ultérieur de phases
respiratoires identiques provenant de cycles différents, ce qui donne lieu a des images sommées

sous la forme d’une image du synchronisation.

Pour les besoins de I’étude de I’établissement de points de contrdle en utilisant les données
d’une seule phase respiratoire, cette recherche utilise des images correspondant au taux de comp-
tage maximal dans un cycle pour la synchronisation du mouvement. Par exemple, la coupe numéro
4 est la plus élevée avec le plus grand nombre d’événements par rapport aux autres dans la pre-

miere et la coupe numérotée 12 dans le deuxieme cycle est également le taux d’événements de
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pointe avec des les événements de la coupe 4, de sorte que la méthode SSG dans ce cas extraira

les coupes 4 et 12, puis les additionner en un seul coupe appelé coupe synchronisée, qui est ensuite

reconstruite.

Le SSG est principalement réalisée par un triage rétrospectif des données en mode liste.
L’avantage de I’acquisition de données en mode liste est que [’ analyse rétrospective peut étre adap-
tée de maniere optimale a une simulation clinique donnée. Les étapes spécifiques de la procédure

proposée sont présentées a la figure 2.21.

Données en
mode liste

Triage ﬁ

Images
dynamique
calcul des
événements
d'image
Image
synchronisésl
-~ Image
résultante
Image

Figure 2.23 Les étapes de la mise en ceuvre du synchronisation de la sensibilité géométrique

Les événements en mode liste sont triés en images dynamiques; le total des événements dans
chaque image est ensuite calculé. La phase de chaque cycle est ensuite déterminée en fonction du
pic des événements de I’image, puis celle-ci est correspondante a une phase d’intérét est extraite et

additionnée pour former une seule image synchronisée. On site La coupe compensé qui en résulte
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est ensuite reconstruit.

La compensation respiratoire peut réduire [’effet dégradant du mouvement respiratoire sur
les images TEP. Il permet une récupération plus compléte des comptes réels dans la lésion et une
estimation plus précise du volume des lésions [22]. Cependant, comme les quantités de rayons
gamma détectées sont distribuées dans chaque dont une seule est utilisée pour la reconstruction, si
le temps d’acquisition n’est pas suffisant, alors les comptages détectés pour une image compensée
peuvent devenir sous-optimaux, ce qui fait que 1’image reconstruite deviennent bruyants. Pour
résoudre ce probleme, si toutes les images de mouvements respiratoires sont corrigées en fonction
du mouvement de référence et, additionnée, [’image résultante aurait moins de flou de mouvement
qu’une image non compensée et moins de bruit que I’image compensée. A cette fin, le CSG est

utilisé, comme indiqué dans la section suivante.

2.7 Meéthode de correction des mouvements

Par convention, les images respiratoires synchronisées a chaque phase sont corrigées en
fonction du mouvement par rapport a la phase de référence et additionnées pour réduire le bruit.
Dans la méthode de correction du mouvement proposée par la CGC, basée sur I’hypothese dé-
crite dans la section 1.3, une matrice de déplacement de transformation serait déterminée par le

changement d’image des événements dans les cycles respiratoires.

La correction de mouvement a été mise en ceuvre en transformant toutes les images des don-
nées en mode liste triée directement en image de référence (avant la reconstruction) plutot que
de déplacer les images synchronisées vers l’image résultante. La procédure de la CSG La (figure
2.17)% montre la mise en ceuvre de la directive, dont Iinterprétation graphique est conforme i celle
de la figure 2.15. Par exemple, pour corriger deux cycles respiratoires avec 16 images (1-8, 9-16),
premierement, [’image résultante doit étre déterminé, comme par exemple le comptage des pics de
I’image numérotée 4 ou 12; ensuite, toutes les images sont directement translatées vers 1’image
4 ou 12 par des transformations de déplacement. A La question fondamentale au CSG est la mé-
thode de détermination de la matrice de transformation. La matrice de transformation contient les

déplacements des images a déplacer vers I’'image de référence.

Dans cette these, le déplacement est non nul uniquement dans ’axe Z. Comme nous I’avons
vu dans la section 1.3, le mouvement respiratoire est un mouvement 3D, mais la plus grande am-

plitude se situe le long de I’axe Z. Par conséquent, il est a prévu que la correction du mouvement

6. La méthode CSG montre I’évolution du taux d’événements par rapport aux images illustrant les déplacements
des mouvements respiratoires. Le taux de comptage en deux cycles respiratoires est utilisé pour déterminer la matrice
de transformation. Chaque image est directement déplacée vers I’image de référence. Chaque cycle contient 8 images
qui se déplacent le long de I’axe.
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le long de I’axe Z sera la plus importante pour les compensation de mouvement. La sensibilité
géométrique du scanner varie en fonction de la position axiale, comme illustrent la figure 1.7
et la figure 2.19; D’apres la figure 1.8, la variation du volume pulmonaire et le mouvement du

diaphragme suivent des courbes sinusoidales.

En partant de I’hypothese que le changement de la fréquence des images peut indiquer le
changement du déplacement, on suppose que la relation entre la fréquence des images et le dépla-

cement des images est linéaire, comme le montre la figure (2.18)”.

Cycle respiratoire1(1-8)  Cycle respiratoire2(9-16)  ...... Cycle respiratoire n
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«— Image de
référence

Figure 2.24 La procédure de la Geométrique sensibilitée Correction(Jianfeng He-2006)

Si nous supposons que f(i) (i =1,2,3,....n) est le nombre d’événements de la image, i
comme numéro de image; fmax comme nombre maximal d’événements de la image fi,, comme
événements de image minimum, D,(i) (i = 1,2,3,....n) est un déplacement pour une image triée
f(i). Aux fins de la modélisation mouvement simplifié des objets géométriques, on adopte un mou-

vement sinusoidal de la forme :

7. Une source fantdome NCAT (ou ponctuelle) se déplace le long de I’axe z (b) avec une sensibilité géométrique (a),
les variations du taux d’événements de I’'image indiquent un graphe sinusoidal approximatif (c), ce qui nous permet de
supposer que la relation entre le taux d’événements de I’image et le déplacement de I’image est linéaire.
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A 2T.t;
D(i) = 5 X sin( i

) 2.9)

ou A est I’'amplitude du mouvement respiratoire, et nous fixons le temps zéro pour qu’il se
situe au milieu d’image de référence de I’événement maximal, ainsi que le déplacement d’image de
référence pour qu’il soit zéro. T est la durée d’un cycle respiratoire. En outre, comme la variation
de f(i) avec le temps est sinusoidale et que nous savons qu’au temps t = 0 f(i) est égal a fin,

nous avons

Foe — (i) = % 3 (fonax — fonin) X sin(?)(i —1,2,30,) (2.10)

A partir des équations (2.9) et (2.10), nous pouvons déterminer

D.(i)=Ax f’"‘”‘—_f@(i: 1,2,3....n) (2.11)

fmax - fmin

avec :
e D.(i) : Elément de translation le long de I’axe 7

e [ : Numéro de la image

A : Amplitude maximale de mouvement

® foax - Evénements de 'image maximale

o finin : Evénements d’image minimum

e fli) : Evénements de chaque image

L’équation 2.11 signifie que I’élément D, (i) de la matrice de transformation du déplacement

peut étre estimé par les changements des événements f(i) et I’amplitude de mouvement A.
A est considéré comme un paramétre constant de la motion. D,(i) dépend de la modification de
fli). En analysant I’équation 2.3, nous pouvons savoir que D.(i) = 0 lorsque f(i) = f max, ce qui
signifie que I’image de mouvement au centre du FOV obtient une sensibilité géométrique maximale,
mais sans déplacement. De plus, D,(i) = A quand f(i) = fuin qui indique le cadre de mouvement
au bord du FOV regoit une sensibilité géométrique minimale, mais le déplacement est maximal.
Dans cette recherche, I’amplitude du mouvement peut étre déterminée en calculant la composante
axiale du sinogramme COM [10][97] Les COM des deux images correspondant a I’'image des
événements de pointe et a l'image des événements minimums sont calculée, la différence entre les
deux moments Z calculés est estimée comme amplitude de mouvement. Bien que la translation
calculée corresponde en principe uniquement au mouvement axial, x, y peuvent également étre

prises en compte.

Le CSG est réalisé en traduisant les images triées dans ’image de référence en utilisant ’élé-
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Figure 2.25 La relation entre le taux d’événements de I’image et le déplacement de I’image
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ment de matrice de transformation qui contient les paramétres de transformation de déplacement

pour les images traduites dans l'image de référence. Chaque image est constituée de plusieurs
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LOR. Par conséquent, la correction des images vers l’image de référence peut étre mise en ceuvre
en traduisant chaque événement LOR dans 'image a la position d’image de référence en termes
de déplacement dans la matrice de transformation [80] [8]. Dans cette recherche, le cadre de réfé-
rence a été défini par le pic compter le nombre d’images dans les images triées. A titre d’exemple
de traduction des LOR a la position de référence comme spécifié a la figure 2.19, prenez deux

événements LOR, LOR, et LORy, dans une image non de référence.

La transformation de déplacement pour la traduction d’image et d’image de référence dans
la matrice peut étre calculée comme D, (i)a partir de I’équation 2.11. En conséquence de 1’image
de la translation, LOR, et LOR), seront déplacés vers la position de référence LOR, et LOR,, par
Az : déplacement le long de I’axe z. Les étapes de la mise en ceuvre du CSG sont illustrées a la
figure 2.20. Les taux d’événements en mode liste sont triés en des images dynamiques. Le total
des événements dans chaque image est ensuite calculé. Le maximum et le minimum des événe-
ments d’image sont également déterminés et I’amplitude du mouvement peut alors étre estimée par
le calcul COM. 1l est possible de calculer les transformations du mouvement respiratoire selon
I’équation 2.11. Tous les événements LOR dans chaque image sont traduits dans 'image de réfé-
rence et additionnés pour former une image unique. L’image de référence est défini comme ['image
contenant le plus grand nombre d’événements. L’image résultante est ensuite reconstruite en une

seule image.

2.8 Reconstruction tomographique

La reconstruction des images constitue une étape critique consistant a générer une estimation
de lactivité présente dans I’objet d’intérét en fonction des données bruitées, a partir d’un modéle
du systeme incorporant la géométrie des détecteurs, un échantillonnage spatial du champ de vue,
et la connaissance éventuelle des effets perturbateurs tels que I’atténuation, la diffusion, etc. que
nous détaillerons dans la partie suivante. En raison de la complexité des effets a modéliser et de
la quantité de données a traiter (en général plusieurs centaines de millions de coincidence, les
algorithmes de reconstruction d’images requierent toujours plus de puissance de calcul[19]. Ainsi,
ils n’ont eu de cesse d’évoluer avec I’amélioration des connaissances relatives a la TEP et le

développement des outils informatiques.

Cette partie n’a pas pour objectif de présenter ’ensemble de la multitude d’algorithmes de
reconstruction existant actuellement, mais d’introduire les principes généraux de la reconstruction
d’images, avant d’introduire les principaux types d’algorithmes généralement utilisés ainsi que les

défis auxquels ces algorithmes sont confrontés.
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-1
LOR o',

L

Figure 2.26 Les LOR se sont transformés en image de référence dans la géométrie du scanner. D,y,;;,

et LOR, sont devenus LOR,, et LOR apres avoir déplacé Az le long de I’axe z.

2.8.1 Génération des images
Le principe de reconstruction tomographique 3D repose sur la supposition qu’il est possible

de reproduire le volume d’un objet grdce a la mesure de certaines propriétés de cet objet par de
multiples projections 2D de cet objet selon différents angles, comme illustré dans la figure 1.17.
Les mesures sont définies dans I’espace de projection correspondant aux différentes [66]
positions angulaires décrites par les lignes de réponse, ou un sous-échantillonnage de ces
lignes de réponse. L’objet est quant a lui défini dans l’espace image, représenté par un sous-
échantillonnage spatial décrit par une matrice de volumes élémentaires. La relation entre [’objet x

et les projections y peut s’écrire sous la forme suivante tres simplifiée :
(2.12)

y=f(x)

Ou f correspond a I’opérateur de projection. Le principe de la reconstruction tomographique est de
réaliser I’opération de transposition, que I’on nomme rétroprojection. L’inversion de ce probleme

n’est malheureusement pas triviale, un premier inconvénient étant qu’il n’existe pas de solution
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Figure 2.27 Représentation schématique de la génération d’une image 3D a partir de multiples
projections 2D.

unique. La figure 2.18 illustre ce principe avec un exemple simple, out I’on voit que plusieurs solu-
tions sont possibles pour un ensemble donné de projections. Il est ainsi nécessaire de disposer d’un
grand nombre de projections selon différents angles pour diminuer les biais liés a la non-unicité
des solutions[21].

212 4
3
S 7 5 7

Figure 2.28 Exemple de distributions différentes donnant lieu a des projections similaires sur une
matrice a 4 pixels. Les données peuvent étre représentatives de solutions différentes.

4
3
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2.8.2 Reconstruction analytique

Les algorithmes de reconstruction analytiques sont les premiers algorithmes développés pour
la reconstruction des données TEP. lls reposent sur la rétroprojection en une étape de I’ensemble
des projections acquises[35][66]. Une premiéere solution est d’appliquer directement la transposi-
tion de I’opération de Radon®, en assignant a chaque voxel situé sur une ligne de réponse déter-

minée par (r,0) la valeur enregistrée dans cette ligne de réponse :
T
Fx) = / p(r,8)d6 (2.13)
0

Cette méthode basique est cependant loin d’étre idéale a cause des traces résiduelles laissées
dans l'image par les tracés des rétroprojections. Cela va se traduire notamment par des artefacts

“ z ’

en “ étoile ” significatifs dans I’image reconstruite (figure 2.20). D’autre part, le mauvais condi-
tionnement dit au nombre fini de projections, ainsi que la nature bruitée du signal, rajoutent autant

de perturbations dans I’image reconstruite.

Pour pallier ce probleme, une méthode largement répandue est d’utiliser la rétroprojection
filtrée [35]. Le principe est de (i) appliquer la transformée de Fourier sur les projections pour les
exprimer dans l’espace fréquentiel, puis de (ii) filtrer ces projections a [’aide d’un filtre rampe
dans ’espace de Fourier, avant d’appliquer (iii) la transformée inverse de Fourier et de (iv) rétro-
projeter les données. Ceci permet de réduire |’ étalement du tracé caractéristique des rétroprojec-
tions, et ainsi limiter les artefacts en étoile. La rétroprojection filtrée, qui constitue donc I’ opération

inverse de la projection, peut s’ exprimer ainsi :

1) = [TF PG, 0)lulldo .14

Ou:

— P(u,0) représente la transformée de Fourier de P(r,0)

— || correspond a la valeur absolue de la fréquence

— F~ 1 représente la transformée inverse de Fourier.
La présence du filtre rampe apporte néanmoins un inconvénient majeur dans le sens qu’elle va
amplifier tres nettement les hautes fréquences du signal. Comme les données TEP sont déja trés

bruitées, le rapport signal sur bruit sera significativement dégradé. Pour limiter ’amplification

8. Les méthodes de reconstruction analytiques ont des racines théoriques relativement anciennes. La transformée de
Radon a été étudiée pour la premiere fois par Johann Radon en 1917, qui a étudié ses propriétés,notamment d’inversion.
En 1956, Bracewell démontre la relation qui existe entre transformée de Fourier et transformée de Radon. C’est sur
cette propriété que repose I’algorithme de rétroprojection filtrée (Filtered Backprojection, FBP), développé au début
des années 70 par David Chesler.
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Figure 2.29 Reconstruction présentant des artefacts en “étoile” dus aux traces résiduelles des tracés
de rétro-projections

du bruit, il est commun de coupler le filtre rampe a un filtre passe-bas [35] dans le but de
limiter les trop hautes fréquences du signal contenant le bruit, ou en utilisant par exemple les
fenétres de Hanning ou Butterworth [98]. Cette technique de reconstruction a I’avantage d’étre
rapide et simple a implémenter. Cependant elle ne prend pas en compte de facon indépendante

les différents phénomenes

susceptibles de perturber le signal, ni la nature bruitée des données. De plus, malgré les
corrections apportées par la rétroprojection filtrée, les images présentent encore des artefacts si-
gnificatifs, en particulier lorsque la concentration locale d’activité est tres hétérogene et tres in-
tense. Ainsi, ['utilisation d’autres types d’algorithmes de reconstruction, modélisant de facon plus

adéquate le signal et ses perturbations, est devenue nécessaire.
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2.8.3 Reconstruction itérative

Les algorithmes de reconstruction itératifs se sont progressivement développés conjointement

a I’amélioration des moyens informatiques dédiés a la reconstruction.

Le principe de base de ces algorithmes est de trouver une solution par des estimations
successives[99]. A partir d’une solution supposée, des projections sont estimées et comparées aux
projections réelles. Le résultat de la comparaison est rétroprojeté et utilisé pour modifier I’ estima-

tion courante (figure 2.11). Le processus se répéte jusqu’a ce que la différence entre les projections

4 N/ )

Estimation de Pro J ection Projections

llmage estimées
Projections
mesurées
'\‘
Mise a jour Comparaison

Erreurdans «——Rétroprojection fe—

I'espace image Erreur dans l'espace
de Projection
\ Espace Image j K Espace de projection /

Figure 2.30 Représentation schématique de la reconstruction itérative

mesurées et les projections estimées soient en dessous d’un certain seuil. Ce type d’algorithme
permet de mieux prendre en compte la discrétisation du domaine spatial et d’insérer des connais-
sances a priori dans la modélisation du systéme et dans la correction des estimations®. Il en résulte
des images significativement moins artefactées (figure 2.12) et une amélioration de I’estimation de
Pactivité [100]. Les inconvénients principaux de ces méthodes sont (i) un temps de calcul long en
raison du nombre d’itérations et des effets modélisés, requérant une puissance de calcul beaucoup
plus importante que pour les algorithmes de reconstruction analytiques, et (ii) une amplification du

bruit au fur et a mesure des itérations [63]. On peut séparer ces algorithmes en deux familles, selon

9. Malgré I’ancienneté des travaux sur la transformée de Radon, c’est un algorithme itératif qui sera mis en ceuvre
dans le premier scanner commercial en 1972, développé par 1’ingénieur Godfrey Hounsfield. Si les méthodes ana-
Iytiques, basées sur un modele physique tres simplifié du processus de mesure, offrent une qualité de reconstruction
inférieure aux méthodes itératives modernes, la modélisation utilisée dans les premieres méthodes itératives était aussi
primitive, sinon plus, que dans les méthodes analytiques.
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Figure 2.31 Coupe axiale d’une image reconstruite par un algorithme analytique (Rétroprojection
filtrée, en A) et itératif statistique (OSEM, en B). La réduction significative des artefacts et du
bruit, apportée par I’utilisation de la seconde méthode, apparait a la fois sur I’image et sur le profil
d’activité. Image tirée de

qu’ils soient de type algébrique ou statistique. Cependant les algorithmes de la seconde catégorie

se sont tres vite révélés supérieurs grdce a une modélisation plus réaliste des données. Nous parle-

rons donc ici uniquement de cette catégorie. Les algorithmes itératifs statistiques de reconstruction

reposent sur plusieurs caractéristiques :

— Un modeéle de I’objet incorporant une représentation spatiale discrete.

— Un modele du systeme, qui relie I'image aux données et incorpore les aspects déterministes et
statistiques.

— Un modele décrivant les données, a savoir la distribution aléatoire des coincidences.

— Une fonction coiit permettant de mettre en relation ces différentes modélisations avec la solu-
tion.

— Un algorithme d’optimisation, permettant de se rapprocher de la solution optimale.



85

Modele de I’objet

Le modele de représentation spatiale discrete est défini par le sous-échantillonnage du vo-
lume dans lequel se trouve I’objet en une matrice d’entités de volumes élémentaires. Il existe de
nombreuses possibilités de modélisation de ces volumes élémentaires (figure 1.23), cependant la
grande majorité des modeéles utilise les voxels de forme cubique ou anisotropique. Parmi les autres
types de volumes élémentaires, on peut également citer les fonctions de Keiser-Bessel ou « blobs
», représentant des volumes élémentaires de forme sphérique [2][78]. Les blobs permettent théo-
riquement de diminuer les phénomenes de crénelage, mais au prix d’une complexité de calcul
plus grande. Dans la suite on se focalisera sur des modeles basés sur 'utilisation de voxels. Les
dimensions de cette matrice et des volumes élémentaires varient selon la précision et la qualité
d’image souhaitées. La diminution de la dimension des voxels offre théoriquement la possibilité
d’une meilleure discrimination des objets de petite dimension, mais ['image sera de moins bonne
qualité car la quantité d’information dans chaque voxel diminuera, ce qui nuit au rapport signal

sur bruit.

Matrice de voxels Matrice de voxels
isotropiques anisotropiques

Figure 2.32 Discrétisation de 1’espace image en fonction du volume élémentaire choisi

Modéle du systéeme

Tout algorithme itératif dans la reconstruction TEP repose sur une description d’une matrice

P, appelée matrice du systeme, modélisant la relation entre les données mesurées m de I’espace de
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projection, et ’objet f de ’espace image :
m=Pf (2.15)

Si ’on considere que I et J sont respectivement le nombre total de lignes de réponses et de voxels
considérés, la matrice P contient les éléments p;; déterminant la probabilité qu’un photon émis du

voxel j soit détecté dans la projection i. L’équation peut se réécrire sous la forme discréte :
, J
m; =Y Pijfj (2.16)
j=1

L’équation 2.12 représente ’opération de projection. Au niveau de l’'implémentation, cette opéra-
tion consiste a sommer les contributions propres de chaque voxel parcouru par une LOR i. L’étape
de rétroprojection consiste alors a distribuer uniformément la valeur de projection a tous les voxels
parcourus par la LOR. Il est important de noter qu’en raison de la dimension finie de la surface des
cristaux, il est impossible de connaitre précisément la position d’entrée de la LOR au travers de

cette surface[80]. Pour cette raison, plusieurs types de projecteurs, présentés dans la figure 2.14,

peuvent étre envisagés pour réaliser les opérations de projection et rétroprojection :

— L’implémentation d’un projecteur de type linéique est plus aisée, mais nécessite de définir sub-
Jjectivement le lieu d’entrée des lignes de réponse sur la surface des cristaux. Une premiére
approximation est de choisir le centre de la surface des cristaux comme lieu de pénétration des
LORs. Cependant, cela va entrainer des artefacts dans ’image reconstruite en raison de la li-
mitation arbitraire des lignes de réponse possibles. Une solution potentielle a cet inconvénient
est alors de définir aléatoirement durant la reconstruction les positions des lignes de réponse
sur la surface des cristaux.

— Une autre solution est d’utiliser un projecteur de type " tube " qui prend en compte la surface
des cristaux dans les calculs de projection, évitant ainsi la définition arbitraire des trajectoires
des lignes de réponse, au prix d’une complexité de calcul plus importante.

En raison de la dimension importante de la matrice P, ses éléments ne sont pas précalculés,
mais déterminés durant la reconstruction au niveau de chaque voxel lors du tracé des lignes de
réponse. Les coefficients p;j sont donc déterminés en fonction de la longueur (ou du volume) du
projecteur i traversant chaque voxel j comme illustré dans la figure 2.15. Ces calculs récurrents
expliquent le temps de reconstruction relativement long des algorithmes, malgré le développement
du matériel informatique et l'utilisation d’algorithmes optimisés pour ce type de calcul [101]. De
plus, leur implémentation differe en fonction de I’indexation des coincidences en mode sinogramme
ou liste. En effet, en mode liste, les opérations sont réalisées pour chaque coincidence, alors que

dans le mode sinogramme, ce sont les groupes de coincidences contenues dans chaque ligne de ré-
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ponse qui sont considérés. Dans les algorithmes actuels, la description de la matrice P ne se limite
pas aux seuls facteurs géométriques et peut varier significativement en fonction des propriétés que
I’on souhaite implémenter. Par exemple, elle peut contenir des aspects déterministes (tels que la
réponse impulsionnelle des détecteurs (PSF), la modélisation de ’atténuation, des normalisations,
corrections des coincidences diffusées et fortuites, etc.), statistiques (modélisation du bruit), voire

des aspects temporels. Cette flexibilité représente un atout fondamental des algorithmes itératifs.

Modéle de projecteur de type ligne Modéle de projecteur type tube

™€ ligne de réponse

™ tube de réponse

x X

\

A\
p;=longueur de I'intersection p;; = volume de la bande
intra-voxel intra-voxel

Figure 2.33 Illustration des projecteurs de types < lignes >> et < bandes > pour la réalisation des
opérations de projection et rétroprojection

Modeéle de distribution aléatoire du radiotraceur

La grande majorité des algorithmes statistiques itératifs est basée sur la méthode du maxi-
mum de vraisemblance [64]. Dans le probleme d’estimation en TEP, on cherche a estimer les
intensités f de I’image en fonction des données mesurées m. Si I’on considere la répartition des
données TEP mesurées comme une variable aléatoire définie par son espérance et sa variance,
on peut exprimer la fonction de vraisemblance L(m|f), représentant la probabilité d’obtenir les
projections mesurées m en supposant une certaine valeur de f. En TEP il est généralement admis
que la distribution aléatoire des données mesurées m dans les détecteurs suit une loi aléatoire de
Poisson, de moyenne q. Ainsi, si I’on considere les données mesurées TEP m, de moyenne ¢, la

majorité des algorithmes exprime la fonction de vraisemblance sous la forme suivante :

qim;

1
L(m|f) =]]exp *m" 2.17)
i=1

Le modele de Poisson est généralement utilisé car I’émission des positons, et donc des pho-
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Figure 2.34 Lors de I’étape de projection (A), la somme des éléments de chaque ligne de réponse est
calculée en fonction du niveau d’intensité des voxels pondéré par I’intersection relative de la ligne
de réponse dans le voxel. Le niveau d’intensité au sein de chaque voxel évolue progressivement au
cours des itérations en fonction des corrections apportées par I’ensemble des lignes de réponse le
traversant (B)

tons issus de ’annihilation, suit la loi de Poisson. Cependant les perturbations issues par exemple
de la chaine de détection du systeme (temps morts) ainsi que la prise en compte dans le modéle
des corrections des coincidences diffusées et fortuites peuvent modifier la densité de probabilité
de la variable aléatoire, et donc sa nature intrinsequement poisonnienne [102]. Ainsi d’autres mo-
deles de données ont été proposés telles que des approximations de Poisson [57], ou des modeles

gaussiens.

Fonction coiit

Une fois que I’on dispose de modeles pour les données, le systeme de mesure, et la représen-
tation spatiale, il est nécessaire de définir un critere permettant de déterminer la meilleure solution
au probléeme d’optimisation déterminé par la relation entre ces modeéles et les paramétres a estimer.
Dans le paragraphe précédent, nous évoquions le fait que la majorité des algorithmes statistiques
TEP est basée sur le principe du maximum de vraisemblance. Il existe cependant une grande va-
riété de modeles proposant l'introduction de contraintes a priori, ainsi que [’utilisation de termes

de régularisation pour la limitation du bruit dii au mauvais conditionnement de I’ algorithme. Dans



89

le cas du maximum de vraisemblance, on recherche alors I'image composée des intensités maximi-
sant la vraisemblance :
f = argmaxL(m|f) (2.18)

Cet estimateur a ’avantage d’étre non biaisé et de variance minimale, celle-ci dépendant du
nombre de mesures [26][20].

En général, on ne maximise pas directement la vraisemblance, mais plutot la log-vraisemblance
afin de faciliter les dérivations postérieures (les termes de la fonction sont alors sommés et non plus
multipliés). Le passage au logarithme n’a pas de conséquence sur le caractére asymptotique de la
fonction de vraisemblance, étant donné que le logarithme est une fonction monotone et croissante.

La fonction de log-vraisemblance a maximiser devient alors :

I
f= argmaxZ(—qurmiln(qi) —1In(m;!)) (2.19)

i=1
q représente ici le nombre moyen de coincidences détectées dans la lignes de réponse i. Le
dernier terme, In(m;!) ne dépendant pas de q (et donc de f ), sera écarté lors de la maximisation de

la log-vraisemblance.

2.8.4 Algorithme d’optimisation

La derniere étape consiste a définir I’algorithme permettant de maximiser la fonction coliit,
dont I’objectif est de trouver la solution optimale au probleme posé par cette fonction coiit. 1l existe
de nombreux algorithmes permettant d’effectuer cette opération, basés par exemplesur différentes
variations de gradients ou sur la maximisation de la vraisemblance. Les plus répandus étant basés

sur ’algorithme EM, proposé initialement dans [93], et adapté a la TEP par [57].

L’algorithme Maximum Likelihood—Expectation Maximisation(ML — EM)

L’association du maximum de vraisemblance avec I’algorithme estimation-maximisation se
définit par I’acronyme ML — EM. Cet algorithme est issu de [’observation que la maximisation
directe de la fonction de vraisemblance est complexe, notamment en raison des variables cachées
paramétrant le probleme de reconstruction[73]. En d’autres termes, maximiser directement la vrai-
semblance complete est difficile. On peut simplifier le probleme d’optimisation en le séparant en

deux étapes :

Etape E : Estimation de I’espérance de la vraisemblance compléte en tenant compte des dernieres

variables observées.
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Etape M : Estimation du maximum de vraisemblance par la maximisation de la vraisemblance

complete moyenne déterminée a l’étape E.

L’expression de ’algorithme ML — EM se trouve en prenant les dérivées partielles de la

fonction de vraisemblance par rapport aux parametres :

IL(m|f) 9 .
————>=—% (—q;+miln(g;) —In(m;!)) =0 (2.20)
af af ,;
D’apres (2.13), on obtient :
I
m;
<_pij+pijW) =0 (2.21)
i=1 i
. J
ou: (Pfi) = L Bt
=
Apres rééquilibre et multiplication par fj :
fi { m;
Y (pij5——) =1 (222)

! .
Y pij =t X piifi
i=1 j=1
Un algorithme itératif est alors obtenu en remplagant f par une succession d’estimations :

oy mi
it ==Y i) (2.23)
Y pii =t X piiff
i=1 j=1

Cette équation peut s’interpréter en termes physiques en comparant le premier dénominateur
i pij a la sensibilité du voxel j, et le second dénominateur (correspondant a I’étape E de I’algo-
lr;tlhme EM) a la projection de I’objet estimé de |’espace image dans [’espace de projection. Cette
expression garde toute la flexibilité au niveau des termes correctifs pouvant étre incorporés dans
la matrice P [5]. Parmi les inconvénients de I’algorithme MLEM il s’avere que sa convergence est
tres lente et nécessite un grand nombre d’itérations, multipliant d’autant le temps de calcul. Une
solution pour contourner ce probleme est de diviser les données en n sous-ensembles, et de répéter

le processus d’itérations pour chaque sous-ensemble.

Ordered Subsets Expectation Maximisation (OSEM)

Cet algorithme a été proposé dans [103] et est appelé Ordered Subsets Expectation Maxi-

misation (OSEM). Les lignes de réponse espacées par des écarts angulaires réguliers sont sé-
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lectionnées pour former le sous-ensemble, de facon a ce que chaque sous-ensemble apporte des
informations sur l'image de facon homogene afin d’éviter ’apport d’artefacts. Cet écart angu-
laire dépend directement du nombre de sous-ensembles choisi. Il est connu que cet algorithme
ne converge pas vers le maximum de vraisemblance car il n’utilise pas [’ensemble des données
pour chaque itération, cependant il est communément accepté que si le nombre de données est
suffisamment grand, ’algorithme OSEM permet une convergence vers une solution tres proche du
MLEM, avec le bénéfice de diviser le temps de reconstruction par le nombre de sous-ensembles
utilisés[33]. Le nombre de sous-ensembles utilisables n’est cependant pas illimité. En effet, si un
trop grand nombre de sous-ensembles est sélectionné relativement aux données, l’image résultante
pourra étre tres bruitée. Ce parametre dépend fortement de la forme de 1’objet reconstruit et du
nombre de coincidences dans les données. Un autre inconvénient de cet algorithme, qu’il partage
avec les autres algorithmes itératifs, est que le bruit augmente significativement au fur et a mesure
des itérations. Ainsi, pour limiter ce probleme, une pratique courante en clinique est de stopper pré-
maturément les itérations de I’algorithme avant la convergence, ou d’utiliser des filtres spatiaux de

type gaussien sur les images reconstruites pour améliorer son aspect qualitatif{ 33][93].

Reconstruction en mode sequentiel

Les algorithmes de reconstruction MLEM et OSEM peuvent s’appliquer directement aux
données enregistrées en mode séquentiel. L’avantage des algorithmes de reconstruction utilisant
ce format de données est qu’ils peuvent modifier les coincidences en fonction de parametres tels
que l’énergie des photons d’annihilation détectés ou l'information temporelle sur la détection de
ces photons. Cette derniere information est trés importante lorsque la partie anatomique a ima-
ger est en mouvement. C’est notamment le cas des acquisitions TEP des régions thoraciques et
abdominales, influencées par les mouvements liés a la respiration et aux battements cardiaques.
L’enregistrement des coincidences en mode séquentiel permet alors, par exemple, d’effectuer un
tri dans les coincidences suivant la position des organes en mouvement. Cet aspect est décrit plus
en détails dans le chapitre 2[33]. Certains systemes TEP permettent également d’exploiter [’in-
formation du temps de vol entre les 2 photons d’annihilation. Cette information correspond a la
différence des temps de détection des 2 photons d’annihilation. Elle ne peut pas étre stockée dans
un sinogramme et nécessite ' utilisation d’une acquisition en mode séquentiel pour pouvoir étre ex-
ploitée. Sur des données en mode séquentiel, les sous-ensembles utilisés pour I’algorithme OSEM
ne sont pas définis de la méme fagcon que pour un stockage des données en format sinogramme. Les
sous-ensembles sont dans ce cas définis comme un découpage temporel de I’ensemble des coinci-
dences temporelles enregistrées [25] : pour une durée d’acquisition d, le sous-ensemble s contient

(s=1)

les coincidences enregistrées dans l'intervalle de temps compris entre ~~— et %, Ol O représente
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le nombre de sous-ensembles utilisés. Contrairement au cas ou les données sont stockées dans
des sinogrammes, le nombre de projections et de rétroprojections par itération n’est pas constant.
Dans le cas d’une reconstruction en mode séquentiel, il y a autant d’opérations de projections et
de rétroprojections que de coincidences enregistrées. Les étapes de projection et de rétroprojection
sont les plus cotiteuses en temps de calcul lors de la reconstruction. Le temps nécessaire pour re-
construire des images TEP a partir de données en mode séquentiel est donc considérablement plus

grand qu’a partir de données enregistrées en format sinogramme|104].

2.9 Corrections des données

Le nombre de coincidences enregistrées en TEP est fortement influencé par les caractéris-
tiques du systeme de détection (1.2.2) et par les phénomenes physiques agissant sur les photons
d’annihilation (1.1). Afin d’obtenir des images représentant quantitativement la distribution de
radiotraceur apres reconstruction, il est nécessaire d’effectuer des corrections pour prendre en
compte ces perturbations. Plusieurs stratégies sont possibles pour effectuer ces corrections. 1l est
par exemple possible de corriger directement les projections en les pondérant pour chaque ligne
de réponse [105] :

pj:Sjpj+5j (2.24)

Les coefficients (s;) j—1..1 et (j) j=1..L sont les facteurs correctifs des projections pour chaque ligne
de réponse. Pour la compensation des coincidences fortuites et diffusées, cette stratégie de cor-
rection est la stratégie classiquement utilisée lorsque I’algorithme de reconstruction utilisé est la
rétroprojection filtrée. En revanche, lorsque I’algorithme utilisé est itératif, il est possible d’intégrer
ces corrections pendant la reconstruction. Il est méme fortement déconseillé de corriger directe-
ment les projections lorsqu’on utilise les algorithmes MLEM et OSEM puisque la distribution des
projections suivant une loi de Poisson n’est alors plus garantie. Il est ainsi recommandé d’intégrer

les corrections dans I’équation caractéristique de MLEM (équation 20) :

* f'*n L P;
fjn+1 =i Y siRji - J (2.25)
.Zl SjRj,' i=1 '21 SjRj,‘f}-m + 5j
= j=

Les coefficients (s;)j—1..1 représentent les facteurs multiplicatifs de correction qui prennent en
compte les écarts de sensibilité entre les lignes de réponse. Les coefficients (j)j—1..1 décrivent
quant a eux les perturbations qui biaisent la détection des coincidences sur chaque ligne de ré-
ponse. Les différentes corrections prises en compte dans les facteurs (s;)j—1... et (j)j=1..1 sont

décrites dans les parties suivantes[106].
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2.9.1 Normalisation

La sensibilité des lignes de réponse du tomographe TEP n’est pas homogéne et dépend de
plusieurs parametres. Cette différence de sensibilité peut étre compensée avant ou pendant la re-
construction, comme décrit dans la partie précédente. Cette compensation correspond a la norma-
lisation, représentée par coefficients (s;)j—1..1 définis précédemment. Le premier parametre qui
fait varier cette sensibilité est [’efficacité intrinseque de la chaine de détection (cristal, tube photo-
multiplicateur...). Chaque élément de la chaine de détection peut présenter des imperfections et la
réponse de chacun de ces éléments peut donc varier. La position du cristal dans le bloc de détec-
tion fait également varier la sensibilité des lignes de réponse correspondantes, notamment dans la
direction axiale du tomographe. Le deuxieme parametre important qui fait varier la sensibilité des
lignes de réponse est d’ordre géométrique[44]. Comme illustré sur la figure 2.10, dans un méme
plan, la distance séparant 2 lignes de réponse paralleles au centre du champ de vue n’est pas la
méme que celle séparant 2 lignes de réponse en bord de champ de vue. Ce phénomeéne est connu

sous le nom d’effet d’arc.

De méme, 2 photons d’annihilation auront une probabilité plus grande d’interaction au
centre des blocs de détecteurs qu’aux extrémités : le nombre de cristaux est plus grand au centre
des blocs de détecteurs et augmente ainsi la probabilité d’interaction des photons dans les cris-
taux si cette interaction n’a pas lieu dans le premier cristal rencontré par le photon[105][23]. La
méthode la plus simple pour corriger ces différences de sensibilité entre les lignes de réponse est
de réaliser une acquisition TEP d’une source homogene de concentration radioactive connue. Les
coefficients de normalisation sont alors proportionnels a l’inverse du nombre de coincidences en-
registrées sur chaque ligne de réponse. Cette méthode de correction nécessite de mesurer un tres

grand nombre de coincidences, ce qui implique en général une acquisition de plusieurs heures.

1l est également important que la concentration radioactive dans le fantéme placé dans le
champ de vue soit réellement homogene, ce qui est en général difficile a contrdler. Enfin, la pré-
sence de coincidences diffusées peut biaiser la mesure des coefficients de normalisation. Malgré
ces difficultés, cette technique reste la plus utilisée pour générer les données nécessaires a la com-

pensation des différences de sensibilité entre les lignes de réponse[103][75][56].

2.9.2 Atténuation

L’atténuation des photons entre leur lieu d’émission et leur détection est un phénomene qui
dégrade tant qualitativement que quantitativement les images TEP (voir figure 1.14). Cette atté-
nuation a lieu lorsque les photons créés par I’annihilation du positon avec un électron doivent

parcourir une certaine distance entre leur lieu d’émission et le détecteur, situé a plusieurs dizaines
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Figure 2.35 L’effet d’arc : la différence de distance entre 2 lignes de réponse situées au centre du
champ de vue est supérieure a celle entre 2 lignes de réponse au bord du champ de vue.

de centimetres. En chemin, ils traversent les tissus du patient avant d’atteindre la couronne de
détecteurs. Lors de cette traversée, ils peuvent interagir avec la matiere de plusieurs manieres.
Chacune de ces interactions diminue leur probabilité d’atteindre la couronne de détecteur. Cette

atténuation du faisceau de photons peut étre quantifiée[22].

En TEP, I’atténuation subie par deux photons issus d’une coincidence est indépendante de
la position du lieu d’annihilation le long de la LOR détectée (voir annexe C). C’est cette propriété
qui rend possible la correction d’atténuation. La probabilité que deux photons traversent un milieu

non homogene d’épaisseur totale D s’écrit :

D
p=exp(— /0 () ) (2.26)

ou U(u) est le coefficient d’atténuation linéique 10 du milieu au point u. L’atténuation des photons
est aisément introduite dans les algorithmes de reconstruction. Notons g; le nombre de photons
détectés sur la LOR i et f(x) la densité du radiotraceur au point x. Supposons que tous les photons

émis en des points traversant la LOR i le soient selon cette LOR. Alors, en I’absence d’atténuation

5= [ s (227)

Le nombre de photons détectés sur la LOR; est égal a la somme des photons émis par chaque point

de la ligne. En présence d’atténuation, le nombre de photons détectés s’écrit

gi= /if(x)exp(—/OD/,L(u)du)dx: /if(x)dxxexp(—/oD,u(u)du) (2.28)

10. Ce coefficient représente la probabilité par unité de distance que des photons entrent en interaction avec de
la matiere du milieu absorbant. Elle dépend du nombre atomique et de la densité du milieu absorbant, ainsi que de
I’énergie des photons incidents.
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Figure 2.36 Images TEP corps entier, non corrigée pour 1’atténuation (2 gauche) et corrigée (a
droite) en utilisant une image TDM (au milieu)

Le nombre de photons détectés sur la LOR i est maintenant égal a la somme des photons émis par

chaque point de la ligne, pondérée par la probabilité qu’ils ne soient pas atténués. Rappelons-le,

PR 4

Point x de la LOR. i :
densité de radiotraceur f(x)

Hypothése : toutes les
coincidences ayant lieu sur

la LOR { donnent lieu a
I'émission de deux photons
selon la LOR i

-~

7 Sans atténuation Avec atténuation .

Figure 2.37 Modele simplifié de détection, avec et sans atténuation.
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M
gi= Z Siifi (2.29)
=1

et pouvait s’interpréter comme le nombre moyen de photons détectés selon une certaine LOR écrit
comme la somme, sur tous les voxels, de la concentration de radiotraceur dans ce voxel pondéré
par la fraction de photons émis depuis ce voxel selon la LOR considérée. L’ équation (2.29) est une
version continue de I’équation (2.27) et ne considere que I’atténuation comme facteur influencant
la probabilité qu’un voxel émette des photons selon une certaine LOR. La correction se fait donc en
prenant en compte [’atténuation selon chaque LOR au cours de la reconstruction. Pour cela, il est
nécessaire de calculer les coefficients d’atténuation linéiques a 511 keV en chaque point du corps
du patient. Ceci peut se faire en utilisant I'image TDM acquise au cours de I’examen combiné
TEP/TDM.

Rappelons que la tomodensitométrie est fondée sur la détection d’un faisceau de rayons
X tournant autour du patient. Des détecteurs mesurent le faisceau a l’issue de son parcours au
travers des tissus du patient. La grandeur mesurée est donc [’ atténuation d’un corps traversé par un
faisceau de rayons X et peut étre utilisée pour corriger I’ atténuation des photons en TEP. L’énergie
des rayons X du TDM étant différente de celle des photons d’annihilation TEP, il est nécessaire
de transformer les coefficients d’atténuation[107][108]. Ceci est généralement fait en utilisant
la formule expérimentale illustrée figure 2.17. En notant @ TDM les coefficients d’atténuation
mesurés par [’examen TDM et u TEP les coefficients d’atténuation a 511 keV nécessaires pour

corriger ’atténuation en TEP, elle s’écrit :

TEP _ Ngﬁp(—umi‘%gooo) sipPM <0 (2.30)
= “£€p+“TDMﬁ%EZ%%EA::Z%I§;) sigTPM = 0 .
avec
pIEP —0.096cm ™! (2.31)
udEr =0.172em™! (2.32)
uIPM — 0. 184cm™! (2.33)
ulPM = 0.428cm™! (2.34)

L’utilisation de I'image TDM pour la correction d’atténuation en TEP pose plusieurs problemes.
Tout d’abord, I'utilisation de produits de contraste en TDM pour améliorer la visibilité de certains
organes influe sur les données d’atténuation et peut donc altérer I’apparence de ’'image TEP[8S].
Ensuite, les implants métalliques (protheses articulaires ou dentaires, stimulateurs cardiaques)

créent des artefacts de diffusion dans les images TDM, qu’il est impératif de corriger avant d’ef-
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Figure 2.38 Conversion des coefficients d’atténuation.

fectuer la correction d’atténuation ou la fusion d’images TDM et TEP.

Enfin, des artefacts de troncature peuvent survenir, liés au fait que le champ de vue de I’ap-
pareil d’imagerie TDM est plus petit que celui de I’appareil TEP. Ils apparaissent dans le cas de
patients corpulents allongés sur le lit d’examen avec les bras le long du corps. Les bras se trou-
vant en dehors du champ de vue TDM, ils ne bénéficieront pas de correction d’atténuation dans
l'image TEP et leur activité sera sous-évaluée. Ces artefacts peuvent étre évités en positionnant les
bras au-dessus de la téte (si le patient peut le supporter pendant toute la durée de I’examen). Des
algorithmes de correction ont également été proposés pour étendre les projections TDM aux zones
tronquées[84][25][88].

2.9.3 Coincidences fortuites

1l existe principalement 2 méthodes de correction pour les coincidences fortuites. La premiére
est une méthode analytique basée sur le nombre total de photons 'y détectés, qu’ils forment ou non
une coincidence. Le nombre de coincidences fortuites sur une ligne de réponse entre 2 cristaux A

et B peut étre estimé par ’équation suivante :
rap =2tAaAp (2.35)

Dans cette équation, 27 est la durée de la fenétre temporelle de coincidence (1.2.2) et A5 et A sont
les taux de photons détectés sur les cristaux A et B. Le principal inconvénient de cette méthode

d’estimation du taux de coincidences fortuites est qu’elle ne prend pas en compte les défauts des
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chaines de détection des coincidences. C’est pour cette raison qu’une autre méthode d’estimation
des coincidences fortuites est en général utilisée. 1l s’agit d’une solution matérielle utilisant une
fenétre temporelle de coincidence retardée, et de méme durée que la fenétre temporelle définissant
les coincidences vraies. Cette fenétre temporelle retardée a pour but d’identifier les photons détec-
tés apres un intervalle de temps supérieur a la fenétre temporelle de coincidence générée par la
détection d’un premier photon, de facon a créer des coincidences forcément fortuites. Si un photon
est détecté pendant l'intervalle de temps défini par la fenétre retardée, la coincidence formée est
alors obligatoirement une coincidence fortuite. Sachant que la survenue des coincidences fortuites
est stationnaire dans le temps (sous [’hypothese que la distribution d’activité dans le champ de
vue est elle-méme stationnaire), les coincidences fortuites créées volontairement via l'usage de la
fenétre retardée estime sans biais les coincidences fortuites réellement détectées dans la fenétre
temporelle de coincidence. L’avantage de cette méthode est que I’estimation des coincidences for-
tuites dépend de la chaine de détection du tomographe de la méme maniére que les coincidences
vraies. Elle génére par contre des temps morts supplémentaires dus aux traitements qu’elle ajoute
sur les cartes électroniques. Cette méthode génere également une estimation de la distribution des
coincidences fortuites fortement bruitée[57]. 1l est ainsi conseillé de filtrer cette estimée afin de ré-
duire la variance dans la distribution des coincidences fortuites. Les coefficients de correction des

coincidences fortuites ainsi estimés sont intégrés dans les facteurs (0 j) j=1...L de I'équation 2.22.

2.9.4 Correction des diffusés

1l existe de nombreuses méthodes pour estimer la distribution des coincidences diffusées dans
le champ de vue du tomographe. Les plus simples exploitent I’énergie des photons détectés qui est
de 511 keV en ’absence de diffusion Compton. Ces méthodes considerent qu’il existe un seuil cri-
tique en énergie en dessous duquel seuls des photons diffusés sont détectés. Ces techniques utilisent
2 [58], 3 [25] ou de multiples [27] fenétres d’énergies pour estimer le nombre de photons diffusés.
Une autre catégorie de méthodes de correction estime la distribution des photons diffusés a partir
des coincidences détectées en dehors du patient ou de 1’objet, dont les limites sont déterminées sur
les images TDM ou par une reconstruction des images TEP. Aprés soustraction des coincidences
fortuites, toutes les coincidences détectées a I’extérieur de 1’objet ou du patient sont en effet des
coincidences diffusées. La distribution des coincidences diffusées ayant des fréquences spatiales
faibles, les queues des distributions des coincidences diffusées en dehors de I’objet ou du patient
sont ajustées par une fonction polynomiale [13] ou gaussienne [46 ] pour en déduire la distribution
des coincidences diffusées a ’intérieur de I’objet ou du patient. Ces méthodes font I’hypothese que
la distribution des coincidences diffusées est indépendante de la distribution du radiotraceur. Bien

qu’elle soit souvent vérifiée, cette hypothése n’est plus valide lorsque la distribution radioactive est
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fortement hétérogene [109]. Enfin, des méthodes de simulations analytiques [5][88][46] ou Monte-
Carlo [110] permettent d’estimer la distribution des coincidences diffusées a partir d’une premiere
image TEP, corrigée de tous les phénomeénes mentionnés précédemment, et d’une carte des coef-
ficients d’atténuation. La distribution des coincidences diffusées est intégrée dans I’algorithme de
reconstruction de la méme facon que la distribution des coincidences fortuites. Les facteurs de

correction pour les coincidences diffusées sont ainsi ajoutés aux termes (8;) j—1..1 (équation 22).

2.9.5 Correction du temps mort

Les temps morts sont des phénomenes qui interviennent a plusieurs niveaux de la chaine de
détection en TEP. Le premier temps mort intervient au niveau du couple cristal- photomultiplica-
teur. Il représente le temps minimal nécessaire pour que 2 photons qui arrivent successivement a la
surface des détecteurs (dans le méme cristal ou dans le méme tube photomultiplicateur) soient dé-
tectés séparément. La deuxieme source de temps mort provient des circuits électroniques. Chaque
ligne de réponse du tomographe n’est pas associée a un seul circuit électronique. Certaines coin-
cidences sont ainsi perdues si elles interviennent sur le méme circuit électronique qu’une autre
coincidence formée peu de temps avant. Les coincidences multiples (1.2.2d) sont également une
source de temps mort[110]. Le temps mort global du systeme de détection TEP ne dépend que de
Pactivité dans le champ de vue du tomographe. Contrairement aux autres phénomeénes introduits
dans les paragraphes précédents, le temps mort peut étre considéré comme invariant en fonction
des positions des lignes de réponse. La solution la plus simple pour corriger du temps mort est
de construire une table de coefficients correctifs pour différentes valeurs d’activité dans le champ
de vue, représentatives de toutes les activités rencontrées lors d’acquisitions cliniques. Cette table
peut étre construite a partir d’acquisitions successives d’un fantome cylindrique rempli de maniéere
homogene et de concentration radioactive élevée. Au fur et a mesure des acquisitions, la concen-
tration radioactive dans le fantome diminue en raison de la décroissance du radiotraceur. On peut
ainsi relier les taux de comptage globaux des photons détectés, décroissants au fil des acquisitions,
avec les taux de comptage théoriques. Apres normalisation et correction de |’atténuation et des
coincidences fortuites et diffusées, la différence entre ces 2 taux de comptage est uniquement due
au temps mort. En pratique, suite a une acquisition, on applique le coefficient de correction du
temps mort correspondant au taux de comptage global des photons lors de la calibration a toutes

les projections enregistrées[88].

2.9.6 Résolution spatiale limitée

Contrairement aux sections précédentes, qui présentaient des méthodes permettant de cor-

riger des sources d’erreurs bien définies, les méthodes présentées dans cette section s’attachent a
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corriger un symptome, la faible résolution spatiale, sans se soucier de ses causes premieres[111].
La résolution spatiale mesure la capacité d’un imageur a différencier deux points voisins. Pour défi-
nir la résolution spatiale, on utilise généralement la notion de largeur a mihauteur (ou FWHM pour
Full Width at Half Maximum) de la réponse impulsionnelle (ou PSF pour Point Spread Function)
de l'imageur. Dans le cas des appareils TEP, la PSF est tridimensionnelle. La notion de largeur
a mi hauteur permet de visualiser la résolution spatiale et de considérer 'image obtenue comme
une convolution par cette PSF de I’objet observé. Le principal défaut de 'imagerie TEP est sa ré-
solution spatiale relativement médiocre par rapport aux autres modalités d’imagerie médicale. En
effet, tandis que I’imagerie anatomique par rayons X (TDM) ou par résonance magnétique (IRM)
permettent d’obtenir des résolutions sub-millimétriques, il faut se contenter d’une résolution spa-
tiale qui peine a descendre sous cing millimetres pour un appareil d’imagerie TEP classique actuel.
Cette faible résolution spatiale est due a la combinaison de plusieurs facteurs, dont les plus im-
portants sont la taille des cristaux scintillants et la géométrie des blocs[111]. Comme le montre la
figure 2.18, la résolution limitée d’un appareil d’imagerie TEP cause deux types d’erreur de quan-
tification de la distribution d’activité : sous-estimation de la concentration du radiotraceur dans
les structures de taille comparable a la résolution spatiale (effet de volume partiel) et débordement
d’une région d’activité dans une autre (spillover en anglais). Il existe plusieurs méthodes permet-
tant de corriger en partie ces effets, on note cependant que la résolution spatiale finie d’un appareil
d’imagerie TEP est une limite technologique fondamentale ne pouvant pas étre completement com-
pensée par des méthodes a posteriori[14]. Les méthodes d’amélioration de la résolution en TEP
peuvent se diviser en deux sous- groupes selon qu’elles sont appliquées a ’'image reconstruite ou
intégrées a la reconstruction. Les méthodes appliquées aux images reconstruites sont simplement
des méthodes de déconvolution. En effet, [’image, reconstruite y n’est pas l’objet original f, mais

sa convolution avec la réponse impulsionnelle spatiale du détecteur h
h(i) = (hx £)(D) (2.36)

En réalité, la réponse impulsionnelle de I’appareil d’imagerie TEP n’est pas spatialement inva-

riante, et I’image reconstruite est discrete. L’équation (2.33) s’écrit donc
y=Hf. (2.37)

L’inversion directe de |’équation (2.34) est rarement utilisée en pratique car le probléme résultant
est mal conditionné et augmente donc le bruit dans ’image finale de maniere non acceptable [13].
Afin d’améliorer le conditionnement du probleme, on peut faire I’hypothese que 1'image TEP est
composée de K compartiments homogenes. Cette hypothese permet de réduire la dimension de la

matrice H dans I’équation (2.19) et d’améliorer son conditionnement. Les compartiments peuvent
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étre déterminés par la segmentation d’une image TEP ou d’une image anatomique (IRM ou TDM).
Une limitation importante de cette approche est gu’elle suppose que I'image TEP est homogene
par régions, ce qui n’est pas le cas en réalité et peut rendre l'identification des compartiments
difficile en pratique [14]. Une autre stratégie de déconvolution consiste a régulariser ’inversion
itérative de (1.19). Plusieurs méthodes itératives ont été proposées, utilisant différentes régularisa-
tions [35][102]. 1l est également possible d’intégrer I’amélioration de la résolution au processus
de reconstruction. La matrice de projection des algorithmes de reconstruction itératifs a pour but
de modéliser tout ce qui arrive a un photon, depuis son émission jusqua sa détection. Il est donc
possible d’y intégrer, par exemple, le libre parcours moyen du positon avant annihilation avec un
électron, ou la résolution finie du détecteur [26][33][72]

2.9.7 Discussion

Plusieurs méthodes de reconstruction d’images en TEP ont été évoquées dans cette partie.
Les méthodes de reconstruction analytiques (rétroprojection filtrée) montrent des limites qui les
rendent tres difficilement utilisables en TEP et notamment pour les tomographes opérant en 3D.
Ces algorithmes requierent de plus une normalisation et une correction préalable des projections
pour les effets d’atténuation et pour les coincidences fortuites et diffusées. Les méthodes itératives,
outre le fait qu’elles opeérent de la méme maniére en 2D et en 3D, permettent d’inclure toutes les
corrections dans I’algorithme de reconstruction[15]. Elles n’altérent donc pas les distributions des
données suivant une loi de Poisson. L’équation 22 de ’algorithme ML—EM incluant toutes les

corrections s’écrit :

1 L P:
= I S R, BP; (2.38)

J .
'Zl‘PjajRﬁ i=1 Zl‘PjajRﬁf;n-l—5j+rj
i= j=

(rj) j=1..L désigne le nombre de coincidences fortuites estimées pour chaque ligne de réponse,
(8;)j=1...L représente le nombre de coincidences diffusées, (¥;) j—1..1 est le facteur de normalisa-
tion associé a chaque ligne de réponse, (a;) j—1..1, désigne le coefficient de correction d’atténuation

et B est le facteur correctif du temps mort[58].

2.10 Performance d’un systeme de tomographie

Différents parameétres peuvent caractériser la performance d’un tomographe. Les plus pré-

dominants sont sa résolution spatiale et son taux de comptage.
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2.10.1 Résolustion spatiale

La résolution spatiale définit la capacité du tomographe a distinguer deux sources voisines[58].
Elle dépend essentiellement de la taille des détecteurs et du diametre du tomographe. D’ autre part,
elle dépend d’effets physiques comme la distance parcourue par le positon avant annihilation.
En effet, le tomographe détecte le lieu de I’annihilation du positon avec 1’électron et non pas la
source de L’émission du positon. Ce qui constitue une imprécisions données enregistrées [60]. Un
deuxieme effet physique qui influence la résolution spatiale est la non-colinéarité des deux photons
émis. En effet, ils ne sont pas semis exactement a 180 degrés, ce qui va générer une erreur sur le
lieu d’annihilation. Cette erreur dépend directement du diameétre du tomographe. Elle est infime
dans le cas des tomographes dédiés au petit animal. En pratique, la résolution spatiale permet de
définir la taille minimale du pixel de 'image, en respectant le théoreme de Shannon. Ainsi, dans le

cas ou la résolution spatiale est de 5 mm,la taille des pixels doit inférieure a 2.5 mm

2.10.2 Taux de comptage

Le taux de comptage NEC est le rapport signal sur bruit caractéristique de ’appareil. 1l se
calcule a partir des quantités d’événements d détectés par le tomographe. 1l s’agit du rapport entre
les coincidences vraies et les coincidences aléatoires et diffusées. Plus ce rapport est petit, plus
le nombre d’évenements bruitées est élevé. Il est inversement proportionnel au temps mort. Son
expression simple est :

N2
\%

NEC= ————
Nv+Nd+Nf

(2.39)

avec :
— N, taux de coincidences vraies
— Ny taux de coincidences fortuites
— Ny taux de coincidences diffusées

Les tomographes sont souvent caractérisés a l’aide des courbes de NEC en fonction de L’ acti-
vité. Des activités variables distribuées spatialement dans le champ de vue sont imagées. La courbe
des taux de comptage en fonction de I’activité est établie. La quantité de coincidences fortuites dé-
pendant directement de I’activité, I’analyste repére le rapport maximal. L’activité correspondante
est celle qui fournit le meilleur rapport signal sur bruit. On détermine ainsi l'intervalle d’activité

optimale utilisée dans les examens[16][78].
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2.11 Conclusion

Pour donner un bref apercu de la méthodologie du SSG et du SSC pour le mouvement respi-
ratoire utilisée dans cette thése, la figure 2.39 indique les étapes de la mise en ceuvre du SSG et du

CSG dans un seul diagramme.

Comme il le montre, Les données en mode liste qui peuvent étre collectées a partir des ré-
sultats de simulation ou de ’acquisition clinique, sont puis triées en images dynamiques et les
événements des images sont calculés. L’étape suivante consiste a traitement des événements cadres
par le SSG ou le CSG comme expliqué respectivement aux sections 2.4 et 2.5. Lors de la derniéere
étape commune, un ensemble de données corrigées de la somme des images peut étre reconstruit

dans une seule image.

L’hypothese de la SSG et de la CSG pour la synchronisation et la correction des mouvements
respiratoires a été testée par des études de simulation, puis utilisée pour la validation des études
cliniques. La simulation est une étape importante dans la validation de la compensation des mou-
vements respiratoires avant la mise en ceuvre clinique. La configuration de la simulation pour le
scanner TEP a été définie en termes de configuration ECAT ExactHR™, comme spécifié dans la
section 2.4.2 La construction du scanner TEP ECAT et la procédure d’acquisition des données ont
été simulées par des paquets de logiciel GATE, comme décrit dans la section 2.4.3. Les simulations
de fantomes comprenant deux catégories sont abordées dans la suite :

1- La premiere concerne les fantomes géométriques générés par l'utilisation de GATE pour une
évaluation simple de la SSG et de la CSG.

2- L’autre était un fantome voxélisé créé en utilisant les logiciels du NCAT pour des simulations
compliquées et réalistes des mouvements respiratoires afin de valider les SSG et les CSG.

Enfin, le SSG et le CSG étre appliquées aux études cliniques. Les simulations et les valida-
tions seront présentées en trois chapitres. Les simulations de fantémes géométriques seront d’abord
étudiées, puis les simulations de fantomes voxélisés et Les validations cliniques seront ensuite dis-

cutées.
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Figure 2.39 Le résumé de la mise en ceuvre du Synchronisation de la Sensibilit¢ Géométrique (SSG)
et de la Correction du Sensibilité Géométrique (CSG).
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CHAPITRE 3 Simulation géométrique d’un fantome dynamique
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3.1 Introduction

GATE est un logiciel qui peut étre utilisé pour générer les sources radioactives et les fantomes
géométriques. De plus, il est possible de produire des mouvements comme [’ oscillation pour simuler
de simples mouvements respiratoires. motion[91]. Le paramétrage de la simulation géométrique

spécifié par le fichier de macros de script de GATE est présenté a I’annexe B.

L’oscillation peut étre déterminée par une équation fourni par le GATE [ui-méme. Les don-
nées d’acquisition simulées collectées en mode liste ont été triées en images dynamiques; le SSG
et le CSG ont ensuite été appliqués a ces images triées. L’objectif des simulations géométriques
de fantomes présentées dans cette these est d’une part de passer par des simulations simples et
efficaces pour tester I’hypothese de la SSG et de la CSG ; d’autre part d’afficher la mise en ceuvre
du principe de la SSG et du CSG. Si I’on comprend la méthode des simulations géométriques pour
la SSG et la CSG, les simulations voxélisées et la validation clinique ne sont que des développe-
ments incrémentaux car leurs méthodes sont pour la plupart les mémes que celles des simulations

géométriques.

3.2 Procédure de simulation

3.2.1 Fantome de mouvement et sources générées par GATE

Dans la simulation géométrique, un fantome cylindrique a été généré par GATE avec une
dimension de 2 cm de rayon et 5 cm de longueur et ayant donc un volume de Veyjingre = 62,8ml. 11

était initialement situé au centre du FOV du scanner TEP, comme le montre la figure 3.1.

En clinique, une valeur de fixation normalisée a été définie dans pour comparer les fixations
radioactives entre plusieurs examens et plusieurs patients. Cette valeur, appelée SUV (Standardized

Uptake Value), est calculée de la maniere suivante :

SUV — Porgane _ Aorgune/vorgane (31)

pcorps Acorps/vcorps
O1l Porgane OU Peorps €st Iactivité spécifique de I’organe ou du corps.

Un organe est une source d’activité concentré dans l’organe, I’organe V est le volume de

l’organe. Par exemple :

un patient pesant 80 kg avec un Veorps = 80000ml est injecté par 370 MBgq.

370000kB
le pcorps = W()qu = 4,5kBq/mL

En regle générale, la lésion d’un SUV est comprise entre 2 et 10, puis, a partir de |’équation
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3.1
Plsion = SUV [5ion X Pcorps = 9~ 45kBQ/mL-

Par conséquent, pour étre cohérent avec I’absorption hépatique d’une imagerie clinique, une
activité de 0,628 MBq '8F — FDG('8F — Fluoro — 2 — Deoxy — Glucose) était concentré dans le
fantome cylindrique, de sorte que son SUV est de 628kBq/62,8mL = 10kBgq/mL.

En outre, cette simulation d’oscillation géométrique a été réalisée sans tenir compte de [’effet

de ’atténuation.

viewer-0 (OpenGLImmediateX)

Figure 3.1 Un fantdme cylindrique a été centré au FOV pour effectuer une oscillation le long de
I’axe z

3.2.2 Equation d’oscillation

Dans cette simulation géométrique, I’oscillation cylindrique du fantome le long de I’axe 7 est

définie par GATE avec l’équation suivante :

(1) = Asin(2a - +0); (1 = 0,1,2,3.1) (3.2)



108

Ou S(t) est le déplacement au temps t, A est I’amplitude du mouvement, T est la période du cycle
de mouvement, et 0 est la phase a t = 0. Pour la validation de la simulation de SSG, [’oscillation
du fantome cylindrique a été définie avec une période de 5 secondes, la phase de mouvement
0 = 90deg, sur 2 cycles de mouvement avec 100 images dynamiques, 0,1 seconde par image et
une amplitude de mouvement de 10 cm, 5 cm, 2 cm et 1 cm respectivement. Pour la validation du
SSG, tous les parametres d’oscillation sont configurés de la méme maniére que dans la simulation
de validation du SSG. La respiration a marée a normalement une période d’environ 5 secondes
et une amplitude de mouvement du diaphragme d’environ 2 cm [93]. Le parametre d’amplitude
d’oscillation pour la validation de la SSG et de la CGC était de 10 cm et 5 cm respectivement,
ce qui est supérieur au mouvement normal du diaphragme respiratoire (environ 2 cm) le long de
l’axe z, mais a été choisi pour mettre en évidence l’effet du déclenchement et de la correction.
Les amplitudes de 2 cm et 1 cm ont été incluses dans I’ensemble comme étant représentatives des
amplitudes attendues lors du synchronisation du mouvement et de la correction de la respiration

de marée dans le contexte clinique.

3.2.3 Trier les données en mode liste

La procédure de tri des données géométriques en mode liste est illustrée a la figure 3.2. Les
données géométriques la simulation d’oscillation fantéme peut étre triée en une séquence de 100
images, 100 msec par image a partir des données en mode liste. Les graphiques des événements
de I’'image en fonction du numéro de I’'image ont été construits pour inspecter la relation entre les

changements des événements de I’image.

3.2.4 Filtrage et correction des motions

La synchronisation de sensibilité géométrique (SSG) et la correction de sensibilité géomé-
trique (CSG) seront appliquées aux données triées en mode liste. La mise en ceuvre spécifique de la
SSG et de la CSG est présentée au chapitre 3.4 pour la SSG et au chapitre 3.5 pour la CSG ou a la
figure 3.32.

L’image unique finale, triée ou corrigée, sera reconstruite en une image. La reconstruction
de I'image de la simulation géométrique a été réalisée a l’aide du logiciel STIR(Software for Tomo-
graphic Image Reconstruction)', la visualisation des images a été réaliser par le logiciel AMIDE

(a Medical Imaging Data Examiner)?.

1. STIR est un logiciel a code source libre utilisé pour I’imagerie tomographique. Son objectif est de fournir une
plate-forme multi Cadre orienté objet pour toutes les manipulations de données en imagerie tomographique. Actuel-
lement, la priorité est donnée a la reconstruction (itérative) des images en TEP et TEMP, mais d’autres domaines
d’application et modalités d’imagerie peuvent et pourraient étre ajoutés.

2. AMIDE est un outil entierement gratuit permettant de visualiser, d’analyser et d’enregistrer des ensembles de
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Figure 3.2 Triage des données en mode liste de la simulation géométrique en séquence des images.
Les données en mode liste ont été collectées a partir des résultats de la simulation GATE. .

Toutes les matrices de reconstruction d’images sont 128 x 128 x 55.

L’amélioration du contraste est déterminée par l’inspection des profils de lignes de I’image
et la méthode du EMR.

3.3 Résultats et discussion

3.3.1 Evaluation du taux d’événements par rapport 4 ’image

Pour évaluer la performance des méthodes proposées, le total des événements des images est
tracé par rapport au numéro d’image pour les fantomes statiques et mobiles avec une amplitude

de mouvement de 5 cm, 2 cm et 1 cm, comme indiqué respectivement dans les figures 3.3 a 3.7.

Pour la validation de la SSG, 1,4 million d’événements (Mevts) ont été collectés pour un
fantome statique et 0,5 Mevts, 1,0 Mevts, 1,38 Mevts et 1,38 Mevts pour un fantome oscillant avec
des amplitudes de mouvement de 5 cm, 3 cm et 1 cm, dont, 29%, 3,5% et 3,5% respectivement

ont été perdus en raison de la motion. Les fantomes de mouvement ont moins d’événements que

données volumétriques d’imagerie médicale. Il a été€ écrit en plus de GTK+ et fonctionne sur tout systéme qui supporte
cette boite a outils (Linux, Windows, Mac OS X, etc.)
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input file := ECAT7_sinogram_S.hs
dans le fichier OSMAPOSL
Command> .JOSMAPOSL

OSMAPOSL_with_projector_pair.par

Simulation
GATE
ECAT7 PET

Création de
sinogram_S _.hs
(en-téte ecat)

Y v v

‘Output.ahv|
(header :

Qutput.hv Output.v
(header : (Recon :
ASCII) binary)

Création
du fichier
de sortie :

sinogram.S

Commande> ASCII)
Jitheaders_for_ecat7
sinogram.S

transverse 1

coronal 1 sagittal 1

Figure 3.3 Procédure de reconstruction d’image ECAT7 avec STIR.

les fantomes statiques en raison du mouvement de la source en dehors du FOV axial dans des cas
extrémes ou en raison du fantome en mouvement des excursions vers la région périphérique du

FOV ot la valeur de sensibilité est plus faible.

La comparaison des événements d’image par rapport au numéro d’image pour le fantome
statique, comme le montre la figure 3.3 et le fantdome oscillant comme le montre la figure 3.4,
les événements de ’image du fantome statique sont approximativement constante a 4% pres (figure
3.3), ce qui reflete ’incertitude statistique pour la collecte des tandis que les événements de I'image
fantome oscillante ont un caractere sinusoidal clair au sein de des amplitudes de 96% (Fig 3.4),
55% (Fig 3.5), 10% (Fig 3.6) et 7,5% (Fig 3.7), en raison les événements d’image étant collectés

a partir de différentes positions le long de I’axe z.

La raison de la La variation du nombre d’événements d’image dans la figure 3.3 (96%) étant

plus importante que les autres chiffres est en raison de la plus grande amplitude de mouvement.

La plus grande amplitude de mouvement entrainera le fantome occupant les régions du scan-

ner dont la sensibilité moyenne est plus faible, d’ou des événements moins nombreux.

Cependant, les tracés des événements de I’image indiquent évidemment [’écart par rapport a

la forme sinusoidale sur 5 cm d’amplitude et notamment I’ effet du bruit sur les amplitudes de 2 cm
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et I cm, qui résulte du bruit aléatoire statistique des événements, comme le montre la figure 3.3.

Le bruit est plus clairement apparente sur des amplitudes de 2 cm et 1 cm contre d’amplitude
de 5 cm en raison de la mouvement de plus petite amplitude. Afin de réduire le bruit, une technique
de filtre bande-passante de Butterworth a été utilisé pour filtrer le bruit statistique dans les images

triées.

Tout d’abord, la plage du cycle de mouvement dans la distribution spectrale de puissance
(PSD) des événements d’image doit étre inspecté car dans les figures 3.8 et 3.9, out la composante
de fréquence du mouvement est clairement évident ; et ensuite la bande passante du filtre (0,3Hz ~

0,5Hz) peut étre déterminée comme indiqué sur la figure 3.10.

Apres le filtrage, les tracés des événements d’image montrent que les événements d’image
filtrés varient régulierement en fonction du numéro d’image avec une composante haute fréquence

moindre, comme le montrent les figures 3.11 et 3.12.

40 60

Nombre d'images

Figure 3.4 Nombre d’image Vs Nombre d’événement (Amplitude de mouvement du fantome 5
cm).

— La variation du nombre d’événements de I'image montre une courbe sinusoidale approxima-
tive : variation de 58% du taux d’événements déterminé par la de pic a pic figure 3.3.

— La variation du nombre d’événements d’image montre une courbe sinusoidale approximative
de 9% de variation du taux d’événement déterminé par le pic a pic figure 3.4.

— La variation du nombre d’événements d’image montre la variation de la courbe sinusoidale
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40 60 80 100 120 140 160
Nombre d'images

Figure 3.5 Nombre d’image Vs Nombre d’événement (Amplitude de mouvement fantdme de 2 cm
)et 0,5s par image

approximative 7,1% de variation du taux d’événement déterminé par de pic a pic figure 3.5.

1l montre une fréquence de mouvement distincte par une fleche rouge.

3.3.2 Synchronisation du mouvement

Avec la méthode SSG, les quatre pics des événements-images tels qu’ils sont indiqués a la
figure 3.3 correspondent a les images utilisées pour la synchronisation a partir d’une seule phase

de l'oscillation. L’image de synchronisation SSG résultante ont contenu 0,05 Mevts (5% du total

des événements).

Une comparaison des images reconstituées générées du fantome statique (Fig. 3.11(a)), du
fantome oscillant (Fig. 3.10(b)) et de la (Fig. 3.11(c)) montrent clairement que les bords du fantome
simulé (Fig. 3.11(b)) étaient largement floue en raison du mouvement, alors que ’image obtenue
par la méthode SSG (Fig. 3.11(c)) révele n’a pas de tels artefacts et présente un contraste similaire

a la reconstruction statique (Fig. 3.11(a)).

Pour comparer les profils des lignes d’image sur l’axe z des trois cas, les images ont été
normalisées par I’aire sous la courbe comme U'illustre la Figure 3.13. Le profil statique du fantome

a une largeur complete a la moitié de sa largeur maximale (FWHM) de 12 voxels, le fantome de
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100
Nombre d'images

Figure 3.6 Nombre d’image Vs Nombre d’événement (Amplitude de mouvement fantome de 1 cm,
et 4 cycles de mouvement)
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Figure 3.7 La distribution spectrale de puissance du taux d’événements de I’image pour une ampli-
tude de mouvement de 2 cm pour le fantdme géométrique, elle démontre une fréquence de mouve-
ment distincte par le rouge fleche.

mouvement non déclenché de 22 voxels et le résultat déclenché de 11 voxels comme illustrée dans
le tableau 3.1.
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Figure 3.8 La distribution spectrale de puissance du taux d’événements de I’image pour une ampli-
tude de mouvement de 1 cm
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Figure 3.9 Filtre passe-bande des événements d’images pour les mouvements fantdmes d’une am-
plitude de 2 cm. Le graphique montre la réduction du bruit a haute fréquence apres filtrage.

Ce tableau fournit également des informations supplémentaires sur la valeur de la différence
de FWHM entre les états de motion. La différence entre le fantome statiqgue FWHM et le SSG
FWHM n’est que de 1 voxel, alors que la différence avec le mouvement non déclenché est de
10 voxels, ce qui démontre que les effets du mouvement du fantéme ont été réduits de maniere
significative par la méthode SSG. En outre, I’ EMR a été utilisé pour évaluer [’intensité des contours

de I’'image.
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Figure 3.10 Courbe filtrée pour une amplitude de mouvement du fantobme de 1 cm, montre claire-
ment une courbe sinusoidale approximative sans bruit a haute fréquence.

Par exemple, le cas d’une amplitude de mouvement de 5 cm est illustré aux figures 3.16 et
3.17. Les tracés dans La figure 3.17 montre clairement que, sur les coupes d’image 52 ~ 74 de la
vue en coupe transversale, les positions des tracés pour les cas statiques et synchronisation sont
proches 'une de ’autre, mais sont toutes les deux beaucoup plus éloignées du tracé du cas en
mouvement, ce qui signifie que la synchronisation a pour effet de rendre I'image du contour du

fantome presque aussi nette que dans le cas statique.

L’image de cas de mouvement a un petit rapport EMR autour de 0,1, ce qui indique une
dégradation générale de la résolution spatiale de I’image en mouvement. Les images statiques et a
synchronisation ont des rapports EMR élevés, autour de 0,3 et 0,4 respectivement, ce qui indique

que la résolution spatiale des images a synchronisation se rapproche de celle des images statiques.

De méme, le SSG s’est appliqué aux amplitudes de mouvement de 5 cm, 2 cm et 1 cm, comme
le montrent respectivement les figures 3.14, 3.15 et 3.16. L’évaluation du profil des lignes de I’image

a déclenchement pour ces amplitudes est présentée aux figures 3.18, 3.19 et 3.20

La comparaison des parametres FWHM pour les amplitudes de mouvement est présentée
dans le tableau 3.1, et indique que non seulement pour les valeurs de mouvement de grande am-
plitude de 10 cm et 5 cm, mais aussi pour les petites valeurs de 2 cm et 1 cm, les distances FWHM
sont a moins d’un voxel des cas FWHM, ce qui signifie que I’image est captée la résolution spatiale

est similaire a celle de I’'image fantome statique

En outre, I’évaluation de ces amplitudes de mouvement par les rapports EMR des figures

3.23, 3.24 et 3.25 respectivement montre que ’effet du synchronisation ne diminue pas avec la
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Tableau 3.1 Comparaison de la FWHM entre la statique, le mouvement et la porte par SSG pour
différentes amplitudes de mouvement avec 5 cm, 2 cm et 1 cm dans les Fig 3.13 ~ Fig 3.15. La
différence de FWHM entre les images statiques et les images en mouvement démontre que le SSG
améliore I’image en mouvement.

Amplitude de L’ état nombre de voxels | Distance de la FWHM
mouvement(cm) | dynamique de FWHM statique (voxel)

Statique 13.6 0

5 Motion 21.3 7.8
Synchronisé 12.1 2.1
Statique 11.2 0

2 Motion 11.1 3.8
Synchronisé 12 0
Statique 12 0
1 Motion 12 2
Synchronisé 11 0

diminution de I’amplitude de mouvement, au contraire, les tracés des valeurs EMR synchronisées

sont proches des valeurs statiques.

Cependant, le résultat de la grille montre plus de bruit que le fantome statique, car il n’utilise
que moins d’événements pour la synchronisation, comme 5% du total des événements pour un cas
d’amplitude de mouvement de 5 cm donc, il est nécessaire d’étudier une méthode efficace pour

utiliser toutes les images pour la correction de mouvement.

Statique Sommatif Synchronisé

Figure 3.11 Amplitude du mouvement du fantome = 5 cm, I’oscillation sinusoidale simulée a été
déclenchée par le SSG.

Le profil linéaire de I’image de la porte a montré une résolution similaire a celle de I’image

fantome statique.

3.3.3 Correction du mouvement

L’utilisation de techniques de synchronisation pour éliminer les effets de mouvement peut
entrainer de mauvaises statistiques pour ’'image reconstruite. Pour résoudre ce probleme, les mé-

thodes COM et CSG ont été mises en ceuvre pour la correction de mouvement en appliquant une
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Statique Sommatif Synchronisé

Figure 3.12 Amplitude du mouvement du fantobme = 2 cm, I’oscillation sinusoidale simulée a été
déclenchée par le SSG.

Statique Sommatif Synchronisé

Figure 3.13 Amplitude du mouvement du fantdbme = 1 cm, I’oscillation sinusoidale simulée a été
déclenchée par le SSG.

—— Synchronisé
0,15 -

—— Statique

o

-

o
[

o
[=)
o

Valeur d'intensity normalisée

0,00 1 1

Voxel

Figure 3.14 Amplitude de mouvement du fantdbme = 1 cm par rapport a la figure 3.12, comparaison
des lignes de profil des images statiques, des images en mouvement(Motion) et des images de
synchronisation.

correction de matrice de transformation de déplacement aux données triées en mode liste, événe-

ment par événement.

Traduction des événements LOR en images a la position de la référence en termes de dé-
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Figure 3.15 Amplitude de mouvement du fantbme= 2 cm par rapport a la figure 3.11, comparaison
des lignes de profil des images statiques, des images en mouvement(Motion) et des images de
synchronisation.
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Figure 3.16 Amplitude de mouvement du fantbme= 5 cm par rapport a la figure 3.10, comparaison
des lignes de profil des images statiques, des images en mouvement(Motion) et des images de
synchronisation.

placements dans la matrice de transformation a intérieur de la FOV, comme le montre la figure
3.25, un seul ensemble de données corrigées du mouvement a été obtenu. La méthode COM est une
technique courante pour la correction des mouvements respiratoires, comme indiqué au chapitre

2.1.2. La transformation du déplacement peut étre déterminée en calculant la composante axiale
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simulation Statique Simulation de mouvement avec une amplitude de 5 cm

Synchronisé par SSG

Figure 3.17 L’amplitude du mouvement = 5 cm, le ROI est masqué par des boites jaunes dans les
images statiques, en mouvement(Motion) et a synchronisation pour I’évaluation du EMR en vue
d’amélioration la synchronisation.

de la COM comme décrit dans la section 3.6.

La mise en ceuvre de la correction de mouvement par le SGC est décrite au chapitre 3.5. La
correction des 14 premieres images du cas d’amplitude de mouvement de 5 cm a été décrite en
détail pour illustrer la procédure de mise en ceuvre du SGC. A partir du tracé des événements des
images (Fig. 3.3) avec une amplitude de 5 cm, les événements maximum et minimum correspondant
aux images peuvent étre trouvés dans la liste triée comme le montre la figure 3.20, qui portent
respectivement les numéros d’image 38 et 76 . L’image portant le numéro 38 peut étre considérée
comme l’'image de référence, et cette phase de mouvement est située au centre du FOV avec la
valeur de sensibilité la plus élevée, tandis que 'image 76 avec les événements minimums peut étre
considérée comme la phase de mouvement la plus proche du bord du FOV avec la sensibilité la

plus faible.

Par conséquent, la distance entre ['image 38 et I'image 76 le long de I’axe z peut étre consi-
dérée comme déterminant d’amplitude du mouvement qui peut étre obtenue par la méthode COM

de calcul du déplacement entre deux images [112][95]. Pour les études de simulation, nous n’avons
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Figure 3.18 Amplitude de mouvement du fantdbme= 1 cm par rapport a la figure .12, comparaison
des lignes de profil des images3 statiques, des images en mouvement(Motion) et des images de

synchronisation.
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Figure 3.19 Amplitude de mouvement du fantdbme = 2 cm par rapport a la figure 3.11, comparaison
des lignes de profil des images statiques, des images en mouvement(Motion) et des images de

synchronisation.

pas besoin d’estimer I’amplitude de mouvement car celle — ci est fixée dans la génération du fan-
tome en utilisant GATE ou NCAT dans toutes les simulations, comme par exemple une amplitude

de mouvement de 5 cm pour ’oscillation géométrique du fantome.

Cependant, I’amplitude de mouvement doit étre estimée dans les études cliniques par esti-
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Figure 3.20 Amplitude de mouvement = 5 cm, comparaison des valeurs EMR pour des tranches
de I'image statique, de 1I’image en mouvement et de I’image a déclenchement dans la Fig 3.10
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Figure 3.21 Amplitude de mouvement = 5 cm, la simulation montre 1’image avec I’événement
maximum et I’image avec les événements minimum.

mation COM car nous ne connaissons pas I’amplitude du mouvement a l’avance et I’'image du

mouvement de simulation fournit donc une des moyens de valider |’étalonnage du déplacement par
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rapport a la variation du taux de comptage en utilisant COM.

Apres l’estimation de I’amplitude du mouvement, les déplacements de transformation vers
la référence peut étre déterminée en fonction de I’équation 2.3. Pour une simple démonstration de
Iapplication de CSG, seules les 14 premieres images (x = 1 a x = 14) ont été choisies avec des

déplacements calculés de maniere relative aux images de référence 38 et 76.

amide Profile Tool: Study Unknown (]

Line Profile on: transverse coronal @ |sagittal

Angle (degrees): 0.000 =

Figure 3.22 Amplitude de mouvement = 5 cm, la simulation montre I’image avec I’événement
maximum et I’image avec les événements minimum.

Apres avoir déplacé 14 images vers I’image de référence 38, toutes les images traduites ont
été sommées en une seule image, puis reconstruites en une image comme illustré dans la figure
.21(b). Afin de comparer I’effet des images corrigées par la CGC a celui des images non corri-
gées, les 14 premieres images ont également été sommées, non traduites, puis reconstruites en une
image, comme le montre la figure 3.21(a). Il est évident que le flou au bord du fantome est dit au
mouvement. Cependant, le flou causé par le mouvement est clairement corrigé le long de I’axe z
par la CGC, comme le montre la figure 3.21(b). En outre, la comparaison des courbes de profil
des lignes des images non corrigées et des images corrigées peut étre utilisée pour évaluer quan-
titativement [’effet de la correction. Elle démontre que la qualité de 'image en mouvement (Fig.
3.21(a)) a été améliorée par la réduction de la FWHM de 16 voxels a 9 voxels comme le montre
la Fig. 3.22, ce qui signifie que la FWHM de l’image corrigée améliore 7 voxels par rapport au
flou induit par le mouvement de l'image fantome dans la direction axiale. Cependant, il convient de
noter que le résultat corrigé présente un rapport signal /bruit beaucoup plus élevé que le résultat
de la synchronisation SSG (a partir d’une seule phase respiratoire) illustré a la figure 3.11. La

méthode CSG non seulement diminue le flou, mais conserve le rapport signal /bruit élevé puisque
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toutes les images sont des images de référence. Pour corriger toutes les images, il suffit d’étendre
la procédure ci — dessus pour traduire chaque image en image de référence par déplacement dans
la matrice de transformation correspondante, puis de les sommer et de reconstruire I’'image. Les
résultats de la correction par la CGC en utilisant les 100 images pour une amplitude de mouvement

de 10 cm, 5 cm, 2 cm et 1 cm sont illustrés dans les figures 3.11 ~ 3.13.

Simulation de I’oscillation des 14 Image corrigée des 14 premieres images
premicres images en vue transversal par la CSG en vue transversale.

Figure 3.23 résultat d’une simulation d’un fantome cylindrique subissant une oscillation sinusoi-
dale. Le mouvement des 14 premicres images a été corrigé par la CSG.

Les résultats corrigés sont présentés de deux fagcons : CSG signifie utilisation de I’amplitude
de mouvement connue générée par GATE pour corriger le mouvement, et CSG + COM signifie
utilisation de I’amplitude de mouvement calculée par I’étalonnage COM pour corriger le mouve-
ment. Les images reconstruites pour la statique, le mouvement non corrigé, le mouvement corrigé
par la méthode CSG et le mouvement corrigé par la méthode CSG+ COM, lorsqu’elles sont consi-
dérées conjointement, indiquent une amélioration évidente de la qualité de I’image par la méthode
CSG (Fig. 3.22 ~ Fig. 3.14). L’image reconstruite en mouvement non corrigée (Fig. 3.11(b) ~ Fig
3.13(b)) montre clairement que les bords du fantome simulé étaient flous a cause du mouvement ;
alors que les images corrigées en mouvement ne présentent pas de tels artefacts et ont un contraste

comparable a I’image reconstruite statique.

En revanche, tous les résultats des images corrigées indiquent moins d’artefacts de ce type
et un contraste comparable a celui de I'image de reconstruction statique. les artefacts tout en
maintenant un rapport signal /bruit plus élevé par rapport aux résultats des images affichées dans

la section 2.1.3.

Par évaluation visuelle, les images corrigées par CSG (Fig. 3.23(c)~ Fig. 3.25(c)) montrent
que leffet de la correction de mouvement est en bon accord avec l’'image statique. Cet effet de
correction peut étre démontré concrétement par une comparaison des profils de lignes de I’image
(Fig. 3.26~ Fig. 3.28) et des valeurs de la matrice EMR (Fig. 3.29 ~ Fig. 3.31).

Les valeurs FWHM des profils de lignes du tableau 3.2 montrent que la méthode CSG se

rapproche au plus pres de la FWHM des images statiques a toutes les amplitudes de mouvement.
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Somme

Statique

CSG

Figure 3.24 Amplitude de mouvement égale a 5 cm, I’ oscillation sinusoidale simulée de 100 images
a été corrigée par SSG + amplitude de mouvement connue antérieurement et CSG + COM esti-
mation de I’amplitude de mouvement respectivement.

CSG+COM

Dans le cas de la CSG+COM, on voit clairement que la qualité des images corrigées diminue a

mesure que I’amplitude du mouvement augmente (Fig. 3.29(d)~ Fig. 3.31(d)).

Cette constatation peut étre trouvée dans l’évaluation quantitative par les profils de lignes
d’image et les valeurs de la matrice EMR, comme le montrent les Fig. 3.25 ~ Fig. 3.27 et Fig. 3.29
~ Fig. 3.31.

Les résultats corrigés du cas CSG+COM sont presque identiques a ceux du cas CSG lorsque
I’amplitude du mouvement est de 2 cm ou 1 cm (valeurs de distance FWHM = 0), alors que les
corrections du cas CSG+COM sont comparativement plus mauvaises lorsque I’amplitude est de 5
cm ou 10 cm (valeurs de distance FWHM = 3,4).
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Statique Somme
CSG CSG+COM

Figure 3.25 Amplitude de mouvement égale a 2 cm, I’ oscillation sinusoidale simulée de 100 images
a été corrigée par SSG + amplitude de mouvement connue antérieurement et CSG + COM esti-
mation de I’amplitude de mouvement respectivement.

Le motif en est que I’amplitude de mouvement estimée par COM dérive des données réelles

de I’image.

La figure 3.32 montre que les valeurs d’amplitude estimées par COM concordent bien avec
les amplitudes de mouvement connues en dessous de 3 cm environ, tandis qu’un écart apparent

d’estimation peut étre observé lorsque les amplitudes augmentent au-dessus de 3 cm.

La méthode COM sous-estime I’amplitude de mouvement pour les grandes amplitudes parce
que certaines LOR sont perdues ou non mesurées en raison d’un mouvement fantome trop rapide
ou d’un passage hors de la FOV, comme indiqué précédemment a la figure 2.11. Dans ces circons-

tances, la correction COM n’est plus précise [17], comme indiqué au chapitre 2.3.3.
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Statique Somme
CSG CSG+COM

Figure 3.26 Amplitude de mouvement égale a 1 cm, I’oscillation sinusoidale simulée de 100 images
a été corrigée par SSG + amplitude de mouvement connue antérieurement et CSG + COM esti-
mation de I’amplitude de mouvement respectivement.

Pour résoudre ce probleme, Klein et al[95] ont conseillé d’utiliser des techniques de mas-
quage en sélectionnant une méthode de volume d’intérét (VOI). Cependant, Bundschuh et al[18]
ont appliqué des techniques de COM sur des patients pour évaluer la méthode de Klein, et ont
souligné ’inconvénient de la méthode de COM étant l’intervention de |’ opérateur nécessaire pour
traiter le VOI. Pour la compensation des mouvements respiratoires, en général, I’amplitude des
mouvements du diaphragme est d’environ 2 cm[87, 73]. En fait, I’amplitude du mouvement res-
piratoire estimée par la méthode COM peut étre considérée comme suffisant pour un mouvement
respiratoire d’environ 2 cm d’amplitude [91, 112, 95] car la figure 3.32 montre que la méthode

COM peut obtenir un bon accord sous 3 cm d’amplitude.
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Figure 3.27 Amplitude de mouvement de 1 cm, comparaison des lignes de profil de I’image sta-
tique, du mouvement et des images corrigées pour la figure 3.14
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Figure 3.28 Amplitude de mouvement de 2 cm, comparaison des lignes de profil de I’image sta-
tique, du mouvement et des images corrigées pour la figure 3.14.
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Figure 3.29 Amplitude de mouvement de 5 cm, comparaison des lignes de profil de I’image sta-
tique, du mouvement et des images corrigées pour la figure 3.14.
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Figure 3.30 Amplitude de mouvement = 2 cm, comparaison des valeurs EMR pour les coupes de
I’image statique, de I’image en mouvement et de I’image a synchronisation dans la Fig 3.15.
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Tableau 3.2 Comparaison de la FWHM entre la statique, le mouvement et la porte par CSG pour
différentes amplitudes de mouvement avec 5 cm , 2 cm et 1 cm dans les Fig 3.13 ~ Fig 3.15. La
différence de FWHM entre les images statiques et les images en mouvement démontre que le CSG

améliore la qualité de I’image en mouvement.

Coupes d'image

Amplitude de L’ état nombre de voxels | Distance de la FWHM
mouvement(cm) dynamique de FWHM statique (voxel)
Statique 13 0
5 Motion 21 7
corrigé par CSG 12 2
corrigé par CSG + COM 8 4
Statique 11 0
) Motion 11 4
corrigé par CSG 12 0
corrigé par CSG +COM 12 0
Statique 12 0
| Motion 12 2
corrigé par CSG 11 0
corrigé par CSG + COM 11 0
GSC avec COM
Statique
0,8
g w:
g |
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Figure 3.31 Amplitude de mouvement = 5 cm, comparaison des valeurs EMR pour les coupes de
I’image statique, de I’image en mouvement et de I’image a synchronisation dans la Fig 3.15

3.4 Conclusion

Un fantome géométrique généré par I utilisation de GATE a été utilisé pour simuler un simple

mouvement respiratoire par une oscillation sinusoidale. Le SSG, le CSG [CSG et CSG+COM) ont
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été appliqués sur les données triées en mode liste simulées par GATE.

Les résultats obtenus et les résultats corrigés montrent que le SSG et le CSG sont capables
d’introduire et de corriger un mouvement oscillatoire. En plus, la méthode de correction de la
CSG conserve le rapport signal /bruit élevé, ce qui permet de réduire les artefacts induits par le

mouvement sans les inconvénients statistiques de ['image synchronisée.

Le mouvement respiratoire est un mouvement 3D non rigide, tandis que I’oscillation géomé-

trique du fantome simule un mouvement rigide le long de I’axe z.

Les résultats de la simulation du fantome géométrique ont donc servi de base a une simulation

plus complexe et plus réaliste pour la validation du SSG et du CSG.
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CHAPITRE 4 Simulation d’un fantome voxélisé
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4.1 Introduction

Le fantome voxélisé est capable de simuler des mouvements respiratoires plus détaillés et plus
réalistes que le fantome géométrique. L’ application de la SSG et de la CSG au fantéme voxélisé
est la méme que celle du application au fantome géométrique. Dans cette recherche, le fantome
voxélisé a été généré en utilisant le NCAT qui fournit un modele réaliste et flexible pour définir le
fantome dans différentes phases respiratoires [113]. Le fantome généré a ensuite été importé dans
GATE [114] pour simuler les données d’acquisition TEP qui ont généré des données en format
liste. Le flux de données en mode liste a été trié en une séquence d’images, puis le SSG et le CSG

ont été testés sur les données triées en mode liste.

4.2 Procédure de simulation

4.2.1 Fantome généré par le NCAT

Deux types de fantomes voxélisés ont été générés en utilisant le NCAT pour la simulation des
mouvement, avec et sans modélisation de [’ atténuation. Trois lésions différentes dans des positions
différentes dans les poumons, ont été étudiées pour l’effet de la synchronisation (SSG) et de la
correction (CSG).

La simulation NCAT du thorax a été générée pour 10 cycles respiratoires, chaque cycle res-

piratoire étant de 5 secondes, avec une amplitude de mouvement de 2 cm.

En utilisant la modélisation du fantome NCAT sans atténuation, 150 images (200 msec), cha-
cune de dimensions 64 x 64 x 64 avec des voxels de 5 mm> ont été générées. Chacune des images
générées peut étre considérée comme correspondant a une phase particuliere du mouvement res-
piratoire. La distribution des sources de radioactivité dans les organes est détaillée dans Tableau
4.1.

Pour étudier I'impact sur les méthodes SSG et CSG de I’atténuation non uniforme avec trois
lésions de la région thoracique-abdominale, 60 images dynamiques (500msec/image) de cartes
de coefficient d’atténuation en 10 cycles de respiration, 2 cm d’amplitude de mouvement ont été
générées avec NCAT. Chaque image a été créée sous la forme d’une matrice de 128 x 128 x 56
avec des voxels de 3,125 mm?>. De plus, des voxels de 15 mm, 12 mm et 10 mm de diameétre ont été
insérées dans le volume pulmonaire, comme illustre le tableau 4.2. Chacun des cadres d’émission
et des cartes de coefficients d’atténuation ont ensuite été importés dans GATE respectivement. La

concentration d’activité des organes utilisés dans la simulation est documentée dans Tableau 4.3.
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Tableau 4.1 Activité de simulation dans le fantdme NCAT avec une matrice 64 x 64 x 64 avec une
amplitude de mouvement de 2 cm et 1,5 cm le long de I’axe z et de I’axe y respectivement

Organe Volume(mL) | Activité(kBg/mL)

Poumon 3212 2.3

Coeur 822 12.6

Foie 1952 12,6

Reins 56 12.6

La rate 279 12.6
La vésicule biliaire 27 0.6
L’estomac 361 0.6
Le fond 24364 0.6

Tableau 4.2 Activité de simulation dans le fantdme NCAT avec une matrice 128 x 128 x 128 avec
une amplitude de mouvement de 2 cm et 1,5 cm le long de I’axe z et de 1’axe y respectivement

N° Position Lésion location (x,y,z) | Diametre(cm) Activité ration
(Iésion/arriere plans) (kBg/mL)
1 Poumon droit (39:,66;22) 15 120
Poumon gauche (81;66;36) 12 120
3 Poumon droit (45,61;35) 10 120

Tableau 4.3 Activité de simulation dans le fantdme NCAT avec une matrice 128 x 128 x 128 avec
une amplitude de mouvement de 2 cm et 1,5 cm le long de I’axe z et de I’axe y respectivement

Organe Volume(mL) | Activité(kBg/mL)
Poumon 3212 2.3
Lésion 1 2.3 12
Lésion 2 1.3 12
Lésion 3 0.8 12

Coeur 737 7.5

Foie 961 7.5

La rate 35 7.5

Reins 0 0

La vésicule biliaire 0 0
L’estomac 166 0.4
Le fond 14104 0.4
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4.2.2 Importation du fantome dans GATE

Les fantomes générés, y compris les images de radioactivité qui forment une carte d’activité,
les images d’atténuation (carte d’atténuation) et les phases de mouvement respiratoire respective-

ment, ont été centrés dans le FOV du scanner TEP.

(a) Carte des activités (b) Carte d’atténuation
(TEP) (CT)

Figure 4.1 Visualisation de cartes d’activité et d’atténuation

Par exemple, pour une simulation sans modélisation de I’atténuation, chaque image de 320
mm de long a été centrée dans le scanner TEP de 180 mm de long le long de ’axe 7 comme
une phase de mouvement respiratoire, comme le montre la figure 4.2 Les 100 images générées
par lutilisation de NCAT ont été importées dans GATE, et 100 simulations individuelles ont été

exécutées.

viewer-0 (OpenGLImmediateX)

Figure 4.2 Visualisation de la géométrie GATE du fantome NCAT représenté par une matrice 64 x
64 x 64 avec 320 mm et centré dans le FOV axial de 180 mm du scanner PET — ECAT7 — System.
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4.2.3 Triage des données en mode liste

Les données triées en mode liste de la simulation de fantome voxélisé sont illustrées a la
figure 4.3. Elle est différente du "tri” des données en mode liste de la simulation géométrique du
fantome qui a recueilli les données en mode liste en utilisant GATE et en les regroupant dans une

séquence d’images.

Le ’tri” des données voxélisées du fantome est simplement une importation de chacune des
images voxélisées générées par NCAT dans GATE pour simuler chaque image individuellement.
Plus précisément, deux types de fantomes voxélisés ont été acquises en mode liste pour la simu-
lation de fantomes avec et sans modélisation de I’atténuation. Ces données ont été triées pour la
validation du SSG et du CSG. Les données triées pour la simulation avec atténuation La correc-
tion est composée de 60 images, chacune avec un intervalle de temps de 500 msec et ayant des

dimensions de matrice de 128 x 128 x 55, couvrant 10 cycles de respiration.

Les données triées pour la simulation sans correction d’atténuation sont composées de 100
images, chacune avec un intervalle de temps de 200 msec et ayant des dimensions de matrice de

64 x 64 x 64, couvrant 10 cycles respiratoires.

[ - Imagel

«| Image2 |
- Image2 | maee:

.
-]

—_—  GATE o me

I -
~Image(n-1) +{mage(n-1)

= Image n
= Image n

Figure 4.3 Tri des données en mode liste de la simulation de fantome voxélisé dans la séquence des
images. Les images de fantdmes voxelisées ont été générées par NCAT,puis respectivement impor-
tées dans la simulation GATE pour obtenir des événements d’images qui peuvent €tre considérés
comme I’image triée.

4.2.4 Synchronisation et correction de mouvement

Apres le tri des données en mode liste pour les cas de modélisation avec et sans atténuation,

SSG et les méthodes de la CSG ont été appliquées aux données triées des images fantomes pour
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leur validation respective. L’image unique, avec ou sans correction d’atténuation, a été reconstruite
par le logiciel AMIDE [115]. Les cartes de coefficients d’atténuation ont été générées en utilisant
NCAT.

4.3 Résultats et discussion

4.3.1 Evénements d’image et courbes de volume pulmonaire

La figure 4.7 illustre le graphique des événements de l’'image par rapport au numéro de
l’image a partir des données triées en mode liste pour la validation des SSG et des CSG par fantome
pour le cas sans modélisation de I’atténuation. La figure 4.9 illustre le graphique des événements
de l'image par rapport au numéro d’image pour le cas avec modélisation de I’atténuation. La
figure 4.7 présente un graphique des événements en fonction du numéro d’image pour exactement
les mémes parametres, mais sans correction de I’atténuation, afin de montrer la différence apportée

par la correction de I’atténuation.
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Figure 4.4 Variation du volume pulmonaire (mL) du NCAT pendant quatre respirations

1l existe de grandes similitudes entre le volume pulmonaire déterminé par le NCAT (Figure.
4.4 et Figure. 4.5) et les événements simulés d’image. La figure 4.6 illustre la distribution des
événements d’image en fonction du nombre d’images pour un fantome avec une matrice d’image
64 x 64 x 64, sans modélisation de !’atténuation, sur neuf cycles respiratoires. Toutefois, cette

figure 4.6 présente un écart notable par rapport a un caractere sinusoidal symétrique.

Le bruit statistique des événements est une cause possible de cet écart, car chaque cycle
respiratoire a été échantillonné par 25 images. Ce régime d’échantillonnage a permis de réduire
la durée des images (200 ms par image), ce qui améliore la résolution temporelle au détriment du

bruit statistique accru.
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Figure 4.5 Les courbes de variation du volume pulmonaire du NCAT pendant quatre cycles respi-
ratoires se superposent, ce qui présente une caractéristique de courbe sinusoidale.
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Figure 4.6 Variation du nombre d’images dans neuf cycles respiratoires

Bien que cela suggere qu’une gamme d’image pourrait étre utilisée pour contribuer a un
seuil donné afin de réduire le bruit statistique, on a seulement utilisé ici le pic dans le nombre

d’images pour effectuer la synchronisation.

Les images correspondant aux pics de comptage ont été choisies pour synchroniser les cycles
respiratoires a une seule phase respiratoire et sont numérotées sur la figure 4.6. D’autre part,
la figure 4.6 et la figure 4.7 indiguent la variation du taux d’événements en fonction du numéro
d’image pour la matrice d’image 128 x 128 x 55 avec et sans modélisation de I’atténuation sur

dix cycles respiratoires. Ils montrent des tracés plus lisses que ceux de la figure 4.6, car ils ont un
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échantillonnage temporel plus grossier régime de 8 images par cycle respiratoire avec la durée la

plus longue (625 msec par image).
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Figure 4.7 Variation du taux de comptage pendant les cycles respiratoires pour la matrice
128x128x55 du fantdome, 500 msec par image avec modélisation de I’atténuation et une lésion
par le fantome NCAT pendant 10 cycles respiratoires.

Une différence entre la figure 4.7 et la figure 4.8 est que le tracé de la modélisation de la non-
atténuation n’est aussi symétrique que le tracé de la modélisation de I’atténuation. Cette situation
est due a une distribution non uniforme des sources d’activité dans les fantomes, ce qui entraine
un tracé asymétrique, tandis que la modélisation de I’ atténuation rend la simulation de la collecte

des événements d’image plus réaliste et plus symétrique.

4.3.2 Synchronisation de mouvement avec et sans modélisation de I’atténuation

Pour la simulation par modélisation sans atténuation, la figure 4.8 montre la méthode SSG
appliquée a le mouvement respiratoire en comparant les images reconstruites en vue sagittale et
coronale. Les images statiques (Fig. 4.8 (a) et (d)) et les images sommées (Fig. 4.8(b) et (e)) ont été
générées a partir des 100 images, et les images de synchronisation (Fig 4.8(c) et (f)) a partir de 10

images.

A partir de ces images reconstruites, le mouvement respiratoire est évident dans les diffé-
rentes positions de la base du poumon, comme le montre la ligne verte entre les Figure. 4.8 (a), (b),
(c), (d), (e) et (f) respectivement.

Pour évaluer I’amélioration de la synchronisation par SSG, la ligne de profil le long d’une

ligne déterminée sur 'image par une ligne jaune dans la figure 4.8(d), (e) et (f) est utilisée pour
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(a) Image statique avec (b) 150 images sommées (c)Image a synchronisation de (d) Image statique avec vue
vue sagittale avec une vue sagittale 10 images avec vue sagittale.  coronale.

.1‘?“\

-
(e) 150 images sommées (f) Image a synchronisation de
avec une vue coronale. 10 images avec vue coronale.

Figure 4.8 Comparaison des images de la somme des respirations et de la reconstruction des syn-
chronisation respiratoires pour la modélisation sans atténuation. Les lignes vertes indiquent la
méme géométrie dans les images sommées et les images synchronisées.

comparer [’effet amélioré entre le cas statique, le cas sommé et le cas a synchronisation comme
illustré dans la figure 4.9. La courbe du profil sommé montre un lent passage du pic a la vallée a
la frontiere entre le poumon et le foie en raison du mouvement respiratoire (Figure 4.8(b) et (¢e)),

tandis que la courbe de la ligne du profil a synchronisation correspond bien a la courbe statique.
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mouvement et ¢
de synchronisati f\
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Figure 4.9 Comparaison du profil linéaire normalisé de la figure 4.8(d) statique, de la figure 4.8(e)
additionnée et des images reconstruites de la figure 4.8(f) a synchronisée telles que marquées en
ligne jaune en vue coronale. La ligne de profil synchronisé montre un contraste spatial amélioré.
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Les deux courbes croissent rapidement puis diminuent fortement aux pics et aux vallées,
ce qui signifie que le rapport d’intensité entre 'image du poumon et du foie est élevé pres de la

frontiere.

Par conséquent, ’'image de la synchronisation est améliorée avec la frontiere clairement
définie entre le poumon et le foie, comme le montrent les figures 4.8 (c) et (f). En outre, la mesure
de I’amélioration par la méthode EMR montre que les valeurs EMR du cas bloqué et du cas statique
sont tracées au-dessus de I’image sommée, comme illustré a la figure 4.10, ce qui indique que la

qualité globale de 'image est améliorée apres le blocage par la méthode SSG.
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Figure 4.10 La comparaison des valeurs normalis€es du EMR pour la statique, la somme et la
synchronisation dans la figure 4.8, le EMR pour I’image synchronisée montre un contraste spatial
amélioré.

En outre, la méthode SSG a été appliquée a une simulation modélisée sans atténuation . Dans
le cas d’une lésion, le mouvement a été synchronisé avec les images du nombre de pics étiquetées
dans la courbe des événements de I’'image, comme le montre la figure 4.7.Le résultat de I’image
sommée a été reconstruit en une image comme le montre la figure 4.11 qui indigue que la lésion
dans 'image synchronisée (figure 4.11(c)) a une bonne résolution spatiale par rapport a l’'image

statique (figure 4.11(a)) et I'image additionnée (figure 4.11(b)).
La ligne de profil de ’'image indique que la taille de la lésion a été réduite a FWHM de

7 voxels a 5.3 voxels, comme Uillustre la figure 4.12. Les valeurs EMR de la région de la lésion
montrent que l’image de la porte donne une meilleure résolution du bord de la lésion par rapport

a la somme et de facon comparable a la statique comme le montre la figure 4.13.

D’autre part, pour la modélisation de I’atténuation, en comparant les images reconstruites
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(a) Fantdme statique en vue (b) Somme de 10 cycles avec (c) 10 cycles avec en vue sa-
sagittale avec 70 millions de en vue sagittale, 81 millions gittale, 17 millions de LOR
LOR collectées. de LOR collectées collectées

Figure 4.11 Comparaison des images de la somme des respirations et de la reconstruction des
synchronisation respiratoires pour la modélisation sans atténuation. Les lignes vertes indiquent la
méme géométrie dans les images sommées et les images synchronisées.
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Figure 4.12 La comparaison du profil linéaire normalisé pour les images statiques, sommées et a
synchronisation dans les figures 4.11(a), (b) et (c) respectivement, montre que 1’image a synchro-
nisation présente un contraste spatial amélioré.

générées a partir de I’'image sommée en vue transversale (Fig 4.14(a)) et en vue sagittale (Fig
4.14(b)) Avec I'image SSG en vue transversale (Fig 4.14(c)) et en vue sagittale (Fig 4.14(d)), la
lésion pulmonaire montre une augmentation significative de la résolution spatiale en vue transver-
sale et en vue sagittale. La figure 4.14(e) montre que la FWHM du pic associé a la lésion a été

réduite de 8 voxels dans le cas du mouvement a 4 voxels dans le cas de la synchronisation SSG.

Dans la simulation intégrant les effets d’atténuation, 17 millions de LOR ont été recueillis
pour la somme des cycles respiratoires sur 50 secondes (10 cycles respiratoires), ce qui donne un
taux de coincidence de 300 kcps. Le contrdle d’une seule phase respiratoire a permis de collecter
2 millions de LOR.



142

—— Synchronisé
—— Motion

—— Statique

EMR normalisé %

05 —— \

32 34 3/ 38 40 42 44 46 48 50 52
Coupes d'image

Figure 4.13 Comparaison des valeurs normalisées du EMR de la lésion pour le cas statique, la
somme et la synchronisation (Fig 4.11), ’EMR pour synchronisation montre un meilleur contraste

spatial.

—— Synchronisé|

0,08 - —— Motion
Pic-du Eynchr:misa'ci:ln$
0.06 E Pic du Mouvement
‘L
0
©
E
> )
Z 0,04
L
‘o
% La'vallée du mouvement
-
£
0,02
0,00 1
0 20 40 60
Voxel

Figure 4.14 Comparaison de la ligne du profil, le FWHM de mouvement a réduit de 11 voxels a 7
voxels de la porte, les images marquées de lignes blanches montrent que 1’image de la porte a un
contraste spatial amélioré.

4.3.3 Correction de mouvement

Sur la base du tracé des événements de l'image en fonction du numéro de I’image, comme

indiqué a la figure 4.7, la méthode de la CSG est puis appliqué aux données triées en mode liste,
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ce qui correspond a la méme procédure que la précédente application au fantome géométrique
décrit dans la section 4.3.3. 17 millions de LOR ont été collectées avec la modélisation de la non-

atténuation dans deux cycles respiratoires composés de 15 images.

Visuelle comparaison des images statiques, sommées et corrigées par CSG et GSC + COM,
illustrée a la figure 4.15(b), montre que la taille de la lésion a été réduite dans I'image corrigée
par rapport a l'image sommée (Fig 4.15(c) et Fig 4.15(d)). L’amélioration est démontrée par les
lignes de profil de I’image comme indiqué a la figure 4.16 avec les valeurs FWHM détaillées dans
le tableau 3.5. On voit clairement que la FWHM de la lésion de 'image sommée de 6 voxels était

réduit a 3,5 voxels pour I’'image corrigée.

2% C Pl

(a) Image statique avec (b) 150 images sommées (c)Image a synchronisation de (d) Image statique avec vue
vue sagittale avec une vue sagittale 10 images avec vue sagittale. coronale.

wY :“]"

s
-

(e) 150 images sommées (f) Image a synchronisation de

avec une vue coronale. 10 images avec vue coronale.

Figure 4.15 Comparaison des images de la somme des respirations et de la reconstruction des
synchronisation respiratoires pour la modélisation sans atténuation. Les lignes vertes indiquent la
méme géométrie dans les images sommées et les images synchronisées.

En outre, dans les deux méthodes, le CSG et le CSG+COM ont un écart de 1 voxel en FWHM
par rapport au cas statique, ce qui indique que les corrections sont atteindre une résolution spatiale
proche de celle du cas statique. Sur la vue du plan coronal, la figure 4.15(f) montre clairement les
artefacts de mouvement de la lésion et le flou de la frontiere entre le poumon et le foie dans le plan
coronal de 'image sommée. Avec le la mise en ceuvre des méthodes corrigées par le CSG et le
CSG + COM, une nette amélioration de la limite autour de la lésion entre le poumon et le foie en

termes de contraste est démontrée dans Fig 4.15(g) et (h).

Les valeurs de la matrice EMR dans la vue coronale montrent que I’amplitude du bord de la
lésion EMR des images corrigées est supérieure a celle de I’'image additionnée. En outre, d’apres
le tableau 4.6 et les valeurs EMR, il est évident que la qualité des images corrigées par la méthode

GSC et par la méthode GSC + COM est presque la méme, la raison en étant que 1’amplitude
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du mouvement estimée par la méthode COM est proche de I’amplitude connue du mouvement
du fantome NCAT sous I cm comme le montre la figure 4.18, ce qui est similaire a I’estimation
de I'amplitude géométrique du fantome telle qu’elle est présentée a la figure 4.33. L’apparence
des deux petites lésions situées en hauteur dans les poumons n’a pas été améliorée de maniére
significative par la correction avec la CSG puisque la compensation du mouvement de la lésion

dépend de I’emplacement et de la taille de la lésion [33].

Les deux lésions placées au niveau du lobe supérieur des poumons étaient de taille plus petite

que la lésion située entre le poumon et le foie, comme indiqué dans le tableau 4.4.

Normalement, la partie supérieure des poumons ne présente pas un mouvement aussi impor-

tant que la partie inférieure des poumons pendant la respiration.

Par conséquent, les lésions supérieures n’ont pas été améliorées par la correction du mou-
vement autant que la lésion inférieure. En outre, la taille des lésions supérieures (10 mm, 12 mm)
n’était pas aussi grande que celle de la lésion inférieure (15 mm), de sorte qu’aucune amélioration

significative n’est observée, car elle souffre d’effets de volume partiel importants{33].

Cet effet de volume partiel a été partiellement réduit en considérant une taille de voxels plus

petite dans ’image reconstruite.

Tableau 4.4 Comparaison de la FWHM entre les images statiques, les images en mouvement et les
images corrigées par CSG pour la Figure 4.15, les images corrigées par CSG et CSG + COM ont la
plus petite différence, seulement 1 voxel du fantome statique.

Amplitude de L’ état nombre de voxels Différence avec le
mouvement(cm) | dynamique de FWHM fantome statique (voxel)
Statique 3.2 0
’ Motion 6.3 3.6
CSG 4.1 1.2
CSG+CoOM 4.1 1.2
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4.4 Conclusion

Une combinaison de GATE et de NCAT pour simuler un mouvement respiratoire plus réa-
liste a été utilisée pour valider les méthodes SSG et CSG pour la synchronisation et la correction
du mouvement. Les images triées ont une forme sinusoidale similaire a celle du graphique de la
variation du volume pulmonaire, ce qui prouve que la variation des événements est associée a la
variation du volume pulmonaire. Les résultats de la simulation avec et sans modélisation de I’ atté-
nuation démontrent que la SSG et la CSG sont capables respectivement de controler et de corriger

le mouvement respiratoire le long de ’axe z.
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CONCLUSION et PERSPECTIVES
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La limitation du mouvement respiratoire est la premiére étape de la compensation du mouve-
ment respiratoire. De nombreuses techniques de synchronisation ont été développées. Une nouvelle
méthode basée sur les données des images acquis, la Synchronisation de Sensibilité Géométrique
"SSG", a été proposée dans cette thése pour la synchronisation du mouvement respiratoire. La
SSG a été validée par des simulations utilisant des fantomes géométriques et voxélisés, puis ap-
pliquée aux acquisitions des patients. En détectant les changements dans le nombre d’événements
par image, une phase peut étre assignée a chaque image, ce qui permet ensuite de mettre en place
un schéma de synchronisation. De plus, en corrigeant le mouvement de chaque phase par rap-
port a une phase de référence, I’ensemble des données peut étre utilisé, ce qui réduit les effets du

mouvement dégradant la qualité de I’image.

Pour les simulations d’un fantéome géométrique avec une amplitude de mouvement de 5 cm,
2 cm et I cm, la distribution temporelle des événements d’image pour les fantémes statiques et les
fantomes en mouvement est évidemment différente. Les simulations d’un fantome voxélisé étaient
plus réalistes et plus complexes que les simulations géométriques. Un fantome voxélisé avec et
sans modélisation de I’atténuation a été généré a ’aide du logiciel GATE. Les résultats démontrent
que les méthodes de correction de Sensibilité Géométriqgue (CSG) peut étre appliquée aux mouve-
ments respiratoires non rigides pour donner un meilleur résultat de correction. En plus, la méthode
CSG+COM peut étre appliqué a la fois a la simulation du fantome et aux données cliniques, ce qui

permet de récupérer une partie de la qualité d’image perdue en raison du mouvement respiratoire.

Dans cette these, le SSG et le CSG ont été proposés respectivement pour la synchronisation
et la correction du mouvement respiratoire en termes de propriétés de sensibilité géométrique d’un
scanner TEP en mode 3D acquérant en mode liste. Le SSG et le CSG ont été testés par des simula-
tions de fantomes géométrique et voxélisé. Tous les résultats des simulations et des études cliniques
démontrent que le SSG et le CSG sont capables d’améliorer la qualité de I’'image du mouvement

respiratoire dans l’imagerie TEP.

Par rapport aux techniques existantes de compensation des mouvements respiratoires, les
principaux avantages de la SSG et de la CSG sont les suivants :
1- Aucun dispositif matériel supplémentaire n’est nécessaire.
2- Ils n’utilisent que des données en mode liste et sont non invasifs.
3- Il n’y a pas de charge d’acquisition.

4- Aucune préparation supplémentaire du patient n’est nécessaire.
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Perspectives de recherche

A Uheure actuelle, la méthode de la CSG corrige le mouvement respiratoire dans la direction

de I’axe Z uniquement, plutot que dans les trois dimensions.

Le mouvement dans les directions X et Y et dans une certaine mesure, les termes de mouve-
ment élastique doivent étre intégrés dans la matrice de transformation pour la compensation du

mouvement respiratoire lors de la prochaine étape de la recherche.

Aussi la Géométrie du fantome doit étre déformable pour une simulation tres proche a la
réalité.

Pour cela nous proposons la théorie des milieux continue pour élaborer un fantome défor-

mable dans tous les direction avec le temps.
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ANNEXE A Les fichiers macros GATE de la simulation du scanner ECAT Exact HR™ PET

Scanner

§ VISUALISATION

/control |execute /home /bardane /Bureau/gate/examples/examplepET /visu.mac
t GEOMETRY

/gate/geometry/setMaterial Database /home/bardane/Gate —8.2/GateMaterials.db
tWORLD

/gate/world/geometry/setXLength 400. cm
/gate/world/geometry/setYLength 400. cm
/gate/world/geometry/setZLength 400. cm

BECAT

/gate/world/daughters/name ecat /gate/world/daughters/insert cylinder
/gate/ecat/setMaterial Air

/gate/ecat/geometry/setRmax 44.2 cm

/gate/ecat/geometry/setRmin 41.2 cm

/gate/ecat/geometry/setHeight 15.52 cm

/gate/ecat/vis/forceWireframe

tBLOCK

/gate/ecat/daughters/name block

/gatefecat/daughters/insert box

/gate/block/placement/setTranslation 427.0 0.0 0.0 mm
/gate/block/geometry/setXLength 30.0 mm
/gate/block/geometry/setYLength 35.8594 mm
/gate/block/geometry/setZLength 38.7 mm

/gate/block/setMaterial Air

/gate/block/vis/forceWireframe

FCRYSTAL



/gate/block/daughters/name crystal
/gate/block/daughters/insert box
/gate/crystal/geometry/setXLength 30.0 mm
/gate/crystal/geometry/setYLength 4.4 mm
/gate/crystal/geometry/setZLength 4.75 mm
/gate/crystal/setMaterial BGO

/gate/crystal/vis/setColor yellow

Figure A.1 Crystal daughter of the block.

FREPEATCRYSTAL

/gate/crystal/repeaters/insert cubicArray
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberX 1
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberY 8
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatNumberZ 8
/gate/crystal/cubicArray/setRepeatVector 0. 4.4942 4.85 mm

Figure A.2 Matrix of crystals.

fREPEATBLOCK
/gate/block/repeaters/insert linear

/gate/block/linear/setRepeatNumber 4

161
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/gate/block/linear/setRepeatVector 0. 0. 38.8 mm
/gate/block/repeaters/insert ring

/gate/block/ring/setRepeatNumber 72

Figure A.3 Orientation des axes X, Y et Z

Important

Pour collecter les informations sur les rayons gamma (énergie, position de la réaction) du
cristal a scintillation (Crystal) et du module de blocs (block) 1. Attacher deux volumes au systeme

2. Un détecteur sensible au cristal doit étre attaché au volume vol2.
BfTUNGSTENSHIELD
/gate/world/daughters/mame carter
/gate/world/daughters/insert cylinder
/gate/carter/setMaterial Air
/gate/carter/geometry/setRmax 44. cm
/gate/carter/geometry/setRmin 28. cm
/gate/carter/geometry/setHeight 9. cm
/gate/carter/placement/setTranslation 0.0 0.0 12.5 cm
/gate/carter/vis/force Wireframe
/gate/carter/daughters/name carterl
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carterl/setMaterial Tungsten
/gate/carterl/geometry/setRmax 30.0 cm

/gate/carterl/geometry/setRmin 29.0 cm
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/gate/carterl/geometry/setHeight 3.0 cm
/gate/carterl/vis/setColor grey
/gate/carter1/placement/setTranslation 0.0 0.0 -3 cm
/gate/carter/daughters/name carter2
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carter2/setMaterial Tungsten
/gate/carter2/geometry/setRmax 40.7 cm
/gate/carter2/geometry/setRmin 30.0 cm
/gate/carter2/geometry/setHeight 1.0 cm
/gate/carter2/vis/setColor grey
/gate/carter2/placement/setTranslation 0.0 0.0 -2 cm
/gate/carter/daughters/name carter3
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carter3/setMaterial Tungsten
/gate/carter3/geometry/setRmax 40.7 cm
/gate/carter3/geometry/setRmin 39.7 cm
/gate/carter3/geometry/setHeight 3.0 cm
/gate/carter3/vis/setColor grey
/gate/carter3/placement/setTranslation 0.0 0.0 0 cm
/gate/carter/daughters/name carterd
/gate/carter/daughters/insert cylinder
/gate/carterd/setMaterial Tungsten
/gate/carterd/geometry/setRmax 43.7 cm
/gate/carterd/geometry/setRmin 40.7 cm
/gate/carterd/geometry/setHeight 1.0 cm
/gate/carterd/vis/setColor grey
/gate/carterd/placement/setTranslation 0.0 0.0 1 cm

HATTACHSYSTEM
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+Y

Carter

+Z

-Y

Figure A.4 Principe général du TEP.

/gate/systems/ecat/block/attach block
/gate/systems/ecat/crystal/attach crystal
BATTACHCRYSTALSD
/gate/crystal/attachCrystalSD

f PHANTOM

# The phantom must model the attenuation geometry
/control/execute phantom.mac

t PHYSICS

/gate/physics/addProcess PhotoElectric
/gate/physics/processes/PhotoElectric/setModel StandardModel
/gate/physics/addProcess Compton
/gate/physics/processes/Compton/setModel StandardModel

/gate/physics/addProcess RayleighScattering
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/gate/physics/processes/RayleighScattering/setModel PenelopeModel
/gate/physics/addProcess Electronlonisation

/gate/physics/processes/Electronlonisation/setModel StandardModel e~ /gate/physics/processes/Electronlo
StandardModel e™

/gate/physics/addProcess Bremsstrahlung
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModele™
/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e™
/gate/physics/addProcess PositronAnnihilation
/gate/physics/addProcess MultipleScattering e™
/gate/physics/addProcess MultipleScattering e~
/gate/physics/processList Enabled

/gate/physics/processList Initialized

f désactivé les électron secondaire

/gate/physics/setElectronCut 30.01 cm

t CUTS

/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion crystal 1.0 cm
/gate/physics/Electron/SetCutIlnRegion crystal 1.0 cm
/gate/physics/Positron/SetCutlnRegion crystal 1.0 cm
/gate/physics/Gamma/SetCutinRegion phantom 0.1 mm
/gate/physics/Electron/SetCutlnRegion phantom 0.1 mm
/gate/physics/Positron/SetCutlnRegion phantom 0.1 mm
/gate/physics/SetMaxStepSizelnRegion phantom 0.01 mm

# INITIALISATION

/gate/run/initialize

# définition de votre digitizer d’acquisition et coincidence plus courte
# A D D E R /gate/digitizer/Singles/insert adder

fREAD O UT /gate/digitizer/Singles/insert readout

/gate/digitizer/Singles/readout/setDepth 1
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BENERGYBLURRING

/gate/digitizer/Singles/insert blurring
/gate/digitizer/Singles/blurring/setResolution 0.26
/gate/digitizer/Singles/blurring/setEnergyOfReference 511. keV

SinglesAdder Singles
Energy

blurring

energy [MeV] energy [MeV]

Figure A.5 Lorsque les impulsions passent en mode simple, la résolution énergétique du détecteur
est de 26%.

BENERGYCUT  /gate/digitizer/Singles/insert thresholder
/gate/digitizer/Singles/thresholder/setThreshold 250. keV

/gate/digitizer/Singles/insert upholder
/gate/digitizer/Singles/upholder/setUphold 750. keV Définir la fenétre énergétique des singles

Min 350 keV, Max 750 keV

N_ /7

Thresholder= 350 keV  upholder= 750 keV

Figure A.6 Définir la fenétre énergétique des singles.

tDEADTIME
/gate/digitizer/Singles/insert deadtime
/gate/digitizer/Singles/deadtime/setDeadTime 3000000. ps
/gate/digitizer/Singles/deadtime/setMode paralysable
/gate/digitizer/Singles/deadtime/chooseDTVolume block

B COINCIS ORTE R /gate/digitizer/Coincidences/setWindow 10. ns

/gate/digitizer/Coincidences/setOffset 0. ns
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Min 350 keV, Max 750 keV

N

7

Thresholder= 350 keV

upholder= 750 keV

Figure A.7 Définir la fenétre énergétique des singles.

/gate/digitizer/Coincidences/describe
/gate/digitizer/name delay
/gate/digitizer/insert coincidenceSorter
/gate/digitizer/delay/setWindow 10. ns
/gate/digitizer/delay/setOffset 500. ns
/gate/digitizer/delay/describe
/gate/digitizer/name finalCoinc

/gate/digitizer/insert coincidenceChain

/gate/digitizer/finalCoinc/addInputName delay

/gate/digitizer/final Coinc/addInputName Coi
/gate/digitizer/finalCoinc/usePriority true
/gate/digitizer/finalCoinc/describe

# définition de votre fichier de sortie
ftRANDOM

f JamesRandom Ranlux64 MersenneTwister
/gate/random/setEngineName JamesRandom
i /gate/random/setEngineSeed default

# /gate/random/setEngineSeed auto

f /gate/random/setEngineSeed 123456789
/gate/random/setEngineSeed default

i /gate/random/resetEngineFrom fileName

ncidences



/gate/random/verbose 1

BSETUP-ROOTFILE
/gate/output/root/enable
/gate/output/root/setFileName YourPETSimu
/gate/output/root/setRootSinglesAdderFlag 1
/gate/output/root/setRootSinglesReadoutFlag 1
/gate/output/root/setRootHitFlag 1
/gate/output/root/setRootSinglesFlag 1
/gate/output/root/setRootCoincidencesFlag 1
FECAT70UTPUT
/gate/output/sinogram/enable
/gate/output/sinogram/setTang CrystalBlurring 1.8 mm
/gate/output/sinogram/setAxialCrystalBlurring 1.8 mm
/gate/output/sinogram/verbose 2

/gate/output/sinogram/RawQutputEnable false
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/gate/output/sinogram/setFileName /home/bardane/Bureau/gate,7.2 | out put [ yourSinogram

/gate/output/sinogram/StoreDelayeds
/gate/output/sinogram/StoreScatters
/gate/output/sinogram/setinputDataName finalCoinc
/gate/output/sinogram/describe
/gate/output/ecat//enable

/gate/output/ecat7/verbose 2

/gate/output/ecat7/setFileName /home/bardane/Bureau/gate,7.2 /out put | sinogramecat

/gate/output/ecat7/describe
/gate/output/ecat’7/mashing 2
/gate/output/ecat7/span 9
/gate/output/ecat7/maxringdiff 22

/gate/output/ecat7/system 962



/gate/output/ecat7/IsotopeCode F-18
/gate/output/ecat’/IsotopeHalflife 6586.2 second
/gate/output/ecat’//IsotopeBranchingFraction 1.0

définition de votre niveau de verbosité

/control/execute /home/bardane/Bureau/gate/PET cat /Verbose.mac
# Definition de la source

/control/execute /home/bardane/Bureau/gate/PET cat | source.mac
i les parametres de temps de démarrage de I’acquisition
/gate/application/setTimeSlice 1. s

/gate/application/setTimeStart 0. s

/gate/application/setTimeStop 1. s

# Lancez la simulation /gate/application/startDAQ
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ANNEXE B Macros GATE du mouvement du fantéme géométrique et de la source

le mouvement du fantome Modifié par Jianfeng He et Adil Bardane [30]

B.0.1 Mouvements du fantome
La géométrie du fantome

/gate/world/daughters/name phantom
/gate/world/daughters/insert cylinder
/gate/phantom/setMaterial Water
/gate/phantom/vis/setColor green
/gate/phantom/geometry/setRmax 2.0 cm
/gate/phantom/geometry/setHeight 5. cm
/gate/phantom/attachPhantomSD

Programation du mouvement oscillatoire

/gate/phantom/moves/insert osc-trans
/gate/phantom/osc-trans/setAmplitude 10. 0. 0. cm
/gate/phantom/osc-trans/setFrequency 50 Hz
/gate/phantom/osc-trans/setPeriod 1 s
/gate/phantom/osc-trans/setPhase 90 deg
/gate/timing/setTime 0 s
/gate/timing/setTime 1 s
/gate/timing/setTime 2 s
/gate/timing/setTime 3 s
/gate/timing/setTime 4 s
/gate/timing/setTime 5 s
/gate/timing/setTime 6 s

/gate/timing/setTime 7 s
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/gate/timing/setTime 8 s
/gate/timing/setTime 9 s

/gate/timing/setTime 10 s

B.0.2 Mouvement de la source

Définir la forme/dimensions du grand conteneur de la source qui doit contenir la trajectoire

complete de la source en mouvement
/gate/source/addSource SourceConfinement
/gate/source/SourceConfinement/gps/type Volume
/gate/source/SourceConfinement/gps/shape Cylinder
/gate/source/SourceConfinement/gps/radius 5. cm
/gate/source/SourceConfinement/gps/halfz 15. cm
/gate/source/SourceConfinement/gps/centre 0. 0. 0. cm
i /gate/SourceConfinement/vis/setColor blue
/gate/source/SourceConfinement/setType backtoback
/gate/source/SourceConfinement/gps/particle gamma
/gate/source/SourceConfinement/setForcedUnstableFlag true
/gate/source/SourceConfinement/setForcedHalfLife 6586.2 s
/gate/source/SourceConfinement/gps/energytype Mono
/gate/source/SourceConfinement/gps/monoenergy 0.511 MeV
sharp /gate/source/SourceConfinement/setActivity 3700000. Bg
/gate/source/SourceConfinement/setActivity 30000. Bq
/gate/source/SourceConfinement/gps/angtype iso
/gate/source/SourceConfinement/gps/mintheta 0. deg
/gate/source/SourceConfinement/gps/maxtheta 180. deg
/gate/source/SourceConfinement/gps/minphi 0. deg
/gate/source/SourceConfinement/gps/maxphi 360. deg

/gate/source/SourceConfinement/gps/confine movsource
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/gate/source/list
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ANNEXE C Macros GATE du fantome et Source voxélisé

C.0.1 VOXELIZEDMATRIXNCATPHANTOM
Cette macro a été modifiée par : Adil Bardane d’apres les fichiers macro de Jianfeng He. et
KangHG

/gate/world/daughters/name Ncat — Créez Ncat comme un volume de monde inférieur (Ncat

est un mot-clé).
/gate/world/daughters/insert regularMatrix Ncat— Insérer un volume voxélisé dans Ncat
i /gate/world/daughters/insert compressedMatrix
/gate/Ncat/geometry/insertReader interfile — Interfile Reader
/gate/Ncat/verbose 0
/gate/RTPhantom/insert RTVPhantom — "Créez RTPhantom sous le nom (RTPhantom est

un mot-clé)"
/gate/RTVPhantom/AttachTo Ncat — Attacher RTVPhantom a Ncat

/gate/RTVPhantom/SetNumberOfFrames 10 — Définit le nombre total d’images de RTV-
Phantom (= Ncat)

/gate/RTVPhantom/SetTimePerFrame 0.1 s — Définir le temps par image de RTVPhantom
/gate/RTVPhantom/verbose 0

/gate/RTVPhantom/setHeaderFileName data/NCATjeader.h33— Lisez le fichier d’en-téte
Interfile et attachez-le a Ncat

/gate/Ncat/interfileReader/insertTranslator range — Insérer rangeTranlsator dans Ncat (converti

en plage de luminosité d’image CT-> Matériel)

/gate/Ncat/interfileReader/rangeTranslator/readlable data/range.dat — Lisez le fichier range.dat

dans le dossier de données.

/gate/Ncat/interfileReader/rangeTranslator/describe 1  Ncat a été déplacé de -30 mm le long
du I’axe 7 pour se situer au centre du FOV PET (2015.05.28.KangHG)

/gate/Ncat/placement/setTranslation 0. 0. -30. mm — Translatés Ncat en X, Y, Z.

/gate/RTVPhantom/setBaseFileName data/NCAT — L’interface NCAT est désignée comme

le nom de fichier commengant par NCAT dans le dossier de données
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#/gate/Ncat/vis/forceSolid
# /gate/Ncat/vis/setColor Blue
/gate/Ncat/attachVoxelPhantomSD

f /gate/geometry/update

C.0.2 Source (voxelized-source) : 511 keV

/gate/source/addSource voxel voxel

/gate/source/verbose 0

/gate/source/voxel/reader/insert interfile
/gate/RTVPhantom/AttachToSource voxel
/gate/source/voxel/interfileReader/translator/insert range
/gate/source/voxel/interfileReader/rangeTranslator/readTable data/activityRange.dat
/gate/source/voxel/interfileReader/SetTimeSampling 0.1 s
/gate/source/voxel/interfileReader/rangeTranslator/describe 1
#Le fantmedDatd placde — 30mmlelongdul’ axez.
/gate/source/voxel/setPosition -200. -200. -230. mm
/gate/source/voxel/setType backtoback
/gate/source/voxel/gps/particle gamma
/gate/source/voxel/setForcedUnstableFlag true
/gate/source/voxel/setForcedHalfLife 6586.2 s
/gate/source/voxel/gps/energytype Mono
/gate/source/voxel/gps/monoenergy 0.511 MeV
/gate/source/voxel/gps/confine NULL
/gate/source/voxel/gps/angtype iso

/gate/source/voxel/dump 0

/gate/source/voxel/verbose 0

C.0.3 Source (fichier Traducteur)



Voxelized-source

/gate/source/voxel/interfileReader/rangeTranslator/readTable
T activityRange  DAT

1
246 246 0.

/gate/source/voxel/interfileReader/SetTimeActivity TablesFrom

i 6z 03 G4 85 06 &7 05 03
ume

Time [sec] Activity [Bq]

Figure C.1 Le contenue des fichiers : ActivityRange,range et NCAT-header.h33.

Voxelized-phantom

4
1] a Air false 0,00,0000.01,0

5] g Lung false 0.6 0.80.81.01.0

15 15 Ereast false 0.505051.01.0
29 36 RibBone true 1010101010

(attenuation)

|E| NCAT header H33

Imatrix size [1] =128

Imatrix size [2] =128

'name of data file := data/NCAT_atn_1.hin
Inumber format = unsigned integer

imagedata byte order '= LITTLEENDIAN

scaling factor (mm/pixel) [1] := +3,125000e+00
scaling factor (mm/pixel) [2] := +3,125000e+00
Inumber of slices =128

slice thickness (pixels) = +3,125000e+00
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ANNEXE D Procédure de reconstruction d’image ECAT7 avec STIR

Simulation
GATE

Création de

ECAT7 PET sinogram_S_.hs

(en-téte ecat)

input file := ECAT7_sinogram_S.hs
dans le fichier OSMAPOSL
Command> ./OSMAPOSL

OSMAPOSL_with_projector_pair.par

{ v

—

Y

Création
du fichier

Output.ahv Output.hv Output.v
(header : (header : (Recon :
ASCII) ASCIl) binary)

de sortie : Commande>
sinogram.S Jifheaders_for_ecat? |—
sinogram.S
transverse 1
coronal

1
»

Figure D.1 les étapes de reconstruction

H
<4

sagittal 1

et la visualisation par AMIDE
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ANNEXE E Acces a ’THPC MARAWANE

Windows

Installe run client ssh(Mobaxterm ou Putty ) et un client scp (Winscp, Filezilla,Mobaxterm)
pour le transfert des fichiers .

Parametres de connexion :

1 Username :username (remplacer <username> par votre login )"
2 Remote host : hpc-login.marwan.ma
3 Port: 22

Acces ssh avec MobaXterm

=] -4 = L] L] a® @ - 4 ) o]
Rsh  Xomcp RDP VWG FTP SFTP Senal  Fle  Shel Browser Mosh  AwsS3 WL

_«:'—:rm‘,'n'.:zlr Pont 22 %

B Advanced SSH seflings B Termingl seings 3 Natwark seflings Baokmark sefings

Secure Shell (S5H) session

5
-

Figure E.1 les étapes de connexion sont numérotés de 1 vers 5

1. Afin d’acceder au Cluster HPC-MARWAN , il vous suffit de remplir un formulaire sur la page https :
/ /www.marwan.ma/index.php/services/hpc , le signer et le retourner a I’équipe HPC-MARWAN par ’un des moyens
suivants :
— En vous rendant au CNRST , Angle Allal Al Fassi et Avenue des FAR, Hay Ryad, BP. 8027 10102 Rabat
— Par Fax : (+212) 05 37.56.98.34
— Par Mail :hpc@marwan.ma
Une fois la demande recue ,I’équipe vous contactera dans les plus brefs délais pour la création du compte d’acces.
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qC

Sy A N

Figure E.2 Le terminal de connection sur windows

Transfert de fichiers(scp)avec Mobaxterm :

Fichiers ou dossiers de l'utilisateur — Machinehpc — MARAWAN

Fichiers ou dossiers dans la Machine Hpc-MARAWAN — lamachinedel’utilisateur

» For more info, {

Last login: Fri Aug 9 1
[b.rahim@login -]$ f}

Figure E.4 Le contenue des fichiers : ActivityRange,range et NCAT-header.h33.

Changement de dossier courant(taper /data/ < username > pour accéder au dossier de

données et effectuer les transferts)

Linux
Via le Terminal : Commande ssh et commande scp ou installer un client(Filezilla)pour le
transfert des fichiers
$ssh—X < username > @hpc —login.marwan.ma(remplacer < username > parvotrelogin)
Transfert de fichier

$scp < username > @hpc —login.marwan.ma: [home/ < username > | < fichieristant ><
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Figure E.5 Changement de dossier courant

fichierjocal >

$scp < fichierjocal >< username > @hpc — login.marwan.ma : /home/ < username > | <

fichiergistant > Transfertdedossier(ajouterl’option —r)

$scp —r < username > @hpc —login.marwan.ma : [home/ < username > | < dossiergistant ><
dossierjocal >

$scp —r < dossierjocal >< username > @hpc — login.marwan.ma : [home/ < username >
/ < dossieristant >

Figure E.6 Le contenue des fichiers : ActivityRange,range et NCAT-header.h33.



