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Résumé : Les traitements de radiothérapie interne sont
actuellement basés sur I'administration d'une quantité standard
de médicament radiopharmaceutique (MRP) dont l'activité est
liée a la surface corporelle ou au poids du patient. Cependant,
la biocinétique du MRP, spécifique a chaque patient, peut
conduire a une sous-estimation de la dose nécessaire au
traitement des lésions ou a un surdosage pouvant induire une
toxicité. L'optimisation du traitement nécessite I'estimation de
doses personnalisées basées sur la biocinétique individuelle.
Dans ce but, de nouvelles fonctionnalités basées sur I'analyse
d'images TEMP/TDM et planaires ont été implémentées dans le
logiciel OEDIPE qui permet de réaliser une dosimétrie
personnalisée en médecine nucléaire par calcul de Monte-Carlo.
Ces nouveaux outils ont ensuite été validés expérimentalement
en utilisant des images acquises a partir d'un fantome de
Jaszczak rempli de 31| et des données d'un patient fournies par
I'lGR. Par ailleurs, Nous avons montré, en comparant les
résultats de dose absorbée de cette application clinique avec
ceux d'une méthode de calcul de dose basée sur les données de
rétention du corps

entier combinées aux activités TEMP, que cette derniére
pourrait étre utilisée pour une dosimétrie personnalisée en
3D pour les lésions et les organes, lorsque plusieurs images
du patient ne sont pas disponibles. Cependant, I'évaluation
de la biocinétique et I'adaptation du modele numérique au
patient a partir d'images nécessitent de nombreuses étapes
sujettes a des incertitudes. La quantification des incertitudes
introduites par chacune des étapes ainsi que l'incertitude
globale sur la dose absorbée a été réalisée a I'aide de réseaux
bayésiens adaptés a I'estimation des incertitudes sur la dose
absorbée suite a I'administration d'un radiopharmaceutique.
Ce réseau bayésien a été appliqué aux données de 18 lésions
de cing patients traités par 1311 Les résultats obtenus
montrent que les incertitudes sur la dose absorbée sont de
I'ordre de 40%. Enfin, la comparaison de ces incertitudes
estimées avec celle estimée avec la méthode proposée par
I'EANM a permis de valider les résultats obtenus par le réseau
bayésien, et de démontrer l'intérét et I'efficacité des réseaux
bayésiens dans ce domaine d'application.

Title: Integration of uncertainties associated with personalized dosimetry in the optimization of internal radiotherapies

Keywords: Internal radiotherapy, Dosimetry, Uncertainties, Bayesian networks

Abstract: Internal radiotherapy treatments are currently based
on the administration of a standard amount of
radiopharmaceutical drug (MRP) activity or related to the
patient's body surface or weight. However, the biokinetics of
the MRP, specific to each patient, can lead to an
underestimation of the dose necessary to treat the lesions or to
an overdose that can induce toxicity. Treatment optimization
requires the estimation of personalized doses based on
individual biokinetics. For this purpose, new functionalities
based on the analysis of SPECT/CT and planar patent images
have been implemented in the OEDIPE software which allows to
perform personalized dosimetry in nuclear medicine by Monte-
Carlo calculation. These new tools were then experimentally
validated using images acquired from a Jaszczak phantom filled
with Y and data provided by a patient's RMI. We showed
through the comparison of absorbed dose results of this clinical
application with that of a dose calculation method based on
whole body retention data combined with SPECT activities that
the latter could be used for 3D

personalized dosimetry for lesions and organs, when multiple
patient images are not available. However, assessing the
biokinetics and fitting the numerical model to the patient
from images requires many steps subject to uncertainties.
The quantification of the uncertainties introduced by each of
the steps as well as the global uncertainty on the absorbed
dose was carried out using Bayesian networks perfectly
adapted for the estimation of the uncertainties on the
absorbed dose following the administration of a
radiopharmaceutical. Finally, this Bayesian network was
applied to data from 18 lesions of five patients treated with
31 The results obtained show that the uncertainties on the
absorbed dose are of the order of 40%. The comparison of
these estimated uncertainties with the one estimated with
the method proposed by the EANM allowed to validate the
results obtained by the Bayesian network and demonstrate
the interest and the effectiveness of Bayesian networks in this
field of application.




"Il existe dans les Phénomeénes de la nature un rythme, une structure, invisibles
pour l'cetl et qui n'apparaissent qu'a Uanalyse ; ce sont ces rythmes et structures
que nous appelons Lois Physiques."”

Richard Phillips Feynman - Prix Nobel de physique (1965)

"Messenger Lectures" conférence sur "la loi de la gravitation" 1964.


https://fr.wikipedia.org/wiki/Prix_Nobel_de_physique
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Glossaire

CIPR : Commission internationale de protection radiologique
EANM : European Association of Nuclear Medicine.

GUM : guide to the expression of Uncertainly in Measurement.
HDV : Histogramme dose-volume

IDL : Interactive Data Language

IGR : Institut Gustave Roussy

IRM : Imagerie par résonance magnétique

IRSN : Institut de radioprotection et de slreté nucléaire

LEDI : Laboratoire d’évaluation de la dose interne

MCNPX : Monte-Carlo N-Particle eXtended

MIRD : Medical internal radiation dose

OEDIPE : Outil d’évaluation de la dose interne personnalisée
RIV : Radiothérapie interne vectorisée

ROI : Région d’intérét (Region Of Interest)

SIRT : Radiothérapie interne sélective (Selective Internal Radiation Therapy)
TAC : Courbe temps-activité (Time-Activity Curve)

TDM : Tomodensitométrie

TEMP : Tomographie par émission mono-photonique

TEP : Tomographie par émission de positons

VDK : Voxel-dose kernel

VOI : Volume d’intérét (Volume Of Interest)




Introduction générale




Avec le développement de nouveaux médicaments radiopharmaceutiques (MRP) a visée
thérapeutique émetteurs béta ou alpha, le traitement du cancer avec des MRP par radiothérapie
interne vectorisée (RIV) est en plein essor, alors que les moyens de réaliser une planification de
traitement personnalisée restent limités. Ainsi, contrairement a la radiothérapie externe, l'activité
a administrer en RIV n'est pas déterminée pour chaque patient pour maximiser la dose absorbée

dans les lésions tumorales tout en préservant les tissus sains.

Ces pratiques ont plusieurs conséquences. D'un point de vue reglementaire, elles ne sont pas en
accord avec le principe d'optimisation défini par la Commission Internationale de Protection
Radiologique ; et n'appliquent pas le décret du code de la santé publique n°® 2018-434 du 4 juin
2018 relatif aux dispositions réglementaires ou encore la directive européenne
2013/59/EURATOM, qui requierent une estimation dosimétrique au cas par cas, entre autres pour
les traitements en RIV. Par ailleurs, cette approche de traitement, basée sur une activité administrée
fixée, risque de mener a un sous-dosage des lésions cancéreuses, et donc réduire I'efficacité du
traitement sur le contréle tumoral, ou a un surdosage des tissus sains, et induire ainsi des effets
indésirables, comme I'aplasie médullaire, et des effets stochastiques comme des cancers radio-
induits. Enfin, plusieurs études dosimétriques consacrées au '"’Lu-DOTATATE, rapportent qu'une
activité supérieure aurait pu étre administrée au patient tout en maintenant une dose acceptable
aux tissus sains, ce qui suggere potentiellement qu'une meilleure efficacité thérapeutique aurait
pu étre obtenue conduisant les sociétés savantes italiennes et anglaises a se positionner en faveur

du principe d'optimisation des traitements en RIV sur la base d'une dosimétrie personnalisée.

Dans ce cadre, il apparait important d'évaluer l'apport et la faisabilit¢é d'une méthode
d’'optimisation des traitements par RIV reposant sur une planification de traitement pour calculer
I'activité a administrer au patient, que ce soit pour les essais cliniques ou en routine. Pour y
parvenir, il est donc indispensable de développer des méthodes robustes et des outils adaptés a
la pratique clinique permettant de réaliser un calcul suffisamment personnalisé et réaliste de la

dose absorbée.

Selon le formalisme du Medical Internal Radiation Dose (MIRD) Committee, le calcul de la dose
absorbée nécessite un modele de l'anatomie du patient et d'évaluer la biocinétique du

radiopharmaceutique. Cette derniere est spécifique a chaque patient et peut étre estimée par



I'analyse d'images de fixation, acquises a plusieurs temps apres |'administration du
radiopharmaceutique, par scintigraphie planaire (2D) ou tomographie par émission

monophotonique ou de positrons (TEMP, TEP en 3D).

Afin de personnaliser le calcul de la dose absorbée dans les traitements RIV, le laboratoire
d’'évaluation de la dose interne (LEDI) de I'Institut de Radioprotection et de SGreté Nucléaire (IRSN)
a développé depuis plus d'une dizaine d'années I'Outil d'Evaluation de la Dose Interne
Personnalisée, OEDIPE permettant de calculer une dose personnalisée aux lésions et aux organes
a risque (OAR), en particulier a partir d'une image TEMP ou TEP du radiopharmaceutique dans le
corps du patient. Cependant, OEDIPE ne permet pas d'évaluer la biocinétique du MRP a partir
d'une série d'images planaires associées a une image TEMP ou TEP. Cette imagerie, dite hybride,
est plus facile a mettre en ceuvre en pratique clinique et représente une approche intéressante
pour I'estimation personnalisée de la dose. Ce travail de these a donc eu pour premier objectif
d'implémenter dans OEDIPE un module permettant de déterminer la biocinétique du
radiopharmaceutique a partir de séries d'images fonctionnelles du patient en incluant I'imagerie

hybride.

L'amélioration du calcul de dose passe non seulement par la prise en compte de la biocinétique
propre au patient et de son anatomie, mais également par I'estimation de l'incertitude associée a
la dose ainsi calculée. Cependant, si I'estimation dosimétrique reste peu fréquente en RIV, les
sources d'incertitudes associées sont nombreuses, I'évaluation de l'incertitude sur la dose quasi
inexistante et peu de méthodes d'estimation sont explorées. De plus, I'estimation de la dose aux
lésions et aux OAR requiert de nombreuses étapes et paramétres, potentiellement a l'origine de
source d'incertitudes, comme, entre autres : |'acquisition et la reconstruction des images, la
détermination des volumes d'intérét et des nombres de coups associés, la quantification de
I'activité et I'estimation de I'activité cumulée. L'European Association of Nuclear Medicine (EANM)
a proposé d'appliquer une méthode de propagation des incertitudes basées sur les variances et
covariances. Dans ce travail de thése, un deuxieme objectif explore une méthode plus flexible pour
I'estimation des incertitudes, a savoir les réseaux bayésiens permettant de décrire les relations
entre les variables nécessaires au calcul de la grandeur recherchée, ici la dose absorbée, et de

I'appliquer a des données de patients et ainsi d'en déduire I'incertitude correspondante.




Ainsi aprés avoir rappelé dans le chapitre 1 le principe de la médecine nucléaire et son application
en RIV, les méthodes d'estimation dosimétrique seront présentées. La personnalisation de la dose
en RIV passe par une estimation fiable de la biocinétique du MRP dans le patient, la premiere
étape de ce travail, objet du chapitre 2, a donc été d'implémenter dans OEDIPE un nouveau module
permettant de déterminer la biocinétique du radiopharmaceutique a partir de séries d’'images
fonctionnelles du patient et de valider ces développements a I'aide de données expérimentales et

de celles d'un patient.

Afin de répondre au deuxieme objectif concernant I'estimation de lincertitude sur la dose
absorbée en tenant compte des nombreuses sources de variabilité mentionnées plus haut, un
réseau bayésien a été développé et validé sur des cas fictifs/mathématiques simples et sera

présenté dans le chapitre 3.

Enfin, dans le chapitre 4, l'incertitude sur le calcul de dose a été estimée a 'aide de ce réseau pour

plusieurs cas cliniques et comparée a la méthode de référence proposée par I'EANM.






Chapitre 1

Etat de I'art de la dosimétrie interne
appliquée a la médecine nucléaire
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1. La radiothérapie interne : une application de la médecine
nucléaire

La médecine nucléaire repose sur I'administration d'un médicament radiopharmaceutique (MRP)
a des fins diagnostiques (paragraphe 1.1) ou thérapeutiques (paragraphe 1.2). Un MRP est
constitué d'un vecteur marqué avec un radionucléide. Ce vecteur permet entre autres de cibler
des processus biologiques, moléculaires, cellulaires, ou encore, des récepteurs, et des protéines. Il
peut par exemple prendre la forme d'anticorps, de sels, de peptides, ou de cellules [1]. Une
thérapie interne peut également étre délivrée par injection d'un dispositif médical marqué avec
un radionucléide (paragraphe 1.2.1). L'administration du MRP peut étre réalisée par injection
intraveineuse, par inhalation ou par ingestion. Quelle que soit la voie d’administration, le MRP se
distribue dans le corps du patient et va se fixer dans les régions ciblées par le vecteur. Il est ensuite
éliminé, essentiellement par voie urinaire, selon une cinétique propre au patient. L'élimination du
radionucléide dépend donc de la période biocinétique du MRP dans le patient et de la période
physique du radionucléide. Ces processus de fixation et d'élimination du MRP sont suivis par

imagerie lors de la prise en charge des patients.

1.1.L'imagerie en médecine nucléaire

L'imagerie est la principale application de la médecine nucléaire. Elle consiste a cartographier la
distribution du radionucléide dans le corps du patient a I'aide d’'une image a deux ou trois
dimensions (2D ou 3D, respectivement). Cette image permet d'évaluer le fonctionnement d'un
organe, et ainsi d'établir un diagnostic, ou de réaliser un suivi thérapeutique de pathologies telles
que le cancer. On parle d'image fonctionnelle. L'acquisition d'une telle image repose sur la
détection des rayonnements gamma issus de la désintégration du radionucléide dans le corps du

patient.

Pour réaliser ces images en médecine nucléaire on distingue actuellement deux types de machine :
(i) la caméra de tomographie par émission monophotonique (TEMP, en anglais SPECT pour Single

Photon Emission Tomography) qui est utilisée pour les radionucléides émetteurs gamma, tels que
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le technetium-99m ; (ii) la caméra de tomographie par émission de positrons (TEP, en anglais PET
pour Positron Emission Tomography) qui est réservée aux émetteurs de positrons, tels que le fluor-
18, donnant lieu a I'émission simultanée de deux photons gamma dans des directions opposées.
Dans ce travail de thése, des images 2D et 3D acquises par la caméra TEMP ont été utilisées pour

les estimations dosimétriques et les incertitudes associées.

La plupart des gamma-caméras actuelles utilise le méme principe de détection par scintillation
que la caméra d'Hal Anger créée en 1958 [2] [3]. Ce type d'imagerie est ainsi appelé scintigraphie.
La gamma camera est composée : (i) d'un collimateur utilisé pour améliorer la résolution spatiale
de I'image en ne laissant passer que les photons avec une incidence perpendiculaire a sa surface,
(i) d'un scintillateur suffisamment épais pour atténuer et ainsi détecter les photons ; le scintillateur
le plus utilisé aujourd'hui est un cristal d'iodure de sodium dopé au thallium (Nal(Tl)), et (iii) d'une
matrice bidimensionnelle de tubes photomultiplicateurs reliés a I'électronique du systeme qui
permet de localiser la position de détection de chaque photon. A partir de ces éléments, une image
scintigraphique est générée pour présenter la distribution de I'activité dans le corps du patient.
Les machines actuelles de scintigraphie disposent de deux voire trois tétes, et de deux formats

d'acquisition : planaire (2D) ou TEMP (3D) (Figure 1-1,(A)).

1.1.1.Acquisition planaire

L'acquisition planaire est généralement réalisée aujourd’hui a l'aide d'une machine a deux tétes
de détection (Figure 1-1, A) positionnées de part et d'autre et paralleles a la table d’examen.
L'angle de vue reste le méme durant toute I'acquisition et permet ainsi d'obtenir avec chaque téte
respectivement deux projections 2D, une antérieure et une postérieure, des émissions issues du
patient. L'acquisition peut étre réalisée en positionnant le champ de vue de la caméra au niveau
d'une partie du corps du patient pendant la durée d'acquisition (mode statique) ou sur le corps
entier du patient en déplacant les tétes de détection ou la table pour balayer le corps entier du
patient (mode balayage corps entier). Ce mode est par exemple utile pour localiser des Iésions
metastatiques. Un exemple de vue antérieure obtenue lors d'une scintigraphie planaire corps

entier est présenté dans la Figure 1-1 B.

Il existe également un mode d'acquisition dynamique permettant d'étudier I'évolution de la

fixation de I'activité au cours du temps. Une série d'acquisitions du méme champ de vue est alors




réalisée successivement et peut étre synchronisée au rythme cardiaque. Ce mode s'applique

principalement a I'imagerie rénale ou cardiaque.

Figure 1-1 (A) Exemple d'une gamma-camera TEMP-TDM a deux tétes d'acquisition, (B)
Scintigraphie osseuse corps entier (projection antérieure), (C-D) TEMP-TDM du rachis lombaire
coupes frontales : (C) TDM seule, (D) fusion TEMP-TDM.

1.1.2.Acquisition tomographique (TEMP)

Lors d'une acquisition tomographique, des images planaires sont successivement acquises a des
angles de vue consécutifs autour de la partie du corps du patient examinée. Une rotation complete,
soit 360 degrés, est effectuée a raison de 64 ou 128 angles de vue. A partir de ces projections 2D,
la distribution 3D du radionucléide dans le patient est ensuite générée a l'aide d'un algorithme de
reconstruction [4]. Par ailleurs, la majorité des gamma caméras est aujourd’hui associée a une
machine de tomodensitométrie par rayons X (scanner TDM, ou Computed Tomography CT en
anglais). Il est ainsi possible d'acquérir une image 3D TDM de I'anatomie du patient, directement
superposable a I'image 3D TEMP. La Figure 1-1 (C-D) présente un exemple de la fusion des
coupes TEMP et TDM obtenues apres injection de méthylene diphosphonate marqué au

technétium-99m (**™Tc), ainsi que la coupe TDM associée.
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Selon I'enquéte nationale de la SFMN de 2019', les actes les plus fréquents en TEMP sont les
scintigraphies  osseuses (35%) et les scintigraphies cardiaques (37%) avec les
radiopharmaceutiques marqués au *"Tc (**"Tc-DMSA ou *™Tc-DTPA). La scintigraphie de la

thyroide avec de I''?| constitue aussi un des examens de médecine nucléaire les plus répandus.

1.2.La radiothérapie interne

La radiothérapie interne peut étre délivrée selon deux modes de ciblage des cellules malades : la

radiothérapie interne sélective (RIS) et la radiothérapie interne vectorisée (RIV).

1.2.1.La radiothérapie interne sélective (RIS)

La RIS, encore appelée radioembolisation, a pour cible les tumeurs et les métastases hépatiques,
et repose sur l'injection via un cathéter dans l'artere hépatique de microspheres marquées a
I'yttrium-90 ou a I’holmium-166 [5]. Ces microspheres restent piégées dans les artérioles entourant
les lésions hépatiques et ainsi ne présentent pas de processus d'élimination biologique. Elles
déposent localement de fortes doses d'irradiation par désintégrations béta moins de I'Y-90 ou de
I'Ho-166. Ces microspheres sont des dispositifs médicaux, constituées de verre ou de résine selon
le fabricant, respectivement, THERASPHERE (Biocompatibles UK Limited, Groupe BTG
International) et SIR-SPHERES (SIRTEX Medical Products Pty Ltd, Australie). Les conditions
d'utilisation de ces dispositifs médicaux sont publiées dans des avis de la Haute Autorité de Santé
(HAS)? suite a I'évaluation de la Commission Nationale d’Evaluation des Dispositifs Médicaux et

des Technologies de Santé.

1.2.2.La radiothérapie interne vectorisée (RIV)

La RIV, également appelée radiothérapie moléculaire vise a traiter le cancer, ou des maladies
bénignes par I'administration d'un MRP. Ce MRP est généralement constitué d'un radionucléide
émetteur de particules béta moins ou alpha, d’un ligand ou d'un chélateur, et d'un vecteur. Ce
dernier est élaboré pour cibler les cellules tumorales et s'y fixer. Les désintégrations béta moins
ou alpha entrainent alors un dépdt localisé d'énergie, suffisamment élevé pour provoquer des

dommages létaux aux cellules ciblées. Les cellules saines situées a proximité restent peu ou pas

! Disponible dans : https://www.cnp-mn.fr/wp-content/uploads/2021/11/EnqueteNationale2020_publicWeb.pdf
2 Disponible dans : https://www.has-sante.fr/upload/docs/evamed/CNEDIMTS-6667_SIR-SPHERES_(6667).pdf




exposées a ces particules chargées non pénétrantes. Comme déja indiqué le MRP est éliminé de
I'organisme selon une période biologique propre au patient. Dans le cas d'un radionucléide
également émetteur gamma ou béta plus, la cinétique de fixation et d'élimination du
radiopharmaceutique, appelée biocinétique, peut étre imagée par acquisition scintigraphiques
répétées apres administration du traitement. Le tableau 1-1 présente quelques exemples des

radionucléides utilisés dans le domaine de radiothérapie interne vectorisée [6][7][8].

Tableau 1-1 Exemples de radionucléides utilisés dans le domaine de radiothérapie avec les informations
sur le type d'émission, la période, le radiopharmaceutique et son indication.

Energie
Radionucléide Emission maximale Période MRP Indication
(MeV)
641 Tumeurs
Yttrium-90 B~ 2.284 heulres %0Y- microspheres hépatiques
malignes [5]
Samarium-153 B~ 0.808 46,5 153[Sm]lexidronam Cancer osseuse
heurs [9]
Lutetium-177 B- 0.497 6,6 jours | "7Lu- DOTATATE | !Umeurs neuro-
endocrines [10]
37| radioiodine Calr;;i(r).:jzla
lode-131 B~ 0.81 8,0 jours
[31]mIBG le neuroblastome
[11]
Radium-223 o 57 114 iours Dichlorure de Métastases
' at radium-223 osseuses [12]
Actinium-225 a 5.8 10,0 jours | 2*Ac-PSMA-617 Prostate [13]
227Th- PSMA-TTC Prostate [14]
i - 227Th- 227Th-p-
Thorium-227 a 6.0 18,7 jours L h
J benzyl-DOTA- Vm[zsi’ma
rituximab

1.2.2.1. Traitement des maladies thyroidiennes
Apres la premiére application de la RIV en 1932 pour traiter les syndromes myéloprolifératifs avec
le phosphore-32 [16] [17], I'iode-131 (I-131) a été utilisé des 1942 pour traiter le cancer et les
maladies bénignes de la thyroide [18] [19] et est toujours mis en ceuvre aujourd’hui [20] [21] [22]

[23]. En particulier, I'-131 est administré pour détruire les reliquats thyroidiens et pour traiter les



métastases pulmonaires et osseuses du cancer de la thyroide. Ce radionucléide est son propre
vecteur car I'élément iode est capté par la thyroide et y est métabolisé, d'ou la dénomination de
« radiothérapie métabolique » parfois utilisée. Le traitement est administré par ingestion d'une
gélule de 1,1 GBq ou 3,7 GBq [24]. L'énergie d'émission béta moins maximale de I'l-131 est située
a 0,81 MeV (Tableau 1-1), ce qui correspond a un parcours moyen dans l'eau de 0,4 mm Ce
radionucléide de période physique de 8 jours présente également l'avantage d'émettre des
rayonnements gamma suffisamment énergétiques pour étre détectés et imagés grace a une
gamma-caméra en mode planaire corps entier ou une caméra TEMP. Ces émissions gamma
nécessitent toutefois d'hospitaliser le patient en chambre blindée pendant quatre jours, en
général afin que I'élimination biologique et la décroissance radioactive du radionucléide soient
suffisantes pour limiter |'exposition des soignants et de I'entourage. Plusieurs cures peuvent étre

administrées en fonction de I'évolution clinique et de la fixation scintigraphique.

Avec le développement de nouveaux MRP, d'autres cancers peuvent étre a présent traités par la
RIV. En France, trois autres indications, en plus de celle du cancer de la thyroide, font maintenant
I'objet d'une Autorisation de Mise sur le Marché (AMM) ou d'une Autorisation Temporaire
d'Utilisation de cohorte (ATUc) pour la RIV. Elles concernent le traitement des tumeurs

neuroendocrines, du cancer de la prostate et des lymphomes [25] [26].

1.2.2.2. Traitement par RIV des lymphomes CD 20 positifs
Le *°Y-Ibritumomab-tiuxetan, commercialisé sous le nom de Zevalin® (Spectrum Pharmaceuticals),
est utilisé pour cibler les récepteurs CD 20 des cellules lymphocytes B [27]. On peut ainsi appeler
ce type de traitement « radio-immunothérapie ». Il est indiqué pour traiter les lymphomes non
hodgkinien (LNH) a cellules B CD20+ [28][29], de type folliculaire, en rechute ou réfractaire apres
traitement par le rituximab. Deux activités fixes peuvent étre administrées: 11 MBg/kg ou 15
MBq/kg selon la numération plaquettaire sans dépasser 1200 MBq [30]. Ce traitement a montré
son efficacité pour ce type de cancer, avec des taux de réponse globale de 73% a 83% avec une

durée médiane de réponse de 23 mois [31].
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1.2.2.3. Traitement par RIV des tumeurs neuroendocrines

Les tumeurs neuroendocrines touchent essentiellement l'intestin gréle mais également le poumon,
les bronches, le pancréas et dans une moindre mesure le colon ou le rectum. Ces tumeurs
surexpriment les récepteurs a un peptide particulier, la somatostatine [32] [33]. Des analogues de
la somatostatine radio-marqués ont été élaborés afin de traiter par RIV les tumeurs
neuroendocrines. Ces traitements peuvent ainsi étre désignés sous le nom de «radio-
peptidethérapie ». L'efficacité du "’Lu -DOTATATE sur la survie des patients et la qualité de vie a
été mise en évidence par |'essai clinique NETTER-1 [34]. Ce MRP est autorisé en France par 'AMM
du 26/09/2017 [35] et est le plus utilisé a présent. Il est commercialisé sous le nom LUTATHERA®
[36]. Ce MRP est administré a raison de 4 injections intraveineuses espacées de 2 mois avec une

activité fixe de 7,4 GBq. Le traitement est réalisé en ambulatoire.

1.2.2.4. Traitement par RIV du cancer de la prostate

Le cancer de la prostate est le cancer le plus fréquent chez I'hnomme. On compte 50 000 nouveaux
cas par an en France. La maladie peut évoluer avec I'apparition de métastases osseuses multiples
particulierement douloureuses pour le patient. Le dichlorure de radium-223 a montré son efficacité
pour augmenter la survie des patients et comme traitement palliatif des métastases osseuses [12].
Il a obtenu I'AMM en France le 26/09/2017 et est le seul émetteur alpha approuvé actuellement.

L'activité a administrer est fixée a 55 kBq/kg, a raison de 6 injections intraveineuses tous les mois.

Tout récemment, I'essai clinique VISION a rapporté I'efficacité d'un nouveau MRP, le "’Lu-PSMA-
617, pour traiter les cancers métastatiques de la prostate résistant a la castration [37]. Le PSMA,
acronyme de l'anglais «Prostate Specific Membrane Antigen», est une protéine
transmembranaire qui cible un récepteur surexprimé dans les cancers de la prostate et dont
I'expression augmente avec l'agressivité de la maladie [38]. Ce MRP permet de traiter les
métastases osseuses mais aussi ganglionnaires et viscérales. Une ATU de cohorte a été obtenue
en France en 2021 pour I'administration de 4 & 6 injections de ""Lu-PSMA-617 espacées de 6
semaines. Plusieurs services de médecine nucléaire frangais ont déja commencé les traitements
dans ce cadre et les praticiens s'attendent a ce qu'un grand nombre de patients soit orienté vers

ce nouveau traitement dans les mois et années a venir [39][40]. De plus, compte tenu de |'efficacité




de la RIV sur la maladie métastatique, un certain nombre de praticiens suggere de proposer ce
traitement pour traiter les tumeurs primaires elles-mémes [41][42]. Enfin, on s'attend a ce que
I'application RIV s'étende au traitement d'autres cancers, tels que les carcinomes kystiques

adénoides ou dans le cas des tumeurs méningées positives au récepteur PSMA [43].

1.2.3.L’approche théranostique

Le traitement par RIV (et RIS) nécessite généralement de réaliser une ou plusieurs acquisitions
d'images scintigraphiques pré- et post-traitement afin de sélectionner les patients éligibles,
prédire la réponse au traitement voire optimiser le traitement et plus rarement réaliser une
estimation dosimétrique post- voire pré-traitement [44]. L'approche théranostique consiste a
acquérir ces images avec le méme MRP, par exemple pour I'l-131; ou avec un vecteur similaire

mais un radionucléide différent, comme le ®®Ga-PSMA-11 [45] .

1.3. Les risques dus au traitement et au diagnostic en
médecine nucléaire

L'administration des MRP au patient entraine une irradiation des tissus sains, pouvant engendrer
des effets biologiques a court, moyen et long terme. Des effets déterministes tels que I'aplasie
médullaire ont été observés chez des patients traités avec I'l-131 [46][47] ou avec I'*"I-MIBG [48].
Des toxicités hématologiques majeures (25% de patients présentant des grades 3 a 5), salivaires
et rénales ont également été constatées aprés traitement au '"’Lu-PSMA-617 [34] [49]. Alors que
I'évaluation de la toxicité a été étudiée de facon relativement exhaustive pour la radiothérapie
externe [50], la nature des toxicités apres RIV et les facteurs de leur apparition, notamment la dose

absorbée aux organes a risque, restent encore mal connus [51][52] [53][54][55].

Par ailleurs, des études ont permis d'évaluer la réponse au traitement en fonction de la dose
absorbée a la lésion, par exemple pour la RIS [56], et de montrer l'intérét d'un traitement

personnalisé, c'est-a-dire d'optimiser I'activité a administrer en fonction de la dose absorbée [36].

En dehors de la RIV avec I-131, les traitements administrés jusqu’a présent étaient essentiellement

a but palliatif et non curatif. L'efficacité de la RIV encourage les praticiens a proposer ce traitement
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plus en amont dans la prise en charge du patient. Cette tendance rend d'autant plus indispensable

I'amélioration des connaissances sur la réponse et les effets indésirables du traitement.

Afin d'assurer la protection de la population, des travailleurs et des patients, des recommandations
sur l'utilisation des rayonnements ionisants ont été émises par la Commission Internationale de
Protection Radiologique (CIPR)[57]. Parmi les principes fondateurs de la radioprotection exposés
dans cette publication, il est recommandé d'appliquer les principes de justification et
d'optimisation pour les actes a visée médicale. Le principe de limitation ne s'applique pas a
I'utilisation médicale des rayonnements car les bénéfices des actes pour ce patient priment sur les
risques liés a I'irradiation. Ces principes de justification et d’optimisation sont intégrés dans le code
de la santé publique qui stipule en particulier dans l'article R. 1333-62 que « Pour les actes de
radiothérapie externe, de curiethérapie et de radiothérapie interne vectorisée, les expositions des
tissus et organes visés par le rayonnement sont évaluées et planifiées au cas par cas, en maintenant
au niveau le plus faible possible les doses recues par les organes et tissus autres que ceux faisant

directement l'objet du rayonnement tout en atteignant 'objectif thérapeutique de ['exposition » [58].

D’autre part, la décision n° 2021-DC-0708 du 06 avril 2021 [59], fixant les obligations d'assurance
de la qualité pour les actes utilisant des rayonnements ionisants réalisés a des fins de prise en
charge thérapeutiques, inclut dans l'article 1 les actes de radiothérapie interne vectorisée. Cette
décision homologuée par I'Autorité de Slreté Nucléaire (ASN) par l'arrété du 17 mai 2021 est
entrée en application en aolt 2021 [59] et précise les exigences pour I'application du systeme de
management par la qualité pour les actes de thérapie. En particulier, il est demandé de mettre en

place des processus pour maitriser les principes de justification et d'optimisation des traitements.

En résumé, les études récentes sur la réponse tumorale et les toxicités apres radiothérapie interne,
ainsi que les textes réglementaires parus ces dernieres années, soulignent la nécessité d'estimer
les doses absorbées délivrées aux tissus ciblés et non ciblés par la thérapie avec une approche
dosimétrique personnalisée [60] [61][62]. Cette approche permet de combiner a la fois les aspects
de radioprotection du patient et d'optimisation de I'efficacité du traitement, intrinsequement liés

dans une problématique de planification de traitement.
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2. La dosimétrie en radiothérapie interne vectorisée

La dose absorbée en médecine nucléaire dépend de nombreux parametres, telles que I'activité
administrée, la distribution spatiale et temporelle de I'activité dans le corps du patient, 'anatomie
du patient et les caractéristiques (type, fréquence et énergie) des rayonnements émis. Le
formalisme proposé pour l'estimation de la dose (paragraphe 2.1) suppose l'estimation de
plusieurs grandeurs relatives a la biocinétique du MRP dans le patient (paragraphe 2.2), et a
I'anatomie du patient (paragraphe 2.3). Le calcul de dose absorbée peut étre réalisé avec des
méthodes de complexités diverses (paragraphe 2.4) et peut étre plus facilement mis en ceuvre a

I'aide de logiciels (paragraphe 2.5).

2.1.Formalisme de calcul de dose absorbée

La dosimétrie des radiopharmaceutiques a commencé a étre formalisée des les années 1920 pour
les applications de radioprotection[63] [64]. Les formules de calcul de dose proposées en 1948 par
Marinelli et al. [65] ont été approfondies par Loevinger et Berman en 1968 [66] pour aboutir en
1976 au formalisme du Comité du MIRD (Medical Internal Radiation Dose) pour le calcul de dose
absorbée décrit dans le MIRD Pamphlet n°1 [67]. Ce formalisme repose sur la définition de régions
sources, notées ci-apres rg, qui correspondent aux régions de fixation du radionucléide dans le
corps du patient ; et de régions cibles, notées ci-apres ry (T, de l'anglais «target »), qui
correspondent aux régions dans lesquelles les rayonnements émis depuis les régions sources vont

déposer une fraction de leur d'énergie.

Compte tenu de ces définitions, la dose absorbée dans une région cible peut étre calculée a partir
(i) du nombre total de désintégrations dans les régions sources, et (ii) des dépots d'énergie dans

la cible par unité de désintégration dans les régions sources.

La majorité des pamphlets a été principalement concue pour des applications diagnostiques et
repose sur des modeles simplifiés. Depuis quelques d'années, certains pamphlets, tels que les
pamphlets n°20 [68], n°22 [69], n°23 [70] et n°24 [71], concernent plus particulierement les

applications thérapeutiques.

20




Ainsi, la dose absorbée en gray (Gy) dans une région cible r;, étant donné les rayonnements émis

par une région source 1y, est donnée par :

D(ry « ry) = A(ry)- Zi%::;m Equation 1-1

ou 4 (15, Tp), en Bq.s, est I'activité cumulée dans la région source, c'est-a-dire le nombre total de

désintégrations nucléaires sur une période de temps donnée Tj, (s),

n; est le nombre moyen d'émissions du rayonnement de nature i par désintégration nucléaire dans

la source, et E; son énergie (J), et,

@i(rr « ry) est la fraction d'énergie absorbée dans la région cible ry suite a I'émission du

rayonnement i depuis la région source rg , et M(rr) est la masse de la région cible (kg) [69].

On appelle facteur S (en Gy/Bg.s™") la dose absorbée moyenne déposée dans la région cible par

unité d'activité cumulée dans la région source :

Strre 1y = Zi—niEi(f,[i((:TT; ) Equation 1-2

Le rapport entre la fraction d'énergie absorbée ¢;(r < 1) et la masse de la région cible M(rr)
correspond a la fraction absorbée massique connue sous le nom de Specific Absorbed Fraction en

anglais (SAF).

La dose absorbée (Gy) dans la région cible r; est obtenue par la somme des contributions de

I'ensemble des régions sources, 75 :

D(ry, Tp) = X, A(rs,Tp) S (rp < 1) Equation 1-3

L'activité cumulée est estimée a partir de la caractérisation de la biocinétique du
radiopharmaceutique dans le corps du patient (cf. paragraphe 2.2), tandis que les facteurs S sont
calculés aujourd’hui a I'aide de modeles de I'anatomie du patient plus ou moins personnalisés (cf.
paragraphe 2.3) et de codes de simulation du transport des particules dans la matiere (cf.

paragraphe 2.4).
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2.2.Caractérisation et quantification de la biocinétique du
médicament radiopharmaceutique dans le patient

Afin d'identifier les régions sources et de quantifier I'activité retenue en fonction du temps,
différentes techniques de mesure réalisées a plusieurs temps apres administration du MRP
peuvent étre mises en ceuvre. La fiabilité des valeurs d'activité estimées dépendra notamment de
la géométrie de mesure, de la distribution du radionucléide dans le corps du patient, de la

méthode d'analyse des données et de la méthode d'étalonnage en activité du moyen de mesure.

2.2.1.Caractérisation de la biocinétique sans imagerie
Plusieurs techniques peuvent étre utilisées en vue d'une quantification de I'activité sans imagerie,
a savoir les méthodes de comptage externe, les prélevements sanguins, les biopsies et la collecte

des excrétas.

La méthode de comptage externe : la méthode de comptage externe consiste a détecter les
photons eémis par le patient a I'aide d'un détecteur de type Geiger-Miiller ou d'une sonde a iodure
de sodium (Nal(Tl)). Généralement, les coups détectés sont convertis en activité a l'aide d'un
coefficient d'étalonnage propre au détecteur. Alternativement, une premiere mesure effectuée
immédiatement apres I'administration pour obtenir un comptage correspondant a 100 % de
caractériser la biocinétique du patient. Le point faible de cette méthode est qu'elle permet juste
d’'estimer l'activité cumulée totale dans le corps du patient. Elle est utilisée généralement pour
vérifier que la dose totale absorbée par le corps entier est bien inférieure a 4 Gy (dose de tolérance
de la moelle osseuse), ou pour vérifier les résultats d'une autre méthode de quantification [72],

[73].

L'analyse des excrétas : cette méthode permet d'estimer I'activité totale dans le corps du patient
au cours du temps par la soustraction de l'activité mesurée dans les excrétas de l'activité
administrée [74][75][76][77]. Plusieurs mesures a des temps différents permettent de remonter a

I'activité cumulée totale dans le corps du patient. Comme pour la méthode du comptage externe,
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cette méthode ne permet pas d'avoir des informations sur l'activité cumulée dans les organes ou

les tumeurs du patient.

L'analyse des prélevements sanguins : des prélevements sanguins espacés dans le temps
peuvent étre effectués afin de quantifier la concentration d'activité présente dans le sang [77][78],

dans le but d'évaluer la dose absorbée délivrée a la moelle osseuse [79].

L'analyse des biopsies : Cette méthode peut étre réalisée lorsque les tumeurs ou les organes sont
accessibles [80][79], plusieurs prélevements a différents temps permettent d'avoir une information

sur |'évolution de I'activité dans la région d'intérét [81].

2.2.2.Caractérisation de la biocinétique avec imagerie

La biocinétique peut étre déterminée a partir d'une série d'images fonctionnelles (planaires et/ou
TEMP et/ou TEP) acquises a plusieurs temps aprés administration du MRP. L'analyse de ces images
a pour objectif d'identifier les régions sources et de déterminer l'activité qui y est retenue aux

différents temps d'acquisition.

2.2.2.1. Choix d'un protocole d’'imagerie
Série d’'images planaires : |'acquisition d'une série d'images planaires (Figure 1-2) présente
I'avantage d'étre plus rapide que celle des images TEMP ou TEP. Cependant, les fixations de
régions sources situées l'une derriere 'autre peuvent étre superposées dans ces images 2D
[48][82]. Par ailleurs, les images ne peuvent étre facilement corrigées de I'atténuation et de la
diffusion des photons dans le patient, parameétres qui affectent le nombre de coups détectés dans
les pixels de I'image, et qui peuvent varier d'un temps de mesure a l'autre et en fonction de la
localisation du radionucléide dans le patient. La caractérisation de la biocinétique suite a
I'estimation des activités dans les régions sources peut par conséquent étre entachée d'une

incertitude relativement importante [83].
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Figure 1-2 Exemple de données planaires utilisées pour déterminer le nombre de coups
dans les régions d'intérét sur une période de 22 heures aprés l'injection.

Série d'images hybride planaires associées a une image TEMP : afin d'améliorer I'estimation
de I'activité retenue dans les régions sources, des techniques hybrides utilisant une série d'images
planaires associées a une image TEMP ont été proposées [84][85]. L'analyse des images planaires
permet de déterminer la biocinétique du radionucléide dans les régions sources, tandis que
I'activité est quantifiée avec I'image TEMP (ou TEP) acquise juste avant ou aprés une des images
planaires. La biocinétique estimée en termes de nombres de coups dans les images planaires peut

ainsi étre mise a I'échelle avec I'activité quantifiée sur I'image 3D.

Série d'images TEMP : |la derniere option consiste a réaliser une étude selon une approche
reposant uniquement sur des images TEMP, permettant de suivre de facon plus réaliste I'évolution
temporelle 3D des fixations de I'activité dans le corps du patient. L'acquisition conjointe d'une
image TDM permet en plus de corriger I'image TEMP des effets tels que la diffusion, I'atténuation
ou l'effet du volume partiel [86] (Annexe 1). Cependant, ces acquisitions répétées nécessitent des
temps d'acquisition relativement longs (20 a 40 min), ce qui est un facteur limitant compte tenu

de I'occupation des machines et pour la prise en charge de patients souffrant de douleurs.

Afin d'évaluer la biocinétique, les dates d’acquisitions des images influencant fortement la qualité

des résultats, il est préférable d’acquérir au minimum trois a quatre points aprés administration du
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MRP. La premiere acquisition est en général réalisée dans les premieres 24h, tandis que les points
suivants sont choisis si possible en fonction de la période physique et de la période biologique
attendues [87]. De plus, les parameétres d'acquisition de reconstruction des images (nombre de
projections, durée d'acquisition par projection (cf. section 2.2.3) doivent étre choisis de maniére a
permettre une quantification précise de I'activité a partir de la série d'images acquises a différents

moments apres |'administration.

2.2.2.2. Segmentation et recalage des images

L'obtention du nombre de coups dans les régions de fixation du MRP nécessite au préalable de

délimiter ces régions sur chaque image a l'aide d'une méthode de segmentation.

Pour les images planaires, les régions d'intérét (ROIs) correspondent a des surfaces 2D et peuvent
étre délimitées soit manuellement, soit par seuillage sur le nombre de coups par pixel. Ces ROIs
2D peuvent également étre définies par projection des volumes d'intérét (VOIs) segmentés en 3D

en utilisant une modalité de médecine nucléaire ou éventuellement anatomique.

Dans le cas d'une approche hybride planaire/TEMP ou purement TEMP, les volumes d'intérét
(VOlIs) sont directement segmentés en 3D a I'aide d'un seuillage sur les nombres de coups sur les

images TEMP [88][89], et/ou a I'aide d'une image anatomique TDM voire IRM.

Quand les contours anatomiques sont utilisés pour définir les ROIs ou les VOIs des régions de
fixation, la méme région est utilisée pour déterminer a la fois le volume de I'objet et le nombre de
coups dans le volume. Cependant, la région de fixation sur I'image fonctionnelle occupe en général
un volume apparent plus grand que le volume anatomique a cause notamment des effets de

volume partiel [90] [91], ce qui peut entrainer une sous-estimation du nombre de coups fixés.

Quand des contours réalisés sur une image sont reportés ou projetés sur une autre image, il est
nécessaire de recaler au préalable les deux images considérées, afin que la région d'intérét
identifiée sur une image soit mise en correspondance avec la région associée sur |'autre image.
Selon les images disponibles, des recalages entre images planaires ou entre une image 3D et une

image planaire peuvent étre réalisés. Un recalage peut étre réalisé manuellement en déplagant la
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position d'une image par rapport a l'autre, avec des rotations et/ou des translations, ou de fagon

automatique [92] [93].

2.2.3.Quantification de I'activité dans les régions de fixation

La conversion du nombre de coups dans une ROI ou VOI en valeur d'activité nécessite la
détermination et I'application d'un facteur d'étalonnage de la caméra. Ce dernier est obtenu en
réalisant I'image d'une source d'activité connue dans une géométrie et pour des parametres

d’'acquisition donnés.

Une premiere méthode consiste a acquérir une image d'une source ponctuelle dans l'air et a
extraire le nombre total de coups dans lI'image C acquis pendant la durée At [94]. Le facteur
d’'étalonnage Q (en cps/(s.Bq)) de la caméra est déterminé en divisant le taux de comptage par

I'activité connue A (en Bq) de la source ponctuelle pendant la durée At.
Q=—— Equation 1-4

En réalité, la qualité des images est dégradée par plusieurs effets (détaillés dans I’annexe 1 avec
les méthodes de corrections possibles). L'application du facteur d'étalonnage aux images de
patients suppose donc que les corrections des effets dégradants dans les images du patient soient

réalisées de facon optimale au préalable.

Une méthode d'étalonnage plus robuste consiste a réaliser une acquisition a I'aide de fantémes
physiques représentant mieux le patient [95] [70]. Contrairement a la méthode basée sur une
source ponctuelle dans l'air, le nombre de coups acquis par cette méthode est affecté par
I'atténuation et la diffusion. Par conséquent, I'image du fantome doit étre acquise en utilisant les
mémes parameétres que ceux utilisés pour I'image du patient. Le nombre de coups inclus dans le
volume segmenté de la source est ensuite divisé par I'activité de la source pour obtenir le facteur
d'étalonnage Q. Cette méthode d'étalonnage est dite plus robuste que celle basée sur I'image de
la source ponctuelle dans I'air, car elle compense partiellement les imprécisions dans la correction

de l'atténuation et de la diffusion [96].
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2.2.4.Ajustement de courbes temps-activité pour le calcul de I'activité
cumulée

Apres détermination des valeurs d'activités aux différentes dates d'acquisition, un ajustement de
ces données par un modele mathématique est réalisé, afin de calculer I'activité cumulée par

intégration de la courbe obtenue.

Un modele tres simple consiste a relier directement ces points de données et a calculer l'aire sous
la courbe par la méthode des trapezes. Cette derniére fournit des informations limitées sur la
biocinétique du patient et il peut étre problématique d'estimer I'activité intégrée dans le temps

au-dela du dernier point de données.

Un modele plus réaliste consiste a ajuster les données temps-activité par une courbe (notée TAC,

de I'anglais Time-Activity Curve) a un ou plusieurs termes exponentiels :
A = 3 Aje~(rAvioi)t Equation 1-5

ou A est la constante de décroissance physique du radionucléide et 4,;,; est la constante
d'élimination biologique du i*™ terme exponentiel. La constante d'élimination biologique est
analogue a la constante de désintégration physique et décrit le taux de disparition du MRP par
des processus biologiques. Ainsi, de maniere analogue a la désintégration physique, la période ou

demi-vie biologique Ty;, peut étre définie :

_In(2)

Tbio = m Equation 1-6

La constante de désintégration physique et la constante d'élimination biologique peuvent étre

combinées pour former la constante d'élimination effective A4
Aefr = Apio + A Equation 1-7

qui donne a son tour la période effective T,y :

_In(2)

= Equation 1-8
Aers

Ters
Le calcul de I'intégrale du modele multi-exponentiel donne I'activité cumulée :

~ Aj , .
A= Zim Equatlon 1-9
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Lorsqu'un protocole d'imagerie purement TEMP est utilisé, il est possible de définir des courbes
TAC pour chaque voxel, ce qui permet a l'utilisateur de tenir compte de la cinétique d'activité non
uniforme dans un organe ou une tumeur. Cela suppose que les images TEMP soient recalées les
unes par rapport aux autres. Il est également possible de simplement calculer les activités
cumulées pour tout ou partie d'un organe ou dans des tumeurs. Dans ce cas, le recalage entre
images n'est pas absolument nécessaire. En effet, les régions peuvent étre segmentées
séparément pour déterminer I'activité totale a chaque point temporel et une courbe TAC peut étre

ajustée avec les données d'activité temporelle résultantes.

On peut aussi utiliser la méthode hybride planaire/TEMP pour estimer la distribution d'activité
cumulée 3D au niveau du voxel, en supposant que chaque voxel suit le méme comportement

cinétique donné par les images planaires.

Une fois l'activité cumulée estimée dans les régions sources, il reste a calculer les dépdts d'énergie

dans les tissus du patient. Ce calcul nécessite de décrire I'anatomie du patient.

2.3.Description de I'anatomie du patient

Le calcul de la dose absorbée repose par ailleurs sur un modele de I'anatomie du patient, appelé
fantdme numérique. Ce fantome doit permettre de représenter les tissus du corps du patient et
leur position relative, ainsi que leur composition et leur densité, car ces paramétres sont essentiels

pour estimer la dose absorbée [97].

Afin de faciliter le calcul de la dose absorbée, des fantdmes numériques de référence, aussi
désignés sous le nom de modeles dosimétriques, ont été développés pour représenter une
anatomie standard. Les premiers fantomes, dits « mathématiques » de Cristy et Eckerman, ont
représenté le corps humain de facon approchée par des formes géométriques simples [98]. Des
fantomes plus réalistes, dits « voxélisés » ont ensuite été générés a partir d'images CT de patients.
L'utilisation de ces modeles dosimétriques est plutot adaptée au calcul de dose absorbée dans le
cadre de la radioprotection, par exemple pour des examens de médecine nucléaire diagnostique.
Les fantomes de référence actuellement recommandés par la CIPR sont les fantomes voxélisés de

I'hnomme et de la femme de référence décrits dans la publication 110 [99]. Les fractions absorbées
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massiques nécessaires au calcul de dose ont été calculées avec ces fantdmes et publiées dans la

publication 133 [100].

Depuis les années 2000, les fantomes de type hybrides sont apparus. Ces fantomes reposent sur
des méthodes de modélisation des surfaces a base de mailles polygonales (en anglais polygon
mesh) ou de surfaces tridimensionnelles lisses, telles que les NURBS, de I'anglais Non Uniform
rational B-splines [101], [102]. Ces méthodes de modélisation permettent de combiner les
avantages des fantomes mathématiques et voxelisés, a savoir la flexibilité et le réalisme,
respectivement. Par exemple, le fantdme NCAT [103], développé en 2002 par l'université de
Caroline du Nord, permet de prendre en compte le mouvement respiratoire du patient pour
améliorer I'imagerie cardiaque. Par ailleurs, les fantdmes pédiatriques de référence actuels de la

CIPR sont des fantomes hybrides et décrits dans la publication 143 [104].

Pour le calcul de la dose absorbée aprés administration d'un traitement avec un MRP, un modele
personnalisé est en général utilisé a partir des images anatomiques du patient, TDM, le plus
souvent. Selon la méthode de calcul de dose absorbée choisie, ces images peuvent étre utilisées

directement, ou utilisées pour générer un fantome personnalisé du patient (cf. paragraphe 2.4).

2.4.Calcul de la dose absorbée

2.4.1.Données nucléaires

Le calcul de la dose absorbée nécessite de calculer les dépdts d'énergie dans les régions cibles,
étant donné l'activité cumulée dans les régions sources. Ce calcul requiert d'utiliser des données
nucléaires du radionucléide considéré : sa période physique, la nature des rayonnements émis,
leur intensité d'émission par désintégration et leurs énergies. Des données nucléaires de référence
peuvent par exemple étre extraites du logiciel DECDATA associé a la publication 107 de la CIPR

[105].
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2.4.2.Echelles spatiales et méthodes de calcul de la dose absorbée

Le calcul de la dose absorbée, peut étre réalisé a différentes échelles spatiales et en utilisant
différentes méthodes de calcul. Les régions sources et les régions cibles peuvent en effet étre
définies a I'échelle de I'organe, du voxel ou de la cellule [106][107][108] [109][110][111]. Par
exemple, une région source définie a I'échelle de l'organe est définie de telle maniére que le
radionucléide soit distribué de fagon homogene dans le volume de I'organe. Dans le cadre de
I'administration de MRP, on cherche en général a estimer la dose moyenne absorbée a |'organe
ou sa distribution a I'échelle du voxel, a I'aide d'un fantome voxélisé. Que les régions sources soient
définies de facon homogeéne dans les organes ou distribuées de facon hétérogéne entre les voxels

du fantdme, la dose absorbée peut étre calculée a I'échelle du voxel et/ou de I'organe.

2.4.3.Dépot local d’énergie

Pour estimer la dose absorbée issue d'émissions béta moins ou alpha, il est possible de réaliser un
calcul simple reposant sur I'approximation d'un dépdt local d'énergie, en anglais Local Energy
Deposition (LED). Ainsi, toute I'énergie émise par les rayonnements béta moins ou alpha est
déposée localement dans la région source considérée, quelle que soit I'échelle choisie. Cette
approximation sera d'autant plus valide que le parcours des particules chargées est petit par
rapport a I'échelle considérée. Cette approximation n'est pas valable pour les particules
pénétrantes telles que les photons émis par certains radionucléides utilisés en RIV. Toutefois, le
calcul du dépot local peut donner une estimation suffisamment fiable de la dose absorbée avec
une rapidité de calcul compatible avec la clinique. C'est pourquoi plusieurs logiciels tels que

PLANET® Dose (DOSIsoft, Cachan, France) ou OpenDose3D l'ont implémentée [112].

2.4.4.Calcul de dose a I'échelle de I'organe basée sur des modéles
dosimétriques

En général, le calcul des dépdts d'énergie, et par suite de la dose, requiert au préalable de simuler
le transport des particules dans un fantdme voxélisé, souvent a l'aide d'un code de calcul
analytiques ou de plus en plus basé sur la méthode Monte-Carlo tels que MCNP ou GATE [113].

Compte tenu des ressources et du temps de calcul nécessaires a ces simulations pour le calcul de
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dose, plusieurs grandeurs dosimétriques ont été précalculées pour faciliter I'utilisation des

fantdmes de référence, en particulier pour les actes de médecine nucléaire diagnostique.

Ainsi, des facteurs S a I'échelle de I'organe ont tout d'abord été calculés pour les fantdmes
mathématiques et mis a disposition dans le logiciel libre MIRDOSE puis OLINDA/EXM (version 1)
pour réaliser un calcul de dose moyenne a I'organe a partir de I'activité cumulée estimée dans les
organes-sources [114]. Cet outil permet ainsi de mettre en ceuvre I'estimation de la dose absorbée
basée sur des modéles, en anglais, model-based dosimetry [106]. Aujourd’hui la version 2.0 du
logiciel OLINDA/EXM est commercialisée avec le logiciel HERMES (HERMES Medical Solutions,
Stockholm, Suede) et utilise les fractions absorbées massiques (SAF) des fantdmes de la femme et
de I'homme de référence de la CIPR de la publication 133 [100]. Le logiciel libre IDAC-Dose2.1
permet également de réaliser des calculs de dose absorbée a I'organe a partir de ces modeles

dosimétriques de référence [115].

2.4.5.Calcul de dose a I'échelle du voxel

Afin d'encore améliorer la personnalisation du calcul de dose, notamment a partir de I'anatomie
spécifique du patient et de la distribution spatiale de I'activité, d'autres grandeurs dosimétriques
ont été définies pour estimer la distribution de dose absorbée a I'échelle du voxel dans I'anatomie

du patient : les facteurs S a I'échelle du voxel et les dose-point kernels.

2.4.5.1. Facteurs S a I'échelle du voxel
Le concept des facteurs S a I'échelle de I'organe a été étendu pour définir des facteurs S a I'échelle
du voxel [106]. Ces facteurs correspondent ainsi a la dose absorbée dans un voxel cible par unité
de désintégration dans un voxel source, ces voxels appartenant chacun a un milieu homogéne
infini [116] [117] [118] [119]. lIs sont calculés pour un radionucléide, une taille de voxel et un tissu
donné. Par conséquent, I'hétérogénéité des tissus ne peut étre prise en compte avec cette
méthode, qui a toutefois I'avantage de rendre les calculs de dose absorbée en 3D simples et
rapides. En outre, I'hnypothése d'une densité tissulaire uniforme, lorsque les distributions de dose
voxélisées sont calculées dans des organes ou des tumeurs, est généralement une approximation

raisonnable.
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2.4.5.2. Dose-Point Kernels

La dose point-kernels (DPK) correspond a la distribution de dose absorbée par unité de
désintégration nucléaire issue d'une source ponctuelle isotrope dans un milieu homogene infini
[120]. Elle est générée pour estimer la distribution de dose absorbée a I'échelle du voxel dans
I'anatomie du patient [106][107] [121]. Une DPK peut étre définie pour tout type de particules
(chargées ou non), tout spectre d'énergie (mono-énergétique ou de radionucléides) dans un

milieu homogene donné a l'aide de calculs analytiques ou de simulation Monte-Carlo [121].

Le calcul de la distribution de dose absorbée pour une source hétérogene d'activité distribuée
dans un volume est réalisé par superposition des DPK : la dose absorbée en un point cible résulte
de la contribution en dose de I'ensemble des points sources du volume [122]. Cela revient a
calculer une intégrale de convolution entre les DPK et la distribution 3D de l'activité, d'ou le nom
de méthode de convolution-superposition. Celle-ci permet donc de prendre en compte des
distributions hétérogéne de I'activité, mais suppose une distribution homogene de densité dans
le milieu. Le calcul de dose dans des régions qui contiennent des tissus de densité tres différente
tels que des tissus mous et osseux et/ou pulmonaires sera donc réalisé avec I'approximation d'un
milieu homogene. Certaines études ont ainsi montré que l'utilisation de DPK définis pour des
milieux homogénes peut introduire des erreurs significatives sur I'estimation des distributions de

doses absorbées dans les milieux hétérogenes [123].

Des doses voxel-kernels (DVK) peuvent étre générées a partir des DPK pour le calcul dans les
géomeétries voxélisées. Une DVK correspond a la distribution de dose absorbée autour d'un voxel

source.

La distribution de dose absorbée obtenue par convolution-superposition des DPK ou DVK peut
ensuite étre utilisée pour calculer la dose moyenne absorbée dans les régions segmentées. Les
temps de calcul de la dose pour les méthodes basées sur les DPK ou les DVK restent raisonnables
et compatibles avec la pratique clinique. Cependant, ces méthodes peuvent étre inadaptées a

I'estimation de la dose dans une région de densité hétérogene par exemple [121].




2.4.5.3. Simulation directe avec la méthode Monte-Carlo
La simulation du transport des particules par méthode Monte-Carlo dans un modele anatomique
personnalisé reste la méthode la plus réaliste pour estimer avec plus de justesse la distribution de
la dose absorbée a I'échelle du voxel. Cette méthode est basée sur la simulation d'un grand
nombre d'histoires aléatoires pour lesquelles le transport des particules est calculé a partir de la
modélisation des interactions particules-matiere décrite avec des distributions de probabilité.
Parmi les exemples de codes de calcul Monte-Carlo couramment utilisés pour les applications de
radiothérapie et de médecine nucléaire, on peut citer les codes EGS (electron gamma shower)

[124], MCNP [125][126], PENELOPE [127] et le code GEANT [123][128].

Cette méthode requiert des temps de calcul plus longs que les méthodes basées sur des données
précalculées, allant de plusieurs heures a plusieurs jours selon les dimensions du modéle
anatomique et la distribution de la source. Cependant, l|'utilisation de clusters de calcul et
I'augmentation des capacités des outils informatiques ont permis de réduire les temps de calcul

rendant envisageable I'utilisation des codes Monte-Carlo en routine clinique.

Le modele anatomique personnalisé utilisé peut étre représenté soit par la matrice de densité [1]
obtenue a partir de 'image TDM du patient et de la conversion des nombres Hounsfield en valeurs
de densité soit par un fantome voxélisé contenant des volumes de densités et de compositions
donnés pour représenter les régions d'intérét. Cette méthode permet donc de prendre en compte
les hétérogénéités de densité entre les tissus. Comme précédemment, les images fonctionnelles
fournissent des informations quantitatives sur la distribution spatiale et temporelle de I'activité.
Les émissions radioactives sont simulées dans le modele numérique du patient et les dépots
d’'énergie associés sont calculés dans chaque voxel pour déterminer la distribution de dose 3D

résultante.

2.5.Logiciels de dosimétrie

Comme il a été montré, |'estimation de la dose absorbée requiert donc des données initiales
diverses et de nature différente telles que des images de modalités différentes et acquises a des

dates différentes, et des données relatives a I'administration du MRP. Par ailleurs, de nombreuses
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étapes d'interprétation et d'analyse de ces données sont en général nécessaires pour calculer la
dose absorbée et peuvent étre complexes a mettre en ceuvre de facon robuste. Afin de faciliter le
traitement de ces données et la mise ceuvre du calcul de dose absorbée, plusieurs outils logiciel

ont éte développés [129][130][131][132].

Ces logiciels se différencient par I'échelle a laquelle le calcul de dose est réalisé (dose a I'organe
ou au voxel), les méthodes de calcul de dose utilisées (facteurs S, dépot de dose local, convolution
de DPK ou simulation du transport des particules par méthode Monte-Carlo), les données d’entrée
utilisées et I'ordre dans lequel les étapes de calcul sont réalisées, en anglais « workflow » [112]

[133].

Par exemples, le logiciel OLINDA/EXM version 2.0 intégré a la suite logiciel HERMES [130][129] et
le logiciel IDAC-Dose 2.1 utilisent les facteurs S pré-calculés des modeles dosimétriques de
référence de la CIPR pour calculer la dose absorbée moyenne a I'échelle de I'organe. Les temps de
résidence (TIAC) utilisés peuvent étre directement renseignés par I'utilisateur ; ou importés de
I'analyse d'une série d'images fonctionnelles dans la suite HERMES OLINDA/EXM ou de
I'ajustement des données temporelles d'activité dans IDAC-Dose 2.1. Dans ce dernier cas, un autre
outil est donc nécessaire pour estimer les activités dans les régions d'intérét en fonction du temps.
Enfin, la dose auto-absorbée (en anglais, self-dose) peut étre estimée pour des tumeurs primaires
ou des métastases a I'aide de facteurs S précalculés dans des spheres de volume variant de 0.01
cm?® 4 3000 cm?® auquel un tissu donné peut étre attribué. Les doses ainsi calculées ne prennent
pas en compte la forme réelle des Iésions et ne permettent pas d'estimer la contribution de

I'activité fixée dans les lésions a la dose absorbée dans les tissus sains environnants.

Pour calculer la dose absorbée a I'échelle du voxel a partir de I'anatomie du patient et de la
distribution temporelle et spatiale de I'activité des logiciels commerciaux ont été développés pour
une application clinique tels que QDOSE® (ABX-CRO advanced pharmaceutical), Planet® Dose
(DOSIsoft SA) ou SurePlan™ MRT (MIM Software Inc.). lls mettent en ceuvre le dép6t de dose local,
le calcul avec des facteurs S a I'échelle du voxel et/ou la convolution-superposition des DPK [107]
[112]. lls permettent de caractériser la biocinétique du MRP a partir de série d'images
fonctionnelles, exclusivement 3D pour certains, et un nombre restreint de radionucléides. Par

exemple, la version actuelle de Planet® Dose est limitée au """Lu et & I'°Y,




Les logiciels basés sur la simulation directe par méthode Monte-Carlo donnent accés au calcul de
dose absorbée pour tout radionucléide ; et ont été ou sont essentiellement développés et utilisés
au sein de projets de recherche. On peut citer par exemples, les logiciels 3D-RD [134], VoxelDose
[135], [136], RayDose [137], [138] ou PARADIM [139]. C'est dans ce cadre que le laboratoire
d’'Evaluation de la Dose Interne de I'IRSN développe depuis plus d'une dizaine d'années le logiciel
OEDIPE [132], [140], [141]. OEDIPE permet de réaliser des calculs personnalisés de la distribution
de dose absorbée avec le code de calcul MCNPX a partir de fantomes voxélisés et de distributions
d'activité définies sous forme de sources homogenes ou hétérogenes. Sa description ainsi que les
récents développements implémentés dans le cadre de mes travaux de recherche feront I'objet du

Chapitre 2.

3. Conclusion

Dans ce chapitre, il a été montré qu'avec l'essor de la radiothérapie interne vectorisée, il était
essentiel d'améliorer la détermination des doses délivrées aux régions d'intérét dans le but
principal d'optimiser les traitements mais également de limiter les toxicités liées a ces traitements.
Afin de répondre concrétement a ce défi, il est ainsi devenu crucial de développer des outils et des
méthodes permettant d'estimer, de la maniéere la plus personnalisée possible, la dose absorbée au
niveau des lésions et des organes a risque tout en prenant en compte la biocinétique propre au
patient dans les calculs dosimétriques. C'est pourquoi, le développement d'un outil de
modélisation de la biocinétique était indispensable. Le travail présenté dans le prochain chapitre
sera donc, I'implémentation de ces principes dans OEDIPE avec notamment la détermination de la
biocinétique du radiopharmaceutique a partir de séries d'images fonctionnelles du patient et dans
un deuxieme temps de valider et d'appliquer ces développements a des données expérimentales.
L'iode 131 étant le radiopharmaceutique le plus utilisé dans cette discipline, le travail réalisé s'est
concentré sur ce radiopharmaceutique mais a vocation a étre applicable a différents types de

radiopharmaceutiques.
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Chapitre 2

Evaluation automatique de la biocinétique
spécifique du patient avec le logiciel OEDIPE
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1. Introduction

Comme mentionné dans le chapitre précedent, avec I'essor de la RIV, il est apparu essentiel de
développer des outils et des méthodes pour mieux estimer, et de facon personnalisée, la dose
absorbée aux |ésions et aux OAR. Dans ce cadre un certain nombre de logiciels ont été développés
pour faciliter I'application des approches dosimétriques basée sur I'imagerie. Cependant, qu'ils
soient appliqués a des fins de recherche ou a des fins cliniques, nombre d'entre eux restent limites,
que ce soit pour la caractérisation de la biocinétique spécifique au patient ou pour le calcul de la
dose absorbée. Certains, comme OLINDA/EXM [1] et IDAC [2], permettent de calculer la dose a
partir des activités cumulées, mais pas de caractériser la biocinétique en analysant les images MN
du patient. D'autres permettent 'analyse des images MN du patient mais uniquement pour les
images 3D (séries TEMP/TDM ou TEP/TDM), comme STRATOS (Philips Technologie, Aachen,
Allemagne) [3] ou PLANET® Onco Dose (Dosisoft, Cachan, France) [4]. Pour calculer la dose
absorbée, des facteurs S ou des méthodes DVK sont généralement utilisées. Cependant, ces
méthodes sont moins personnalisées. Afin d'obtenir une évaluation davantage personnalisée de
la dose des logiciels utilisant des méthodes de Monte-Carlo ont été développés, tels que DOSIS
[5], 3D-ID [6], DOSE3D [7], RAPID [8] et OEDIPE [9]. Si grace a cette méthode ces logiciels ont
permis d’améliorer la dose personnalisée, I'utilisation dans le cadre d'une application a la RIV reste
limitée sur la modélisation de la biocinétique du radiopharmaceutique spécifique au patient, étant
donné que la biocinétique des médicaments radiopharmaceutiques (MRP) est spécifique au

patient et peut grandement influencer la dose absorbée.

Ce chapitre sera spécifiquement consacré a I'amélioration du logiciel OEDIPE développé a I'Institut
de Radioprotection et de Slreté Nucléaire (IRSN) depuis une quinzaine d'années et déja appliqué
pour réaliser une dosimeétrie 3D personnalisée en médecine nucléaire par simulation Monte-Carlo
[9] [10] [11] [12]. Des développements initiaux permettant de caractériser la biocinétique a partir
d'images 3D (TEMP/TDM et PET/TDM) ont déja été intégré dans OEDIPE par Nadia Benabdellah
[13] précédemment. Dans le cadre de nos travaux, ces outils ont été améliorés. Par ailleurs,
I'acquisition de multiples images 3D n'est pas toujours possible dans la pratique clinique, alors

qu'il est plus facile d'acquérir des images planaires a plusieurs points temporels. De ce fait, de
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nouvelles fonctionnalités ont été également implémentées dans OEDIPE pour traiter une série

d'images planaires en association avec une image TEMP/TDM (hybride).

Ainsi, apres avoir présenté OEDIPE, ce chapitre s'attachera dans un premier temps a la description
des nouvelles fonctionnalités implémentées dans le logiciel pour 'amélioration de I'estimation de
la biocinétique. Dans un deuxieme temps les résultats des études de validation réalisées sur des

données issues d'acquisitions sur fantdmes et sur des données de patients seront présentés.

2. Le logiciel OEDIPE

OEDIPE est un logiciel dont le but est d'évaluer la dose interne a partir d'une simulation du
transport des particules basée sur une méthode Monte-Carlo pour des applications en médecine
nucléaire [11][12][10]. Il est développé en Interactive Data Language (IDL®). La Figure 2-1 donne
un apercu de la structure du logiciel OEDIPE, les nouveaux modules développés dans ce travail

étant identifiés par des cases bleues.

Le logiciel OEDIPE est divisé en 4 parties correspondant respectivement a la création du fantome
numérique voxélisé (section 2.1) et de la répartition de la source dans ce fantdme (2.2), la création
automatique du fichier d'entrée MCNPX (2.3) et le traitement du fichier de sortie (2.4). Ces étapes
spécifiques a la détermination d'une dosimétrie personnalisée sont détaillées dans les sections ci-

dessous.

2.1.Création du fantome numeérique voxelisé du patient
Dans OEDIPE, le patient est représenté par un fantome voxelisé construit a partir de ses propres
images anatomiques (TDM ou IRM). Ce dernier correspond a une matrice 3D de voxels. Chaque
voxel appartient a un VOI caractérisé par un tissu de densité et de composition en éléments

chimiques données.
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Figure 2-1 Schéma des modules OEDIPE permettant le calcul d'une dose 3D personnalisée a partir des données
anatomiques et fonctionnelles du patient [10][9][11] [12]). Les nouvelles implémentations sont représentées par des
cases bleues.
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Les VOlIs peuvent étre créés dans OEDIPE de différentes maniéres a partir des images anatomiques
(TDM ou IRM) du patient. Pour cela, la premiere technique repose sur une segmentation
automatique par seuillage des niveaux de gris des images anatomiques. Par ailleurs, une deuxiéme
technique consiste a utiliser des contours définissant les VOlIs tracés sur les images anatomiques
du patient avec un logiciel externe et exportés en format RTSTRUCT. Les fichiers sont alors
importés directement dans OEDIPE pour créer un fantdme voxelisé spécifique au patient (Figure
2-2). Aujourd’hui, les fichiers en format RTSTRUCT sont les plus utilisés par les logiciels externe

(planetOnco®, Isogray®, Hermes®, STRATOS®, 3Dslicer, ...).

Coupe TDM d’un Coupe fantome voxel
patient dans OEDIPE

Figure 2-2 Coupe TDM d'un patient (a gauche) et coupe
correspondante du fantéme voxelisé personnalisé (a droite) créé avec
OEDIPE a partir des contours réalisés sur I'image TDM et importés
sous format DICOM RT-STRUCT (contour externe, poumons droit et
gauche, tumeur pulmonaire).

Apres création du fantome, ce dernier peut étre modifié a I'aide de différents outils. Il existe
notamment un outil d'élimination de I'air permettant de réduire la taille du fantdme en supprimant
les zones périphériques ne contenant pas d'information anatomique utile. De plus, des outils de
redimensionnement et de fusion de VOIs peuvent également permettre de réduire la taille du

fantome ou le nombre de VOlIs selon les besoins de I'étude réalisée.

Pour finir, des matériaux définis en termes de densité et de composition en éléments chimiques,
peuvent étre attribués a chaque VOI. Ces matériaux sont sélectionnés a partir d'une base de
données contenue dans OEDIPE qui peut étre modifiée ou complétée par I'utilisateur selon ses
besoins. Une fois cette tache effectuée, la création de la géométrie «fantdme voxélisé

personnalisé » est accomplie.



2.2.Distribution de l'activité cumulée du radionucléide dans
le fantome voxélisé

Cette étape consiste a définir les sources, c'est-a-dire la distribution de I'activité cumulée du
radionucléide dans le fantdbme voxelisé. Cette grandeur peut étre définie de deux
manieres différentes : comme un ensemble de sources homogenes localisées dans des VOls, ou

comme une distribution tridimensionnelle hétérogene.

(i) Source homogeéne : I'activité cumulée est distribuée de fagon homogene dans certains
VOls. Pour cela, il suffit d'identifier les VOIs et de saisir les activités cumulées

correspondantes.

(i) Source hétérogene : la distribution de I'activité cumulée est décrite a I'échelle du voxel.
Ainsi, chaque voxel contient une valeur d'activitée cumulée différente. La distribution est
définie sous la forme d'une matrice 3D de méme dimension que le fantdme voxelisé
considéré. Auparavant, cette matrice d'activité cumulée était générée a partir d'images
TEP ou TEMP a un seul temps, et la biocinétique ne prenait en compte que la
décroissance physique. Il est aussi possible de créer une matrice source d'activité
cumulée générée a partir d'une image TEP ou TEMP en tenant compte des activités
cumulées propres a chaque VOI introduit par I'utilisateur (Figure 2-3). Dans ce cas,
I'image TEP ou TEMP est utilisée uniquement pour définir la distribution hétérogene

dans les VOIs des activitées cumulées introduites par I'utilisateur.

Enfin, quelle que ce soit la distribution de I'activité cumulée choisie, il est nécessaire de définir
I'activité cumulée, les propriétés physiques des radionucléides a considérer pour la génération du
fichier d'entrée du code de calcul MCNPX. Pour cela, une base de données est disponible dans le
logiciel OEDIPE. Cette base de données contient les 246 radionucléides publiés dans la publication

38 de la CIPR [14].




Fantome voxelisé \

/ Distribution d’activité
+ cumulée dans le fantome

Image TEMP

Figure 2-3 Schématisation de la création d’une source
d'activité cumulée dans le fantdme voxelisé a partir d'une
image TEMP.

2.3.Création automatique du fichier d'entrée MCNPX

Le code Monte-Carlo MCNPX est une extension du code MCNP (Monte-Carlo N-Particle transport
code). Il s'agit d'un code utilisé dans de nombreux domaines de la physique nucléaire et développé
depuis 1994 par le LANL (Los Alamos National Laboratory, New Mexico, Etats-Unis). Afin de réaliser
les calculs de dose absorbée pour la médecine nucléaire, il a été décidé d'utiliser MCNPX au
moment des premiers développements du logiciel OEDIPE, car la version de MCNPX alors
distribuée permettait de simuler plusieurs types de particules dans un méme probleme, par
exemple des électrons et des photons [15]. La simulation comprend tous les types de l'interaction
rayonnement-matiere, tels que I'effet photoélectrique, I'effet Compton, la production de paires, la
diffusion Thomson et les photons de fluorescence. Pour les électrons, si le nombre de collisions
est trop important, le transport est traité par une méthode d'histoires condensées. Le transport

des électrons secondaires est aussi pris en compte.

Le fichier d'entrée du code de calcul MCNPX généré par OEDIPE permet de décrire toutes les
caractéristiques du modele pour la simulation Monte-Carlo. Il contient les informations sur le
transport des particules, la géométrie, les matériaux et sections efficaces, la nature et la distribution

de la source, le type des résultats souhaités et les parametres de la simulation. Cette partie du




code de génération d'un fichier d'entrée MCNPX a été développée dans le cadre du travail de
these de S. Chiavassa [15] qui visait notamment a optimiser les temps de calcul MCNPX nécessaires
a ces simulations puis a adapter et valider le logiciel OEDIPE pour ces applications [16][10]. En
particulier, le fantdme voxélisé est décrit avec une géométrie « lattice » dans le format condensé
de « structures répétées ». Il est possible de générer deux types de fichier d’entrée avec OEDIPE,
(i) pour les simulations « Doses aux organes », c'est-a-dire celles pour lesquelles seules les doses
moyennes aux organes sont attendues. (ii) pour les simulations « Doses aux voxels », c'est-a-dire

celles pour lesquelles les doses absorbées aux voxels sont attendues.

Les résultats souhaités a l'issue de la simulation sont spécifiés a l'aide d'un « tally » qui permet de
définir la grandeur d'intérét et la région ou elle doit étre calculée. Pour les applications de
dosimétrie, les tallies d'intérét sont les tallies F6 et *F8 qui permettent de calculer respectivement
la dose absorbée (en MeV/qg) et le dépdt d'énergie (en MeV). Dans OEDIPE, les tallies F6 et *F8
sont utilisés respectivement pour des sources homogenes et une matrice source hétérogéne. Enfin,
pour obtenir la dose aux voxels, le format « lattice tally », adapté a la définition d'une géométrie

au format structure répétée a été introduit.

2.4.Lecture de fichier de sortie MCNPX

Apres avoir effectué les calculs Monte-Carlo, I'analyse des fichiers de sortie obtenus a l'issue des
simulations est réalisée avec le logiciel OEDIPE. Pour les simulations "Doses aux organes”, I'analyse
du fichier de sortie généré par MCNPX conduit a l'affichage des doses absorbées moyennes
délivrées a chacun des VOIs du fantome voxélisé. Pour les simulations " Doses aux voxels", le
chargement d'un fichier MCTAL dans OEDIPE permet |'extraction et le traitement des résultats de

la dose absorbée au niveau des voxels.

Une interface est générée pour afficher les courbes isodoses superposées au fantdme voxelisé
ainsi que les doses absorbées moyennes aux VOIs et les histogrammes Dose-Volume (HDVs). Des
outils de contréle sont également disponibles sur cette interface pour, par exemple, choisir le

nombre et la valeur des courbes d'isodoses, afficher des courbes pleines ou vides, ajuster leur




lissage ou définir leur niveau de transparence. Enfin, OEDIPE permet également d'afficher les

erreurs statistiques résultant de la simulation MCNPX pour chaque voxel.

En outre, OEDIPE dispose d'un module radio-biologique qui a été développé dans le cadre des
travaux de these d'A. Petitguillaume [17]. Ces outils permettent de convertir les doses absorbées
obtenues au niveau du voxel en doses biologiques efficaces (BED) et en doses biologiques
uniformes équivalentes (EUD) [12][11][9]. Des histogrammes des volumes de BED sont également

fournis.

Enfin, des outils d'optimisation pour la planification des traitements ont également été développés
dans le cadre des travaux de la these d' A. Petitguillaume [17]. Ces outils permettent de calculer,
pour une distribution d'activité donnée, I'activité maximale qui pourrait étre administrée au patient
tout en respectant les critéres de tolérance des organes a risque (OAR) définis par I'utilisateur. Le
module de radiobiologie permet aussi de calculer I'activité maximale injectable (AMI) pour les

protocoles fractionnés [11].

Comme déja indiqué si les travaux précédents ont permis de réaliser des fantdmes personnalisés
au patient, de nouvelles fonctionnalités ont été développées dans ce travail de these pour estimer
la biocinétique du MRP propre au patient, a partir de différentes modalités et séries d'images, afin

d’améliorer davantage encore le calcul de dose absorbée avec OEDIPE.

3. Nouvelles fonctionnalités développées pour modéliser une
biocinétique du radiopharmaceutique personnalisée

Les nouvelles fonctionnalités implémentées dans OEDIPE (Figure 2-1) permettent de modéliser
automatiquement la biocinétique spécifique au patient a partir d'une série d'images
fonctionnelles, et de calculer I'activité cumulée sans faire appel a un logiciel externe. Comme deux
types d'images de MN peuvent étre rencontrées en pratique clinique (2D : planaires, 3D : TEMP ou
TEP), deux processus d'analyse d'images ont été développés pour collecter les données d'activité
de chaque VOI, respectivement a partir d'une série d'images 3D (TEMP/TDM ou TEP/TDM)

acquises a plusieurs temps aprés administration du radiopharmaceutique (section 3.1) ou d'une




série d'images planaires associées a une seule image TEMP/TDM (section 3.2). Dans ces deux cas
de figure, plusieurs parametres sont extraits des champs DICOM au chargement des series
d'images, tels que la date et la durée d'acquisition, la taille de I'image, et la taille du voxel ou pixel.
Les images fonctionnelles 2D ou 3D sont automatiquement rééchantillonnées a la taille des voxels
du TDM de référence a partir duquel le fantome voxélisé a été généré, si leur taille initiale differe.
En outre, un nouveau module biocinétique a été intégré pour calculer I'activité cumulée dans les

VOI sur la base des résultats des deux processus d'analyse d'image (section 3.3).

3.1.Processus d'analyse d’'une série d'images 3D

Le développement de cette fonctionnalité a été initié lors de la thése de Nadia Benabdellah [13].
Dans le cadre de ma thése, plusieurs modifications et améliorations ont été apportées, sur les trois
étapes du processus (Figure 2-4) : recalage d'images (section 3.1.1), extraction du nombre de

coups (section 3.1.2) et détermination des couples de données activité-temps (section 3.1.3).

&2 oeoie B=% HoR )

Dossier Bases de données Préférences Aide

Fartéme Source [ Fichier entrée Fichier sortie

‘ Définir une source homogéne dans un organe par activité i [ Définir une source hétérogéne a I'échelle du voxel ]

Définition de la source sans biocinétique >
Charger une matrice source Définition de la source avec biocinétique »
Modeélisation biocinétique 3 partir de matrices sources recalées
Modélisation biocinétique a partir d'images DICOM recalées
Définition par recalage de séries TEMP ou TEP et modélisation de la biocinétique » Séries TEMP\TEP liées 3 un unique CT a recaler
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Figure 2-4 Onglet "Source" de l'interface principale d'OEDIPE avec le détail des options disponibles pour
définir une matrice source hétérogene, les nouveaux développements et améliorations concernent
I'option cadrée en rouge



3.1.1.Recalage des images 3D

Apres importation de I'image 3D, OEDIPE propose a I'utilisateur de réaliser un recalage rigide
manuel (enregistrement rigide) de chaque image MN 3D au TDM de référence (TDMgererence)
utilisée pour créer le fantdme voxelisé. Il est possible (i) de recaler I'image 3D directement sur le
TDM de référence (recalage TEMP-TDMgererence) ou (ii) de recaler le TDM associé a I'image 3D MN
(si disponible) sur le TDM de référence (recalage TDM- TDMgererence). L'option (ii) facilite la
réalisation du recalage manuel, car la résolution spatiale du TDM est meilleure que celle de I'image
3D MN, et donne possiblement un recalage plus précis. Ce recalage manuel et rigide s'effectue
dans la fenétre de recalage 3D, initialement développée dans la these d'Alice Petitguillaume pour
un unique jeu d'images acquises un seul temps pour les besoins de la dosimétrie en radiothérapie
interne sélective [12]. Cette interface permet de visualiser la superposition des images a recaler
dans les vues axiale, coronale et sagittale, et affiche une matrice de transformation mise a jour au
fur et a mesure que l'utilisateur recale une image sur le TDM de référence (Figure 2-5). Enfin, les
matrices de recalage récupérées sont appliquées aux images TEMP originales pour créer des

images TEMP recalées qui seront utilisées dans le reste des procédures d'OEDIPE de calcul de dose.
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Figure 2-5 Interface de recalage d'images 3D dans OEDIPE pour le recalage TDM-
TDMRrererence d'un cas de patient, représenté en niveaux de gris et en bleu, respectivement.
[12].
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3.1.2.Extraction du nombre de coups par seconde dans les VOIs a partir
de la série d'images 3D

Des fonctions ont été développées pour récupérer automatiquement le nombre de coups dans
chaque VOI a partir des images TEMP recalées. Ces fonctions identifient les positions des voxels
du fantdme voxélisé qui appartiennent a chaque VOI, et extraient le nombre de coups contenu
dans les voxels de I'image TEMP recalée et qui sont localisés aux mémes positions que dans le
fantdme. Le nombre de coups total dans chaque VOI est obtenu par somme des nombres de
coups dans les voxels appartenant au VOI considéré. Ce nombre de coups total est ensuite divisé
par le temps d'acquisition indiqué dans le champ DICOM correspondant de l'image pour obtenir

un nombre de coups par seconde (cps/s).

3.1.3.Détermination des couples de données activité-temps

L'étape suivante consiste a convertir ces coups par seconde en activité. Pour cela I'utilisateur doit
spécifier un facteur de calibration. Deux options ont été développées dans ce travail de these : (i)
le méme facteur de calibration peut étre appliqué a toutes les images 3D MN, ou (ii) il est possible
d'attribuer un facteur de calibration spécifique a chaque image (Figure 2-6). La deuxiéme option
est particulierement utile pour corriger les images de I'effet du temps mort, ou lorsque les images
du patient n'ont pas été acquises avec la méme caméra [18]. Avec le ou les facteurs de calibration,
I'utilisateur doit préciser la date d'administration du radiopharmaceutique utilisée pour calculer
les intervalles de temps entre la date et I'heure d'administration et la date et I'heure d'acquisition
de chaque image. Apres traitement des images 3D MN, les couples de données activité-temps
ainsi obtenues pour chaque VOI sont transférées au module biocinétique décrit dans la section

3.3.
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Est-ce que les images ont le meme facteur de calibration
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Figure 2-6 Fenétre de saisie de I'étalonnage dans OEDIPE dans le cas de plusieurs
facteurs de calibration pour I'analyse de multiples images TEMP.

3.2.Processus d'analyse des images hybrides (série d'images
planaires associée a une TEMP/TDM)
Dans le cas d'une série d'images planaires du patient associée a une image TEMP/TDM, ces deux
types d'images fonctionnelles sont d'abord analysés séparément, comme détaillé dans les parties
3.2.1 et 3.2.2, respectivement. L'analyse de I'image TEMP a pour but de quantifier I'activité dans
les VOIs au temps considéré, tandis que I'analyse des images planaires a pour objectif de modéliser

la biocinétique du radiopharmaceutique dans les VOls.

3.2.1.Quantification de I'activité par analyse de I'image TEMP

L'image TEMP est traitée en suivant les mémes étapes que celles décrites dans la section 3.1 pour
estimer les activités dans chaque VOI (Figure 2-1). L'image est préalablement recalée si le TDM
associé a la TEMP n'est pas le méme que celui utilisé pour créer le fantdme voxelisé. L'activité pour
chaque VOI est estimée a partir du nombre de coups total extrait du VOI et du facteur de

calibration fourni par l'utilisateur.

3.2.2.Extraction des nombres de coups par seconde dans les ROIs a
partir de la série d'images planaires

Les développements réalisés pour l'analyse des images planaires donnent a l'utilisateur la

possibilité d'appliquer une correction du temps mort sur chaque image 2D. Dans ce cas, I'ensemble




des valeurs contenues dans les pixels de I'image est multiplié par ce facteur ; ce dernier est égal a

1 par défaut (Figure 2-7).
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Figure 2-7 : Interface de saisie de facteur(s) de correction du
temps-mort dans OEDIPE pour la partie hybride.

Pour analyser les images planaires, la création d'un fantome 2D est indispensable. Pour cela,
OEDIPE génére automatiquement un fantome 2D en projetant les différentes VOI (3D) du fantome
voxelisé dans la direction postérieure et antérieure. L'analyse des images planaires se résume alors
a deux étapes : le recalage des images planaires et la récupération des nombres de coups par

seconde dans chaque VOI pour chaque image planaire.

3.2.3.Recalage des images planaires

Afin d'extraire les nombres de coups contenus dans les pixels des images planaires et
correspondants a chaque VOI du fantdme voxelisé, il est nécessaire de recaler ces images 2D par
rapport au fantome 3D. De nouvelles fonctionnalités ont été développées dans ce but : le fantome
3D du patient est projeté en 2D sur chaque incidence de I'image planaire, antérieure et postérieure
respectivement. Alternativement, I'utilisateur peut choisir d'effectuer le recalage sur les projections
2D de I'image TEMP (TEMPprosecrion, Figure 2-8), déja recalée par rapport au TDM utilisé pour
créer le fantome voxélisé. Ce type de recalage permet de visualiser la superposition de la
distribution des coups dans la projection TEMP a celle de I'image planaire. Les régions de fixation
élevée présentes dans les deux images (planaire et TEMPprosection) sont des marqueurs utiles pour
faciliter le recalage et en améliorer la précision. |l est possible de choisir le type le plus adapté pour

chaque image planaire.
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Figure 2-8 Interface de recalage planaire avec les images d'un patient utilisées pour
I'illustration : recalage des projections TEMP (en rouge) sur les vues antérieures et
postérieures de I'image planaire (niveau de gris).

3.2.4.Détermination du nombre de coups par seconde dans les ROIs

Apres validation du recalage par [I'utilisateur, les matrices de recalage obtenues sont
automatiquement appliquées aux images planaires, et celles-ci sont tronquées conformément aux
dimensions du fantdme voxelisé. Pour déterminer le nombre de coups correspondants a chaque
VOI dans les images planaires recadrées, OEDIPE extrait les coups des pixels des images planaires
des vues antérieures et postérieures, qui occupent les mémes positions que les pixels appartenant
a chaque ROI du fantéme projeté en 2D. Le nombre de coups correspondant a chaque VOI est
obtenu par la moyenne géométrique du nombre de coups des vues antérieure et postérieure. Le
temps d'acquisition indiqué dans le champ DICOM de chaque image planaire est utilisé pour

calculer le nombre de coups par seconde (cps/s).
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3.2.5.Détermination des couples de données activité-temps

Apres obtention du nombre de coups par seconde dans les VOIs, OEDIPE les convertit
automatiquement en activité en utilisant un facteur de conversion 2D/3D (fZD/3D)VOI spécifique
a chaque VOI. Ce facteur est calculé a partir des activités quantifiées avec I'image TEMP et des
nombres de coups estimés avec l'image planaire acquise juste avant (ou apres) I'image TEMP. La
sélection de l'image planaire est faite automatiquement par OEDIPE en comparant les temps
d'acquisition des images planaires avec celle de la TEMP. Le facteur de conversion 2D/3D

(fZD/3D)VOI est défini comme :

Ayor-3p At
Cyor-2p(tremp)

(fzn/sn)vo, = Equation 2-1

Cyor-2p(tremp) : Nombre de coups par seconde dans l'image planaire acquise a t = tremp et

associée a un VOI donné.
At' : Durée d'acquisition de I'image planaire utilisée pour calculer le facteur de conversion (s).

Ayor_3p : Activité du VOI déterminée a partir de la TEMP (MBq).

La formule de conversion utilisée dans OEDIPE pour convertir les nombres de coups par seconde

Cyor—2p(t) en activités dans les VOIs Ay (t) peut étre écrite comme suit :

Cror-2n() L
Ayor(t) = 22— -(fzn/sp)vw Equation 2-2

At' : durée d'acquisition de I'image planaire (s).
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Les fonctionnalités ont été développées de sorte que ces étapes de conversion soient réalisées
automatiquement par OEDIPE. A I'issue de ce processus, les données activité-temps de chaque

VOI sont transférées au module de biocinétique décrit dans la section suivante.

3.3.Module biocinétique
Ce module est utilisé a la suite de chaque procédure d'analyse implémentée dans OEDIPE. Le but
de ce module est d'estimer I'activité cumulée dans chaque VOI a partir des données activité-temps
obtenues par les deux processus d'analyse d'image décrits ci-dessus. Pour cela, de nouvelles
fonctionnalités ont été développées dans OEDIPE afin d'ajuster un modéle de régression non
linéaire aux couples de données activités-temps et d'estimer I'activité cumulée par calcul de
I'intégrale de cette courbe activité-temps (TAC). Afin de tenir compte d'un éventuel effet de
volume partiel [19], l'utilisateur a la possibilité dans OEDIPE de fournir un coefficient de

récupération Rvor pour chaque VOI. Les activités corrigées [Ayo;(t)]g sont calculées en utilisant :

[Ayor()]g = 2o& Equation 2-3

Ryo;

Ce calcul est effectué a I'échelle de chaque VOI tout entier, et non dans chaque voxel, afin de
limiter les erreurs associées a l'ajustement d'un modeéle de régression a |'échelle d'un voxel,

notamment pour des raisons statistiques.

L'activité cumulée étant le résultat de I'intégration de la courbe temps-activité (TAC) depuis

I'administration jusqu'a I'élimination compléte, la TAC est définie dans OEDIPE sur trois intervalles

L'intervalle initial : intervalle de temps entre la date d'administration et le temps ou

['activité mesurée dans le VOI est maximale,

L'intervalle principal : intervalle de temps entre le temps ou I'activité est maximale et le

temps d'acquisition de la derniere image,
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L'intervalle final : intervalle de temps entre le temps d’acquisition de la derniere image et

['infini.

La forme de la TAC pendant l'intervalle initial (i) dépend des conditions initiales choisies par
I'utilisateur : si I'activité au moment de I'administration est supposée nulle, la TAC pour l'intervalle
pré-maximum est une droite qui passe par l'origine et le point le plus haut ; sinon, une

extrapolation de la fonction choisie dans l'intervalle principal (ii) est proposée par OEDIPE.

Pour l'intervalle principal (ii), plusieurs fonctions mathématiques (les plus utilisées aujourd’hui pour
la TAC) ont été implémentées pour la forme de la TAC : mono-exponentielle [20][21], bi-
exponentielle [22], ou trapézoidale [22]. Si le nombre de points dans l'intervalle de temps est
inférieur ou égal au nombre de parametres nécessaires pour définir la TAC, la fonction
correspondante ne sera pas proposée a l'utilisateur. Une fois la forme sélectionnée, la fonction IDL
basée sur un algorithme d'expansion de gradient a été choisie pour calculer la régression non

linéaire par méthode des moindres carrés afin de trouver les parametres optimisés de la TAC.

La courbe TAC sur l'intervalle final (iii) est calculée comme I'extrapolation de la courbe TAC
déterminée pour l'intervalle principal. Dans le cas d'un ajustement trapézoidal, la TAC de
I'intervalle final est définie comme une extrapolation linéaire des deux derniers points du deuxieme
intervalle. La Figure 2-9 montre l'interface développée pour la sélection de I'ajustement.
L'utilisateur peut visualiser les différents ajustements disponibles pour chaque VOI, ainsi que des
informations utiles telles que : 'activité cumulée, les conditions initiales d'ajustement, I'activité

cumulée relative et la statistique du chi-2 ( x?) pour évaluer la qualité de I'ajustement.

i ) ,
)(2 _ i-c=1 (A Fir— A mesuree) /Ai Equation 2-4
mesurée

k : Le nombre des mesures (nombre d'images)
Alpr - L'activité (i) calculée avec la fonction d'ajustement (MBqQ)

Al pesurce L'activité (i) mesurée a partir des données patient (MBQq)
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Figure 2-9 Interface du module biocinétique développé dans le logiciel OEDIPE. A gauche : I'affichage des
courbes TACs sélectionnées pour chaque volume d'intérét (VOI) superposées aux couples de données
activité-temps. A droite : les différentes fonctions d'ajustement disponibles pour chaque VOI, et les
parametres utiles pour sélectionner la fonction d'ajustement (activité cumulée, condition initiale (t=0),
chi-carré).

Apres application du module biocinétique, une procédure déja existante dans OEDIPE (voir la
section 2.2) est utilisée pour définir le type de distribution de I'activité (homogene/ hétérogene).
Une modification de cette procédure a été apportée pour permettre a I'utilisateur de choisir une
des images 3D disponibles pour la distribution hétérogene dans le cas d'études basées sur
plusieurs images 3D. Aucune des autres procédures décrites dans la section "Logiciel OEDIPE" n'a

été modifiée.

3.4.Implémentations supplémentaires

Dans le cas des images planaires, les fixations du radiopharmaceutique issues d'organes différents
peuvent se retrouver superposées les unes aux autres. En particulier, un petit volume de fixation
présent dans une région chaude peut étre difficile a identifier sur I'image. Cet effet peut introduire
des erreurs proportionnellement importantes sur le nombre de coups estimés pour le petit
volume. L'ajustement d’'une TAC s'avere alors compromise voire impossible. Afin d'y remédier, une
solution implémentée dans ce travail est de donner la possibilité d'attribuer au petit volume la

méme allure de la TAC que celle de la région chaude (Figure 2-10). En d'autres termes, I'utilisateur

65



peut choisir de considérer que la période effective du petit volume est égale a celle de la région
chaude. Cet outil peut étre utilisé dans le cas de petites Iésions dans un organe qui fixe de l'activité,

comme pour les petites |ésions dans la thyroide ou dans les poumons par exemple.
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Figure 2-10 Interface d'attribution de courbe TAC. A droite : I'affichage des courbes coups-
temps des volumes d'intérét (VOIs). A gauche : les outils du choix de I'allure pour chaque
VOI.

4. Validation des nouvelles implémentations

Les nouvelles implémentations ont été validées a I'aide de données expérimentales obtenues avec
le fantdme JASZCZAK (Figure 2-11) dans le cadre d'une collaboration avec les services de
physique médicale et de médecine nucléaire de I'hdpital Gustave Roussy (IGR, Villgjuif, France). Ce
fantdme permet de représenter des fixations sphériques sur une large gamme de petits volumes.
En particulier, les Iésions de petits volumes [23], et dont la dosimétrie reste par conséquent
compliquée a mettre en ceuvre, peuvent étre représentées. La dosimétrie des lésions est cruciale

pour évaluer le contréle des tumeurs, notamment dans les essais cliniques [24].

Les paragraphes suivants présentent les données du fantome utilisé, ainsi que les études de
validation des deux approches implémentées dans OEDIPE (i) multi-TEMP et (ii) Hybride (multi-
planaires et une TEMP/TDM).
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4.1.Description des données

Les six sphéres du fantome JASZCZAK (0,5 ml a 16 ml) ont été remplies d'une solution d'l-131
avec une concentration d'activité de 9,35 MBg/mL. L'activité totale dans le fantome était donc de
294,7 MBq. Six images TEMP/TDM ont été acquises avec une gamma-caméraa 4j, 7j, 11, 14,
18 j et 22 j apres les injections (Tableau 2-1). Apres chaque acquisition TEMP/TDM, une image
planaire du fantome a été acquise en gardant le fantdme dans la méme position que pendant
I'imagerie TEMP/TDM. Les parametres d'acquisition TEMP sont présentés dans le Tableau 1. Des
fenétres a double énergie ont été utilisées : une fenétre d'énergie autour du pic photoélectrique
de 20 % de largeur (20 % de I'énergie de pic), et pour la correction de la diffusion, une fenétre de
taille similaire a été placée a coté de la fenétre de pic photoélectrique en direction des basses
énergies. Les reconstructions TEMP ont été réalisées a l'aide du logiciel Xeleris 3.1 en utilisant

I'OSEM (Ordered Subset Expectation Maximization) qui inclut la correction de I'atténuation basée

Figure 2-11 Fantome JASZCZAK avec les sphéres (gauche)
et fantdme voxelisé créé a partir du TDM du fantome par
OEDIPE (droite).

Tableau 2-1 Paramétres d'acquisition de chaque

image TEMP.
Type de collimateur HEGP
Fenétre Photo-pic 364 keV £ 10%
Fenétre du diffusé 297 keV = 10%
Mouvement Body Contour
Matrice 128x128

Nombre de projections  2x30 projections

Temps par projection 25s

67




sur le TDM et la correction de la diffusion par fenétre a double énergie, avec 2 itérations, 10 sous-

ensembles et un filtre Butterworth de 0,48.

Deux approches ont été adoptées pour cette validation expérimentale en fonction des images
sélectionnées: (i) I'approche multi-TEMP utilisant uniquement des images TEMP/TDM du fantome,
et (ii) I'approche planaires-TEMP comprenant plusieurs images planaires associées a une seule

TEMP/TDM.

4.2.Validation de I'approche multi-TEMP
4.2.1.Méthode

Dans I'approche multi-TEMP, un VOI correspondant a chaque sphere a été défini sur le TDM de la
premiere image TEMP a l'aide du logiciel PlanetOnco®,Dose (PDOSE) de DOSIsoft. Les VOI ont
été exportés sous forme de fichiers DICOM RT-STRUCT, puis importés dans OEDIPE pour créer le
fantdme voxelisé. Apres importation des images TEMP, un recalage manuel TDM-TDMggrerence @
été effectué pour recaler les images TEMP sur le fantome voxel créé a partir du TDM de la premiere
TEMP utilisée comme image de référence (TDMgererence). Le facteur de calibration de la gamma-
caméra a été utilisé comme paramétre d'entrée dans OEDIPE : 25,5 cps.s.MBq". Les facteurs de
recouvrement ont également été saisis afin de minimiser les effets de volume partiel. Ces facteurs
de recouvrement ont été calculés a partir d'une image du fantdme JASZCZAK, qui n'a pas été
incluse dans cette validation expérimentale. Un modele mono-exponentiel a été utilisé pour

ajuster la courbe temps-activité (TAC) pour chaque VOI, et pour estimer les activités cumulées.

4.2.2.Résultats

La Figure 2-13 montre les TACs générés avec OEDIPE en utilisant I'approche multi-TEMP pour les
différentes sphéres du fantome JASZCZAK. Les courbes de référence basées sur l'activité
initialement remplie et la désintégration physique sont incluses. Les courbes résultant de
I'approche multi-TEMP sont globalement similaires aux courbes théoriques pour toutes les

spheres.
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Figure 2-13 Courbes temps-activité (TACs) en I-131 pour les sphéres du fantdme JASZCZAK : comparaison du
résultat d'ajustement obtenu avec OEDIPE en utilisant I'approche multi-TEMP avec la courbe attendue.
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Les plus petites erreurs relatives entre I'activité estimée par OEDIPE et les activités théoriques sont
obtenues pour la plus grande sphere de 16 mL et allant de 0,6% a 18%, alors que les différences
relatives les plus élevées correspondent a la plus petite sphere (de -16,7% a 23,4%). L'erreur relative
est comprise entre -10% et 20% pour les autres sphéres. Quelle que soit la sphere considérée, les
différences relatives les plus importantes ont été obtenues pour la derniere acquisition TEMP, pour

laquelle les activités restantes dans les spheres étaient les plus faibles, allant de 0,6 MBq a 20 MBgq.

De plus, les activités cumulées estimées avec OEDIPE sont proches des valeurs théoriques (Figure
2-14). L'erreur relative sur l'activité cumulée estimée est inférieure a 9% pour toutes les sphéres,

ce qui valide lI'approche multi-TEMP implémentée dans OEDIPE pour I'estimation de l'activité

cumulée.
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Figure 2-14 Valeurs d'activité cumulée en pourcentage obtenues a partir des
approches multi-TEMP développées dans OEDIPE. Les activités cumulées
théoriques correspondent a la valeur de 100%.

4.3.Validation de I'approche hybride
4.3.1.Méthode

Pour I'étude de validation de I'approche hybride, six associations d'images ont été utilisées : la

série d'images planaires a été successivement associée a I'une des six images TEMP pour convertir
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les nombres de coups planaires en activité (les associations sont désignées ci-apres par Planaires-

TEMP_i).

Pour chaque association, le méme fantdme voxelisé créé pour " I'approche multi-TEMP " a été
utilisé pour définir les VOIs. Aprés importation des images planaires et de I'image TEMP dans
OEDIPE, la projection 2D de I'image TEMP a été utilisée pour recaler les images planaires sur le
fantome voxelisé. Pour déterminer les activités des VOlIs de I'image TEMP considérée, les mémes
valeurs que dans l'approche multi-TEMP ont été utilisées en ce qui concerne le facteur de
calibration gamma de la caméra et les facteurs de recouvrement. Dans le module biocinétique, le
modéle mono-exponentiel a été choisi pour ajuster la courbe temps-activité (TAC) pour chaque

VOI, et pour estimer les activités cumulées.

4.3.2.Résultats

La Figure 2-15 montre les couples de données activités-temps des spheres JASZCZAK obtenus a
partir des six associations (Planaires-TEMP_i) en utilisant I'approche hybride développée dans
OEDIPE. Les couples de données activités-temps sont globalement bien distribuées autour de la

courbe TAC théorique représentant la décroissance physique de I'l-131.

De plus, on observe que le pourcentage d'erreur sur les activités estimées dépend de I'image TEMP
sélectionnée et augmente lorsque le volume de la sphere diminue. Par exemple, le pourcentage
d'erreur sur les activités varie de -5% a +6% pour la sphere 1 (16 mL), alors qu'il varie de -16% a
+11% pour la sphere 5 (1 mL). Les plus grands pourcentages d'erreurs ont été obtenus pour la
plus petite sphére, c'est-a-dire de -27% a +33% pour la sphere 6 (0,5 mL). En outre, la sélection de
TEMP_6, pour laquelle I'activité était la plus faible par rapport aux temps précédents, entraine les

plus grandes erreurs (Figure 2-15).
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Figure 2-15 Comparaison des points de données de I'activité temporelle de I'1-131 dans les sphéres du
fantdme JASZCZAK, obtenus a I'aide d'OEDIPE a partir des six associations d'images (Planaires + TEMP_j, i
variant de 1 a 6). Les courbes théoriques ont été représentées dans chaque graphique.

Ces différences observées sur la détermination de l'activité peuvent provenir de trois facteurs
principaux : (i) les erreurs de quantification de la TEMP, car ces erreurs se propagent aux valeurs
d'activité lors de la combinaison de la TEMP avec les données planaires, (ii) les parametres de
correction des images planaires et (iii) les erreurs liées au recalage manuel. Les conséquences de

ces facteurs sont particulierement observées pour I'association Planaires- TEMP_6 dans la Figure
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2-15 ou les points de temps d'activité pour la sphere 6 (0,5 ml) ne suivent pas une loi exponentielle
décroissante. Malgré ces limitations, les activités estimées avec |'approche planaire-TEMP ont
fourni des résultats suffisamment satisfaisants de la sphére 1 a la sphere 5, ce qui a permis de

valider I'approche et les fonctionnalités implémentées dans OEDIPE.

Concernant les activités cumulées (Figure 2-16), comme pour les couples de données activité-
temps présentés dans la section précédente (3.1.1), les erreurs relatives sur les activités cumulées
estimées par les associations Planaires-TEMP_i augmentent quand le volume des sphéres diminue.
Le pourcentage d'erreur se situe entre + ou - 5% pour la sphere 1 (16 mL) et + ou - 20% pour la
sphere 5 (1 mL). Pour la sphere 6 (0,5 mL), les erreurs d'activité cumulées sur I'ensemble des

associations varient de -37% a 45%.
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Figure 2-16 Les erreurs relatives de d'activité cumulée obtenues a partir de
I'approche planaires-TEMP développées dans (EDIPE, par rapport aux activités
cumulées théoriques pour les différentes spheres.
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La variabilité des erreurs observées entre les six associations planaires-TEMP_i provient des mémes
facteurs que ceux mentionnés ci-dessus pour la détermination de |'activité. En résumé, les résultats
obtenus dans cette section valident la procédure de calcul de I'activité cumulée de I'approche

Hybride multi-planaires+ TEMP/TDM implémentée dans OEDIPE.

4.4. Comparaison avec le logiciel PlanetOnco®

L'objectif de cette étude de comparaison est de vérifier la qualité des nouvelles implémentations

par rapport a un logiciel utilisé dans les services de médecine nucléaire.

PlanetOnco®Dose- version 2 (PDOSE) est un logiciel commercial accrédité CE, initialement
développé pour la dosimétrie de microsphéres radioactives *°Y pour le traitement des cancers du
foie [22]. PDOSE n'accepte que les jeux de données TEMP/TDM (3D) reconstruits. Un facteur de
calibration peut étre défini pour chaque point temporel et exprimé en Bg.coups™. Le recalage et
la segmentation peuvent étre effectués (manuellement ou automatiquement) et le logiciel estime
I'activité cumulée dans chaque VOI. L'ajustement peut étre effectué a l'aide d'une série
d'approches - la méthode trapézoidale (avec une variante qui inclut une extrapolation mono-
exponentielle de décroissance physique pour la queue de la courbe), des ajustements
exponentiels : mono exponentiels, bi- ou tri-exponentiels (huit modéles d'ajustement sont
actuellement disponibles). Les doses moyennes absorbées pour la dosimétrie de microspheres
radioactives ®°Y peuvent étre calculées avec ou sans correction de la densité du milieu, en utilisant
soit le dépot d'énergie local [25] soit la convolution de DVK [26]. L'ajustement/intégration de
I'activité/du débit de dose absorbée peut également étre effectué au niveau du voxel, générant
des DVH (mais cette option n'était pas validée pour des applications cliniques au moment de

['étude).

Trois images TEMP/TDM d'un fantdme Torse (Figure 2-17) rempli d'I-131 ont été utilisées pour
I'étude de comparaison. Ce fantdme a été choisi car il permet la réalisation d'une gamme de

volumes étendue qui refléte les cas des organes et des lésions. Cependant comme PlanetOnco®
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ne permet pas de calculer la dose dans le cas du radionucléide I-131, la comparaison entre les

deux logiciels s'est arrétée au niveau de l'activité cumulée.

Fond
Foie
' Lésion foie

Poumons

Lésion colonne

= Colonne

Figure 2-17 Fantdme Torse avec les différents inserts (droite) et le fantdme voxelisé créé par OEDIPE a
partir du TDM du fantdme torse (gauche).

Pour I'étude PlanetOnco®, les images du fantdme importées ont été automatiquement recalées
sur la premiere image TEMP/TDM. Les régions d'intérét ont ensuite été délimitées (fond, foie, 2
lésions (5ml)) sur le TDM de la premiéere acquisition, et ont été automatiquement propagées sur
les autres temps. Apres cette étape, PlanetOnco® récupere le nombre de coups dans chaque VOI
pour chaque acquisition TEMP. Afin de convertir le nombre de coups en activité, le facteur de
calibration de la gamma caméra fourni par I'hopital a été appliqué. Le calcul de I'activité cumulée

est effectué en utilisant le modéle mono-exponentiel a I'échelle de I'organe.

Pour I'étude avec OEDIPE, les mémes VOIs définis sur PlanetOnco® ont été importés et le
processus de traitement des séries d'images 3D décrit dans la section (3.1) a été utilisé. Le registre
manuel TDM-TDM a été utilisé pour enregistrer les images sur le fantome voxélisé créé a partir du
TDM de la premiére acquisition. Pour le calcul de I'activité cumulée, le modele mono-exponentiel

a également été utilisé avec OEDIPE.

Les données Activité-temps sont présentées dans la Figure 2-18 pour différents VOIs obtenus
avec le logiciel OEDIPE et le logiciel PlanetOnco®. Les courbes de référence basées sur I'activité

initialement remplie et la désintégration physique sont incluses. Les activités résultant des deux
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logiciels sont globalement similaires pour toutes les VOI. Pour les Iésions, la différence entre les

activités estimées (par les deux logiciels) et la courbe théorique est impotente car les corrections
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Figure 2-18 Données temps-activité pour les différentes structures du fantome Torse : comparaison des
résultats obtenus avec OEDIPE en utilisant I'approche multi-TEMP avec les valeurs obtenues avec le
logiciel PlanetOnco®.

de I'effet de volume partiel n'ont pas été appliquées (les données nécessaires pour la correction

n'étaient pas disponibles).

L'erreur relative des activités cumulées pour chaque VOI obtenues avec PlanetOnco® et OEDIPE
comparées aux valeurs théoriques est présentée Figure 2-19. L'écart relatif entre les deux résultats
est inférieur a 7%, excepté pour la lésion 2 (5 ml) dans lequel |'écart relatif est de 18%. Ces écarts
sont principalement dus aux différences de méthode de voxelisation entre les 2 codes et la facon
dont est realisée la répartition d'activité lors du redimensionnement des images TEMP sur les
voxels du fantdbme conduisant a des différences de coups comptabilisés dans chaque organe. En
effet, plus la région segmentée est petite, plus I'influence des variations est grande. Ainsi, plus les

dimensions de la structure augmentent, plus les différences diminuent. Dans le cas de la ROI «
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fond », pour lequel le volume est le plus important, moins de différence en termes d’activité
cumulée a été quantifiée entre les deux logiciels. Les résultats de cette comparaison ont permis
de valider la qualité des nouvelles implémentations du logiciel OEDIPE par rapport a logiciel

PlanetOnco®.

5. Application de I'approche hybride sur un cas clinique

Apres avoir décrit les nouveaux modules implémentés dans OEDIPE et discuté les résultats de
validation sur des données d'acquisition sur fantdmes, nous présentons dans cette derniére partie
une application sur les données d'un patient. Etant donné que I'évolution des activités réelles dans
le corps du patient n'est pas directement accessible, les résultats générés par OEDIPE ont été
comparés a une méthode basée sur le comptage externe du corps entier. Aprés avoir présenté les
données du patient et la maniére de les analyser avec OEDIPE, la méthode de référence sera

également présentée avec les résultats de la comparaison.

Activité cumulée
15.00
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puoy
91
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Figure 2-19 Erreurs relatives sur l'activité cumulée obtenues a partir des approches
multi-TEMP développées dans OEDIPE et PlanetOnco® par rapport aux valeurs
théoriques de I'activité cumulée.
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5.1.Matériel et méthodes

5.1.1.Donnés patient

Pour évaluer I'applicabilité clinique de I'approche hybride OEDIPE, les données d'un patient de
I'étude multicentrique francaise MERAIODE ont été utilisées. Cette étude a évalué un traitement
de redifférenciation (inhibiteurs de MEK+BRAF) associé a de I'l-131 pour les cancers thyroidiens
différenciés métastatiques réfractaires a I'iode avec la mutation BRAFV600E [27]. L'l-131 a été
administré aprés six semaines de traitement par dabrafenib-trametinib et injection de TSH
humaine recombinante (rhTSH). Afin de réaliser une étude dosimétrique ancillaire, une série
d'images planaires a plusieurs points temporels et une image TEMP/TDM ont été acquises a la
suite de I'administration d'l-131. Les données utilisées provenaient d'un patient traité a I'hopital
Gustave Roussy (Villejuif, France). Elles comprenaient (i) les images fonctionnelles et anatomiques

du patient, (ii) les contours de six lésions et des poumons au format DICOM RTSTRUCT, (iii) les

Figure 2-20 Coupes coronales (A) et transverses (B) de I'image
TEMP/TDM du patient. Scintigraphies planaires antérieures (C) et
postérieures (D) du patient acquises avant I'image TEMP/TDM.
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facteurs de correction du temps mort des images planaires et (iv) I'activité dans chaque VOI

provenant de la quantification TEMP (Figure 2-20).

Quatre images planaires du corps entier d'une taille de 256x1024 pixels ont été acquises a l'aide
d'un GE Discovery NM/CT 670 équipé d'un collimateur HEGP, a 23,7 h, 43,5 h, 65,3 h et 88 h apres
I'administration de 5,74 GBq d'l-131. La tomographie TEMP/TDM a été acquise quelques minutes
apres la derniére image planaire en utilisant la méme gamma caméra. Les parameétres d'acquisition
et de reconstruction TEMP sont les mémes que ceux utilisés pour acquérir les images du fantdme

JASZCZAK présenté dans la partie 4.1.

5.1.2.Analyse des données par OEDIPE

Les contours obtenus a partir du logiciel PDOSE ont été exportés sous forme de fichiers DICOM
RT-Structure et importés dans OEDIPE pour créer un fantome voxélisé d'une taille de
256x256x577. Une densité de 1,04 g/cm?® a été attribuée aux tissus et aux lésions, et de 0,296
g/cm® aux poumons. La quantification des activités des lésions et des organes sur les images
TEMP/TDM a été réalisée a I'lGR en utilisant un facteur de calibration basé sur le précédent
fantome JASZCZAK. Pour les images planaires, les facteurs de correction du temps mort ont été
évalués par I'acquisition de hautes activités d'l-131, avec un modele paralysable [28]. Les VOlIs et
les caractéristiques des contours correspondants sont listés dans le Tableau 2-2 Le facteur de
correction du temps mort pour les trois premiéres images planaires (1,5, 1,35 et 1,15) a été utilisé
dans OEDIPE pour le calcul dosimétrique. La projection TEMP générée par OEDIPE a été utilisée
pour le recalage manuel rigide des images planaires sur le fantome voxelisé (Figure 2-21). Comme
décrit dans la section 3.2.5, OEDIPE a ensuite converti automatiquement le nombre de coups
extraits des 4 images planaires en activité. Un modele mono-exponentiel a été utilisé pour ajuster
les courbes TACs de chaque VOI. L'option de distribution homogene a été sélectionnée pour
distribuer les activités cumulées estimées par OEDIPE dans le fantome voxelisé. La dose moyenne

absorbée a été choisie comme type de sortie attendue des calculs MCNPX.
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Figure 2-21 Recalage de I'image TEMP sur I'image planaire dans OEDIPE. A gauche :

visualisation de la projection antéro-postérieure de I'image TEMP (A) utilisée pour le

recalage manuel sur la vue antérieure de I'image planaire (B). A droite : superposition
des deux images aprés le recalage manuel avec OEDIPE (A+B).

Tableau 2-2. Caractéristiques des VOlIs (localisation, volumes et activités en [-131). G : gauche,

D : droite.

VOI Localisation Volume (ml) | Activité (MBQ)
Poumons Poumons 6557,00 528,15

Lésion 1 Trachéal 0,20 12,03

Lésion 2 Poumon G 0,27 15,85

Lésion 3 Poumon D 1,05 18,65

Lésion 4 Poumon G 0,79 19,31

Lésion 5 Poumon D 1,32 22,04

Lésion 6 Poumon D 0,85 32,35
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5.1.3.Estimation de I'activité cumulée a partir des mesures de
comptage externe et de I'image TEMP

L'activité administrée dans ce type de traitement étant tres élevée, dans le cadre de la
radioprotection, le patient est placé pendant 4 jours a la suite de I'administration dans une
chambre blindée. Les systemes de ventilation et d'évacuation des eaux sont indépendants du reste
de I'établissement. Dans ces chambres blindées, un détecteur Nal(Tl) peut étre installé au plafond,

au-dessus du lit du patient, ce qui permet de mesurer la rétention corps entier.

Dans cette étude, les données de rétention du corps entier en I-131 combinées aux activités TEMP
ont été utilisées pour générer des données biocinétiques, avec lesquelles les résultats d’'OEDIPE

seront comparés.

Huit mesures de rétention corps entier ont été acquises a l'aide d'un détecteur installé dans le
plafond de la chambre du patient pendant I'intervalle de temps entre la premiere et la derniere
acquisition d'image planaire. La demi-vie effective de la rétention dans le corps entier (Tcorps-entier)
a été déterminée en adaptant un modele mono-exponentiel aux 8 mesures. L'activité retenue dans

le VOI a un instant donné t, Avo (t) a ensuite été calculée comme suit :

In2

—m———. t
Ayor(t) = Cygy. e Tcorps—entier

Equation 2-5

Ou Cyoy est une constante, cette constante peut étre déterminée pour chaque VOI en utilisant les

activités dérivées de I'image TEMP(Ayor—temp):

Ayo;(t = trgmp) = Avor-remp Equation 2-6

En combinant les deux équations précédentes, on obtient :

A z .
Cvor = YOI_TEMP Equation 2-7

I
e Tcorps—entier TEMP

et:
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In2
T (t=trgmp) , .
Ayor(t) = Ayo_TEmp - € "corps-entier Equation 2-8

L'activité cumulée résultante dans chaque VOI (4yq;) peut donc étre calculée en utilisant :

5 Ayor-temp - T —enti a .
AVOI — anCOTpS entier Equatlon 2_9
- tTEMP

In Z.e_Tcorps—enter

Les activités cumulées estimées par cette approche ont été distribuées de maniere homogene
dans les différents VOI du fantdme voxelisé pour le calcul de la dose. Les doses moyennes

absorbées ont été choisies comme types de résultats attendus des calculs MCNPX.

Les résultats des activités, de la demi-vie effective et des doses absorbées pour chaque VOI
obtenus avec cette approche ont été comparés a ceux obtenus avec OEDIPE. Pour comparer les
activités cumulées, le coefficient d'activité intégré dans le temps (TIAC) ou le coefficient d'activité

cumulée a été calculé comme le rapport entre |'activité cumulée et |'activité administrée.

TIAC = zVOI/Aadministrée Equation 2-10

5.2.Résultats

Les courbes TACs (Figure 2-22) obtenues pour chaque VOI avec |'approche OEDIPE planaires-
TEMP ont été comparées avec celles dérivées de la méthode WB+TEMP basée sur les données de

rétention du corps entier et des données TEMP. On observe ainsi que I'ensemble des courbes TAC
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obtenues avec OEDIPE sont bien ajustées aux couples de données activité-temps et que les deux

méthodes génerent des courbes similaires. Pour les poumons, la différence en pourcentage des

Activité (MBq)
= 8 8 & 8 8

o

Figure 2-22 Courbes temps-activité (TAC) de différents VOIs du patient résultant de I'approche
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OEDIPE Planaires-TEMP et de la méthode WB+TEMP)
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activités entre les deux méthodes est inférieure a 13 % aux dates d'acquisition des images
planaires. Pour les lésions, les différences en pourcentage varient de 6 % a 17 % pour la lésion 1,
de 30 % a 50 % pour la lésion 2, de -2 % a 25 % pour les lésions dont le volume est compris entre
0,5ml et 1 ml (lésions 4 et 6), et de -13 % a 12 % pour les lésions dont le volume est > 1 ml (Iésions

3 eth).

Par ailleurs, la demi-vie effective obtenue avec les données de rétention du corps entier (Tcorps-entier)
a été estimée a 65,15 heures. Les demi-vies effectives obtenues par I'approche OEDIPE planaires-
TEMP pour chaque lésion et les poumons sont relativement comparables a Tcorps-entier (Figure 2-23).
Une différence de -6,65% par rapport a Tcorps-entier €5t Observée pour les poumons, considérés

comme un grand VOI. Pour les Iésions, les différences restent inférieures a 29% en valeur absolue.
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Figure 2-23 Comparaison des demi-vies effectives obtenues par I'approche OEDIPE planaires-
TEMP pour chaque lésion et les poumons du patient avec la demi-vie dérivée des données de
rétention du corps entier (WB) et utilisée comme référence

Les temps de résidence (TIAC) obtenus avec les deux méthodes sont présentés dans la Figure
2-24. Pour les poumons, la différence relative est égale a 3%, et pour les |ésions, elle varie de 3%
a 14%, ce qui est moins important que les différences en pourcentage obtenues sur la demi-vie.
L'intégration des courbes TACs a permis de lisser les différences entre les deux méthodes. Dans

I'ensemble, les résultats obtenus avec I'approche hybride planaire-TEMP dans OEDIPE sont
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similaires a ceux dérivés de la méthode utilisant les mesures de rétention corps entier et I'image
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Figure 2-24 Temps de résidence (TIAC) pour différents VOI du patient résultant de la
méthode hybride OEDIPE (planaires-TEMP en bleu) et de la méthode utilisant les mesures
corps entier (WB+TEMP en vert).

Les activités cumulées dérivées I'approche planaires-TEMP d'OEDIPE et les données de rétention
du corps entier ont été utilisées pour calculer les doses moyennes absorbées par les VOI a I'aide

de MCNPX.

Les résultats obtenus a partir des deux ensembles de données sont similaires (Figure 2-25). Pour
les poumons, la différence est inférieure a 1%. Dans le cas des lésions, la différence entre les deux
ensembles de données se situe entre -2% et 10%, ce qui peut étre considéré comme raisonnable.
Ces résultats démontrent I'applicabilité clinique et la pertinence de I'approche hybride OEDIPE

planaires-TEMP.
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Figure 2-25 Estimations de la dose absorbée résultant du calcul de Monte-Carlo, utilisant les
activités cumulées générées avec OEDIPE par I'approche planaires-TEMP (en bleu) et les
données de la méthode de référence WB+TEMP (en vert).

6. Discussion
Concernant les résultats de I'approche multi-TEMP, I'erreur sur les données d'activité dépend
essentiellement de la qualité de la reconstruction de l'image (Annexe 1), notamment de
I'algorithme de reconstruction, des corrections d'atténuation et de diffusion [29], et des méthodes
d'analyse des images tels le recalage, la correction du volume partiel, la correction du temps mort
[30] et la soustraction du bruit de fond (Annexe 1). La principale source d'erreur potentiellement

introduite par OEDIPE réside dans le recalage des images.

Les pourcentages d'erreur, obtenus avec I'approche multi-TEMP, sur la détermination de l'activité
de I'I-131 dans les spheres du fantdme de Jaszczak, sont comparables aux résultats rapportés dans
[31], dans lequel, pour une sphere de 5 cm de diametre (65 mL) le biais de quantification était de

I'ordre de 16%. Ici, I'erreur de quantification était inférieure a 20% pour la sphere de 4 mL.
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Nous avons estimé la différence relative des activités cumulées pour chacun des inserts sphériques
présents dans le fantome. Dans I'expérience du fantdme, nous avons observé des valeurs de
différence relative plus élevées en appliquant I'approche hybride par rapport a I'approche multi-
TEMP. Cette différence peut étre expliquée par I'erreur introduite par I'étape de recalage sur le
nombre de coups estimés. Dans I'approche multi-TEMP, nous avons utilisé le recalage TDM-
TDMgererence, qui minimise I'erreur sur les nombres de coups estimés a partir des différentes images
3D, quel que soit le volume des spheres. En revanche, dans I'approche hybride, nous avons recalé
la projection de la TEMP de référence sur chaque image planaire, ce qui a introduit une erreur
beaucoup plus importante sur le nombre de comptes estimés a partir des images planaires. De
plus, cette erreur augmente lorsque le volume diminue en raison de la mauvaise résolution des
images scintigraphiques. Par conséquent, les nombres de coups estimés a partir de la série
d'images planaires peuvent ne pas suivre une décroissance exponentielle réguliere dans
I'approche hybride, en particulier pour les petits volumes, ce qui peut conduire a des erreurs plus
importantes sur I'activité cumulée estimée. Ces résultats sont cohérents avec ceux cités dans MIRD
n°® 23 [32], ou la dose absorbée déterminée a l'aide d'une méthode planaires-TEMP dans deux
lésions avec des volumes de 5 ml a conduit a des différences relatives en pourcentage de -10 % a
56 %, alors que la différence de I'activité cumulée obtenue dans I'analyse OEDIPE présentée variait

a + 20 % pour la sphére de 4 ml.

Les résultats de I'approche planaire-TEMP ont également montré que le choix du moment de
I'acquisition TEMP apres injection peut fortement influencer les résultats obtenus par cette
approche lorsque le volume diminue. D'apres nos résultats, il semble que le choix de la TEMP de
référence au milieu de I'intervalle de temps minimise I'erreur sur l'activité cumulée estimée. Cela
pourrait s'expliquer par le fait que la projection de la TEMP de référence utilisée pour recaler les
images planaires est une "image médiane" capturant bien les statistiques de comptage faibles ou
élevées des images planaires temporellement adjacentes. Cette hypothese pourrait étre d'un
intérét plus pratique dans le cas d'un patient ou les organes et les tissus sont soumis a leur propre
biocinétique. Si un seul TEMP peut étre acquis, il pourrait étre pertinent de I'acquérir au milieu de
I'intervalle de temps des images planaires, lorsque le TEMP capture potentiellement la distribution

spatiale "médiane” de l'activité.
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Il a également été montré, comme prévu, que I'erreur sur l'activité temporelle ou l'activité cumulée
augmentait avec la diminution des volumes. Par conséquent, les incertitudes de dose devraient
étre relativement importantes pour les plus petites tumeurs. Comme le rappelle [33], il n'y a pas
de consensus clair concernant le dosage optimal de I'activité thérapeutique de l'iode radioactif
lors du traitement de la maladie métastatique ; il n'existe qu'un petit nombre d'études rapportant
des données quantitatives sur la biocinétique et la dosimétrie des lésions. Pourtant, certaines
études ont rapporté de telles données pour des patients traités de facon préliminaire par rhTSH.
Dans [34], pour des patients présentant des métastases pulmonaires ou osseuses, la demi-vie
effective moyenne de I'l-131 était de 29 heures (intervalle 5,6-129 heures). La demi-vie effective
variait de 9 a 36 heures pour 7 tumeurs pulmonaires dans [35] et de 34 a 140 heures (16 tumeurs
pulmonaires) dans [36]. Dans [37], la demi-vie effective dans les restes thyroidiens a été étudiée
pour 33 individus soumis a une simulation préalable de rhTSH, et la demi-vie était de 68 + 49 h,
alors que dans [38], la demi-vie effective dans les restes thyroidiens était de 10,5 h chez 36
individus traités apres simulation de rhTSH, et de 15,7 h chez 218 individus traités apres retrait des
hormones thyroidiennes. Les demi-vies effectives estimées dans le présent travail pour le patient
sont donc comparables aux données rapportées dans la littérature caractérisées par une large

gamme de valeurs.

Seules quelques études ont rapporté des doses dans les métastases. Wierts et ses collegues [39]
ont examiné 47 patients auxquels a éte administre 5,6 GBq d'l-131, avec et sans simulation de
rhTSH, et ont évalué les doses recues par 45 métastases. Les doses variaient entre quelques grays
et quelques milliers de grays avec une médiane d'environ 400 Gy pour les tumeurs répondantes.
Dans [40], une étude dosimétrique a été réalisée pour un patient pédiatrique souffrant de
métastases pulmonaires étendues. La dose a la tumeur s'est avérée étre de 64 Gy pour 1,7 GBq
d'iode radioactif administré. Dans [41], la dose regue par 56 tumeurs de 15 patients a été analysée
et les doses tumorales variaient de 0,08 a 49 Gy/GBq. Les doses tumorales évaluées pour notre
patient variaient de 73 a 330 Gy/GBq et sont donc comparables aux données de la littérature. Dans
ce travail, le petit volume de la tumeur et les demi-vies efficaces relativement longues ont pu
entrainer des doses tumorales relativement élevées. L'incertitude sur les doses tumorales et la
corrélation entre les doses et la réponse tumorale dépassent le cadre de cette étude. Parmi les

multiples sources d'incertitudes affectant I'évaluation de I'activité, la contribution du bruit de fond,
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qui affecte les nombres de coups estimés, n'a pas été prise en compte. Cependant, il a été estimé
que le rapport signal/bruit de fond (activité de la lésion par rapport a I'activité du poumon sain
environnant) était compris entre 5 et 10 et ne devrait donc pas affecter considérablement
I'évaluation de I'activité. Néanmoins, les erreurs relativement importantes constatées sur les
activités cumulées avec la plus petite sphere du fantome indiquent qu'elles pourraient atteindre

40 %.

De plus, I'étude de comparaison de l'approche planaires-TEMP avec la méthode utilisant les
données de rétention du corps entier combinées aux activités TEMP a montré la cohérence des
résultats obtenu par les deux méthodes. Ces résultats indiquent donc que, lorsque plusieurs
images du patient ne sont pas disponibles, la combinaison des données de comptage du corps
entier avec les données d'une seule image TEMP pourrait étre utilisée pour une dosimétrie
personnalisée en 3D pour les lésions et les organes. L'obtention de données de rétention du corps
entier a partir d'un détecteur externe situé dans la chambre du patient présente des avantages par
rapport aux acquisitions en série d'images planaires car elle permet de diminuer I'exposition aux
rayonnements des praticiens et d'améliorer le confort des patients. Il serait donc intéressant de
valider cette approche sur plusieurs données de patients et de la comparer a une méthode basée
sur plusieurs images de patients pour pouvoir conclure sur la fiabilité de la méthode et identifier
ses limites. Pour faciliter I'application de cette méthode, il serait préférable de permettre
I'intégration des données de rétention du corps entier dans OEDIPE, ainsi que I'ajustement direct

des courbes biocinétiques et le calcul de I'activité cumulée correspondante.

Malgré ces nouvelles implémentations il existe encore quelque limite dans OEDIPE, par exemple,
la méthode utilisée pour le recalage TEMP sur une image TDM ou le recalage planaire sur TEMP a
été testé grace a une seule expérience sur fantdme avec un seul radionucléide. Cependant,
I'algorithme mis en ceuvre est plutét simple puisqu'il repose sur un recalage manuel. Des tests
supplémentaires dans des situations plus complexes (par exemple, en présence d'une activité de
fond) pourraient donner un apercu des limites de la méthode, mais ne remettraient pas en
question la fonctionnalité elle-méme. De plus, I'évaluation de l'activité dans OEDIPE repose
actuellement sur les facteurs de calibration fournis par I'utilisateur ou inclus dans les images

DICOM. Aucun module spécifique n'est consacré a leur évaluation. De méme, OEDIPE traite les
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images au format DICOM et dépend donc des parametres de reconstruction implémentés dans le

dispositif d'imagerie. Le traitement des données brutes n'est pas possible.

7. Conclusion

De nouvelles fonctionnalités ont éte implémentées dans le logiciel OEDIPE afin de modeéliser la
biocinétique du radiopharmaceutique spécifique au patient a partir de I'analyse de série d'images
acquises apres traitement de radiothérapie interne : images 3D multiples ou images planaires
associées a une TEMP. Ce travail a ainsi permis de personnaliser davantage encore le calcul de
dose absorbée avec OEDIPE associée a la méthode Monte-Carlo. Des processus ont été intégrés
pour analyser ces ensembles d'images et déterminer les données de temps-activité
correspondantes dans les VOI. Un module biocinétique a également été développé pour ajuster
des courbes TAC a ces données et pour calculer I'activité cumulée. De plus, ces implémentations
offrent des fonctionnalités adaptées pour chaque étape du processus de calcul de la dose. L'ajout
de ces implémentations élimine donc la nécessité de déterminer I'activité cumulée a I'aide d'un
logiciel externe, ce qui minimise le risque de commettre des erreurs lors du transfert des données

et fait gagner du temps a I'utilisateur.

Enfin, la validation des deux approches planaire/TEMP et Multi/TEMP implémentée dans OEDIPE
a l'aide d'un fantdme a mis en évidence que les incertitudes sur les valeurs estimées de la dose
absorbée en RIV peuvent étre tres importantes. Il a aussi été montré que ces incertitudes sont liées
a une évaluation de la dose reposant sur de nombreuses étapes successives, allant de I'acquisition
de l'image a la distribution des doses dans le corps du patient. Afin de quantifier ces incertitudes,
une méthode d'estimation globale des incertitudes basée sur une approche bayésienne a été mise
en ceuvre. Le chapitre suivant a pour but d'introduire la théorie des réseaux bayésiens appliqué a

la quantification de ces incertitudes.
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Chapitre 3

Développement d'un réseau bayésien pour
évaluer les incertitudes en dosimétrie RIV
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Comme indiqué précédemment, I'amélioration du calcul de dose passe non seulement par la prise
en compte de la biocinétique propre au patient et de son anatomie comme présentée dans le
chapitre précédent, mais également par l'estimation de l'incertitude associée a la dose ainsi
calculée. Ce chapitre est dédié, dans un premier temps, a la présentation d'un état de I'art sur les
études réalisant une analyse d'incertitude compléte du processus de calcul de la dose absorbée
sera présentée. Dans un deuxieme temps, certaines définitions des grandeurs/notions de
probabilité et des réseaux bayésiens, essentielles pour comprendre le reste de ce manuscrit, seront
présentées. Ensuite, le réseau bayésien développé pour estimer les incertitudes sur la dose
absorbée sera détaillé. Enfin, la méthode et les résultats de la validation du réseau bayésien seront

présentés.

1. Les travaux sur les incertitudes en radiothérapie interne
vectorisée

Il existe plusieurs sources d'incertitudes dans le processus de calcul de dose absorbée en
radiothérapie interne. Ce constat a été déja réalisé par Stabin et al [1]. Il est important, pour une
interprétation adéquate des données dans la pratique clinique, que les incertitudes soient
indiquées a coté des valeurs de dose absorbée. L'estimation des incertitudes sur la dose absorbée
peut augmenter la validité des résultats dosimétriques et peut devenir la base de I'assurance et du
contréle de la qualité. Par ailleurs, une meilleure analyse d'incertitude peut aider a identifier et a
réduire les erreurs, afin d'augmenter la probabilité d'observer les relations dose-réponse réelles,

pouvant ainsi conduire a améliorer les schémas thérapeutiques.

Jusqu'a aujourd’hui, la majorité des études sur les incertitudes en radiothérapie interne vectorisée
s'est concentrée sur une ou quelques étapes de processus de calcul de dose absorbée, bien que
certaines études aient examiné la propagation de l'incertitude a travers le processus complet

jusqu'a obtenir une évaluation de l'incertitude sur la dose absorbée.

En 2002, Flux et al. [2] ont été les premiers a fournir une méthode d'analyses d’incertitudes sur le
calcul de dose en radiothérapie interne vectorisée. Cette méthode simple permet de déterminer

I'incertitude des doses absorbées par le corps entier a partir des données de mesure obtenues par
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une sonde externe dans le cas de la thérapie a I'"®'I. Cette méthode permet une quantification des
erreurs aléatoires issues des statistiques de comptage, de la redistribution de l'activité dans le
corps du patient et du repositionnement incohérent du patient par rapport au détecteur. Cette
méthode reste limitée car applicable uniquement a la dosimétrie du corps entier. Elle est utilisée
pour prévoir la toxicité alors que dans certains cas, estimer les doses absorbées dans les organes
et les tumeurs est nécessaire pour la planification du traitement, surtout dans les cas ou I'hémato-

toxicité n'est pas le facteur limitant de la tolérance du traitement.

En 2005, Gustafsson et al. [3] ont adopté une approche Monte Carlo (MC) pour étudier la
propagation des incertitudes afin d'obtenir une incertitude sur la dose absorbée par les reins dans
le cadre de la thérapie au "’Lu-DOTATATE, en utilisant des images TEMP simulées des fantdmes
informatiques anthropomorphes. Cette approche permet de prendre en compte plusieurs sources
d'incertitude : le facteur de calibration, le facteur de recouvrement, le contourage de la ROI, les
informations sur les données du radionucléide, les temps d'acquisition des images et le bruit dans
les images. Les résultats sur les images simulées du fantdme ont montré que les incertitudes sur
la dose absorbée rénale sont de I'ordre de 6% de la valeur moyenne. De plus, ils ont montré que
la principale source d'incertitudes est la variabilite du facteur de recouvrement dans le cas de la
dosimétrie rénale. Si ce facteur n'est pas pris en compte la dose absorbée est sous-estimée de
15% par rapport a la valeur moyenne. Bien que cette méthode prenne en compte plusieurs sources
d'incertitudes, elle reste limitée car elle nécessite de procéder a de multiples échantillonnages a
partir des distributions de probabilités attribuées aux quantités impliquées. Ainsi, elle est tres
exigeante en termes de calcul, et son utilisation pour I'évaluation de l'incertitude sur la base d'un
patient individuel est difficile. Ces deux points faibles impliquent qu’elle n'est pas completement

adaptée a I'utilisation dans la routine clinique.

Enfin, en 2018, I'EANM a publié un guide permettant d'incorporer I'analyse d'incertitude dans les
calculs de dose absorbée basée sur les images TEMP en utilisant le schéma du MIRD [4]. La
méthodologie est basée sur les recommandations décrites dans le GUM [5] et implique
nécessairement la formation de matrices de covariance pour plusieurs étapes du processus de
dosimétrie. Les incertitudes relatives au contourage de la ROI, au facteur de calibration, a l'activité

administrée, a I'ajustement de la courbe TAC et au facteur S ont été prises en compte. Des données
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d'un patient traité par une thérapie par radio-peptide *°Y-DOTATATE en combinaison avec """In-
DOTATATE pour l'imagerie ont été utilisées comme exemple d'application. Les résultats sur
I'incertitude associée a la dose absorbée dans le cas de deux lésions de volume 13,9 ml et 149,0
ml ont été respectivement 37,6% et 15,6% de la dose moyenne. De plus, ils montrent que la source
d'incertitude principale pour ces deux lésions est la définition de la ROI. En effet, I'incertitude sur
le volume des deux lésions de 13,9 ml et de 149,0 ml est de 57,6% et 26,6% respectivement. En
2020, D. Finocchiaro et al. [6] ont présenté la premiere analyse de I'incertitude en radiothérapie
interne vectorisée pour une série de cas cliniques (49 patients -154 |ésions) en se basant sur la
méthode proposée par 'EANM. Les patients ont été traités avec '"’Lu-DOTATOC. Le volume des
|ésions variait entre 4,7-17,2 ml avec une valeur médiane de 6,9 ml. Les résultats d'analyses des
incertitudes ont montré que les incertitudes sur la dose absorbée pour les différentes lésions
varient entre 14-102% de la valeur moyenne de la dose absorbée, avec une valeur moyenne
d'incertitude de 65%. De plus, ils ont montré que la principale source d'incertitude est la définition
de la ROI. Ce résultat confirme l'incertitude donnée par I'EANM dans le cas des lésions. Une
caractéristique importante de la méthode proposée par I'EANM est qu'elle peut étre facilement
mise en ceuvre a l'aide de traitements d'images standard en médecine nucléaire. Mais, cette
méthode reste limitée d'un point de vue mathématique, car elle ne permet pas de générer les
distributions de dose absorbée, qui permettent une analyse plus précise des incertitudes. De plus,
la méthode de propagation d'incertitude ne permet pas de prendre en compte les incertitudes
introduites par des sources pour lesquelles une relation déterministe n'est pas disponible entre les

variables.

Dans notre travail, une nouvelle méthode basée sur I'utilisation des réseaux bayésiens sera
présentée pour évaluer les incertitudes sur le calcul de la dose absorbée. L'efficacité des réseaux
bayésiens pour modéliser l'incertitude dans divers systemes ont déja été explorés dans de
nombreux domaines de la biomédecine [7], y compris des applications dans la prise de décision
en radio-oncologie [8] [9], et aussi dans le domaine de I'épidémiologie [10]. Des travaux effectués
par E. Davesne et al.[11] au sein du laboratoire, ont ainsi permis de développer un réseau bayésien
pour estimer les incertitudes sur la dose minimale détectable dans le but d'optimiser les

programmes de surveillance de la contamination interne des travailleurs du nucléaire. Toutes ces
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études ont été un argument qui a justifié notre choix de I'utilisation des réseaux bayésiens pour

I'estimation des incertitudes sur la dose absorbée en radiothérapie interne vectorisée.

2. Définitions des grandeurs/notions de probabilité

Variable aléatoire

Une variable aléatoire est une variable qui peut prendre n'importe quelle valeur parmi un ensemble
de valeurs déterminées. Une variable aléatoire qui ne peut prendre que des valeurs discretes est
une variable aléatoire discréte. Une variable qui peut prendre n'importe quelle valeur dans un

intervalle fini ou infini est continue.

Fonction de densité de probabilité

La fonction de densité de probabilité (PDF : Probability Density Function) (ou une densité de
probabilité) d'une variable aléatoire X est la fonction P déterminant la probabilité que la variable
aléatoire soit égale a une valeur x; (variable aléatoire discréte) ou appartienne a un intervalle

(variable aléatoire continue) :

Discrete : P(x) = probabilité que X soit égale a x;;

Continu : P(x).dx = probabilité que X soit compris entre x et x +dXx.

La PDF est normalisée, pour une variable aléatoire discrete, par:
YiP(xp) =1 Equation 3-1

ou pour une variable continue, par:

f::,o P(x;)dx =1 Equation 3-2

Fonction de répartition

Appelée aussi la fonction de probabilité cumulée (CDF : Cumulative Distribution Function), la

fonction de répartition d'une variable aléatoire X est la fonction qui associe a chaque valeur réelle
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a, la probabilité que X soit inférieure ou égale a a. Pour une variable discréte qui peut avoir des

valeurs x; elle est définie par:

Fx(@) = P(X < a) = ¥y,ca P(x1) Equation 3-3

Pour une variable continue, par:

Fx(a) = f_aooP(x) dx Equation 3-4

Moyenne

La moyenne u de la variable aléatoire X est définie par, pour une variable aléatoire discréte :
=Y x;.P(x;) Equation 3-5

Dans le cas d'une variable continue :
U= f_t: x. P(x). dx Equation 3-6

Il s'agit d'une évaluation de la valeur centrale de la PDF mais elle est sensible aux valeurs extrémes

de X.

Ecart-type
L'écart-type o décrit la dispersion de la variable aléatoire X autour de sa moyenne. Il est calculé

pour une variable aléatoire discrete x; par:

0% = ¥i(x; — w)*. P(x) Equation 3-7

Pour une variable continue, par :

0% = fjoc:(X — w2 P(X)dX Equation 3-8

Coefficient de variation

Le coefficient de variation (CV) est le rapport de I'écart-type par la moyenne. Plus la valeur du
coefficient de variation est élevée, plus la dispersion autour de la moyenne est grande. Il est

généralement exprimé en pourcentage :
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CV (%) = (a/p).100 Equation 3-9

Médiane
La médiane est une estimation de la valeur centrale qui est généralement insensible aux valeurs
extrémes. Elle est définie comme la valeur xso qui sépare un ensemble en deux sous-ensembles de

méme probabilité, elle vérifie la condition suivante :

Fy(xs0) = 0.5 Equation 3-10

X a une probabilité de 50 % d'étre inférieur a xso et de 50 % d'étre supérieur a Xso.

Ecart absolu médian

L'écart absolu médian (MAD) donne une mesure de la distance moyenne d'une valeur a la
médiane. Il est obtenu en calculant la moyenne des valeurs absolues des écarts entre chaque valeur

x; et la médiane xg :
MAD = }}; |x; — X50|. P(x;) Equation 3-11

L'écart absolu médian est utilisé a la place de |'écart-type lorsque des valeurs extrémes sont

présentes, affectant la détermination de la valeur moyenne.

Mode

Le mode d'une PDF est la valeur la plus probable pour une variable discrete ou l'intervalle le plus
probable pour une variable continue. Il est difficile a déterminer et dépend des intervalles utilisés
pour estimer la probabilité. Pour une PDF parfaitement symétrique, la moyenne, la médiane, et le

mode sont égaux.
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Distribution de probabilité de Poisson

0.25

La PDF de Poisson d'une variable entiére positive ou nulle

avec le paramétre A est définie par: "1
X

Xi , P‘ 01s
P(x;) = e Equation 3-12 P
x;! =

£ L

, . X : 8 ot

u et o sont respectivement égaux a A et V1. La PDF de Poisson [ [
o

avec A = 4 est représentée sur la Figure 3-1. La probabilité de 00s

transformation nucléaire sur des intervalles de temps suit une

::::::::::::::::::

. 012345678 9101112131415161718
PDF de Poisson. Xi

Figure 3-1 PDF de Poisson avec A = 4
Distribution de probabilité uniforme

Une PDF uniforme modélise une probabilité constante entre

0.12

deux valeurs extrémes a et b. Elle est souvent utilisée en

I'absence de connaissances et est définie par :

Equation 3-13 P(x;) = ﬁ ,a<x<bh

e
£

P(x;) =0, ailleurs

probabilité P(Xi)
8

o
8

La PDF uniforme entre 0 et 12 est tracée dans la Figure 3-2.

° . ° ege . 7 01234567 8 91011121314151617181920212223
Distribution de probabilité normale X
(Gaussienne) Figure 3-2 PDF uniforme entre 0 et 12

La PDF normale est la PDF de la somme de variables aléatoires o2

uniformes indépendantes. Par conséquent, elle est largement ok

utilisée pour modeéliser l'incertitude résultant de multiples

e
8

sources d'incertitude additives. De plus, elle constitue une

bonne approximation d'une PDF de Poisson avec A supérieur

probabilité P(Xi)
2 &

a 30. X suit une PDF normale avec une moyenne de u et un

) ) 002 f
écart-type de osi : .

n AR PR PR R R DT -,

|||||||||||||||||||||||

_ 012345678 91011121314151617181920212223
1 1(x #)2

m/ﬁe’_E o Equation 3-14 Figure 3-3 PDF normale avec p = 10 et 0 = 4

P(x) =N(wo) =

La PDF normale avec u = 10 et o = 4 est tracée sur la Figure 3-3.
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Probabilité conjointe

La distribution conjointe ou distribution de probabilité conjointe Pxy, de deux variables aléatoires

X et Y est la probabilité du couple (X, Y), définie par :

Pyy(x,y)) =P(X=x; NY = y;) = P; Equation 3-15

Avec Pj la probabilité d'observer au méme moment X = x;et Y = y;.

YiXipj=1 Equation 3-16

Probabilité marginale

La probabilité marginale est la probabilité des variables aléatoires X ou Y considérée séparément.

La probabilité marginale de X est :

P(X = xi) = Z}P(X = Xj ny = y}) :Z]PU = Pi Equation 3-17

Pour la variable aléatoire Y:

P(Y=y;)=XiP(X=x; NY = y;) =%, P; = P, Equation 3-18

Probabilité conditionnelle

Si P(X = x)) et P(Y = y)) sont non nulles, deux probabilités conditionnelles peuvent étre définies : la
probabilité P(X = x; | Y =y)) d'observer X = x; étant donné |'observation Y =y, et la probabilité P(Y

=y; | X = x) d'observer Y = y; étant donné I'observation X = x.. Elles sont calculées par :

_ P(X=xi nY=y]-) _ Pij

p( Y=y X = xi) = P(X:;—:}:)yj) = PP—? Equation 3-20

La probabilité conditionnelle est souvent plus facile a évaluer que la probabilité conjointe et elle

peut étre utilisée pour dériver cette derniere ainsi que la probabilité marginale :

PX=x)=%;P(X=x,nY=y)=P(X=x;|Y = y;) XP(Y =y) Equation 3-21

P(Y=y)=YP(X=x;nY=y)=P(Y =y |X=x) XxP(X = x;) Equation 3-22
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Théoreme de Bayes

En statistique et en théorie des probabilités, le théoreme de Bayes est une conséquence des
probabilités conditionnelles. || permet de réviser les informations existantes en fonction de

données nouvelles ou supplémentaires

_ P(Y=yjIX=x;) xP(X=x))

PX=x;|Y=y) = Equation 3-23

P(v=yj)
Dans le cas de théoreme de Bayes :
() P(X = x;) est appelé "Probabilité a priori que la variable X soit égale a x;".
(i) P(Y = y |X = x;) :"fonction de vraisemblance de Y sachant que X vaut x;" expriment

des apports d'information.

(iii) P(X = x; |y) : "Probabilité a postériori que la variable X soit égale a x; ".

3. Les Réseaux bayésiens

Un réseau bayésien est un graphe acyclique dirigé composé de nceuds représentant les variables
d'un systeme ou d'un processus donné, et de liens décrivant les dépendances entre ses nceuds.
Chaque nceud est caractérisé par un ensemble de valeurs exhaustives et mutuellement exclusives
(discretes ou continues) qui représentent les différentes valeurs que pourraient prendre la variable
considérée. La direction de chaque connexion de nceud a nceud (arc) indique une relation parent-
enfant. Les noeuds sans parent sont appelés noeuds racines, des probabilités a priori sont spécifiées
pour chacune de leurs valeurs discretes ou continues. Pour les noeuds non-racines, des probabilités
conditionnelles sont spécifiées pour chaque combinaison possible des valeurs de ses noeuds
parents. Les probabilités a priori des noeuds racines et les probabilités conditionnelles des noeuds

enfants peuvent étre définies par apprentissage statistique ou a partir de connaissances établies.

La Figure 3-4 présente un exemple simple d'un réseau bayésien a trois variables (A, B, C). Dans ce
cas, I'information sur la variable C dépend de l'information sur la variable A et de I'information sur
la variable B. L'information dans un réseau bayésien est représentée par la distribution de

probabilité des valeurs possibles pour chaque variable.
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Figure 3-4 Exemple d'un réseau bayésien

La propriété la plus pertinente d'un réseau bayésien est sa capacité a mettre a jour les distributions
de probabilité de chaque noeud si de nouvelles informations sont introduites dans un ou plusieurs
nceuds. Ce processus est appelé inférence. Il consiste a propager une ou plusieurs informations au
sein du réseau bayésien, pour en déduire comment sont modifiées les probabilités des autres
noeuds. La structure du graphe joue un réle important dans la complexité de ces calculs ainsi que

dans le choix de la méthode d'inférence.

Trois étapes sont nécessaires pour construire un réseau bayésien : (i) définir les variables d'intérét
du probléme étudié, (ii) décrire les relations causales entre ces variables d'intérét par un graphe,
(iii) définir les relations causales entre les variables (déterministes ou probabilistes). Ces étapes
seront détaillées pour la construction du réseau bayésien destiné a estimer les incertitudes

associées au calcul de la dose absorbée.

4. Construction du réseau pour I'estimation des incertitudes
sur la dose absorbée en radiothérapie interne vectorisée

Dans cette partie, la méthode de construction du réseau bayésien développé pour estimer les
incertitudes associées au calcul de la dose absorbée en radiothérapie interne vectorisée sera

détaillée ainsi que son fonctionnement pour propager les incertitudes.

4.1.La Structure du réseau bayésien développé

Le réseau bayésien développé contient quatre parties: (i) le calcul de dose absorbée, (ii)

I'estimation du volume, (iii) la caractérisation de la biocinétique (iv) I'acquisition des images.
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Calcul de la dose absorbée

D'apres le formalisme du MIRD (Committee on Medical
Internal Radiation Dose), la dose absorbée D dans
I'organe s'obtient par le produit de I'activité cumulée A
avec le facteur S qui représente la dose absorbée par

désintégration dans la ROIl. Donc I'information sur la dose

absorbée dépend de l'information sur I'activité cumulée

et sur l'information sur le facteur S. Figure 3-5 Présentation graphique de la
partie du réseau bayésien construit qui
D=A4.5S Equation 3-24 concerne le calcul de dose absorbée dans

une région d'intérét
La partie du réseau bayésien qui correspond a I'estimation du
volume est présenté dans la Figure 3-5.

La connaissance du volume V, de la masse volumique p de la ROI, et de la fraction de I'énergie
absorbée par désintégration AF permet de calculer le facteur S, qui représente la dose absorbée

par désintégration dans I'organe (ou tumeur) étudié :

__EAF
- pV

S Equation 3-25 E
Energe Densité Volume réel

La partie du réseau bayésien qui correspond a
I'estimation du facteur S est présentée dans la
Figure 3-6. Dans notre cas, nous considérons que
la fraction et la densité sont des constantes connues

(estimées avec précision), et que le volume est la

Figure 3-6 Présentation graphique de la partie du

réseau bayésien construit qui concerne le facteur S
correspondent a la région d'intérét

variable qui influence fortement le choix du facteur S.
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Estimation du volume de la ROI v
Volume réel
En pratique, le volume réel V de la ROl n'est pas connu mais il est estimé

a partir du contourage sur une image médicale 3D du patient. Cette
image peut étre anatomique (TDM ou IRM) ou fonctionnelle (TEMP ou
TEP). En pratique clinique, Iimage TDM du patient est souvent
disponible. Le volume contouré sur cette image est noté Ver. La relation

entre les volumes peut étre modélisée comme une loi normale :

O contour

Inter-

PWcrlV) = N =V, 00nt0ur) Equation 3-26 osenaeurs

AveC Ocontour représentant les incertitudes dues aux effets du

contourage (manuel ou automatique), et a la réponse de I'imageur qui Ver
Volume estimé

inclut l'effet de voxelisation. La partie du réseau bayésien qui
Figure 3-7 Présentation graphique
correspond a |'estimation du volume est présenté dans la Figure 3-7.  de la partie du réseau bayésien

construit qui concerne le volume

Caractérisation de la biocinétique de la région d'intérét

Aprés I'administration Aadm du radionucléide, la ROI fixe une fraction F de cette activité administrée
qui est éliminée selon la constante d'élimination totale du radionucléide (physique et biologique)
A. La connaissance de ces trois grandeurs permet d'estimer, en supposant une décroissance

exponentielle,

0} I'activité A(tm) retenue dans la ROl a chaque instant, en particulier au temps de mesure
tm:
A(ty,) = F.Aggm. e *tm Equation 3-27
(i) I'activité cumulée dans I'organe (ou tumeur) A

La partie du réseau bayésien qui correspond a I’estimation du volume est présentée dans la Figure 3-8.

A= fo+ooF-Aadm-e_'l'tm .dt Equation 3-28

”108



tm """adm F,

Temps Activité Fixation &
d“acquisition administrée Elimination
A
Aft,
. ("J Activité
Activité at=t,,

cumulée

Figure 3-8 Présentation graphique de la partie du réseau bayésien
construit qui concerne la biocinétique spécifique de la région d'intérét
dans le patient

Acquisitions des images scintigraphiques

A un instant tm, la réponse de la gamma-caméra a l'activité dans la ROl A(tm) pour une durée
d'acquisition At, est un nombre de coups C(tm) qui dépend des parametres de I'imageur (efficacité,
résolution, homogénéité, temps de réponse, bruit...), de I'algorithme de reconstruction de I'image
(nombre d'itérations, filtre, les corrections appliquées), et du corps du patient (atténuation,
diffusion, mouvement fortuit et physiologique du patient, l'activité dans les régions
environnantes). La connaissance du facteur de calibration Qp incluant tous ces parametres permet
la détermination du nombre de coups théorique C(tm) a partir de l'activité A(tm). La partie du
réseau bayésien qui correspond a l'estimation des incertitudes liées au traitement des images

scintigraphiques est présentée sur la Figure 3-9.

Comme la désintégration des noyaux radioactifs suit une loi de poisson, convergeant vers une loi
normale dans le cas des grands nombres avec un o = /i, la probabilité d'observer le nombre de
coups C(tm) sachant I'activité A(tm) au temps t, peut s'écrire :

P(C(tz)|A(tn)) = N(it = A(tm). AL Qp, Ocoups) Equation 3-29
Avec a¢oups représentant le bruit statistique, et elle peut aussi inclure les incertitudes introduit par

I'effet de temps-mort.
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Facteurde O count Alty)
calibration Bruit Statistique Activité at=t,,
patient
o patient C O et
Patient vs Nombre de Recalage
fantome coups d’image
F caeuQ . d Ce
. f'_ . Nombre de
calibration 5E
5 coups estimé
fantome

Figure 3-9 Présentation graphique de la partie du réseau bayésien
construit qui concerne la conversion de I'activité dans la région
d'intérét en nombre de coups dans l'image scintigraphique

Le nombre de coups dans une région d'intérét a un temps donné, C(tm), n'est pas connu.
Cependant, le nombre de coups Cg(tm) déterminé a partir de I'image scintigraphique du patient
peut étre considéré comme une estimation de C(tm) bruitée par l'incertitude introduite par les
étapes d'analyse d'image scintigraphiques (le seuillage, le recalage des images, le contourage, ...)
(Figure 3-9). La relation entre les deux nombres de coups C(tm) et Ce(tm) peut étre modélisée

comme une loi normale:

P(C5(tm)|C(Em)) = N1 = C(tm), O5—coups) Equation 3-30
avec 0g_coups représentant les incertitudes introduits par les protocoles utilisées pour I'estimation

de nombre de coups.

L'estimation de Qp pourrait étre obtenue par simulation du transport des particules (Monte-Carlo) :
pour une activité donnée, contenue dans un modele numérique du patient, le nombre de coups
correspondant pourrait étre ainsi déduit de lI'image scintigraphique simulée. Cependant, cette
approche est complexe et longue a mettre en pratique. En routine clinique, un facteur de
calibration Qf (F pour Fantdme), est déterminé a l'aide d'une mesure sur fantome physique en
utilisant la méme méthode d'acquisition et de quantification que celle qui sera appliquée dans le
cas d'un patient. Ce facteur est considéré comme une estimation de Q, bruitée par les incertitudes
due aux différences entre un patient et un fantobme (mouvement du patient, corrections
imparfaites du diffusé et de 'atténuation, ...). Ainsi, la relation entre les deux facteurs de calibration

Qret Qp peut étre modélisée comme une loi normale (Figure 3-9) :
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P(Qfqu) = .N(p- = Qp, O-patient) Equation 3-31

avec Opqrient représentant les incertitudes dues aux différences entre le fantéme et le patient.

4.2.Structure compléte du réseau

La Figure 3-10 présente le réseau bayésien complet développé dans le cadre de notre travail apres
le rassemblement des quatre parties décrites ci-dessus. Le réseau bayésien construit contient les
grandeurs physiques essentielles qui interviennent pendant une estimation de dose absorbée par
une ROI a partir de I'analyse d'un jeu d'images du patient (Figure 3-10). Il contient deux types de
grandeurs : (i) des constantes (grisés sur la figure), comme I'activité administrée, (ii) des variables
(cerclées de bleu) intermédiaires, ou des variables de sortie observables (bleues sur la figure) ou

non observables.

4
Fixation &
Elimination

t m A adm
Temps Activité
d‘acquisition administrée

E P "4
Energie Densité Volume réel Paramétres

ML) = F. Ay A(t) F. Agam-A(L).dt Observations

Q Constante
D
Facteurde O count AffnJ
caiibration Brut Statistique Actitéat=t, = Déterministe
patient
Aléatoire

0 patient g E-count o coniour
Patient vs Nombre de Recalage Inter-
fantome coups d'image observateurs
Q; D=AS
Facteurde CE 4 (&7
ca ) Nombre de Volume estimé
fantbme cousestime

Figure 3-10 Présentation graphique de la version compléete du réseau bayésien construit pour I'estimation de la
dose absorbée par un organe (ou une tumeur) a partir de I'analyse d'un ensemble d'images de patients. Les nceuds
gris représentent les constantes. Les noeuds bleus représentent les observables. Les nceuds rouges montrent les
paramétres impliqués dans les lois probabilistes. Les fleches noires : les relations déterministes. Les fleches jaunes :
les relation probabiliste. Les relations entre les différentes variables sont également indiquées.
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Le Tableau 3-1 résume les différentes variables du réseau. Le passage d'une variable du réseau a

I'autre est défini soit par une relation déterministe (fleches noires), comme pour le calcul de

I'activité cumulée, soit par une loi de probabilité (fleches jaunes) comme pour la relation entre

I'activité dans la ROI et le nombre de coups observé par la gamma caméra.

Tableau 3-1 Définition et le type de chaque variable du réseau bayésien développé

Notation

Aadm

tm

AF

>

Ver

Qr

Qr

A(tm)

C(tm)

Ce (tm)

Définition Type
Activité administrée (MBq) Constante

Pourcentage de fixation par I'organe (ou tumeur) de I'activité administrée = Variable d’entrée non-observable
(%)

Constante d’élimination selon une décroissance monoexponentielle (j1) : = Variable d’entrée non-observable
contient une composante radioactive et une composante biologique.

Date d’obtention de I'image (j) Constante
Energie moyenne émise par désintégration du radionucléide (MeV) Constante
Masse volumique de I'organe (ou tumeur) (g/cm3) Constante
Facteur S (Gy. MBg.s1) : dose absorbée par désintégration Variable intermédiaire
Fraction de I'énergie absorbée par I'organe ou (tumeur) Constante
Activité cumulée (MBq.s) : nombre de désintégrations Variable intermédiaire
Dose moyenne absorbée (Gy) Variable de sortie non-observable
Volume réel de I'organe (ou tumeur) (cm?3) Variable d’entrée non-observable
Volume de la ROI (région d’intérét) contouré sur le CT (cm3) Variable de sortie observable
Facteur de calibration estimé a partir d’un fantéme (coups.MBq=2.s?) Variable de sortie observable
Facteur de calibration propre du patient (coups.MBg™.s1) Variable d’entrée non-observable
Activité dans 'organe (ou tumeur) a I'instant t,, de I'image (MBq) Variable intermédiaire
Nombre de coups dans I'organe (ou tumeur) a I'instant t, (Coups) Variable de sortie non-
observable

Nombre de coups estimé a partir de I'image dans I'organe (ou tumeur) a Variable de sortie observable
Iinstant t,, (Coups)

112



4.1. Discrétisation des variables

Une fois la structure du réseau bayésien et les relations entre les variables fixées, |'étape suivante
est de définir un jeu de valeurs possibles pour chaque variable du réseau. Ces jeux de valeurs sont
basés sur des avis d'experts. Par exemple, un médecin peut proposer un jeu de valeurs possibles
pour le volume de tumeurs d'un cancer spécifique. Cette étape s'appelle la discrétisation des
variables. D'un point de vue statistique, cette demarche est considérée comme une connaissance
ajoutée par le modélisateur qui peut introduire un biais. Plus la discrétisation est fine (plus le
nombre d'intervalles est grand), plus la représentation des variables est précise. Cependant, en

augmentant le nombre d'intervalles, le temps de calcul (le colt) devient tres important.

Afin d'optimiser la discrétisation, un algorithme de calcul a été développé (Figure 3-11). Le
principe de I'algorithme est de faire tourner le réseau une premiére fois avec des pas grands et
non uniformes (Tableau 3-2), et de récupérer les bornes de I'intervalle ou la densité de probabilité
est de 98% [xo,01, Xo,99] pour le Volume réel V, la fixation F, le facteur de calibration patient Q, et
la constante d'élimination A. Ensuite, le réseau bayésien est lancé avec une nouvelle discrétisation
plus fine et avec un pas uniforme en utilisant les bornes déterminées a I'étape précédente pour
les trois variable V, F, A. Les nouvelles discrétisations des autres variables du réseau sont générées

a partir des différentes combinaisons de ces trois discrétisations.

@ {Qp Ver {Cr, tin}i3 @

I.\Ion Uniforme
uniforme
Grand pas Petit pas

Modéle (réseau)

Optimisation de {Upatient: Uconmurl}
la discrétisation Tcoups, FE—coups

+ Les distributions a priori des variable

!

Ladistributionde
la dose absorbée

Figure 3-11 Schématisation de l'algorithme développé pour améliorer les discrétisations des
variables du réseau bayésien.
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Cette étape permet d'éliminer les plages des valeurs dont la probabilité d'apparaitre est nulle ou

quasi nulle et de concentrer le calcul avec des étapes fines et uniformes sur les plages de valeurs

ayant une probabilité d'apparition plus importante.

Tableau 3-2 Discrétisations primaires des différentes variables du réseau bayésien développé

VARIABLE VALEURS DISCRETISEES
F [0%, 1%, 2%,.....,100%)] : pas de 1%
A [0.05,0.1,0.2,..,1, 2, ...... 100, 200, ..., 1000, 2000] : pas logarithmique
S [S(V=0), ..., S(V), ..., S(V=2000)]
A Valeurs a sélectionner parmi les valeurs théoriques obtenues a partir des
différentes combinaisons { Fi, A; } : nombre de valeurs a définir
D Valeurs a sélectionner parmi les valeurs théoriques obtenues a partir des
différentes combinaisons {A;, S;} : nombre de valeurs a définir
v [o1,2,.,..10, 20, .., 100, 200, ..., 1000, 2000] : pas logarithmique
Ver [o,1,2,.,..,10, 20, .., 100, 200, ..., 1000, 2000] : pas logarithmique
Qr [Q+-20qf, ... Qf, .., Qe+20q] : pas linéaire a définir
Qr [0,0.1 ,...,49.9, 50]: pas de 0.1 (coups™.MBq™") pour de I'™®|
A(Tu) [0,107°,2.10°,3.10°..,, 2.10%, 3.10%, ..., 1].Aadm : pas logarithmique
C(Tm) Valeurs a sélectionner parmi les valeurs théoriques obtenues a partir des
différentes combinaisons { A(tm)i, Qp,; }
Ce(Tm) Valeurs a sélectionner parmi les valeurs théoriques obtenues a partir des

différentes combinaisons { A(tm) i, Qp,j } avec une marge sur les extrémités de
I'intervalle
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4.2. Attribution des distributions de probabilité

conditionnelles
Apres la discrétisation des variables du réseau bayésien, des distributions de probabilité sont
attribuées aux différentes variables du réseau en associant une probabilité aux intervalles entre 2
valeurs discrétisées. Ces distributions sont définies par des experts, généralement a I'aide de
données expérimentales ou de lois probabilistes s'il y a un manque d'information sur I'une des
variables. Des tables de probabilité conditionnelles sont construites pour chaque noeud ayant des
variables parents identifiées dans le réseau. Ces tables sont des matrices a deux dimensions, qui
contiennent pour chaque valeur de la variable fils et des variables parents, les probabilites
d’'observer la valeur de la variable fils pour les valeurs des variables parents données. Elles sont

notées P(enfant| parents).

Facteur de calibration obtenu sur le fantome, Qr

En routine clinique, le facteur de calibration obtenu par la mesure sur fantdme est appliqué
directement a I'image obtenue pour le patient. Cependant, les différences entre le patient et le
fantome (mouvement, forme..) introduisent une différence entre le facteur appliqué Qr et le
facteur qui devrait étre appliqué Qp. Ainsi, la probabilité d'observer un facteur Qp estimé sur le

fantome pour un facteurQp, peut étre écrite comme :

p (QFj—1 <Qr=Qplf = ka) = §F7_1N(H = Qp, Opatient)- AQF Equation 3-32

Opatient * Caractérise la différence entre le patient et le fantdéme.

Volume contouré Vcr

L'image d'un objet par un imageur est limitée par la résolution de l'imageur et par la méthode
choisie pour stocker I'information (taille de pixel). Dans notre cas, I'image de I'organe sur le TDM
est limitée par ces deux criteres (résolution, taille de voxels, I'erreur inter-observateur). De plus,

pour estimer le volume de I'organe (I'information qui nous intéresse), I'organe est contouré sur les
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différentes coupes de TDM ce qui rajoute une erreur entre le volume réel et le volume contouré.

Ainsi, on écrit :

Ver:
P (VCTj_l < Ver < Ver|V = Vk) = Juo!

CTj-1

N(u = Vi, Ocontour)- AVer Equation 3-33

O contour - Caractérise les erreurs dues au contourage et a la voxelisation.

Facteur S

A chaque valeur de V; correspond une seule et unique valeur théorique de Sireo(Vy) donc :

P(si_1 <S<sj|V=V)= {1 5i Sineo (V) € Jsj-1,5;] Equation 3-34
0 ailleurs

Dose absorbée D

Pour chaque valeur de S et de I'activité cumulée A, une valeur théorique de la dose Dimeéo peut étre

calculée donc:

1 si(Diheo = Si-Ak) € ]Dj—l; Dj]

Equation 3-35
0 ailleurs

P(Dj—l <D < D]|S= Si,A=Ak) ={

Activité A(tm)

Pour chaque valeur de F et A, une valeur théorique de A(tm)éo peut étre calculée donc :

; — Ayt
P(A(tm),_y < A(tm) < A(tm);|F = F, A= 2) = {1 Si (Atheo = Agam-Fi-€7") € ]A(tm)]-_liA(tm)]‘]
0 ailleurs )
Equation 3-36

Activité cumulée A

Pour chaque valeur de F et A, une valeur théorique de Améo peut étre calculée donc :

1 si (Atheo = Agdam- Fi/)‘k) € ]Aj—lr A]]

p(,Z\]._1 <A< Aj|p =F,A=2)= { Equation 3-37
0 ailleurs
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Nombre de coups observable C(t)
Comme le nombre de coups observable a une date tm apres I'administration est le résultat d'une
mesure de l'activité dans un intervalle de temps avec le facteur de calibration patient et que la

désintégration des noyaux radioactifs suit une loi de poisson, on peut écrire :

P(C(tm);_y < C(tm) < C(tm);1Qp = Qp, Atm) = Atn),) = J” Pois(4 = A(tn). Qp,. AD).dC
Equation 3-38

Nombre de coups estimé Cg(tx)
Le nombre de coups estimé Cg(tm) est le résultat du processus d'estimation du nombre de coups

C(tx) sur une image scintigraphique. Ainsi :

Ce(tm);
P (CE(tm)j_l < Cg(tm) < CEj(tm)lc(tm) = C(tm)k) = chE(tm)jl_l N(p= C(tm)kro'contour)- dCe(tm)

Equation 3-39
4.3.Inférence
La derniere étape est I'inférence. Elle consiste a rentrer dans le réseau des informations observées
pour calculer la probabilité des variables non observées, en propageant I'information entre les
différents noeuds du réseau. Dans notre cas, les observations sont sur le nombre de coups Cg(tm),
le volume contouré V.r et le facteur de calibration du fantome Qp, pour calculer la probabilité sur

la dose absorbée sachant ces observations P(D|V¢r, QF, C) (Figure 3-12).

Ici, I'algorithme d’'envoi de messages (message-passing) de Judea Pearl [12] qui exploite la
structure du réseaux a été utilisé, son principe est le suivant : pour chaque nceud du réseau, la
distribution de probabilité est mise a jour de proche en proche avec ses voisins pour tenir compte

des observations sur un ou plusieurs nceuds. On note :

A : les messages qui « remontent » soit des enfants vers les parents, soit de |'extérieur vers un

noeud du réseau (Vraisemblance)

7 : les messages qui « descendent » soit des parents vers les enfants, soit de |'extérieur vers un

noeud du réseau (Probabilité)
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Chaque nceud dans le réseau recoit des messages A; de ses enfants et des messages m; de ses
parents. A la réception d'un message, chaque nceud met a jour ces deux messages locaux (A; 7))
résultants de l'interaction des messages recus avec les tables de probabilités conditionnelles du
noeud, puis envoie a son tour ces deux messages résultants (A; m;) vers ses parents ou enfants
selon la phase. Ce processus est appliqué des nceuds d'entrée jusqu’au noeud qu'on souhaite

observer (la dose absorbée dans notre cas).

Sur la Figure 3-12, la zone grisée représente la circulation d'information au sein du réseau. Les
messages entrant dans la zone grisée sont les données fournies par l'utilisateur soit comme une
connaissance a priori (ftge, M, MMy, My), SOit comme une donnée observée (Ac Acr Agr). Les messages
sortant de la zone grisée sont les informations renvoyées a l'utilisateur par le réseau suite a la
circulation de l'information au sein de la zone grisée mise a jour par les données entrées par
I'utilisateur (mp). Le carré jaune montre la partie du réseau qui est répétée pour chaque donnée

(Ce tm) avant de passer au nceud FA.

L]

1 Ty Ty

P

F, A
Fixation &
Elimination

A'VCT md

Ver

Volume estimé

np = P(D|Vr, Qf, C) Acr

Figure 3-12 Schématisation du passage des messages entre les nceuds du réseau bayésien avec l'algorithme
d'inférence exacte "message passing".
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4.3.1.Données fournies par l'utilisateur
Il existe deux types d'informations introduites par I|'utilisateur dans le réseau bayésien : (i) les

données observées (i) les informations a priori sur les nceuds racines.

4.3.1.1. Données observées

Les observables sont les variables du réseau pour lesquelles des valeurs peuvent étre obtenues
expérimentalement. Elles constituent les données d'entrée du réseau, comme le nombre de coups
relevé dans la région d'intérét. Dans notre modeéle, trois variables sont observables : le volume de
la ROI, les nombres de coups obtenu a partir des différents images réalisées a différents temps

apres |I'administration et le facteur de calibration de la gamma camera.

Génération du message 4,

L'estimation du facteur de calibration de la gamma-camera se fait a I'aide d'un fantome, avec le
méme protocole d'acquisition que pour le patient. L'estimation de ce facteur avec des fantomes
différents (ou plusieurs acquisitions sur un méme fantome) permet d‘identifier des écarts entre les
estimations autour d'une valeur moyenne, a cause des erreurs de mesure liées a l'appareil et a

I'utilisateur. Pour cela, si la valeur moyenne mesurée de Qp est notée Qg ... alors:

QrF; , .
2p(Qpj) = fQFi’_lN( U= QFesure’ Texp.) AQr Equation 3-40
Ocxp : Caractérise les erreurs expérimentales sur I'estimation de Q.
Génération du message A
Si le nombre de coup estimé observé pour une région d’'intérét est noté Cpyesure alors :

Ae(Ce(tm) j) = {1 St Cmesure € ]C‘?(tm) -1 Ce(tm) j] Equation 3-41
0 sinon
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Génération du message Acr
Si le volume mesuré pour une région d'intérét est noté Ver, .o .alors :

AerWerj) = {1 StV T mesure E Verj-1Ver,] Equation 3-42
0 sinon

4.3.1.2. Connaissances a priori ou « Prior »

Génération du message Ttr

Comme la fixation est une valeur caractéristique de la biocinétique spécifique a chaque patient, il
est difficile d'avoir une information a priori sur cette variable. Pour cela, on considere que toutes
les valeurs de F ont la méme probabilité d'apparition ; la probabilité a priori que F soit égale a

F; est définie comme :
mp(F;) = NLF Fquation 3-43

avec Nf est le nombre des valeurs possible de F.

Génération du message T

Pour modéliser une probabilité uniforme pour chaque intervalle malgré des longueurs d'intervalles
différentes, la probabilité a priori doit dépendre de la longueur de cet intervalle 4; —2;_;. La
probabilité a priori que A soit égale a A; est définie comme:

m,(4)) = Equation 3-44

}*min _Amax

OU Apin €t Apnax SONt respectivement la premiere et la derniére valeur possible de A.

Génération du message Ty

La probabilité que le volume d'un organe (ou tumeur) donné soit égal au volume V peut étre
modélisé comme une distribution normale avec u = V,,,,, le volume moyen de I'organe pour une

population, et 6,,,y |'écart-type sur la valeur moyenne. Soit :
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v L
my(V;) = ij’_l N1 = Vpop, Opopy)- AV Equation 3-45

Contrairement aux organes, dans le cas des lésions, le volume moyen d'une lésion (d'un cancer
spécifique) pour une population reste difficile a quantifier car il dépend de plusieurs facteurs
biologiques spécifiques au patient et du moment de diagnostic. C'est pourquoi, il a été décidé que
toutes les valeurs de V ont la méme probabilité dans le cas les lésions, mais on peut définir une

limite supérieure si I'information est disponible.

Pour modéliser une probabilité uniforme pour chaque intervalle, la probabilité a priori que V soit

égale a Vj est définie comme :

my(V)) = Equation 3-46

Vinin—Vmax

OU Vyuin €t Viax SONt respectivement la premiere et la derniere valeur possible de V.

Génération du message g,

Le facteur de calibration pour le patient dépend de plusieurs parametres (patient —camera) et de
la méthode de contourage choisie. Pour cela, il est difficile a priori de déterminer les valeurs de Qp
les plus probables. C'est pourquoi, il a été décidé de modéliser la probabilité d'observer un facteur

de calibration patient Qp par une loi uniforme

1 . :
Ty, (ij) = oo Equation 3-47

P
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4.3.2.Circulation des messages au sein du réseau développé

Dans cette partie, la propagation de I'information entre les nceuds (inférence avec I'algorithme de
message passing) du réseau sera détaillée jusqu'a arriver au nceud de sortie (la dose absorbée) ;
des petites parties du réseau seront présentées afin de faciliter le suivi du passage des messages

dans le réseau bayésien. To,

Passage de Q vers Qp

Sur la Figure 3-13, le message 44, fourni par |'utilisateur est G
T[QP—C

mis a jour, en un message Aq;-q, transmis vers le nceud @,

par la table de probabilités conditionnelles P(Qr|Qp) : H

Agr—q,= P(QrlQp) @ Aq, Equation 3-48

Aq

F

Figure 3-13 Présentation graphique du
passage des messages entre le nceud du
facteur de calibration fantéme et le
Passage de Qp vers C(tm) noeud du facteur de calibration patient

dans le réseau bayésien développé

® : présente la multiplication matricielle.

Sur la Figure 3-13, le message 4¢,-q, est mis ajour (), par

le message mq, du nceud @, pour construire le message mq, ¢ a transmettre vers le nceud C(t,;,).

La mise a jour est obtenue par multiplication terme a terme : o

T[Qp_c =A'QF_Qp'n-Qp Equation 3-49

)'CL'*CR

Passage de Cg(t,,) vers C(t,;,)
Sur la Figure 3-14, le messageA, fourni par |'utilisateur est mis

a jour, en un message A¢,_c par la table de probabilités
conditionnelles P(Cg(ty)|C(tm)) = Ac

Figure 3-14 Présentation
graphique du passage des
messages entre le nceud du
nombre de coups estimé et le
nombre de coups dans la ROI
dans le réseau bayésien
développé

A‘CE—C = P(CE(tm)IC(tm)) ® AC Equation 3-50
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Passage de C(t,,) vers A(t,,)
Sur la Figure 3-15, le message 4¢,_¢ fourni par le noeud Cg(t,,)
est mis a jour, en un message Ac_pqp Par la table de probabilites

conditionnelles P(C(t,,)|Qp, A(t)) :

Ac-ngp = P(C(tm)1Qp, A(tm))® Ac,—c Equation 3-51

Ensuite, le message Ac_aqp €st mis a jour par la réception du T

message 7y, ¢ provenant du nceud @y, : ' , ACE_’CR ’

Figure 3-15 Présentation graphique

du passage des messages entre le
noeud de l'activité et le nceud du
nombre de coups dans le réseau

bayésien développé

Ac-a= AC—A,Qp- To,_¢ Equation 3-52

Le message A;_,4 ainsi généré est transmis au nceud A(tm).

Passage de A(t,,) vers (F, 1)

Sur la Figure 3-16, le message A¢c_4 est mis a jour, en un message @
Aa_p, transmis vers le noeud (F, 4), par la table de probabilités
conditionnelles P(A(t,,,)|F, A) : TAA—F,A
Ag—ra = PUAEDIF,2) @ Ac_4 Equation 3-53 @
T Ao
Dans le cas de plusieurs images, un message A4_p, global est

obtenu en multipliant les messages (44_r;); déterminés pour Figure 3-16 Présentation graphique
du passage des messages entre le

chaque image : nceud de I'activité et le nceud
(fixation et élimination) dans le
Aa—ra =1 (Aa-r )i Equation 3-54 réseau bayésien développé
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Passage de (F, 1) vers A
Sur la Figure 3-17, le message A4,_f; est mis a jour par

la réception des messages mp, ; fournis par |'utilisateur

Typ 7= Ap_p 2 Tp.T, Equation 3-55

Le message 7, _z ainsi généré est transmis au noeud A.  Figure 3-17 Présentation graphique du
passage des messages entre le nceud

(fixation etélimination) et le nceud de
I'activité cumulée dans le réseau bayésien
développé

Passage de A vers D
Sur la Figure 3-18, le message m, ;_z est mis a jour, en un

message mj;_p transmis vers le nceud D, par la table de

probabilités conditionnelles P(A|F, 1) :

h_p= ‘Mp_7® P(AIF, L) Equation 3-56
Figure 3-18 Présentation graphique du
passage des messages entre le noeud
de l'activité cumulée et le nceud de la
dose absorbée dans le réseau bayésien
développé

Passage de V. vers V

Sur la Figure 3-19, le message Aqr fourni par I'utilisateur est mis a

jour, en un message Ay._y par la table de probabilités

conditionnelles P(V¢p|V) :

AVCT_V = P(VCT|V) ® ACT Equation 3-57

ACT

Figure 3-19 Présentation graphique du
passage des messages entre le noeud
du volume réel et le nceud du volume
estimé dans le réseau bayésien
développé

124




Passage de V vers S
Sur la Figure 3-20, le message Ay,_y est mis a jour par la

réception du message my fourni par I'utilisateur :

11'V_5= AVCT_V' 71'[/ I-fquation 3-58

Le message my_g ainsi généré est transmis au nceud S. Figure 3-20 Présentation graphique du

passage des messages entre le nceud du
volume réel et le noeud du facteur S dans
le réseau bayésien développé

Passage de S vers D
Sur la Figure 3-21, le message my_g est mis a jour, en un -

message ms_p par la table de probabilités conditionnelles

P(S|V):

tg_p = ‘my_s @ P(S|V) Equation 3-59 o

Figure 3-21 Présentation graphique du
passage des messages entre le nceud du
facteur S et le nceud de la dose absorbée

dans le réseau bayésien développé

Le message mg_p ainsi généré est transmis au nceud D.

Estimation de P(D|V .y, Qf, C(t,,,) = mp
Sur la Figure 3-22, les messages m;_p, et mg_p sont

t f A - . nZ—D
ranstorme en un message T35 p par: Ttg_p

Mjis_p = Mj_p-Ms_p Equation 3-60

Ensuite, le message 5 ¢_p est mis a jour, en un message

mp par la table de probabilités conditionnelles P(D|4, S):

p= ‘mis_p @ P(D|A,S) Equation 3-61 Tp
Figure 3-22 Présentation graphique du
passage des messages dans le nceud de la
dose absorbée dans le réseau bayésien
développé
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5. Validation du réseau bayésien dans le cas d'une sphére
théorique
Le réseau devant étre utilisé sur des lésions (présenté dans le chapitre suivant), la validation des
développements a été réalisée par comparaison avec des données théoriques déterminée pour

une sphere virtuelle simulant une lésion.

5.1.Modele théorique
Afin de générer des données une sphéere de 16 ml remplie d'iode-131 (période =8,02 jours) a été
considérée, avec une activité initiale A_0 (t=0) de 500 MBq et six informations (coups par seconde)
ont été générées a différents temps 50 h, 100 h, 150 h,200 h, 250 h, 300 h. De plus un facteur de
calibration Qr de 30 coups.s'.MBq™ a été choisi par défaut. Le nombre de coups par seconde

estimé Cg(tm) pour chaque temps a été calculé a 'aide de la formule suivante :

Ce(t) = Ay. Q. e Equation 3-62

Le Tableau 3-3 présente les différentes données générées a partir des données initiales de la
sphére. Les valeurs théoriques de I'activité cumulée A, la constante de décroissance A et la dose

absorbée D sont présentées dans le tableau suivant (Tableau 3-4).

Tableau 3-3 Activités et nombre de coups par seconde calculés théoriquement pour une sphére de 16 ml
avec une activité initiale de 500MBq

Temps (heure) Activité (MBq) Nombre de coups/seconde
50 417,6 12 528
100 348,8 10 464
150 291,3 8739,7
200 243,3 7299,6
250 203,2 6096,9
300 169,7 5092,2

Tableau 3-4 Valeurs théoriques sur la sphére : la constante A, 'activité cumulée A, la dose absorbée D

Variable Valeur
L(hY) 0,0036

A (MBg.h) 138 845,0
D (Gy) 963,0
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Les différentes valeurs de sigma utilisées pour modéliser les incertitudes pour I'étude de validation

sont présentées en Tableau 3-5.

Tableau 3-5 Valeurs o/u choisies pour les distributions de probabilité modélisées par une gaussienne
dans le réseau bayésien

Probabilité gaussienne (o/n) (%)
P(Qr | Qp) 1,0
P(Ver | V) 1,0
P (Ce| Cr) 10,0

5.2.Méthode de validation

Le réseau bayésien a été utilisé six fois pour estimer la distribution de probabilité de la dose
absorbée a partir des données théoriques déterminées pour une sphére de 16 ml. La différence
entre les six calculs est le nombre des mesures introduit dans le réseau : pour le premier calcul,
seule la mesure a I'heure 50 a été utilisée; pour chacun des calculs suivants, une mesure
supplémentaire été ajoutée, jusqu’au sixieme calcul pour lequel toutes le mesures ont été utilisées
(Tableau 3-6). Le méme facteur de calibration et le méme volume ont été choisis pour les six

études.

Tableau 3-6 Différents jeux de données utilisés dans les six calculs de validation du réseau bayésien

Calculs Nombre de mesure (image)
Calcul 1 Ce = 12528 cps
tm=50h
Calcul 2 Ce =[12528; 10464] cps
tm =[50; 100] h
Calcul 3 Ce =[12528; 10464 ; 8739] cps
tm=[50; 100; 150] h

Calcul 4 Ce =[12528; 10464 ; 8739 ; 7299] cps

tm =[50 ; 100 ; 150 ; 200] h
Calcul 5 Ce =[12528 ;10464 ; 8739 ; 7299 ; 6096] cps

tm=[50;100; 150 ; 200 ; 250] h

Calcul 6 Ce =[12528; 10464 ; 8739 ; 7299 ; 6096 ; 5092] cps
tm=[50;100; 150; 200; 250; 300] h
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Observation de I'évolution des distributions des dose absorbée

Les résultats de dose absorbée générés par le réseau pour les six calculs ont été comparés aux
résultats de dose absorbée théorique (présentés dans le tableau 3-4) en calculant I'erreur relative
entre la valeur moyenne de l'intervalle de dose le plus probable (le centre de l'intervalle) résultant

du réseau pour chaque étude et la valeur théorique de la dose absorbée.

Si P(D; <D< Diy1) est la plus probable donc :

Dinoyen—Dtheorique - H
Error (%) = 100 .yD—”"’ Equation 3-63
theorique

_Di+Dj4q
Avec Dpoyen = —

Observation de I'évolution des distributions des noeuds internes

L'un des avantages des réseaux bayésiens est de pouvoir observer I'évolution des informations

dans les nceuds internes du réseau.

Pour avoir une validation plus profonde, les distributions de probabilité a postériori de la fixation
F, de la constante 4 et de I'activité cumulée A ont été comparées avec leurs valeurs théoriques via
le calcul de I'erreur relative entre la valeur moyenne de l'intervalle le plus probable de la variable

avec la valeur théorique :

Xmoyen—Xtheorique - .
Error (%) = 100 yx—”"’ Equation 3-64
theorique

_ XitXit1

ou Ximoyen == et X=F A
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5.3.Résultats

Observation de la distribution de dose absorbée

La Figure 3-23 présente les distributions de la probabilité de la dose absorbée pour les six calculs

effectués avec le réseau bayésien. La ligne noire pointillée est l'intervalle de dose contenant la
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Figure 3-23 Distributions des probabilités de la dose absorbée générées par le réseau bayésien
pour les six calculs, la ligne noire pointillée présente la valeur théorique
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valeur théorique. Ainsi, l'incertitude globale diminue avec I'ajout d'information. Si entre 1 et 3
mesures sont utilisées, |'intervalle de dose contenant la valeur théorique n’est pas le plus probable.
En revanche, si plus de 3 mesures sont disponibles, I'intervalle contenant la valeur théorique

devient le plus probable. Ceci permet de valider les résultats du réseau bayésien.

La Figure 3-24 présente |'erreur relative de la dose absorbée la plus probable générée par le
réseau par rapport a la valeur théorique pour les différents calculs. Pour les six calculs, I'erreur
relative a été moins que 15%, et elle décroit quand le nombre de mesures utilisées augmente. Pour
les calculs dans lesquels plus de trois mesures ont été utilisés, I'erreur relative est de 0,7%, ce qui

permet de valider les résultats du réseau bayésien.

16

® 14.9%
14

La dose absorbée

[y
N
1

=
o
|

6 - ®63% ©63%

Erreur relative (%)

0 00.7% ©07% ©0.7%

0 1 2 3 4 5 6 7

Nombre de données d'entrée

Figure 3-24 I'erreur relative sur la dose absorbée générée par le réseau pour les six calculs
par rapport a la valeur théorique

Observation de I'évolution des distributions des nceuds internes :

Les Figure 3-25, 3-26,3-27 présente les distributions de la probabilité du pourcentage de fixation
F, de la constante d’élimination A et de I'activité cumulée A successivement pour les six calculs

effectués avec le réseau bayésien. La ligne noire pointillée présente la valeur théorique de chaque
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variable. On peut voir que quand le nombre de mesures utilisées augmente, les résultats

convergents vers la valeur théorique pour les trois variables.
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La Figure 3-28 présente |'erreur relative entre la valeur la plus probable générée par le réseau
pour le pourcentage de fixation F, la constante d'élimination A et de l'activité cumulée A par
rapport aux valeurs théoriques pour les différents calculs. Lorsque plus de trois mesures sont
utilisées, I'erreur relative est inférieure a 2% pour les trois variables. Pour le pourcentage de

fixation, I'erreur relative est faible méme pour les calculs utilisant moins de trois mesures.

25
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X
=~ 10 -
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> ¢ .
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Nombre de données d'entrée

Figure 3-28 Erreur relative des trois variables du réseau (constante A, fixation,
activité cumulée) générée par le réseau pour les six calculs par rapport aux
valeurs théoriques

6. Conclusion

Dans le cadre de I'amélioration de la radiothérapie interne vectorisée, I'une des principales voies
pour relever ce défi est d'améliorer |'établissement des relations dose-effets par I'intégration des
incertitudes sur la dose absorbée. Dans ce but, I'objectif de ce chapitre était de présenter une
nouvelle méthode basée sur le réseau bayésien développé pour estimer les incertitudes dans les
calculs de la dose absorbée en radiothérapie interne vectorisée. La structure du réseau bayésien
développé dans le cadre de notre travail contient quatre parties : (i) le calcul de dose absorbée, (ii)

I'estimation du volume, (iii) la caractérisation de la biocinétique (iv) et I'acquisition des images.
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Pour chacune de ces parties une étude exhaustive des variables qui interviennent dans le processus
de calcul de la dose absorbée dans une région d'intérét a été réalisée afin de répondre a la pratique
clinique du calcul de dose en RIV. Trois variables ont été considérées dans le réseau comme des
observables : les couples (nombre de coups -temps), le volume de la région d'intérét estimé sur
une image du patient et le facteur de calibration de la gamma caméra estimé sur un fantdme. De
plus, un algorithme a également été intégré au réseau pour améliorer la discrétisation des
variables en limitant l'intervalle de recherche du réseau dans les zones de valeurs dont la
probabilité d'apparition n'est pas négligeable. Cet algorithme a permis d'optimiser le temps de
calcul a moins de 5 minutes par ROI. Une validation a été réalisée a I'aide de données théoriques
générées a l'aide d'une spheére virtuelle remplie d'lI-131. Les résultats présentés ont permis de
vérifier le bon fonctionnement du réseau bayésien développé. Par ailleurs, cette étude a pu
montrer que quatre mesures (coups-temps) peuvent étre suffisantes pour que les résultats générés

par le réseau bayésien convergent vers la valeur réelle.

Si ces données théoriques permettent de valider le bon fonctionnement du réseau, ces données
ne permettent pas de vérifier sa capacité a estimer les incertitudes sur des données cliniques, et
sa puissance par rapport a d'autres méthodes. Le chapitre suivant sera consacré a ces deux
objectifs : son application sur des données clinique fournies par I'lGR de patients traités par I'l-131
dans le cadre de I'essai MERAIODE et une comparaison avec la méthode EANM déja publiée dans

la littérature pour I'estimation des incertitudes en médecine interne.
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Chapitre 4

Evaluer les incertitudes en dosimétrie RIV a
I'aide du réseau bayésien - Application sur

des données cliniques
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1. Introduction

Le chapitre précédent a détaillé la construction et le fonctionnement du réseau bayésien
développé pour estimer les incertitudes relatives au calcul de la dose en RIV. Ce chapitre sera dédié
a son application avec une premiére partie consacrée a son application sur un cas concret de
données cliniques. Dans une deuxieme partie les résultats obtenus seront comparés avec ceux

obtenus par la méthode proposée par 'EANM [1].

2. Application sur des données cliniques

2.1.Description des données

Pour réaliser cette étude les mesures de cinq patients traités a Gustave Roussy (Villejuif, France)
inscrits dans un essai clinique MERAIODE [2] ont été utilisées. Cet essai clinique avait comme
principal objectif d'évaluer une thérapie de redifférenciation (inhibiteurs de MEK+BRAF) associée
au radio-iode pour les cancers thyroidiens différenciés métastatiques réfractaires a l'iode avec la
mutation BRAFV600E. Pour chaque patient, une activité d'l-131 a été administrée apres six
semaines de traitement par dabrafenib-trametinib et injection de TSH humaine recombinante

(rhTSH) [2].

Afin de réaliser une étude dosimétrique personnalisée, quatre images planaires ont été acquises,
pour chaque patient, a 24 h, 48 h, 65 h et 88 h et ainsi qu'une image TEMP/TDM quelques minutes
apres la derniere image planaire. L'activité administrée était, pour chaque patient, de I'ordre de 5,5
GBg (Tableau 4-1). Toutes les images des patients ont été acquises a l'aide d'un GE Discovery
NM/CT 670 (GE Healthcare, Haifa, Israél) équipé d'un collimateur HEGP. Les paramétres
d'acquisition et de reconstruction étaient les mémes que ceux utilisés pour acquérir les images du

patient présentées au chapitre 2.
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Tableau 4-1 : Activités administrées et volumes des lésions pour chacun des cing patients
inscrits dans I'essai clinique MERAIODE

Activité administrée Lésion Volume (cm3)
(MBq)

Lésion 1 1,74

Patient 13 5875,1 Lésion 2 1,93
Lésion 3 0,40

Lésion 1 0,23

Lésion 2 0,3

Lésion 3 1,02

Patient 23 5737,2 Lésion 4 0,88
Lésion 5 0,33

Lésion 6 1,54

Lésion 7 1,00

Lésion 1 0,19

Patient 31 5852,0 Lésion 2 0,76
Lésion 3 0,34

Lésion 1 0,67

Patient 35 5811,6 Lésion 2 0,98
Lésion 3 0,63

. Lésion 1 1,27
Patient 39 5495,0 Lésion 2 0.48

Comme indiqué dans le chapitre précédent, |'estimation des incertitudes sur les doses par le réseau

bayésien nécessite de connaitre trois informations pour chaque région d'intérét (ROI) : (i) le facteur

de calibration (ii) le volume de la ROI, et (iii) les couples (nombre de coups, temps). Ces

informations sont détaillées ci-dessous.
Estimation du facteur de calibration

Le facteur de calibration de la gamma caméra a été mesuré en utilisant un fantome JASZCZAK a
I'lGR. Il contient six spheres de volume compris entre 0,5 ml et 16 mL. Les acquisitions ont été
réalisées avec le méme protocole d'acquisition TEMP que celui appliqué pour les patients. Le
nombre de coups a été déterminé dans les six spheres en appliquant un seuillage a 50%. Un facteur

de calibration de 7,09 cps.s.MBq™' a été calculé pour toutes les sphéres avec un écart de +10%.
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Cette expérience a été réalisée afin de disposer d'un facteur de calibration prenant en compte

I'effet de volume partiel dans le but de simplifier les procédures du calcul de I'activité.
Estimation du volume des lésions

Le volume des lésions a été déterminé a partir d'un contourage, réalisé par le médecin nucléaire
de I'lGR, sur les données anatomiques des patients (TDM haute résolution). Les volumes estimés

sont présentés dans Tableau 4-1.
Les couples (nombre de coups, temps)

Le nombre de coups dans les différentes images planaires a été déterminé a I'aide de la nouvelle
procédure qui permet d'analyser les images hybrides dans OEDIPE décrite dans le chapitre 2. Etant
donné que le facteur de calibration fourni par I'lGR ne concerne que les images TEMPs, les
nombres de coups des images planaires ont été convertis en nombres de coups TEMP. Pour cela,
pour chaque lésion, le facteur de conversion f,,3p a été calculé a partir de la derniere image
planaire et de I'image TEMP associée. Ensuite, comme |'écart de temps entre les deux acquisitions
est faible par rapport a la période d'élimination de toutes les régions et qu'on considére que la
position du patient est exactement la méme, les activités dans les deux images ont été considérées

comme éegales. Dans ce cas on peut écrire :

Cremp(ts)

= fap/3p = cste V le temps Equation 4-1
Cplanuire(t4)

Cremp (ty) : Le nombre de coups par second estimé a partir de I'image TEMP acquise a t=t4
Cpianaire (t4): Le nombre de coups par second estimeé a partir de I'image planaire acquise a t=ts
f2p/3p © Le facteur de conversion de nombre de coups planaire en nombre de coups TEMP

Pour convertir le nombre de coups déterminés a partir des images planaires des trois premiers
temps (i=1, 2, 3) en nombre de coups TEMP, la formule suivante est appliquée :

Cremp (ti) = f2p/3D - Cpianaire (t) Equation 4-2

Maintenant que les trois informations relatives aux lésions ont été déterminées, il est nécessaire
d'adapter les trois relations probabilistes du réseau bayésien pour prendre en compte toutes les

sources d'incertitude spécifiques a cette étude clinique.
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2.2. Modélisation des incertitudes

2.2.1.Incertitudes relatives au facteur de calibration Qr

L'incertitude associée au facteur de calibration Qf, peut provenir de différentes sources, mais la
principale est I'effet de volume partiel. Ici, I'incertitude sur I'effet de volume partiel n'est pas a
ajouter, car le facteur de calibration fourni par I'lGR est un facteur de calibration moyen, estimé
pour des sphéres de différents volume (voir section 2.1). Ainsi, l'incertitude relative au facteur de
calibration du fantome est modélisée comme une loi normale centrée sur la valeur déterminée
expérimentalement sur I'ensemble des facteurs de calibration estimée sur les différentes spheres

et avec I'écart type estimé entre les différentes valeurs des facteurs de calibrations :
Aor =N = Qr,0) Equation 4-3

avec Q=709 et (0/Q0r)=10%

2.2.2.Incertitudes relatives au facteur de calibration Qp

L'incertitude introduite par la détermination expérimentale d'un facteur de calibration sur un

fantome Qr a la place d'un facteur spécifique au patient Qp provient principalement :

- de la correction imparfaite des phénomeénes d'atténuation et de diffusion lors de la

reconstruction d'image.
- le mouvement du patient qui n'est pas pris en compte,

- I'nétérogénéité de la distribution des matériaux que le fantdme ne représente pas et qui peut

aussi influencer les corrections.

2.2.2.1. Détermination expérimentale

Relation entre le facteur de calibration fantome et patient :

Afin de comprendre la différence entre Qp et Qf, considérons un exemple simple : une sphéere
d'activité et volume connus dans un fantéme JASZCZAK rempli d'eau. Une image de cette sphere

est réalisée a I'aide d'une gamma camera. Ensuite, connaissant l'activité présente dans la sphere,
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le nombre de coups dans la sphere peut étre déterminé permettant le calcul du facteur de

calibration Q.

Imaginons maintenant que nous pouvons insérer cette méme sphere dans le corps d'un patient
et qu'une image de ce patient est réalisée a I'aide de la méme gamma camera utilisée pour la
sphere dans le fantome JASZCZAK et avec le méme protocole d'acquisition. Le volume de la sphere
étant connu, elle peut étre contourée de maniere parfaite. Ensuite, connaissant |'activité présente
dans la sphere, le nombre de coups dans la sphére dans le patient peut étre déterminée

permettant le calcul du facteur de calibration Qp.

En reprenant I'équation 11 détaillée en Annexe 2, Qr et Qp peuvent s'exprimer de la maniere

suivante :
Qr = Q.(1+ AKp) Equation 4-4
Qp =Q.(1+ AKp) Equation 4-5

avec AKy et AKp représentant I'erreur introduite par une correction imparfaite de I'atténuation et

de la diffusion.

En divisant I'équation 13 par I'équation 12, on obtient :

_ (1+AKp)

= Lrakp) Qr Equation 4-6

Qp

Ainsi, Qe et Qr sont égaux dans deux situations :
(i) Sila correction de nombre de coups effectuée est parfaite pour le fantdme et le patient :
AKp = AKp=0 => Qp=0Qp
(i) Sil'erreur sur la correction est la méme pour le fantome et le patient.
AKp = AKp# 0=> Qp =0QF

Cette derniere équation est cohérente avec les recommandations du MIRD 24 [3]: « pour

minimiser les effets des corrections non parfaits, la procédure recommandée consiste a effectuer
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une calibration a I'aide d'un fantdme qui se rapproche des conditions de diffusion et d'atténuation
de l'imagerie du patient ».

La modélisation des incertitudes entre le facteur de calibration du patient Qp et le facteur de

(1+AKP)

calibration estimé sur fantdme, Qf, revient a quantifier la quantité YT ER
F

Pour avoir une estimation de cette quantité, une expérience a été réalisée a I'lGR.
Expérience a I'lGR

Afin de quantifier I'imperfection de la correction de I'atténuation et de la diffusion (le mouvement
du patient étant négligé), des acquisitions ont été réalisées dans les mémes conditions en utilisant

des fantomes avec des milieux de diffusion différents.

Deux acquisitions TEMP/TDM du méme fantéme JASZCZAK contenant six spheres remplies d'iode-
131 ont été réalisées a I''GR dans le service de médecine nucléaire. Le méme protocole
d'acquisition a été choisi pour le fantdme. Pour la premiere acquisition, le fond du fantdme était

vide (air), pour la seconde acquisition le fond du fantéme était rempli d'eau (Figure 4-1).

Figure 4-1 Coupe TDM du fantdme JASZCZAK, a droite : le fond du fantome est vide (Air), a gauche :
le fond du fantéme est rempli d'eau

Les deux acquisitions TEMP/TDM ont été réalisées successivement (le temps de remplir le fond du
fantdme avec de I'eau). Deux images TEMP ont été reconstruites pour chaque acquisition a I'aide
du logiciel Xeleris® (GE Healthcare, Milwaukee, USA) : une premiere reconstruction sans correction

de diffusion et d'atténuation, et la seconde avec les deux corrections. Les images ont été analysées
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a l'aide du logiciel Planet® Onco Dose (Dosisoft, Cachan, France) disponible dans notre
laboratoire. Pour cela, un contour externe (sur les limites physiques du fantdme) a été dessiné sur
I'image TDM du fantome. Ce contour a été propagé sur les images TEMP afin de récupérer le
nombre total des coups dans le fantdme pour les quatre images. La différence entre le nombre
d'impacts dans les images (avec les deux milieux de diffusion différents) a été quantifiee dans les

deux cas (avec/sans corrections).

Le Tableau 4-2 représente le nombre de coups estimé dans chaque image TEMP, dans les deux
acquisitions et avec/sans correction de l'atténuation et de la diffusion. Dans le cas ou les
corrections ne sont pas appliquées, la différence entre les deux acquisitions était de 43%. Dans le
cas ou les corrections sont appliquées, la différence était de 12%. Ces résultats montrent que les
corrections de diffusion et d'atténuation permettent de récupérer une partie des photons atténués,

et aussi que les corrections appliquées ne sont pas parfaites.

Tableau 4-2 Nombre de coups estimé a partir des images du fantdme de Jaszczak (rempli d'eau et d'air)
dans le cas ou les corrections d'atténuation et de diffusion sont appliquées et non appliquées.

Air Eau Différence (%)
Sans corrections 221916 127334 43,0
Avec corrections 248265 219832 11,6

2.2.2.2. Intégration dans le réseau
Etant donné que les Iésions sont situées dans les poumons (tissu - air comme pour les fantémes),
que la méme gamma caméra, le méme protocole d'acquisition et les mémes méthodes de
correction ont été utilisés pour l'expérience et les patients, la valeur de 12% déterminée
expérimentalement est considérée comme une bonne estimation de la variabilité introduite par la

différence entre le fantome et le patient. Ainsi, la probabilité Qr sachant Qp peut s'écrire :

Qrj
P(QFj_l < QF < QF]'If = ka) = f N(ll = karapatient)'dQF

Qrj-1

Avec (Opatient/W)=12%
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2.2.3.Incertitudes sur le volume

L'erreur sur le volume dépend de deux parametres : (i) la qualité de I'image (résolution spatiale,
contraste, taille du voxel, contraste), et (ii) I'expérience du clinicien. Ces sources d'incertitudes sont
tres difficiles a quantifier (voire impossible en routine clinique) mais peuvent étre résumées en un
seul type d'erreur : la répétition de la définition d'un méme volume plusieurs fois par le méme
praticien aboutit a des contours différents (erreurs intra-observateur), de méme que la définition
d'un méme volume par plusieurs praticiens (erreurs inter-observateur). Ces erreurs refletent le fait
que tous les praticiens, compte tenu de leur expérience, ne tracent pas les contours des volumes
cibles de la méme maniére, ainsi que chacun d'entre eux. De plus, les incertitudes sur la qualité de
I'image sont incluses car le contourage effectué par les praticiens dépend de la qualité d'image. Si
le contourage est effectué sur des images d'une certaine qualité, les résultats sur les incertitudes
de I'étude inter-observateur ne seront pas les mémes si des images de qualité différente sont
utilisée, qui justifie que les incertitudes sur la qualité d'image sont déja inclues dans les incertitudes
résultant d’'une étude inter-observateur. Cependant, contrairement a la radiothérapie externe, il
est tres rare de trouver dans la littérature des études inter-observateur en radiothérapie interne

vectorisée.

Pour résoudre ce probléme de manque d'information, nous avons décidé de nous baser sur les
études inter-observateurs en radiothérapie externe réalisées pour le contourage de métastases
thyroidiennes localisées dans les poumons a partir d'image TDM avec des volumes compris entre

0,1et2,0ml.

Dans le cadre d'une étude inter-observateurs au département de radiothérapie de I'université de
médecine de Vienne [4], douze patients subissant un traitement en radiothérapie externe pour des
métastases pulmonaires ont été sélectionnés. Huit radiooncologues ont été invités a participer a
I'étude. L'expérience clinique des observateurs variait entre 2,5 a 21 ans avec une expérience
moyenne de 7,2 ans. Pendant le tracé des contours, les observateurs n'avaient pas connaissance
des contours des autres médecins. Pour évaluer la variation intra-observateur, une deuxieme
délinéation des lésions a été effectuée 6 mois plus tard pour tous les cas. Les patients ont été
divisés en deux groupes égaux en fonction du diametre mesurable de la tumeur (groupe A <2 cm,

groupe B 2 > cm). Pour la délimitation réalisée sur des données TDM, un coefficient de variation
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inter-observateur de 30% a été observé dans le cas d'un patient (groupe A) traité pour des

métastases thyroidiennes aux poumons d'un volume = 1,0 ml.

Cette incertitude de 30% a été choisie pour modéliser I'erreur sur le volume dans le réseau
bayésien pour les cing patients a travers |'écart-type de la distribution en probabilité d'observer le

volume contouré, Vcr, sachant le vrai volume de la lésion, V:

VCTI'
P (VCT]'—1 <Ver = VClev = Vk) = f N(u = Vi, O contour)- AVer
vCTj_l

O contour/ = 30 %

Cette étude a été choisie car correspondant au méme type de Iésion et au méme type d'imagerie
que pour notre étude. Il est cependant important de préciser que deux facteurs peuvent affecter
ce choix, (i) si les parametres d'acquisition TDM utilisés dans I'article et nos images sont différents,
ces différences pouvant influencer le contraste des images, (ii) si I'expérience du contourage des
radiothérapeutes est différente de celle des médecins nucléaires. Pour le premier facteur,
I'identification des régions avec une densité proche sera influencée. Dans notre cas les lésions sont
dans les poumons (fort contraste tissu-air) et nous considérons que la différence des parametres
d'acquisition TDM entre I'étude de l'article et nos cas n'introduit pas de différence dans le
contourage des lésions. Pour le second facteur, il est vrai que |'expérience du contourage des
radiothérapeutes peut étre supérieure a celle des médecins nucléaires (en raison du temps de
pratique du contourage dans chaque discipline), mais comme dans notre cas I'image TEMP est
également visualisée pour aider au contourage par le médecin nucléaire, nous considérons que
cette information supplémentaire compense la différence d'expérience des praticiens des deux

disciplines.

2.2.3.1. Incertitudes sur le nombre de coups estimé
Le nombre de coups dans le cas du patient a été estimé avec un seuillage a 50% comme pour le
facteur de calibration. Dans ces conditions, le recalage manuel des images du patient est la source
d'incertitudes qui peut introduire une erreur significative sur I'estimation du nombre de coups [5].

En effet, cette étape est la seule non réalisable lors de I'estimation du facteur de calibration.
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L'incertitude introduite par le bruit provenant des autres régions proches de la région d'intérét
n'est pas prise en compte dans nos travaux, car dans le cas des lésions pulmonaires la fixation des
poumons est tres faible par rapport aux Iésions. Pour quantifier l'incertitude introduite par le

recalage manuel de I'image, une étude par inter-observateur a été réalisée dans notre laboratoire.

2.2.3.2. Etude inter-observateurs (recalage)
Quatre images planaires et une image TEMP provenant d'un des cing patients inclus dans notre
travail ont été utilisées. Six personnes ont été invitées a participer a I'étude inter-observateurs.
L'expérience des observateurs a été jugée suffisante pour recaler deux images en médecine
nucléaire. Pendant le recalage, les observateurs n'avaient pas connaissance des recalages effectué
par les autres participants. Pour évaluer la variation inter-observateur, chaque personne a recalé
la projection de I'image TEMP sur les quatre images planaires dans la fenétre de recalage 2D du
logiciel OEDIPE (détaillé dans le chapitre 2). Les parametres d'intensité et les couleurs des images
étaient fixés pour tous les participants afin d'éviter les incertitudes introduites par la qualité de
visualisation des images. Le nombre de coups pour chaque région d'intérét a été récupéré pour
chaque image et pour chaque participant. Le coefficient de variation (CV) a été calculé pour chaque

région d'intérét.

2.2.3.3. Résultats

La Figure 4-2 montre I'écart relatif entre le nombre de coups estimé par les différents observateurs
et le nombre moyen de coups estimé pour chaque Iésion. La majorité des valeurs se situe dans un
intervalle de £15%. La plus grande variation a été observée pour la lésion 2, entre -45% et +25% ;
la plus petite variation a été observée pour la |ésion 5 qui situe entre + 10%. Cette différence peut
s'expliquer par la différence de maitrise du processus de recalage (expérience) par les participants,
notamment dans le cas du recalage de petites |ésions avec des images a faible résolution. Ainsi,
I'expérience influence fortement les résultats. Cette différence est plus visible dans les résultats du
nombre de coups récupérés pour les lésions situées dans une région faiblement fixante des

poumons. En effet, un petit décalage dans le recalage influence fortement le nombre de coups
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estimées, alors que pour les lésions situées dans une région fixante des poumons, le petit décalage

est compensé par les coups récupérés dans la région fixante autour de la Iésion.
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Figure 4-2 Ecarts entre les nombres de coups estimés par les différents observateurs et la valeur
moyenne (des différents observateurs) pour chaque région d’intérét dans les quatre images.

Le Tableau 4-3 montre le coefficient de variation estimé pour les différentes |ésions. Les valeurs
varient de 4% a 18%. La valeur moyenne du CV est de 12%. Les différences entre les coefficients
de variation estimés pour les différentes lésions peuvent étre dues a (i) I'effet du mouvement
respiratoire (non corrigé) qui influence la distribution des coups dans I'image (dépend de la

position des lésions dans les poumons), (ii) la distribution hétérogene de l'activité dans les

poumons.
Tableau 4-3 Coefficients de variation sur le nombre de coups estimés pour les différentes régions
d'intérét
ROI Lésion 1 Lésion 2 Lésion 3 Lesion 4 Lésion 5 Lésion 6
CV (%) 17.2 171 8.3 11.6 44 13.8
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2.2.3.4. Intégration dans le réseau
Cette étude inter-observateur n'est pas parfaite avec un nombre de participants et de données
limité, mais cette approche reste acceptable et informative. La valeur moyenne de CV (12%) pour
les différentes lésions a été incluse dans le réseau bayésien dans la distribution de probabilité du

nombre de coups estimé sachant le nombre de coups réel :

CE].

(Crjo < Co=CrlC=Ck) = | NC1=Cx,Opcoups)- dCs

Cgj_4

OE—coups/H = 12 %

Les différentes sources d'incertitudes ayant été adaptées au protocole mis en place pour les
patients, le réseau bayésien a été utilisé pour les 18 |ésions présentes chez les cing patients. Les

résultats de I'étude seront présentés dans la partie suivante.

2.3.Résultats

La Figure 4-3 montre un exemple de la distribution de dose absorbées générées par le réseau
bayésien dans le cas de la Iésion 2 (1.05 ml) du patient 23 et permet également de visualiser les

valeurs qui présentent : le mode, la moyenne, et la médiane.

La Figure 4-4 réesume les valeurs des incertitudes relatives associées a la dose absorbée pour les
18 lésions des cinqg patients en fonction de la dose absorbée estimée par le réseau bayésien. Les
valeurs de la dose absorbée étaient comprises entre 20 Gy et 3000 Gy. Pour toutes les lésions, les

incertitudes étaient comprises entre 30% et 45%.
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Figure 4-3 Distributions de dose absorbées Figure 4-4 Incertitudes relatives estimées pour les
générées par le réseau bayésien pour la lésion 2 différentes lésions des cing patients par rapport a la
du patient 23. dose absorbée.

Ces résultats montrent que les incertitudes sont importantes dans le cas de ces 5 patients. De plus
aucune corrélation n'a été observée entres les valeurs des incertitudes et les valeurs de la dose
absorbée. Par ailleurs, en termes d'incertitudes sur la dose absorbée par patient, le plus petit écart
a été estimé pour les lésions du patient-35, avec des incertitudes sur la dose absorbée de I'ordre
de 33% a 34%. Le plus grand écart a été observé pour les lésions du patient-31 pour lequel des

incertitudes entre 32% a 43% ont été estimées.

Bien que les sources d'incertitude prises en compte soient les mémes pour toutes les lésions, et
que les volumes des lésions ne soient pas tres différents (0.1ml et 2ml), mais également que pour
les différents patients le méme traitement et le méme type/nombre des données a été utilisée
pour le calcul de dose absorbée pour chaque lésion, on constate un écart entre les valeurs
d'incertitudes sur la dose absorbée qui peut aller jusqu'a 14%. Cet écart peut étre di a la

biocinétique des différentes Iésions.

Les Figure 4-5,4-6 présentent les cartes (F, période d'élimination) et la courbe TAC générée par
le réseau bayésien développé pour la Iésion présentant soit la plus faible incertitude sur la dose et

soit la plus forte.

151




Fixation (%)

Activité (MBq)

0.005 \ 0.020 —
\ \ -
_— l‘ % 99 E 'I =100,
. \100 95 £ 0.015 |- | .
‘ \ h 75 g i 1 R
2 ‘B — I~ ~—~
0.003 | 8|8 S 2
509 c B \ 5
\ & | goo0w0f | ©
0.002 X - \ &
\\ L L \
\‘ - “\ )
\ 0.005 |-
0.001 = = 100..
- 100 - - 100—
0.000 llllIllI]lIlIlIll’lI‘l;l‘l’HI‘JIOI(TIVH-IIIIH]lllllIllll 0.000 L1 l | R - l LS T - l L1l |
Yo 10 20 30 40 50 g 50 100 150 200
Période (Heures) Période (Heures)
Figure 4-5 Cartes de probabilité des paires (fixation, période d’élimination) générées par le réseau
bayésien dans le cas des deux Iésions. A droite : la lésion qui a la plus grande valeur d'incertitude sur la
dose ; A gauche : la Iésion qui a la plus faible incertitude sur la dose.

Pour la lésion présentant la plus grande incertitude, un plus grand nombre de valeurs de période
d'élimination est probable (surface a l'intérieure de la courbe a 50% plus grande par exemple).
Ainsi, la courbe d'activité-temps est plus large pour la Iésion présentant I'incertitude la plus forte
que pour la lésion avec le moins d'incertitudes (Figure 4-6). Cette incertitude se propage ensuite
sur la dose absorbée via I'activité cumulée (Figure 4-7).
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Figure 4-6 Courbes activité-temps générées par le réseau bayésien dans le cas des deux Iésions. A droite) :
la Iésion qui a la plus grande valeur d'incertitude sur la dose ;A gauche : la lésion qui a la plus faible
incertitude sur la dose.
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Figure 4-7 Distributions de l'activité cumulée générées par le réseau bayésien dans le cas des deux
lésions. A droite : la lésion qui a la plus grande valeur d'incertitude sur la dose. A gauche : la lésion qui
a la plus faible incertitude sur la dose.

Le protocole de traitement des images et les sources d'incertitude étant les mémes, cette variation
est due a la biocinétique spécifique des lésions qui peut étre différente du modele mathématique
choisi pour estimer I'activité cumulée (Figure 4-7,droite). Cette différence peut introduire une
impreécision sur |'estimation des parametres F, A (comme dans le cas de la |ésion discutée dans le
paragraphe précédent), donc l'incertitude sur l'activité cumulée estimée sera plus grande
comparée a lincertitude sur l'activité cumulée estimée pour les lésions dont le modéle
mathématique choisi s'adapte bien aux biocinétiques spécifiques de ces lésions (Figure 4-7,
gauche). Dans notre cas, on considére que l'activité dans les ROl suit une décroissance
exponentielle en fonction du temps, ce choix reste discutable, surtout qu’une fonction TAC

évidente issue de la théorie n'est pas toujours connue.

2.3.1.Incertitudes sur le facteur S et I'activité cumulée

La Figure 4-8 montre les incertitudes sur la dose absorbée en fonction des incertitudes sur le
facteur S et des incertitudes sur I'activité cumulée pour les 18 Iésions. On constate que l'incertitude
sur la dose absorbée varie linéairement avec les incertitudes sur les activités cumulées pour les 18
lésions alors que quelle que soit la lésion, les incertitudes sur le facteur S restent supérieures aux

incertitudes sur l'activité cumulée. Ces résultats montrent que dans le cas des petites |ésions,
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I'incertitude sur le volume reste plus importante que l'incertitude due a la caractérisation de la

biocinétique (analyses des images, quantification, choix du modele mathématique pour la courbe
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Figure 4-8 les incertitudes sur la dose absorbée en fonction des
incertitudes sur le facteur S (rouge) et des incertitudes sur I'activité
cumulée (noir) pour les 18 Iésions
2.4.Discussion

La premiéere application du réseau bayésien sur des données clinique a montré que les incertitudes
sur la dose absorbée pouvaient étre tres importantes : comprise entre 30% et 45%. Ces résultats
se situent dans le méme ordre de grandeur que ceux estimés par une étude de I'EANM [1] portant
sur les données d'un patient soumis & une thérapie par radio-peptide *°Y-DOTATATE. Dans cette
étude, les résultats sur I'incertitude associée a la dose absorbée pour une lésion (13.9 ml) localisée
dans le foie étaient de 37,6% de la dose moyenne. Le méme ordre de grandeur a été aussi trouvé
par |'étude de D. Finocchiaro et al. [6] qui se base sur la méthode proposée par I'EANM [1], dans
laquelle une incertitude moyenne de 65% a été quantifiée pour 154 lésions de volume variant
entre 4.7 417.2 mL dans le cas de 49 patients traités avec "’Lu-DOTATOC. Bien que le type des
lésions, les traitements, les données des patients et les sources d'incertitude utilisées dans les deux
études ne soient pas les mémes que dans notre étude, les résultats des incertitudes sur la dose

absorbée restent dans le méme ordre de grandeur. De plus, il a été démontré dans notre étude
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que la principale source d'incertitude était la définition du contour de la ROI, ce constat a été

également releveé par les deux études citées ci-dessus.

Dans notre étude, nous avons essayé de prendre en compte le maximum de sources d'incertitude
gue nous pouvions quantifier pour pouvoir estimer une incertitude totale sur la dose absorbée,
mais il existe d'autres sources qui n'ont pas été prises en compte, comme l'incertitude introduite
par les mouvements du patient (mouvements fortuits + mouvements physiologiques) sur le
facteur de calibration du patient. Comme le facteur de calibration a été estimé sur un fantome fixe
(pas de mouvement), une incertitude supplémentaire doit normalement étre introduite dans la
relation entre le facteur de calibration du fantome et du patient pour quantifier I'écart introduit
par cette source. D'autant plus que dans notre cas, les lésions sont situées dans un organe qui est
en mouvement permanent (les poumons), cependant, cette incertitude n'a pas été prise en compte
car elle reste difficile a quantifier. L'acquisition du mouvement des poumons avec un détecteur de
mouvement aux moments des acquisitions des images peut étre une approche qui permet de
quantifier cette incertitude. Dans le cas de notre étude cette information n'était pas disponible. La
deuxiéme source d'incertitude qui n'est pas prise en compte est le bruit de fond. Cette source
d'incertitude peut influencer le nombre de coups estimés par la méthode de seuillage sur les
images TEMP, si le rapport (Activité dans la ROI/Activité dans la région environnante) n'est pas le
méme que celui simulé dans le fantome (activité dans les sphéres/Activité dans le fond) au
moment de I'estimation du facteur de calibration. Dans notre cas, cette incertitude reste faible car
nous sommes dans le cas de métastases thyroidiennes (fixation élevée de I-131) dans les poumons
(fixation faible de 1-131) et nous considérons que notre expérience effectuée pour estimer le
facteur de calibration (de sphéres remplies d'l-131 avec un fond vide) reste représentative de la
situation réelle. Une approche plus rigoureuse consisterait a déterminer une fonction de variation
du facteur de calibration en fonction du rapport d'activité (Sphere/fond). Cependant, on considere
que l'approche utilisée dans notre cas est suffisante et ne nécessite pas des acquisitions et
d'analyse d'images supplémentaires, qui ne sont pas disponibles pour la communauté de

médecine nucléaire au sens large.

Comme déja discuté précédemment, les résultats obtenus par le réseau bayésien restent dans le

méme ordre de grandeur que ceux obtenus par la littérature, mais comme les données utilisées

155




dans les études sont différentes, cette simple comparaison ne permet pas de valider clairement
les résultats obtenus par le réseau bayésien dans le cas de I'application clinique. Pour cette raison,
une étude comparative avec la méthode proposée I'EANM en utilisant les mémes données de

patients dans les deux approches sera présentée dans la section suivante.

3. Comparaison avec la méthode de 'EANM

3.1.Description de la méthode EANM

La méthode proposee par 'EANM [1] permet d'incorporer 'analyse d'incertitude dans les calculs
de dose absorbée en utilisant le schéma MIRD. La méthodologie est basée sur les
recommandations décrites dans le GUM [7], et implique nécessairement la formation de matrices
de covariance pour plusieurs étapes du processus de dosimétrie. L'objectif principal de ce schéma
de propagation de l'incertitude est d'évaluer l'incertitude standard de la dose absorbée par une
cible. Les taches qui soutiennent directement cet objectif sont la détermination de I'incertitude sur
I'activité cumulée et sur le facteur S.

Facteur S

Dans la pratique clinique le facteur S est estimé a I'aide des relations empiriques du facteur S en
fonction de la masse. Pour cela, I'EANM considére que les incertitudes associées aux facteurs S
sont principalement influencées par I'incertitude associée au volume. lls considerent que la relation

entre le facteur S et la masse de la ROl peut étre écrit :
S=cm© Equation 4-8
ou c1 et ¢z sont des parametres de fit.

En appliquant la méthode de propagation des incertitudes :

Equation 4-9
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Activité cumulée

L'activité cumulée, donnée par la surface sous un TAC, est obtenue a partir d'une séquence
d'images quantitatives. Chaque valeur d'activité A(t) est exprimée en termes de taux de comptage
observé C(t), de facteur de calibration Q et de coefficient de recouvrement R. A la fin, ils
considerent que l'incertitude sur I'activité cumulée contient deux composantes : systématique

us(A) et aléatoire u,.(4) (r: random, aléatoire).

[u(;)]z = [urg)]z + [usg)]z Equation 4-10

La présence d'un facteur de calibration et un facteur de recouvrement commun a toutes les valeurs
d'activité, et que la covariance entre le facteur de recouvrement et le nombre de coups mesuré est
aussi commun a toutes les valeurs d'activité, ils sont considérés comme une incertitude systémique
us(4) appliquée a tous les points de données du TAC, et peuvent donc étre appliquées

directement a |'activité cumulée, avec :

[%Z)]Z _ [% 2 _ [u(Q)] n [u(R)] n [u(C)] ) [u(R ,C) Equation 4-11
avec
[u(R C)] = ZI;’;V 25 (V) Equation 4-12

¢ : fonction qui introduit I'impact des limitations spatiales du systéeme d’acquisition sur le nombre

de coups estimé (détails dans [1]).

La fonction d'ajustement proposée par 'EANM est la mono-exponentielle. Pour les effets des
incertitudes associées aux composantes aléatoires u,.(4 ) des données TAC, due a la qualité de

I'ajustement, on a :
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[%Z)]Z = [u(AO)] + [u(l)] [u(AO'A)] Equation 4-13

Donc l'incertitude totale sur I'activité cumulée est :

[u(A)] _ [U(Ao)] +[u(/1)] [u(Ao,l)] [u(Q)] _l_[u(R)] _l_[u(C)]

_® OR
2R2V 9V

u?(V) Equation 4-14

Dépendance u(4,S)

Dans le cas de I'EANM [1], I'activité cumulée et le facteur S sont considérés dépendant du méme
volume. Pour déterminer une incertitude finale sur la dose absorbée, il faut donc déterminer la
covariance entre ces parametres. Pour simplifier ce probleme, les auteurs considerent que pour
'activité cumulée, seule la composante d'incertitude systématique us(4 ) dépend du volume, ce

qui conduit a la relation suivante :

04 8S

u(;‘lv,S) == 3 u?(V) Equation 4-15
~ AS oR .
u(A,S) = —ng.(%—ﬁ) u?(V) Equation 4-16

Dose absorbée
Pour obtenir la formule finale de l'incertitude sur la dose absorbée, il suffit de remplacer les

équations (4-9, 4-14, 4-16) dans (4-7) :

P =Pl P - 2 ) e [ [T

@ OR 2 u(v) AS (ﬂ__) 2 ’ . ]
2R2V6V (V) + lcz| == ZRV oV av us(V) Equation 4-17
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3.2.Méthode de comparaison

Dans un premier temps le modele développé suivant la méthode EANM a été implémenté dans
IDL® Software (Harris Geospatial, USA). Les données des cing patients (18 lésions) ont ensuite été
utilisées pour estimer les incertitudes associées a la dose absorbée pour chaque Iésion. Les entrées

de ce modele sont les suivantes :
(i) les couples (temps- nombre de coups)

(i) les données (R =f(v))

(iii) le facteur de calibration Q et 'incertitude associée
(iv) le volume v de la ROI et I'incertitude associée

(v) la taille du voxel de I'image fonctionnelle

(vi) la résolution spatiale de I'imageur (FWHM)

(vii) la densité du milieu
(viii)  les parametres C; et C, (ou les données S=f(v))

Le Tableau 4-4 présente les valeurs introduites pour chaque quantité. Les mémes couples (temps-
nombre de coups), volume, facteur de calibration, facteurs S, et les incertitudes associées, utilisés
pour estimer les incertitudes avec le réseau bayésien ont été introduites dans le modele EANM.

Tableau 4-4 les valeurs des différents parametres nécessaires a |'estimation des
incertitudes avec la méthode EANM

Grandeur Valeur
La taille du voxel (cm) 0.442
La résolution spatiale (cm) 1.3
La densité du milieu (g/cm?) 1.04
Le facteur de calibration Q (cps.s-1) 7.09
Incertitude sur Q [u(Q)/Q] (%) 10.0
Le volume v (cm?) Dépend de la lésion
Incertitude sur v [u(v)/v] (%) 30.0
Les paramétres [Cy, G [0.1037, 1.062]
Le Facteur de recouvrement R 1.0
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3.3.Résultats

Dose absorbée
La Figure 4-9 montre les doses absorbées estimées par les deux méthodes (réseau Bayésien -
EANM) pour les 18 lésions des 5 patients. Les doses absorbées estimées par les deux méthodes

sont similaires pour les 18 lésions, la difference relative est inférieure a 10%.
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Figure 4-9 Doses absorbées estimées par les deux méthodes (Bayésien -
EANM) pour les 18 lésions des 5 patients

Ces différences peuvent s'expliquer par plusieurs raisons :

e La valeur de la dose absorbée estimée par le réseau bayésien est une moyenne d'une

distribution, alors que pour I'EANM c'est une valeur générée a partir d'un calcul direct.

e L'estimation de I'activité cumulée par la méthode EANM est basée sur |'ajustement de la
courbe TAC pour estimer les parametres F et A qui permettent de calculer l'activité
cumulée, alors que la méthode bayésienne est basée sur la propagation de l'information

"distribution des probabilités" entre les nceuds.

Cette différence de méthode peut introduire une différence entre les valeurs estimées de I'activité
cumulée. La plus grande différence relative sur |'activité cumulée estimée avec les deux méethodes
est de I'ordre de 10% (Figure 4-10). D'autre part, bien que les données (S,v) introduites dans les

deux méthodes soient les mémes, la méthode EANM utilise la courbe s=f(v) pour pouvoir estimer
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le S et propager les incertitudes, tandis que le réseau bayésien fonctionne directement avec les
valeurs discretes, ce qui peut introduire une petite différence entre les facteurs S (Figure 4-11) et

donc une différence sur I'estimation de la dose absorbée.
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Figure 4-10 Activités cumulées estimées par les deux méthodes
(Bayésien - EANM) pour les 18 lésions des 5 patients
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Figure 4-11 Facteur S en fonction du volume et erreurs relatives entre les valeurs calculées a
partir de la fonction d'ajustement S=f(v) et les valeurs déterministes.
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Incertitudes sur la dose absorbée

La Figure 4-12 montre les incertitudes sur la dose absorbée estimée par les deux méthodes
(réseau Bayésien -EANM) en fonction de la dose absorbée pour les 18 |ésions. Les incertitudes sur
la dose estimée par le réseau bayésien sont comprises entre 30% et 45%, alors que les incertitudes
estimées avec la méthode EANM sont comprises entre 20% et 30%. La méthode EANM sous-

estime les incertitudes par rapport au réseau bayésien.
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Figure 4-12 Incertitudes associées a la dose absorbée estimées par les deux
méthodes (Bayésienne - EANM) en fonction de la dose absorbée pour les 18
lésions

La différence relative entre les incertitudes estimée avec les deux méthodes est entre 20% et 45%.

Deux hypotheses pourraient expliquer cette différence :

(i) Les sources d'incertitude sont prises en compte dans le réseau bayésien (correction de
I'atténuation et de la diffusion + sur le recalage des images) alors qu'elles ne sont pas

prises en compte par la méthode EANM.

(i) Le facteur de dépendance entre I'activité cumulée et le facteur S est considéré par la

méthode EANM contrairement a la méthode bayésienne.

Pour comprendre l'impact de ces sources sur l'incertitude, la démarche proposée a été de

comparer les incertitudes estimées par les deux méthodes sur les grandeurs qui permettent le
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calcul de la dose absorbée (le facteur S, et I'activité cumulée). Si cette différence d'incertitude entre
les deux méthodes apparait dans I'incertitude sur I'activité cumulée, cela signifiera alors que la
différence entre les sources d'incertitude considérées dans les deux méthodes est la cause de cette
différence. Dans le cas contraire, nous nous intéresserons a la contribution de la composante de

dépendance entre I'activité cumulée et le facteur S sur l'incertitude estimée par la méthode EANM.

Incertitudes sur le facteur S

La Figure 4-13 présente les incertitudes estimées sur le facteur S par les deux méthodes. On
observe que les incertitudes sont relativement similaires (entre 30% et 32%) bien que les valeurs
estimées avec la méthode EANM soient légerement plus importantes car les erreurs sur
I'ajustement de la courbe S=f(v) sont incluses, alors que pour le réseau bayésien les valeurs
discretes du facteur S sont utilisées. Les incertitudes sur le facteur S n'expliquent pas la différence

entre les incertitudes sur la dose absorbée estimée par les deux méthodes.
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Figure 4-13 Incertitudes associées au facteur S estimées par les deux méthodes
(Bayésienne -EANM) en fonction de la dose absorbée pour les 18 lésions
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Incertitudes sur I'activité cumulée

La Figure 4-14 présente les incertitudes sur l'activité cumulée estimées par les deux méthodes en
fonction de la dose absorbée pour les 18 Iésions. On observe que pour la méthode EANM les
incertitudes sont comprises entre 10% et 20% alors qu’elles sont entre 10% et 30% avec le réseau
bayésien. Ces différences n'expliquent pas la sous-estimation des incertitudes sur la dose absorbée

estimée par la méthode EANM par rapport au réseau bayésien.
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Figure 4-14 Incertitudes associées a |'activité cumulée estimées par les deux
méthodes (Bayésienne - EANM) en fonction de la dose absorbée pour les 18
lésions

Incertitudes inclus par la dépendance (A,S)

Les résultats sur les incertitudes estimées par I'EANM et le réseau bayésien pour l'activité cumulée
et le facteur S ne permettant pas de comprendre la différence remarquable sur les incertitudes sur
la dose absorbée estimées par les deux méthodes, la seule hypothese qui reste a vérifier pour
comprendre la sous-estimation des incertitudes sur la dose absorbée serait la dépendance entre
I'activité cumulée et le facteur S pris en compte par la méthode EANM. L'origine de cette
dépendance viendrait du volume de la ROl défini par 'EANM, considérant d'une part que le
nombre de coups dans une ROI, dépend de la délimitation de la VOI (le volume de la ROI), donc
I'erreur systématique sur l'activité cumulée (qui contient I'erreur sur le nombre de coups) dépend
aussi du volume. D'autre part, pour I'EANM, le facteur S dépend du volume aussi, pour cela, une

dépendance entre les deux variables est prise en compte. Dans le réseau bayésien, cette
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dépendance entre ces deux quantités n'existe pas, car il n'y a pas de lien de causalité, puisque le
volume utilisé pour récupérer le nombre de coups dans la ROl (méthode de seuillage) n'est pas le

méme que le volume utilisé pour estimer le facteur S (contourage sur le TDM).

La Figure 4-15 présente les valeurs de I'incertitude dues a la dépendance de I'activité cumulée et
du facteur S par rapport a la dose absorbée. On constate que les valeurs sont négatives (entre -
8% et -5%). Ces valeurs peuvent expliquer la sous-estimation des incertitudes sur la dose absorbée

par la méthode EANM par rapport au réseau bayésien.
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Figure 4-15 Valeurs de l'incertitude dues au facteur de dépendance entre
I'activité cumulée et le facteur S en fonction de la dose absorbée pour les
18 lésions

Estimation des incertitudes sur la dose absorbée par la methode EANM
sans inclure le facteur de la dépendance (A,S)

Afin de vérifier I'hypothése que la sous-estimation des incertitudes sur la dose absorbée par
rapport au réseau bayésien est introduite par ce facteur le calcul des incertitudes sur la dose
absorbée a été refait pour toutes les Iésions sans inclure le facteur de la dépendance dans la

méthode EANM.
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La Figure 4-16 présente les incertitudes estimées sur la dose absorbée par les deux méthodes
(Bayésienne et EANM-sans dépendance (A, S)). On observe que les valeurs des deux méthodes
sont comprises entre 30% et 45% pour toutes les Iésions avec une différence maximale entre les
incertitudes estimées par les deux méthodes de 16% (ou la méthode EANM estime une incertitude
sur la dose absorbée de 34% et le réseau bayésien une incertitude de 41%). Ces résultats valident
I'nypothese selon laquelle la sous-estimation des incertitudes sur la dose absorbée par la méthode
EANM par rapport au réseau bayésien est introduite par la non prise en compte du facteur de

dépendance u(A,S).
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Figure 4-16 Incertitudes associées a la dose absorbée estimées par les deux
méthodes (Bayésienne, EANM-sans dépendance (A, S) en fonction de la dose
absorbée pour les 18 lésions.
3.4.Discussion

Les deux méthodes ont pour point commun principal d'avoir pour objectif d'évaluer l'incertitude
standard de la dose absorbée en utilisant le schéma MIRD, I'approche la plus largement adoptée
aujourd'hui pour la dosimétrie en radiothérapie interne vectorisée. Les deux méthodes reposent

sur la détermination des incertitudes de I'activité cumulée et du facteur S pour estimer l'incertitude
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de la dose absorbée. De plus, les principales variables d'intérét sont prises en compte par les deux
méthodes (nombre de coups, facteur de calibration, activité a différents temps, activité cumulée,
volume, facteur S et dose absorbée). Malgré ces points communs, une différence entre 10% et
16% a été estimée entre les incertitudes sur la dose absorbée par les deux méthodes dans le cas
de |'étude réalisée sur cinq patients méme apres I'élimination du facteur de dépendance de
I'activité cumulée et du facteur S considéré par la méthode EANM. Ces écarts sont dus a trois

différences fondamentales entre les méthodes.

e Premiere différence : contrairement a la méthode EANM, le réseau bayésien prend en compte
les incertitudes dues aux corrections d'atténuation et de diffusion ainsi que l'incertitude due
au recalage manuel des images. Ces trois sources d'incertitude sont considérées comme

négligeables dans la méthode EANM.

e Deuxieme différence : dans la méthode EANM, on considere que le nombre de coups estimés
dans un ROI dépend du volume du ROI contrairement a la méthode bayésienne ou cette
dépendance n'est pas prise en compte. En effet, cette dépendance n’a de sens que si le volume
du ROI est défini sur I'image TEMP et non sur I'image TDM haute résolution. Aujourd'hui, il est
rare de réaliser le contourage de la ROI sur I'image TEMP car presque toutes les images TEMP
sont accompagnées d'une image TDM de haute résolution spatiale, comme pour I'étude
réalisée ici. De plus, cette dépendance n'est pas applicable si la méthode de seuillage est
utilisée pour récupérer le nombre de coups dans un ROI et c'est le cas pour le traitement des

données des cinq patients.

e Troisieme différence : contrairement a la méthode bayésienne, pour pouvoir propager les
incertitudes avec la méthode EANM, une fonction mathématique entre chacune des deux
variables est nécessaire, ce qui peut introduire une erreur dite " aléatoire ". Cette erreur exprime
I'écart total entre la courbe d'ajustement et les données. La différence entre les deux méthodes,
causée par cette erreur, est visible sur la Figure 4-13 avec une petite surestimation par la
méthode EANM sur les incertitudes des facteurs S par rapport a la méthode bayésienne alors
que les mémes valeurs d'incertitude sur le volume ont été introduites. Cette surestimation de

I'incertitude est due a la composante aléatoire introduite par I'ajustement.

167




Ces trois causes discutées dans ce paragraphe sont a l'origine de la différence entre les résultats
malgre I'élimination du facteur de dépendance entre I'activité cumulée et le facteur S de la

méthode EANM.

4. Conclusion

Ce chapitre a présenté une application sur des données cliniques du réseau bayésien développé
pour estimer les incertitudes associées a la dose absorbée calculée. Dans cette étude, les données
de cing patients traités avec de la I'iode-131 pour des métastases thyroidiennes au poumon ont
été utilisées, pour un total de 18 lésions. Une adaptation de la modélisation des sources
d'incertitude a été détaillée. Les résultats de cette étude ont ainsi montré que les incertitudes sur
la dose absorbée pouvaient étre tres importantes : comprises entre 30% et 45% et qui restent du
méme ordre de grandeur de celles trouvées dans la littérature pour les lésions[1][6]. Par ailleurs,
cette étude a montré clairement comment différents aspects du calcul dosimétrique pouvaient
impacter l'incertitude mais également que l'incertitude relative a une petite Iésion serait clairement
affectée par la capacité a définir précisément le volume de la lésion. Cette capacité a déterminer
les sources des incertitudes les plus importantes fournies par le réseau bayésien pourrait ainsi

faciliter I'optimisation des protocoles de dosimétrie.

Apres I'exemple de I'application clinique, une étude comparative avec la méthode proposée par
I'EANM [1] pour le calcul des incertitudes sur la dose absorbée a été réalisée pour I'ensemble des
données des cing patients utilisées dans I'étude clinique. Les résultats de cette comparaison ont
montré que la méthode EANM sous-estime les incertitudes par rapport au réseau bayésien. Cette
sous-estimation est due au facteur de dépendance entre |'activité cumulée et le facteur S pris en
compte dans le calcul de I'EANM et ne s'applique pas avec la méthode d’analyse utilisé pour les
données des cinqg patients. Une fois la méthode EANM adaptée (le facteur de dépendance a été

éliminé), les résultats entre les deux méthodes sont devenus proches.

La flexibilité du réseau bayésien, contrairement a la méthode EANM, permet de tenir compte des
incertitudes dues au recalage manuel et a la correction imparfaite de I'atténuation et de la

diffusion. De plus, la présentation graphique possible du réseau bayésien permet de vérifier
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facilement les relations causales entre les variables du réseau. Cette présentation graphique n'est
pas disponible dans la méthode de propagation proposée par I'EANM, ce qui rend la
compréhension des dépendances compliquée et peut introduire une erreur sur les résultats des
incertitudes sur la dose absorbée. La dépendance de I'activité cumulée et du facteur S présentée
dans les résultats de notre étude est un tres bon exemple de l'erreur que peut impliquer
I'application de la méthode EANM (sans I'adapter) sur les résultats des incertitudes sur la dose
absorbée. Au final, la comparaison des deux méthodes a permis de valider I'application clinique

du réseau bayésien et de montrer la puissance de la méthode.

D'un point de vue critique, le point faible de cette étude réalisée par le réseau bayésien est la
modélisation de certaines sources d'incertitude. Concernant l'incertitude introduite par le recalage,
le nombre de participants a |'étude inter-observateur semble un peu faible. Des études plus
robustes pourraient étre réalisées a plus grande échelle avec des participants ayant une expérience
différente et sur différents types d'images pour mieux quantifier cette incertitude. De plus,
l'incertitude choisie pour les volumes présente également une faiblesse car I'expérience des
radiothérapeutes et des médecins nucléaires n'est pas exactement la méme. La programmation
d'une étude inter-observateur avec la participation de médecins nucléaires de différentes
expériences sur des images de différentes qualités avec différentes tailles de lésions permettra de

quantifier des incertitudes plus précises.

Une des sources d'incertitudes qui peut étre importante mais qui n'est pas prise en compte est le
mouvement physiologique du patient. Comme déja expliqué dans le cas des études de lésions, les
lésions sont localisées dans les poumons. Par conséquent, le facteur de calibration calculé sur un
fantome statique ne prend pas en compte cette incertitude. Les études basées sur les données de
détection du mouvement du patient pourraient aider a quantifier cette incertitude, dans le cas ou
cette information reste indisponible. Des simulations Monte-Carlo de I'influence du mouvement
du patient sur la distribution des coups dans l'image pourraient ainsi donner une premiere

estimation.

La souplesse du réseau bayésien développé va également permettre d'introduire facilement de
nouvelles variables. Par exemple jusqu'a présent, le temps mort n'est pas encore introduit dans le

réseau, une simple manipulation permettrait de l'introduire entre |'activité et le nombre de coups
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observés par la gamma caméra, I'étape la plus difficile sera de modéliser I'incertitude associée. De
méme, |'effet de volume partiel, pourrait étre facilement introduit dans le réseau bayésien, cette
fois-ci non comme une variable mais plutot par une fleche causale entre le volume réel du ROI et
le facteur de calibration estimé sur le fantdme. Dans ce cas, le facteur de calibration du fantdme
sera en fonction du volume qui permettra d'induire une propagation des incertitudes sur le volume
au facteur de calibration. Les valeurs du facteur de calibration du fantdme en fonction du volume
peuvent également étre estimées en utilisant le fantome JASCZCAK ; cette étape n'a pas été faite
lors de notre travail car le protocole utilisé pour I'étude ne prenait pas en compte cette
dépendance. Les seuls points a respecter lors de I'ajout de nouvelles dépendances ou de nouvelles
variables dans le réseau bayésien est la causalité : toute manipulation du réseau doit toujours
respecter les liens de causalité entre les variables, et il faut qu'il y ait un chemin unique entre

n'importe quel couple de variables, et que le réseau reste acyclique également.

Bien que I'exemple clinique démontre I'utilisation du réseau bayésien sur des données hybrides
(images planaires + TEMP), le réseau développé peut facilement étre adapté a d'autres protocoles
de dosimétrie (c'est-a-dire pour des modeles TAC multi-exponentiels, le comptage par sonde
externe ou sur des données 3D). Des études sur d'autres types de protocoles et d'autres types de
données pourrraient aider a valider I'application du réseau sur d'autres cas cliniques et a comparer
les différents protocoles en comparant les incertitudes sur la dose absorbée estimée dans chaque

protocole.

Un autre avantage de la méthode bayésienne est de pouvoir introduire des informations a priori
sur les parametres d'entrée (fixation, élimination, volume réel, facteur de calibration du patient).
Dans notre étude, cette information a été modélisée par des distributions uniformes qui
représentent le manque d'information a priori. Des études pourraient également étre réalisées
pour voir des distributions a priori plus réalistes et ainsi permettre d'améliorer les résultats si le
nombre de données n'est pas suffisant. Par exemple, pour une information a priori sur le volume
réel, les valeurs CIPR des volumes standards des organes peuvent étre utilisées comme information
a priori dans les cas d'organes. Cette propriété du réseau bayésien doit cependant étre utilisée
avec prudence car elle peut introduire une erreur sur l'incertitude de la dose absorbée, si le patient

présente un cas particulier comme par exemple pour un patient avec un seul poumon. Pour les
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autres parametres, des méthodes d'apprentissage peuvent étre intégrées dans le réseau bayésien
pour améliorer les distributions a priori a chaque utilisation du réseau bayésien. Cette méthode
reste encore complexe car des connaissances dans le domaine de I'apprentissage sont nécessaires
pour ne pas introduire de probléme de sur-apprentissage pouvant introduire des résultats exacts

par le réseau.

Enfin, le réseau bayésien peut étre un support d'un systéeme expert. Si la notion d'utilité est
intégrée, le systéeme expert peut alors aider le praticien a choisir le moment et le nombre
d'acquisitions des images du patient (informations utiles) pour réduire les incertitudes sur le calcul
de la dose absorbée, et également limiter I'acquisition d'images n'apportant aucune information

supplémentaire et donc réduire la pénibilité des patients.
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La radiothérapie interne vectorisée (RIV) est en pleine expansion grace aux nouvelles découvertes
en biologie sur les biomarqueurs des cellules tumorales. Ces découvertes ont permis la génération
de nouveaux vecteurs plus spécifiques aux tumeurs, augmentant ainsi le nombre d'essais cliniques
et de traitements en radiothérapie interne vectorisée. Etant donné que les activités administrées
dans le cadre de la RIV sont importantes et que la dose absorbée recue par les différents tissus
dépend de la biocinétique des produits radiopharmaceutiques (MRP) spécifique au patient, ces
traitements peuvent, dans certains cas, entrainer une toxicité pour les organes avec un niveau de
sévérité spécifique au patient. Afin d'éviter ces complications, des études dosimétriques sont
devenues incontournables lors des essais cliniques a minima. Avec l'augmentation de la
technologie informatique disponible aujourd’hui, des reconstructions d'images plus précises sont
disponibles en imagerie de médecine nucléaire. Ces techniques ont permis de calculer les doses
avec plus de précision. Les études récentes qui ont intégré les masses et I'anatomie des organes
spécifiques au patient dans le calcul de la dose ont réussi a révéler certaines relations dose-
réponse que les tentatives précédentes, basées sur des fantdmes de référence standardisés,

n'avaient pas réussi a observer.

Ces constats ont conduit les chercheurs dans le domaine de la dosimétrie RIV a s'intéresser encore
plus a la dosimétrie personnalisée avec comme objectif d'améliorer le traitement en optimisant
I'activité délivrée a chaque patient lors des études théranostiques. Pour y parvenir, des protocoles
de calcul de dose précis étaient nécessaires, ce pour quoi de nouvelles approches dosimétriques
plus avancées ont été développées sur la base de I'analyse des images du patient acquises apres
I'administration du radiopharmaceutique. Ces protocoles de calcul de dose personnalisés
comportent plusieurs étapes complexes d'analyse d'image, pour lesquelles plusieurs logiciels ont
été développés afin de faciliter I'application des approches dosimétriques. Cependant, qu'ils soient
appliqués a des fins de recherche ou a des fins cliniques, nombre d'entre eux restent limités, que
ce soit pour la caractérisation de la biocinétique spécifique au patient ou pour le calcul de la dose
absorbée. Parmi ces logiciels, OEDIPE est développé a I'Institut de Radioprotection et de SGreté
Nucléaire (IRSN) depuis une quinzaine d'années et appliqué pour réaliser la dosimétrie 3D
personnalisée en médecine nucléaire par simulation Monte-Carlo pour estimer la biocinétique a
partir d'images TEMP/TDM et TEP/TDM d'un patient. Il est apparu cependant que pour son

application a la RIV il devait étre amélioré et mieux adapté pour le rendre plus efficace dans ce
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domaine d'application. Par ailleurs, afin d'augmenter son champ d'utilisation, il était nécessaire

d'ajouter de nouvelles fonctionnalités qui permettent I'analyse d'autres types d'images de patients.

Ceci fut le premier objectif de ma these et concerne la premiére partie consacrée au
développement de nouvelles fonctionnalités dans le logiciel OEDIPE permettant I'analyse d'une
série d'images planaires avec une image TEMP/TDM (hybride) du patient, et d'ajouter de nouvelles
fonctionnalités pour améliorer les méthodes d'analyse de séries d'images TEMP et permettre de
modéliser la biocinétique du radiopharmaceutique spécifique au patient apres traitement de

radiothérapie interne : images 3D multiples ou images hybride.

Dans un premier temps, des processus ont été intégrés pour analyser ces ensembles d'images et
déterminer les données de temps-activité correspondantes dans les VOI : (i) importation des
données, (ii) prise en compte de facteurs de correction du temps mort (iii) recalage manuel des
images, (iv) récupération des coups a différents temps, pour chaque région d'intérét, (v) conversion
des coups en activité a I'aide d'un facteur de calibration fourni par I'utilisateur, (vi) prise en compte
de facteurs de recouvrement pour la correction de I'effet de volume partiel pour chaque ROI. Un
module biocinétique a également été développé pour ajuster des courbes TAC a ces données et
pour calculer l'activité cumulée au niveau des ROI. Plusieurs fonctions sont disponibles dans cette
étape (i) mono-exponentielle (ii) bi-exponentielle (iii) trapeze, (iii) droite+ mono-exponentielle, (iv)
droite+ bi-exponentielle. Des estimateurs de la qualité d'ajustement sont indiqués a c6té de
chaque fonction pour aider I'utilisateur a choisir le fit le plus adapté. Dans le cas du calcul de dose
au niveau du voxel, une fonctionnalité a été ajouté pour permettre a |'utilisateur de choisir la TEMP

a utiliser pour simuler la distribution dans I'activité cumulée dans le fantdme voxelisé.

Les nouveaux outils ont été validés a l'aide d'images acquises par I'lGR d'un fantdme Jaszczak
rempli d'iode 131, par comparaison des résultats obtenus sur ces jeux de données avec les valeurs
théoriques. Les résultats de cette validation ont permis de montrer que le choix de la TEMP peut
fortement influencer les résultats de dose obtenus par cette approche pour les petits volumes. De
plus, une étude comparative avec le logiciel PlanetOnco® a été effectuée a I'aide d'une série

d'images TEMP d'un fantdme torse rempli de l'iode 131. Les résultats de cette comparaison ont
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permis de valider la qualité des nouvelles implémentations du logiciel OEDIPE par rapport au

logiciel PlanetOnco ®.

Dans un deuxieme temps, pour évaluer I'applicabilité clinique de I'approche hybride dans OEDIPE,
les données (4 planaires + TEMP) fournies par I'lGR d'un patient de |'étude multicentrique francaise
MERAIODE ont été utilisées. Cette étude a évalué un traitement de redifférenciation (inhibiteurs
de MEK+BRAF) associé a I'l-131 pour les cancers thyroidiens différenciés métastatiques. Les
résultats des doses absorbées dans les lésions générées par OEDIPE ont été comparés avec une
méthode de calcul de dose basée sur des données de rétention du corps entier (obtenus a partir
d'un détecteur externe situé dans la chambre du patient) combinées aux activités TEMP. Nous
avons montré a travers les résultats de cette comparaison que la combinaison des données de
comptage du corps entier avec les données d'une seule image TEMP pourrait étre utilisée pour
une dosimétrie personnalisée en 3D pour les |ésions et les organes, lorsque plusieurs images du
patient ne sont pas disponibles. Il serait intéressant de valider cette approche sur plusieurs
données de patients et de la comparer a une méthode basée sur plusieurs images de patients

pour pouvoir conclure sur la fiabilité de la méthode et identifier ses éventuelles limites.

L'ensemble des développements mis au point dans le logiciel OEDIPE lors de ce travail de these
vont permettre de prendre en compte la biocinétique spécifique au patient dans les études
dosimétriques basée sur des séries d'images hybrides ou une série d'images 3D. lls permettent
donc d'optimiser et de personnaliser la dosimétrie des patients traités en RIV. De plus, ces
implémentations offrent des fonctionnalités adaptées pour chaque étape du processus de calcul
de la dose. L'ajout de ces implémentations évite de déterminer I'activité cumulée a l'aide d'un
logiciel externe, ce qui minimise le risque de commettre des erreurs lors du transfert des données

et fait gagner du temps a l'utilisateur.

Il existe plusieurs possibilités de développer le travail présenté dans cette partie de la these. |l
serait pertinent d'inclure des fonctionnalités permettant l'intégration des données de rétention du
corps entier dans OEDIPE, ainsi que I'ajustement direct des courbes biocinétiques associées et le
calcul de I'activité cumulée correspondante. Il serait aussi particulierement important d'ajouter des
outils de recalage qui donnent a I'utilisateur la possibilité de recaler automatiquement plusieurs

images avec le choix d'un recalage élastique ou rigide. De plus, il serait tres utile de développer
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une passerelle qui permettrait I'utilisation d'un logiciel de reconstruction d'images TEMP (comme
Castor) a partir de I'OEDIPE. Cela permettrait, dans un seul environnement logiciel, d'effectuer un
calcul de dosimétrie basé sur I'image TEMP directement a partir des données de projection. De
plus, il serait pertinent dans le futur d'ajouter des fonctionnalités pour permettre I'application d'un
seuillage pour récupérer les coups dans les images fonctionnelles du patient. Cette méthode est

de plus en plus adoptée dans les études dosimétriques.

Par ailleurs, si des progres importants ont été réalisés sur les méthodes de calcul de la dose
absorbée, des études récentes ont montré que tres peu d'études sérieuses avaient été menées
pour caractériser et quantifier les incertitudes dans les différentes étapes du processus de calcul
de la dose absorbée, (dans I'estimation du facteur de calibration de la gamma-caméra, dans la
définition du volume d'intérét, etc.). Pour une interprétation adéquate des résultats du calcul de la
dose, notamment dans les relations dose-effets, il estimportant d'intégrer les incertitudes relatives
a la dose absorbée. Jusqu'a présent, la majorité des études portant sur les incertitudes a
principalement utilisé des fantomes ou des données simulées comme comparaison de référence.
Cependant, en raison de la diversité des données et des méthodes dosimétriques, un sous-
ensemble d'expériences sur fantdme ne peut pas nécessairement valider la précision des calculs
de dose effectuées pour des patients. Il est donc plus approprié de quantifier la précision d'un

résultat en caractérisant l'incertitude.

Le deuxieme objectif de la thése a ainsi porté sur I'estimation des incertitudes associées au calcul
de la dose absorbée en RIV. Pour cela, une méthode basée sur le développement d'un réseau

bayésien permettant d'estimer les incertitudes sur la dose absorbée en RIV a été mise ceuvre.

Dans un premier temps, un réseau bayésien a été développé avec le langage IDL® pour estimer
les incertitudes sur la dose absorbée en radiothérapie interne. La structure du réseau bayésien
développé dans le cadre de notre travail contient quatre parties : (i) calcul de dose absorbée, (ii)
estimation du volume, (iii) caractérisation de la biocinétique (iv) acquisition des images. Chacune

de ces parties contient un ensemble de variables qui interviennent dans le processus de calcul de
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la dose absorbée dans une région d'intérét. Trois variables ont été considérées dans le réseau
comme des observables : les couples (nombre de coups -temps), le volume de la région d'intérét
estimé sur une image du patient et le facteur de calibration de la gamma caméra estimé sur un
fantome. De plus, un algorithme a également été intégré au réseau pour améliorer la discrétisation
des variables en limitant I'intervalle de recherche du réseau dans les zones de valeurs dont la
probabilité d'apparition n'est pas négligeable. Cet algorithme a permis d'optimiser le temps de
calcul a moins de 5 minutes par ROIl. Une étude avec des données théoriques d'une sphére de
16ml remplie d'iode 131 a été réalisée pour vérifier le bon fonctionnement du réseau bayésien

développé.

Enfin, une application sur des données cliniques du réseau bayésien développé a été effectuée
pour estimer les incertitudes associées a la dose absorbée. Dans cette étude, les données fournies
par I'lGR pour 18 lésions observées chez cing patients traités avec I'iode-131 pour des métastases
thyroidiennes au poumon ont été utilisées. A travers les résultats des incertitudes estimées par le
réseau bayésien, il a été montré que les incertitudes sur la dose absorbée pouvaient étre
relativement importantes (comprises entre 30% et 45%, dans le cas de ces 18 lésions). De plus,
cette étude a clairement mis en évidence comment différents aspects du calcul dosimétrique
pouvaient impacter l'incertitude et en particulier que l'incertitude relative a une petite lésion serait

clairement affectée par la capacité a définir précisément le volume de la Iésion.

Pour compléter cette étude appliquée du réseau développé, une étude comparative avec la
methode proposée par I'EANM pour le calcul des incertitudes sur la dose absorbée a été réalisée
pour I'ensemble des données des 18 Iésions utilisés dans I'étude clinique. Les résultats de cette
comparaison ont montré que la méthode EANM sous-estime les incertitudes par rapport au réseau
bayésien. Cette sous-estimation est due au facteur de dépendance entre I'activité cumulée et le
facteur S pris en compte dans le calcul de I'EANM et qui ne s'applique pas avec la méthode
d'analyse utilisée pour les données fournies par I'lGR. Une fois la méthode EANM adaptée, les

résultats entre les deux méthodes sont devenus concordants.

Le réseau bayésien développé au cours de ce travail de these nous a permis de montrer
I'applicabilité et I'efficacité de cette méthode dans I'estimation des incertitudes sur le calcul de la

dose absorbée en RIV. Sa flexibilité ouvre un certain nombre de champs de recherche en
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permettant d'introduire facilement de nouvelles variables, ou de nouveaux liens de causalité
comme par exemple le facteur de récupération et les corrections de temps mort qui sont souvent
utilisés dans les études dosimétriques en RIV. Une autre perspective de ce travail sera de pouvoir
réaliser davantage d'études expérimentales afin de définir des distributions a priori plus réalistes
sur les noeuds racines du réseau (fixation, élimination, volume réel, facteur de calibration du
patient) pour chaque type de traitement. Ce type d'optimisation permettra d'améliorer les résultats
sur la dose absorbée si le nombre de données n'est pas suffisant. Des méthodes d'apprentissage
pourraient étre également intégrées dans le réseau bayésien pour améliorer les distributions a

priori a chaque utilisation du réseau bayésien.

De plus, Les propriétés de ces réseaux bayésiens rendent également possible la réalisation
d'études sur d'autres types de protocoles (différentes méthodes d'acquisition, de reconstruction,
d'estimation des facteurs de calibration et différentes méthodes d'analyse d'images) et d'autres
types de données (séries d'images TEMP, données de comptage externe). Une comparaison de
ces protocoles pourrait ainsi étre réalisée sur la base des incertitudes estimées pour chacun. Ce
type d'étude permettrait ainsi d'identifier les principales sources d'incertitudes sur la méthode

d'analyse de chaque type de données et de choisir le protocole le plus adapté.

Enfin, il sera pertinent de développer un systeme expert basé sur le réseau bayésien, qui pourrait
aider le praticien a choisir la date et le nombre d'acquisitions des images du patient afin de réduire
les incertitudes sur le calcul de la dose absorbée. Il pourrait également étre trés intéressant
d'implémenter de nouvelles parties dans le réseau bayésien pour estimer les incertitudes sur des
quantités radiobiologiques telles que la dose biologique efficace et d'ajouter également des
criteres de tolérance. Ces implémentations permettront une nouvelle facon d'utiliser le réseau
bayésien dans |'estimation de I'activité a administrer avec les incertitudes associées dans le cadre

de la planification du traitement RIV.
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1. Facteurs affectant la fiabilité des estimations d'activité
basées sur I'image

Les images en médecine nucléaire sont affectées par plusieurs facteurs dégradants dus a des
phénomenes physiques ou a des limites techniques. Dans cette partie je présente les différents
facteurs dégradant les images quantitatives en médecine nucléaire. L'image réelle est définie

comme l'image qui n'est affectée par aucun des facteurs qui seront discutés.

1.1. Atténuation

Les photons atténués sont ceux qui sont absorbés ou diffusés et qui ne sont ensuite pas détectés.
Cela conduit a une réduction du nombre de coups par rapport a I'image de projection idéale. Le
rapport entre les photons transmis et les photons incidents le long du trajet L a travers un matériau
hétérogéne qui présente une distribution de coefficients d'atténuation linéaires p(x, y) est donné

par la fraction transmise FT :

FT = exp (— J, ux,y) dr) Equation 18

L'atténuation dépendra de I'épaisseur et du type de matériau (tissu, os, air,..) entre la source et le
détecteur. Pour une correction d'atténuation précise, une carte d'atténuation de la distribution des
coefficients d'atténuation linéaire dans le corps du patient est nécessaire. Grace aux systémes
modernes de TEMP/TDM a double modalité, la carte d'atténuation peut étre obtenue a partir de
I'image de tomodensitométrie [1]. Il faut d'abord transformer les données de Ia
tomodensitométrie, qui sont en unités Hounsfield (HU), en une carte de coefficients d'atténuation
linéaire correspondant a I'énergie des rayons gamma utilisés pour acquérir I'image TEMP. Une fois
la carte d'atténuation obtenue, I'atténuation est prise en compte par reconstruction itérative en
incorporant les facteurs de transmission FT dans la matrice systeme [2]. Plus précisément, chaque
élément de la matrice systeme devient le produit du facteur de transmission et de la contribution
fractionnelle du chaque voxel. Généralement ces méthodes de correction sont intégrées
directement dans les logiciels fournis avec les gamma cameras, comme Entegra or Xeleris,

développés par General Electric Medical Systems. Il existe aussi d'autres logiciels open-source
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qu'ils ont montré leurs efficacités pour la correction de I'atténuation. On peut citer parmi eux
Castor [3] ,et STIR [4]. L'avantage de ces logiciels par rapport aux logiciels commerciaux est une

meilleure connaissance de leur fonctionnement.

1.2. Diffusion

En pratique, pour tenir compte de la résolution énergétique limitée du détecteur a scintillation,
une fenétre d'énergie est fixée sur le pic photoélectrique du radio-isotope. La largeur de la fenétre
d'énergie est généralement réglée a + 10 % de I'énergie gamma primaire [5]. Bien que la
séparation ne soit pas parfaite, cette fenétre d'énergie permet de distinguer les photons primaires
des photons diffusés. Les photons détectés avec des énergies inférieures a la fenétre d'énergie ont
été diffusés et ne peuvent plus étre utilisés pour fournir des informations sur le site de
désintégration radioactive d'ou ils proviennent. Le probléme des photons diffusés est que si leurs
énergies se situent dans la fenétre d'énergie sélectionnée. Cela ajoute des comptes aux mauvais
endroits puisque ces photons se sont diffusés a un certain angle et ne sont pas détectés le long

de la ligne de réponse correspondant au site de la source radioactive.

Le probléme, si la correction de |'atténuation est appliquée et que les effets de diffusion ne sont
pas pris en compte, sera une surestimation des comptages reconstruits. Ceci est di au fait que les
coefficients d'atténuation linéaire utilisés pour calculer le facteur de transmission supposent qu'un
photon est retiré du faisceau une fois qu'il a été entierement absorbé ou diffusé. Ces coefficients
d'atténuation linéaire sont appelés coefficients d'atténuation du faisceau étroit. En médecine
nucléaire, ce probleme peut étre important car il existe une fraction significative de photons

diffusés qui sont pas encore comptés par le détecteur [6].

La facon la plus simple de tenir compte de la diffusion est d'utiliser une carte d'atténuation a
faisceau large lors de la correction de I'atténuation [7]. Les coefficients d'atténuation du faisceau
large sont inférieurs aux coefficients d'atténuation du faisceau étroit. Cela conduit a une sous-
correction de l'atténuation et compense l'inclusion des photons diffusés dans les projections.
Cependant, cette méthode n'est qu'approximative et ne permet pas de compenser la perte de

contraste causée par les photons diffusés.
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La méthode la plus utiliser en clinique aujourd’hui pour tenir compte de la diffusion est la
compensation, ce sont des méthodes basée sur I'énergie telle que la technique de la fenétre a
double énergie [6] ou de la fenétre a triple énergie [8]. Avec ces approches, les coups obtenus
dans des fenétres d'énergie supplémentaires placées autour du pic photoélectrique, qui ne doivent
contenir que des photons diffusés, sont mis a I'échelle et soustraits des coups du pic
photoélectrique. Les inconvénients de ces méthodes basées sur |'énergie sont qu'elles ont
tendance a augmenter le bruit de I'image et qu'elles supposent a tort que les distributions spatiales

des photons diffusés de différentes énergies sont les mémes.

Enfin, ils existent des méthodes qui utilisent la modélisation de la diffusion [5] [9]. Ce sont les
techniques de correction de la diffusion les plus précises, mais elles peuvent également étre tres
colteuses en termes de calcul. Dans cette catégorie, des techniques Monte-Carlo et analytiques
peuvent étre utilisées pour modéliser la diffusion a partir d'une estimation de la distribution de
I'activité et d'une carte d'atténuation spécifique au patient. Les techniques basées sur la méthode
de Monte-Carlo modélisent le transport des photons de maniere stochastique en utilisant la
physique connue des interactions entre photons. La diffusion est alors modélisée dans I'étape de
projection avant la reconstruction itérative pour transporter les photons de chaque voxel de

I'image estimée afin de déterminer la distribution des photons diffusés dans les projections [9].

1.3.Réponse du détecteur - collimateur

La réponse du détecteur au collimateur est composée de quatre éléments : la résolution du
collimateur, la résolution intrinseque du détecteur, la pénétration septale et la diffusion septale
[10]. La résolution du collimateur est déterminée par I'angle d'acceptation géomeétrique des trous
du collimateur, qui se traduit par une résolution spatiale qui se dégrade avec la distance au
collimateur. La résolution intrinseque fait référence a la résolution du systeme de détection sans
le collimateur et est limitée par la résolution du cristal et par la précision de I'électronique de
positionnement. La pénétration septale et la diffusion sont les composantes de la réponse du
collimateur correspondant aux photons qui traversent les septa du collimateur, ce qui dégrade
encore la résolution spatiale [5]. Les effets de la pénétration et de la diffusion septale sont

particulierement importants pour les rayons gamma de moyenne et haute énergie.
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En général, il existe deux méthodes de compensation de la réponse du détecteur-collimateur. La
premiere méthode implique un filtrage de restauration. La dégradation de I'image réelle peut étre
décrite par la convolution de I'objet avec la PSF (point spread function) qui caractérise la résolution
d'une gamma camera. Les filtres de restauration, tels que les filtres de Metz ou de Wiener [11],
vont alors récupérer I'image réelle en appliquant un inverse de la PSF du systéeme. Cependant, ces
filtres inverses amplifient le bruit et supposent a tort que la résolution du systéeme est spatialement
invariante ; ils sont donc limités dans la compensation de la résolution spatiale qu'ils peuvent

réaliser.

La méthode de compensation de la réponse du détecteur-collimateur la plus utilisée dans la
pratique clinique aujourd’hui consiste a utiliser une technique itérative. Les effets de la résolution
spatiale dépendant de la distance sont modélisés par une reconstruction itérative en incorporant
les effets de la réponse du détecteur du collimateur dans la matrice du systeme [12]. En général
les logiciels commerciaux fournis avec la gamma caméra contiennent cette option pour introduire

cette correction.

1.4.Bruit

Les fluctuations statistiques du nombre de photons détectés proviennent du fait que la
désintégration radioactive et les interactions des photons avec la matiere sont des processus
aléatoires. En général, les statistiques de comptage des études de médecine nucléaire sont limitées
par la sensibilité de la caméra, ainsi que par la quantité d'activité injectée et la durée d'acquisition
des images qui est raisonnable pour le patient. Le bruit statistique qui en résulte donne aux images
un aspect tacheté. Comme le bruit domine généralement aux hautes fréquences, il peut étre réduit
par I'utilisation de filtres passe-bas. Deux des filtres passe-bas les plus couramment utilisés en
médecine nucléaire sont Hanning et Butterworth [13]. Les détails fins de l'image correspondent
également a la région des hautes fréquences du spectre de puissance, ce qui signifie que la
suppression du bruit s'accompagne d'une dégradation de la résolution de I'image. Ainsi, lors de
I'estimation de I'activité totale dans une région d'intérét, il n'est pas souhaitable d'appliquer un

filtre passe-bas [14].
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1.5. Effet de volume partiel

L'effet de volume partiel (PVE) est un effet important qui a un impact sur la quantification des
images [15]. Le PVE est en fait la conséquence de deux phénomenes distincts qui affectent la
précision des concentrations d'activité reconstruites [16]. La premiére composante du PVE est liée
au flou causé par la résolution spatiale limitée du systeme d'imagerie (Figure -gauche). Ce flou
provoque le déversement de I'activité de la source dans le fond environnant et le déversement de
I'activité du fond vers la source. Cet effet est le plus grave pour les petits objets dont la taille est

inférieure a trois fois la résolution spatiale du systeme. La deuxiéme composante de I'PVE est

Figure 1 a gauche : effet de PVE pour un objet sphérique de rayon réel r et I'image de I'objet avec un
systéme réaliste. A droite : Influence de I'échantillonnage de I'image sur le PVE.

I'échantillonnage de I'image. Les images reconstruites supposent que chaque voxel contient une
activité uniformément distribuée. Cependant, les limites d'un objet ne suivent pas réellement la
forme des voxels [17]. Ainsi, chaque voxel contient une intensité moyenne provenant de chacun

des tissus réellement inclus dans ce voxel (Figure -droite).

Il est nécessaire d'appliquer la correction PVE dans les applications de thérapie par radionucléides,
notamment lors du calcul de la dose absorbée aux petites tumeurs [18]. Comme les PVE sont dus
a une résolution spatiale limitée, cet effet peut étre réduit en incluant la récupération de la
résolution dans l'algorithme de reconstruction itérative, comme décrit dans la section 1.3.
Cependant, la compensation de la réponse du détecteur du collimateur ne permet pas d'éliminer
complétement les PVE, notamment dans le cas de petits objets. Traditionnellement, I'une des
stratégies les plus populaires pour corriger les PVE est |'utilisation de coefficients de récupération
[19]. Un coefficient de récupération est défini comme le rapport entre la concentration d'activité

mesurée dans l'image TEMP et la concentration d'activité réelle. Des fantdmes physiques
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comprenant des spheres de différentes tailles remplies de concentrations d'activité connues
peuvent étre utilisées pour obtenir un ensemble de coefficients de récupération qui peuvent étre
appliqués a des objets approximativement sphériques de tailles similaires. Cependant, cette
méthode de correction simple sera inexacte lorsqu'elle sera appliquée a des tumeurs de forme

irréguliere entourées d'une activité de fond non uniforme [17].

Récemment, des méthodes plus sophistiquées ont été développées. Par exemple, telles que la
technique itérative basée sur les modeles mathematiques ont été proposées par [20]. D'autres
méthodes sont basées sur des simulations[21], [22], mais elles ne sont pas en mesure de modéliser
toutes les situations cliniques et de corriger toute I'étendue des effets de débordement. La
correction avancée des PVE reste un domaine de recherche actif et il n'existe aucune méthode

largement acceptée.

1.6. Temps mort de la gamma caméra

Le temps mort de la caméra (T) est lié au temps nécessaire a un systeme de comptage pour traiter
un événement individuel détecté [23]. Les systemes de comptage peuvent généralement étre
décrits comme étant paralysables ou non paralysables [24]. Pour les systemes paralysables, chaque
événement qui se produit pendant le temps que prend le systéme pour traiter les événements
individuels s'ajoute au temps de résolution total sans étre compté. Dans les systemes non
paralysables, chaque événement qui se produit pendant le temps de traitement est ignoré, mais
ne s'ajoute pas au temps total de résolution. Le taux de comptage observé Ro en fonction du taux

de comptage réel Rt dans le cas non paralysable est :

Ry =2t Equation 2

T (1+ReT)

Pour les systemes paralysables, le taux de comptage observé est :
Ry = RieRe? Equation 3

qui atteint une valeur maximale et se rapproche ensuite de zéro lorsque les comptages réels
augmentent jusqu'a des taux tres élevés. Une valeur typique de T pour un systeme de détection

par scintillation avec un détecteur Nal(Tl) est entre 1-4 psec [25].
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Une méthode simple de correction du temps mort implique I'utilisation d'une source de référence
qui est scannée avec et sans la présence du patient [24]. Les comptages de la source de référence
sans la présence du patient divisés par les comptages du balayage effectué avec le patient
fournissent un facteur de correction du temps mort. Cependant, le probléme de cette méthode
est que lorsque le patient est présent, les coups de la source de référence peuvent étre contaminés

par ceux du patient.

Il est également possible d'utiliser des modéles mathématiques pour corriger les pertes de temps
mort. Pour les systemes non paralysables, des approches analytiques peuvent étre utilisées pour
remonter au taux de comptage réel (résoudre I'équation citée avant). Pour les systemes
paralysables, les approches analytiques ne sont pas efficaces, mais des méthodes graphiques ou
numériques peuvent étre utilisées pour estimer le taux de comptage réel [26]. Les nouvelles
gamma-caméras se comportent généralement comme des systemes paralysables [27]. Le
comportement exact doit étre étudié a 'aide d'une expérience de fantdme d'étalonnage qui imite
I'étude du patient et qui peut étre utilisée pour relier le taux de comptage observé au taux de

comptage réel.

1.7.Mouvement

Les images peuvent étre dégradées par des mouvements involontaires (battements de coeur et
respiration) ou volontaires. Si les mouvements sont périodiques avec une période courte par
rapport au temps d'acquisition, ils se manifestent par une perte de résolution spatiale [28].
L'activité au sein d'une structure donnée sera attribuée a un volume plus important correspondant
a la trajectoire du mouvement de I'objet imagé. Par exemple, une tumeur a la base du poumon
qui se déplace de 8 mm en raison du mouvement diaphragmatique donnera une image dans
laquelle I'activité sera étalée sur ces 8 mm (Figure 2) ce qui entrainera une sous-estimation

importante de I'activité spécifique relative.
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Figure 2 Image d'une coupe transaxial d'une lésion pulmonaire
d’'un patient en mode non corrigé (a) et en mode corrigé (b) du
mouvement respiratoire

Pour réduire I'effet des mouvements involontaires (respiratoire et cardiaque), des systemes de
synchronisation qui permettent une acquisition 4D (3D + Temps) sont de plus en plus utiliser dans

la pratique clinique [29] [30].

Le mouvement non périodique produit des artefacts plus complexes dans les images reconstruites
de TEMP selon le type de mouvement et la géométrie d'acquisition. Il est important de tenir
compte du mouvement inter-acquisition lorsque des images sont prises a plusieurs moments pour
mesurer une courbe d'activité temporelle. Pour les radionucléides a courte durée de vie, il peut
étre possible de minimiser le mouvement en maintenant le patient sur le divan et en utilisant des
dispositifs de retenue. Pour les radionucléides a longue durée de vie, un repositionnement
soigneux est nécessaire. Un repositionnement incohérent et le remodelage des VOI des organes
entrainent des inexactitudes et une imprécision. Pour la dosimétrie basée sur le voxel, un recalage

précis au niveau du voxel des images d'activité ou de débit de dose absorbée est nécessaire.
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1. Expression du facteur de calibration en fonction de la
correction de la diffusion et de I'atténuation
En pratique clinique, le facteur de calibration Q; est estimé a I'aide d'un objet (i) (source ponctuelle,
fantdmes, ...). En analysant I'image corrigée de cet objet acquise a I'aide gamma caméra, il peut
étre calculé comme le rapport entre le nombre de coups estimé contenu dans le volume de I'objet
(i) dans une fenétre d'énergie donnée (C. ) et l'activité réelle A; contenue dans I'objet (i) au

moment de l'acquisition.

Q; = % (cps.s~1.MBq™) Equation 1

Cependant, CL , le nombre de coups estimé contenu dans le volume de I'objet (i) dans une fenétre

d'énergie donnée est déterminé lors de la correction de I'image intégrant 3 composantes :

1. le nombre de coups provenant des photons émis directement a partir de I'objet (i) et ayant

une énergie correspondant au photo-pic d'intérét : (Cf ),, ;

2. le nombre de coups provenant des photos diffusés (mesurés dans les fenétres (ou la

fenétre de diffusé) (Cf ). ;

3. le nombre de photons atténués avant d'étre détecté par la gamma-caméra : (C} )ATT.

Ces 3 nombres de coups sont estimés lors de la reconstruction de I'image.

Ainsi, le facteur de calibration Q; peut s'écrire :

_ [(ck)Hp—(ck )sc"’(clii ) gre]
Aj

Qi Equation 2

Le nombre de coups provenant des photons émis directement a partir de I'objet (i) et ayant une
énergie correspondant au photo-pic d'intérét (Cf ), et estimé lors de la reconstruction est
composé en réalité d'un nombre de coups venant réellement du photo-pic (Cf ),, des coups

réellement diffusés (Ck , moins les coups réellement atténués par I'objet (Ck . Une nouvelle
R Jsc R JarT

expression du facteur de calibration Q; peut étre donnée :

_ (CILR )p_(C}iQ )ATT+(Cli3 )SC+(CE )ATT_(C[i‘: )SC
Aj

Q; Equation 3
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En posant :

_ (Cil? )sc_(C}l‘? )ATT

K; = N Equation 4
ck —(ct ,
K'; = (e )= (G )se )ATTL, (s _ Equation 5
(Cr p
I'équation 3 devient :
Ch )p+K;i (Ck )p—K] (Ck , .
Qi:(R)p+ ‘(’;')” i CrJp Equation 6
l

En notant, AK; = (K; — K;), le facteur de calibration peut s'écrire :

(ck), L
yy (1 +AK;) Equation 7

Q; =

k), o , . L
L présente le facteur de calibration intrinséque de la gamma-caméra, Q, si les estimations des

i

nombre de coups des photons diffusés et atténues sont égales aux valeurs réelles. Ainsi, le facteur

de calibration Q; peut finalement s'écrire :

Q;=0Q (1+AK) Equation 8
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Figure 2-10 Interface d'attribution de courbe TAC. A droite : I'affichage des courbes coups-temps
des volumes d'intérét (VOlIs). A gauche : les outils du choix de I'allure pour chaque VOI. ... 66
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Figure 2-12 : Fantome JASZCZAK avec les spheres (droit) et fantdme voxelisé crée a partir du TDM
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Figure 2-15 Comparaison des points de données de I'activité temporelle de I'-131 dans les
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Figure 2-18 Données temps-activité pour les différentes structures du fantome Torse :
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représentent les observables. Les noeuds rouges montrent les parametres impliqués dans les
lois probabilistes. Les fleches noires : les relations déterministes. Les fleches jaunes : les
relation probabiliste. Les relations entre les différentes variables sont également indiquées.
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