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Introduction

LA tomographie à émission de positrons est une modalité d’imagerie nucléaire qui utilise
la décroissance des noyaux instables émetteurs de positrons. Le développement des

premiers imageurs remonte aux années 1970. Depuis sa création, cette modalité d’imagerie
a permis des avancées remarquables en sciences de la vie.

Les développements instrumentaux de ces dernières décennies ont été principalement
orientés vers l’amélioration de la résolution spatiale. Le passage d’une résolution centimé-
trique à une résolution de quelques millimètres a constitué un grand défi. Une première phase
a consisté à optimiser le couplage entre cristaux scintillants et photo-détecteurs en réduisant
par exemple la section des cristaux tout en diminuant le nombre de voies électroniques. Une
seconde étape a permis de prendre en compte la profondeur d’interaction des photons dans le
cristal, ce qui a entrainé une diminution des erreurs de parallaxe. Il faut distinguer à ce stade
deux champs d’application que sont les études précliniques et les études cliniques, car elles
ont chacune des exigences de résolution spatiale différentes. La majorité des tomographes
précliniques contemporains présente une résolution spatiale comprise entre 1 et 2 mm. Ce
résultat, bien que suffisant pour des études de biodistribution au niveau de l’organe, devient
limitant pour étudier des structures fines telles que celles présentes dans le cerveau d’un ron-
geur. Or, ces dernières années, la résolution spatiale proposée par les systèmes commerciaux
ne semble avoir que très peu évolué. Ceci peut s’expliquer par l’approche géométrique de
détection utilisée. En effet, la plupart des tomographes utilisent une géométrie de détection
dans laquelle des cristaux scintillants sont orientés selon la direction radiale. Cette géomé-
trie fut utilisée par les premiers tomographes et semble n’avoir été que très peu remise en
question. Il a pourtant été démontré qu’elle impose une relation entre résolution spatiale et
efficacité de détection. En effet, l’amélioration de la résolution spatiale s’accompagne le plus
souvent d’une réduction de l’efficacité de détection. Ainsi, un compromis doit être effectué.
De ce fait, l’efficacité de détection des imageurs contemporains est en général inférieure
à 5%, et n’a jusqu’à maintenant jamais dépassé 11% pour des imageurs précliniques. Avec
l’historique des développements instrumentaux de ces dernières années, nous pourrions nous
demander si la TEP est désormais arrivée à un point où seules des avancées incrémentales
sont encore possibles ou si au contraire nous pourrions encore nous attendre à des ruptures
majeures.

Trois axes de recherche semblent aujourd’hui se démarquer. De plus en plus de modules
de détection sont désormais développés en utilisant un unique cristal scintillant. Celui-ci, de
grande dimension, est associé à un ou plusieurs photo-détecteurs segmentés. Une telle ap-
proche réduit le lien entre résolution spatiale et efficacité de détection. Ces travaux semblent
présager une résolution spatiale inférieure au millimètre associée à une efficacité de détec-
tion convenable. Une autre approche consiste à abandonner les cristaux scintillants au profit
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2 Table des matières

de matériaux semi-conducteurs. Ces matériaux permettent la détection directe du photon
gamma et ne nécessitent plus de photo-détecteurs. Leur résolution spatiale est aussi présen-
tée comme inférieure au millimètre. Leur résolution en énergie, de l’ordre de quelques pour
cent (à 511 keV) paraît inégalable avec des cristaux scintillants. Cependant, leur coût reste
un frein pour la conception d’un imageur de haute résolution et de haute efficacité. Enfin, une
dernière approche prometteuse est l’utilisation de la géométrie axiale. Dans cette géométrie,
les cristaux scintillants sont orientés de façon parallèle à l’objet étudié. Cette simple modi-
fication géométrique, associée à l’utilisation de deux photo-détecteurs segmentés, permet de
réduire très fortement le lien existant entre résolution spatiale et efficacité de détection.

Ces trois approches ont été initialement étudiées pour l’imagerie du petit animal du fait
des dimensions réduites de l’imageur. Cependant, elles sont désormais considérées pour
l’imagerie cérébrale. Néanmoins, celles utilisant des cristaux scintillants conservent pour le
moment un certain avantage. En effet, la résolution temporelle des détecteurs semi-conducteurs
ne permet pas l’utilisation du temps de vol (TOF) des photons dans le processus de recons-
truction. Or, celui-ci conduit à une amélioration du rapport signal-sur-bruit dans l’image
reconstruite. Bien que la mesure du temps de vol a été mise de côté à la fin des années 1980,
l’émergence de nouveaux cristaux scintillants a entraîné un regain d’intérêt.

Le travail de thèse présenté dans ce manuscrit s’inscrit dans le cadre de la géométrie
axiale. Le chapitre 1 permet de rappeler les principes généraux de la TEP. Nous insistons
ensuite sur les facteurs limitants de la géométrie conventionnelle afin d’introduire la géo-
métrie axiale. Un état de l’art en imagerie préclinique et en imagerie cérébrale permettra de
mettre en relation les limites de la géométrie conventionnelle abordée précédemment avec
les performances des tomographes présentés.

Le chapitre 2 présente la modélisation numérique du tomographe. Cette étape de modé-
lisation est importante dans le développement instrumental. En effet, elle permet d’appré-
hender les facteurs limitants sans prise de risque financier. Bien que la simulation nécessite
une infrastructure informatique de plus en plus importante, le coût des études utilisant cette
ressource est très nettement inférieur à celui d’un développement instrumental.

Le chapitre 3 décrit les méthodes utilisées pour permettre la reconstruction 3-D de la
position d’interaction du photon gamma dans le module de détection. Ce chapitre présente
également les méthodes de reconstruction des évènements diffusés dans le module. Il met
l’accent sur les réseaux de neurones artificiels. Bien que ce développement date des années
1950, ce n’est que récemment que cette approche a émergé en physique des détecteurs et en
particulier dans l’imagerie médicale.

Le chapitre 4 présente la stratégie de reconstruction que nous avons associée à la géo-
métrie axiale. En effet, grâce à la reconstruction 3-D de l’interaction du photon, dont la
dimension axiale présente une mesure continue, une nouvelle approche algorithmique a dû
être mise en oeuvre pour préserver la résolution intrinsèque de reconstruction dans l’image
reconstruite.

Le chapitre 5 montre d’une part, comment l’ensemble des notions présentées précédem-
ment a été utilisé afin d’établir une preuve de concept de la géométrie axiale. D’autre part,
cette preuve de concept a permis d’établir la résolution spatiale ainsi que l’efficacité de dé-
tection des prototypes que nous envisageons.

Enfin, en considérant les performances que nous avons pu obtenir au chapitre 5 ainsi
que les facteurs limitants rencontrés au cours des réflexions présentées dans les chapitres
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précédents, nous utilisons le chapitre 6 pour d’une part replacer ces travaux dans un contexte
plus général, puis d’autre part indiquer les axes de recherche qui pourraient être mis en avant
pour la géométrie axiale.
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LA Tomographie à Émission de Positrons (TEP) est une technique d’imagerie nucléaire
qui utilise la décroissance caractéristique des noyaux radioactifs émetteurs de positrons.

Bien qu’il est possible d’utiliser ce noyau radioactif seul (l’iode par exemple), un produit
pharmaceutique est le plus souvent marqué par cet élément radioactif puis injecté dans l’or-
ganisme du sujet d’étude. Il se distribue alors dans les tissus biologiques en fonction de
ses propriétés. Grâce à ce marquage, la TEP permet de mesurer en 3 dimensions l’activité
métabolique d’un organe, la prolifération cellulaire ou encore l’activité d’un récepteur par
exemple. Lorsque l’élément radioactif se désintègre, il émet un positron qui par la suite s’an-
nihile avec un électron du milieu pour donner deux photons gamma de 511 keV chacun, émis
en opposition (avec un angle de 180�). L’imageur TEP est composé de détecteurs entourant
le sujet étudié qui permettent de convertir ces photons gamma en un signal électrique. Ce
signal peut ensuite être traité par une chaîne électronique et informatique dédiée.

1.1 Intérêt pré-clinique et clinique

1.1.1 L’imagerie du petit animal
Depuis les années 80, la souris est devenue l’un des modèles biologiques les plus utili-

sés dans la recherche : en 2000, 90% des animaux utilisés étaient des souris. Cet engoue-
ment pour ce modèle animal s’explique d’une part, par un aspect biologique fondamental, et
d’autre part par un aspect technologique. L’homme et la souris possèdent 99% de gènes ho-
mologues 1. Ainsi, ce modèle animal peut être utilisé comme plate-forme de simulation des
maladies humaines. De plus, leur faible coût de production et de maintenance, due à un taux
de fertilité très important ; ainsi que la possibilité de modification génétique [1] ont fait de la
souris un marché en pleine expansion (200 millions de dollars de vente de souris pour la re-
cherche en 1999 [2]). La souris est ainsi utilisée pour des études cérébrales ou cardiaques par
exemple [3], ou encore en cancérologie pour évaluer l’efficacité d’un traitement spécifique
contre le cancer [4, 5].

L’imagerie TEP étant non-invasive, elle est particulièrement adaptée à ce type d’étude.
En effet, il est nécessaire d’imager l’individu dans son état biologique, c’est-à-dire in-vivo,
et de pouvoir suivre dans le temps l’évolution de l’étude (en cancérologie par exemple) sur
le même individu. Ainsi, cet individu devient son propre « contrôle ». De par ses caractéris-
tiques, telles que la spécificité des traceurs utilisés par exemple ou l’efficacité de détection,

1. similitude de séquence plus ou moins marquée



1.1. Intérêt pré-clinique et clinique 7

la TEP peut être utilisée pour étudier les processus cellulaires et moléculaires associés à une
maladie. Le cancer, les maladies cardiaques, ou encore les troubles neurologiques sont des
exemples de maladies faisant l’objet d’études réalisées en TEP.

Comme pour l’imagerie clinique, l’objectif de l’imagerie du petit animal est d’obtenir le
meilleur signal possible avec la meilleure précision spatiale possible. Cependant, l’objet à
imager est plus petit d’un facteur 2300 environ (70 kg contre 30g pour une souris). Ainsi la
résolution spatiale des TEP humains corps-entier, de l’ordre de 6 mm selon chaque axe n’est
ici pas adaptée. Un rapport d’échelle suggère une résolution spatiale inférieure à 1 mm3 [3,
6]. Ce pré-requis en terme de résolution est encore aujourd’hui l’un des facteurs limitant
les études biologiques, notamment lors d’études d’organes de petites dimensions tels que le
cerveau [7]. De plus, l’efficacité de détection absolue (le rapport du nombre d’évènements
détectés en coïncidence par rapport à l’activité injecté) doit être au moins similaire à celle en
TEP humain corps-entier (2% à 4% en 3-D). Ainsi, nous observons depuis deux décennies
un développement instrumental spécifique au petit animal de façon à obtenir une imagerie
TEP haute résolution, haute sensibilité.

1.1.2 L’imagerie cérébrale
Les utilisations de la TEP en imagerie cérébrale peuvent être différenciées selon le do-

maine d’application. Dans le domaine clinique, elle est utilisée pour la recherche (ou confir-
mation) de pathologie. La FDA (US. Food and Drug Adminstration) a par exemple autorisé
en 2012 l’utilisation du traceur TEP amyvid 2 [8]. Ce traceur permet d’orienter le diagnos-
tic concernant les maladies neurodégénératives comme la maladie d’Alzheimer. Les traceurs
associés à la maladie d’Alzheimer –114 millions de personnes affectées estimées en 2050 [9]
– sont généralement spécifiques aux bêta-amyloïdes [10], un peptide néfaste pour le système
nerveux. La maladie de Parkinson, affectant 1% de la population de plus de 60 ans 3 [11], est
associée à une réduction des cellules productrices de dopamine 4. L’imagerie TEP associée
aux traceurs de type [18F] ou [11C] permet de détecter cette réduction.

Dans le domaine de la recherche, l’utilisation de la TEP a pris son essor dans les an-
nées 70. À cette époque, elle a permis d’établir une méthode précise de mesure du flux
sanguin cérébral (CBF) avec les radio-traceurs [O15]H

2

O et [18F]FDG [12, 13] et du mé-
tabolisme avec le [18F]FDG [12]. Dans les années 80, le lien entre le changement local
du flux sanguin cérébral (rCBF) ou du métabolisme avec un stimulus extérieur a pu être
mis en évidence. Afin de quantifier ce lien, des outils d’analyse ont été développés. Initia-
lement, l’analyse impliquait de soustraire une image de stimulus d’une « image de base ».
Puis, la cartographie statistique paramétrique a permis de mettre en relation les différentes
zones anatomiques du cerveau avec une fonctionnalité cognitive [14]. Aujourd’hui, la TEP
est cependant de moins en moins utilisée pour ces études, pour lesquelles l’imagerie par
résonance magnétique fonctionnelle est préférée. Cependant, elle demeure la technologie
de choix pour des études spécifiques comme les processus neuro-inflammatoires, les études
de neuro-oncologie ou encore les études des neuro-récepteurs et neuro-transmetteurs céré-
braux. En effet, de nombreux radio-traceurs ont été développés pour cibler ces spécificités.

2. www.amyvid.com
3. dans les pays industrialisés
4. neurotransmetteur du système nerveux central
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Le radio-traceur [11C]PE2I, par exemple, est un dérivé de la cocaïne et permet l’imagerie
du système dopaminergique [15]. La TEP et la tomographie par émission mono-photonique
sont encore aujourd’hui considérées comme les techniques les plus sensibles pour l’imagerie
des interactions ligand-récepteur [9] avec des niveaux de détection de l’échelle pico-molaire
à femto-molaire.

Le développement d’imageurs dédiés au cerveau a été motivé par différents facteurs.
Alors que les tomographes corps-entier doivent permettre l’imagerie de patient de diffé-
rentes tailles et corpulences, la géométrie de la tête chez l’Homme est plus réduite et rela-
tivement similaire d’une personne à l’autre. Ceci permet le développement d’imageurs de
diamètre réduit. Comme en imagerie pré-clinique, cette réduction augmente l’angle solide
couvert par les détecteurs, et améliore donc l’efficacité de détection. La dimension des struc-
tures biologiques du cerveau chez l’Homme est beaucoup plus importante que chez la souris.
L’amygdale cérébrale par exemple mesure 5 mm3 chez l’Homme. Ainsi la résolution spa-
tiale image ne semble pas être un facteur aussi limitant en imagerie cérébrale qu’en imagerie
pré-clinique. Cependant, l’efficacité de détection reste un point critique commun aux deux
domaines. Une haute efficacité de détection, en dehors de la possibilité de réduction de la
dose, permet d’étudier des phénomènes physiologiques avec une dynamique temporelle ra-
pide [16]. En effet, la dynamique des processus cognitifs par exemple, est inférieure à la
seconde.

Le développement instrumental pour la TEP cérébrale est fortement corrélé avec celui
de la TEP petit animal. En effet, les objectifs en termes d’efficacité de détection et dans
une moindre mesure de résolution spatiale sont similaires. Ainsi, les technologies de détec-
tion initialement investiguées pour l’imagerie pré-clinique sont aussi appliquées à l’imagerie
cérébrale.

1.2 Principes généraux de la TEP
Le principe de la TEP (figure 1.1) repose sur la désintégration d’un noyau instable pré-

sentant un excès de protons. Les noyaux utilisés en TEP se désintègrent par la voie de dés-
intégration �+ : un proton (p) du noyau se transforme en neutron (n) avec émission d’un
positron (e+) (le positron est de masse égale à celle de l’électron, mais de charge oppo-
sée), accompagné d’un neutrino (⌫). Le noyau de Carbone–11 par exemple, se désintègre en
Bore–11 selon l’équation :

11

6

C ! 11

5

B + e+ + ⌫e (1.1)

Le bilan de masse de la réaction est défini par :

Q = (mC �mB �me+)⇥ c2 = 0,96 MeV (1.2)

L’énergie de 0,96 MeV libérée pendant cette désintégration est partagée entre les produits
de désintégration : le positron et le neutrino dans l’exemple donné ci-dessus (l’énergie ciné-
tique du noyau de Bore est négligeable). Le positron peut ainsi être émis avec une énergie
variant de 0 à l’énergie d’émission maximale Emax = Q.

Une fois émis, le positron a un temps de vie relativement court dans la matière riche en
électrons, comme les tissus par exemple. Il va rapidement perdre son énergie cinétique par
interactions inélastiques avec les électrons atomiques du milieu sur des distances de l’ordre
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de 10−1 à 10−2 cm en fonction de son énergie d’émission. Ceci correspond au parcours du

positron de l’ordre de 1 mm dans l’eau. Ce parcours est une première source physique de

dégradation de l’image finale. Lorsque la quasi-totalité de son énergie est dissipée, le posi-

tron va soit s’annihiler en vol, soit se combiner avec un électron pour former un positronium.

Le positronium est un état instable dont la durée de vie est de l’ordre de 10−10 s. La décrois-

sance de cet état instable se produit par annihilation : les énergies de masse de l’électron

et du positron sont converties en rayonnement électromagnétique. Du fait que l’électron et

le positron sont quasiment au repos lors de l’annihilation, l’énergie libérée par annihilation

peut être calculée par la relation d’Einstein :

E = mc2 = mec
2 +mpc

2 (1.3)

avec me la masse de l’électron, mp la masse du positron et c la célérité de la lumière. De la

relation 1.3 résulte que l’énergie libérée par annihilation est de 1,022 MeV. Cette énergie est

libérée sous la forme de deux photons gamma de 511 keV chacun. De par la conservation

de la quantité de mouvement, ces deux gammas sont émis en opposition l’un de l’autre avec

un angle de θ = 180◦ ± Δθ. Cette dispersion angulaire, Δθ ∼ 0,5◦ (LTMH), engendre

une accolinéarité, seconde source physique de dégradation de l’image reconstruite. Ce sont

bien ces deux gammas, dont l’énergie est suffisante pour se propager à travers le patient

ou l’animal, qui seront détectés par l’imageur. Cette relation géométrique d’émission est

fondamentale en TEP puisque si les deux photons sont détectés, alors la ligne joignant les

deux points de détection passe par le point d’annihilation. Cette ligne de réponse permet une

collimation électronique ne nécessitant pas de matériel supplémentaire. Une autre propriété

fondamentale du processus d’annihilation est que les photons ainsi émis ont toujours une

énergie respective de 511 keV chacun, quel que soit l’isotope ayant donné lieu à l’émission

du positron. Il est ainsi possible d’utiliser différents isotopes avec la même configuration de

détecteur.

FIGURE 1.1: Émission et annihilation du positron

1.3 Interactions des gammas dans la matière
Les photons gamma peuvent principalement interagir avec la matière par interactions

Compton, photo-électrique et Rayleigh. Chacune de ces 3 interactions est caractérisée par
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son mécanisme ainsi que sa section efficace, assimilable à la probabilité d’occurrence. La
section efficace correspond à la surface fictive que devrait avoir une particule cible pour
reproduire la probabilité observée de l’interaction avec le photon, en supposant que ces col-
lisions se produisent entre objets matériels impénétrables.

1.3.1 Descriptions des différentes interactions

1.3.1.1 Effet Rayleigh

L’interaction Rayleigh est une réaction de de diffusion cohérente, c’est-à-dire de type
élastique, sans variation de l’énergie. Comme il n’y a pas de dépôt d’énergie (seule la tra-
jectoire est modifiée), il n’est pas possible d’identifier ce type d’interaction. De ce fait, cette
interaction dégrade irrémédiablement l’information portée par la collimation électronique
lors de la reconstruction des évènements.

1.3.1.2 Effet Compton

L’interaction Compton est une réaction de diffusion incohérente, c’est-à-dire de type
inélastique ; l’énergie du photon gamma diffusé est modifiée après l’interaction. L’interaction
Compton est illustrée par la figure 1.2. Le photon gamma transfère une partie de son énergie
à un électron libre ou faiblement lié du cortège électronique d’un atome. Cette interaction
engendre la diffusion d’un photon gamma d’énergie inférieure à celle du photon incident.
Par conservation de l’énergie et du moment cinétique, il est possible d’établir une relation
entre énergie incidente et énergie diffusée en fonction de l’angle de diffusion, ✓ :

Ediff =
mec2

mec2

E
+ 1� cos(✓)

(1.4)

Dans le cas de la TEP, l’énergie incidente est de 511 keV, d’où :

Ediff =
511

2� cos(✓)
(1.5)

1.3.1.3 Effet photo-électrique

Lors d’une interaction photo-électrique, l’énergie du photon gamma incident est complè-
tement absorbée par l’atome avec lequel il interagit. L’énergie est transférée à un électron
orbital qui est alors éjecté du cortège électronique. L’atome se retrouve alors dans un état
excité et émet un rayon X d’énergie égale à l’énergie de liaison de l’électron libéré. Si le
milieu est suffisamment dense, alors l’énergie initialement déposée par le photon gamma est
entièrement absorbée puisque le rayon X est généralement de l’ordre de quelques dizaines
de keV.
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FIGURE 1.2: Effet Compton

1.3.2 Probabilité d’interaction
1.3.2.1 Coefficient d’atténuation et section efficace

La probabilité d’interaction d’un photon gamma avec la matière dépend de l’énergie

incidente du gamma ainsi que du matériau traversé. L’interaction des photons gamma de 511

keV peut être décrite par la loi de Beer-Lambert [17, 18] :

I(x) = I0exp(−μx) (1.6)

où I(x) est le flux de photons gamma transmis à travers le matériau. I0 est le flux incident, x
l’épaisseur de matériau traversé et μ le coefficient d’atténuation du matériau. Celui-ci corres-

pond à la probabilité d’interaction par unité de distance. Dans le cas de la TEP, le coefficient

d’atténuation linéaire peut s’écrire selon sa composante Compton et sa composante photo-

électrique :

μ � μcompton + μpe (1.7)

Où μcompton est la composante Compton du coefficient d’atténuation, et μpe, la composante

photo-électrique, l’interaction Rayleigh est négligée. Il en résulte que la probabilité pour

qu’un photon gamma interagisse par l’une ou l’autre des interactions à travers un matériau

d’une épaisseur donnée x s’écrit :

P = 1− exp(−μx) (1.8)

Afin d’optimiser la détection des photons gamma, il faut donc un élément de détection épais

et possédant un coefficient d’atténuation élevé. Le coefficient d’atténuation dépend du maté-

riau et de l’énergie de la particule incidente, il peut être décrit à l’aide de la section efficace

d’interaction :

μ(E) = Nσ(E) (1.9)
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Avec N le nombre d’atomes par unité de volume du matériau, et �(E) la section efficace
d’interaction en fonction de l’énergie incidente de la particule. La section efficace représente
la probabilité d’interaction. Dans le cadre d’une approximation cinétique, elle peut être inter-
prétée comme étant la surface d’une particule cible avec laquelle la particule incidente peut
interagir.

1.3.2.2 Section efficace Compton

La section efficace Compton s’écrit :

�C = 2⇡r2
0

✓
1 + ✏

✏2


2(1 + ✏)

1 + 2✏
� 1

2✏
ln(1 + 2✏)

�
1

2✏
ln(1 + 2✏)� 1� 3✏

(1 + 2✏)2

◆
(1.10)

Avec ✏ le rapport entre l’énergie du photon incident et l’énergie de masse de l’électron :
✏ = E�

mec2
, et r

0

le rayon classique de l’électron r
0

= e2

me
2 .

Elle est obtenue par intégration de la section efficace différentielle par unité d’angle solide
introduite par Klein et Nishina en 1929 [19] :

d�

d⌦
=

r2
0

2

✓
1

(1 + ✏[1� cos ✓])3

✓
1 + cos 2✓ +

✏2(1� cos ✓)2

1 + ✏(1� cos ✓)

◆◆
(1.11)

La figure 1.3 présente la distribution angulaire de diffusion Compton. À 511 keV, la diffusion
a principalement lieu « vers l’avant », c’est-à-dire pour des angles compris entre -90 et 90
degrés par rapport à l’axe d’incidence du photon gamma initial.

-

-

-

-

-

FIGURE 1.3: Diffusion angulaire Compton
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1.3.2.3 Section efficace photo-électrique

L’effet photo-électrique se produit majoritairement avec des électrons de la couche K
pour des énergies inférieures au MeV. La section efficace photo-électrique s’écrit alors [20] :

�PE =
32⇡

p
2

3
r 2

0

↵4Z5

✓
mec2

E�

◆
(1.12)

Avec r
0

le rayon classique de l’électron, ↵ la constante de structure fine et Z le numéro
atomique du matériau, pour E� < 0,5 MeV.

�PE ' Z5

E3

�

(1.13)

L’effet photo-électrique est donc dominant à basse énergie (lorsque l’énergie maximale consi-
dérée est inférieure à 0,5 MeV) et pour des matériaux denses.

1.3.2.4 Section efficace Rayleigh

La section efficace Rayleigh peut être exprimée différemment selon le diffuseur. L’ef-
fet Rayleigh est normalement défini par diffusion avec un atome. Cependant, en première
approximation, il est possible de considérer la diffusion avec un électron libre et donc d’as-
similer l’effet Rayleigh à l’effet Thomson. Dans ce cas :

d�

d⌦
= r

0

2

1 + cos2✓

2
(1.14)

En première approximation, la section efficace Rayleigh est donc indépendante de l’énergie
du photon gamma incident. Pour un électron, la section efficace totale est de � = 0,67 barn
(1 barn = 10�24 cm2 ).

1.4 Détection des gammas
Les détecteurs utilisés en TEP doivent avoir la plus haute efficacité de détection possible

pour les gammas de 511 keV. Ils doivent aussi pouvoir fournir des informations précises
sur le lieu d’interaction du photon gamma incident, ceci impactant directement la résolution
spatiale du tomographe. L’information temporelle du module de détection, à quel moment
l’interaction avec le gamma a eu lieu, déterminera la résolution temporelle du tomographe.
Enfin, le détecteur doit permettre la mesure de l’énergie déposée afin de pouvoir discrimi-
ner les différents types d’évènements, par exemple les diffusés. La capacité du détecteur à
différencier les énergies déposées correspond à la résolution en énergie.

L’ensemble des caractéristiques attendues en TEP implique le choix d’un matériau de
détection tel que la probabilité de l’interaction photo-électrique soit maximale, la réponse
temporelle soit la plus faible possible, et que le matériau permette la création d’éléments de
détection segmentés. Les cristaux inorganiques scintillants restent à ce jour les matériaux les
plus utilisés [21]. Ils n’offrent cependant pas une détection directe du gamma d’annihilation.
En effet, lorsqu’un gamma interagit avec ce type de cristal, il se produit une scintillation du-
rant laquelle un certain nombre de photons optiques sont créés. Ce sont en réalité ces photons
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optiques qui permettront la création d’un signal de détection électrique via l’intermédiaire
d’un photo-détecteur.

Une alternative aux cristaux scintillants est l’utilisation de matériaux semi-conducteurs.
En effet, ces matériaux permettent la détection directe du photon gamma. Nous ne présente-
rons néanmoins pas le détail de leur fonctionnement dans ce document.

1.4.1 Scintillateurs

Les cristaux inorganiques scintillants sont caractérisés par leur mode de fonctionnement :
lorsqu’un photon gamma interagit avec un cristal scintillant, l’électron émis à la suite de l’in-
teraction Compton ou photo-électrique va donner lieu à la création de photons optiques par
scintillation. Ce processus de scintillation est caractérisé par le nombre moyen de photons
générés par unité d’énergie déposée, il s’agit du rendement lumineux ⌘. Le rendement lu-
mineux est proportionnel à l’énergie déposée, de ce fait plus celui-ci est grand et plus la
résolution en énergie du cristal sera bonne. L’émission des photons lumineux est isotrope
et polychrome. Cependant, comme le montre la figure 1.4, le spectre d’émission présente
une longueur d’onde la plus probable caractéristique d’un cristal. L’émission lumineuse pré-
sente aussi une décroissance exponentielle caractéristique propre à chaque cristal, quantifiée
par le temps de décroissance (⌧ ). Celui-ci est un facteur limitant la résolution temporelle
du système. D’autres caractéristiques d’un cristal scintillant, communes à tous matériaux de
détection, sont le pouvoir d’arrêt du matériau, relié à la densité du matériau, ainsi que la pro-
babilité d’interaction photo-électrique et Compton qui sont en général caractérisés par leur
rapport, ou par la photo-fraction (le rapport du nombre d’interactions pour lesquels l’énergie
du rayonnement incident est entièrement absorbée par rapport aux nombres d’interactions
où le rayonnement incident a interagit). Pour être performant, un cristal doit donc posséder
une densité et un rendement lumineux élevés, associés à un temps de décroissance faible.
De plus, il doit favoriser l’interaction photo-électrique. Le tableau 1.1 présente les caracté-
ristiques des principaux cristaux inorganiques utilisés en TEP. Nous remarquons qu’aucun
cristal ne réunit l’ensemble des caractéristiques énoncées ci-dessus. Ainsi le choix du cristal
à intégrer au module devra correspondre à un compromis entre ces différentes caractéris-
tiques.

scintillateur densité ⌘ ⌧ µ photofraction
(g/cm3 ) (ph/0,5 MeV) (ns ) (cm�1 à 0,5 MeV) (%)

NaI(Tl) 3,67 19400 230 0,34 17,1
BGO 7,13 4200 300 0,96 41,5
LSO 7,4 12500 40 0,87 32,5
LYSO 7,11 16860 41 0,86 31,1
LaBr

3

5,08 32190 16 0,47 13,1

TABLE 1.1: Caractéristiques de quelques cristaux scintillants utilisés en TEP
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FIGURE 1.4: Spectre d’émission de LYSO : Ce excité par UV, rayon X et gamma (R. Mao et
coll. 2008)

1.4.2 Photo-détecteurs
Le photo-détecteur permet la conversion des photons optiques issus du cristal en un signal

électrique. Il existe une grande variété de photo-détecteurs. Seul un certain nombre d’entre
eux sont adaptés à la TEP, parmi lesquels on peut trouver :

– les tubes photo-multiplicateurs (section 1.4.3), PMT : historiquement les plus utilisés.
– les photo-détecteurs à galettes de micro-canaux (section 1.4.4), MCP : présentent une

amplification continue des électrons avec une compacité importante.
– les détecteurs photo-diodes à avalanche (section 1.4.5.1), APD : peu sensibles aux

champs magnétiques, mais de gain moins important.
– les matrices de photo-diodes à avalanche en mode Geiger (section 1.4.5.2), GAPD : de

gain similaire au PMT et dont la segmentation peut être très fine.
Quel que soit leur type, les photo-détecteurs doivent avoir une réponse temporelle suffisante
par rapport à la caractéristique temporelle du cristal. Leur résolution en énergie doit aussi être
suffisante afin de limiter la dégradation de la résolution du système complet. Chaque photo-
détecteur est caractérisé par deux facteurs supplémentaires : d’une part l’efficacité quantique
de la photo-cathode, qui correspond à la probabilité que le photon incident produise un élec-
tron, et le gain qui correspond au nombre d’électrons secondaires produits par photo-électron
initial (le gain est de 1 s’il n’y a pas d’amplification électronique).

1.4.3 Tube photo-multiplicateur
La plupart des imageurs commerciaux utilisent des tubes photo-multiplicateurs (PMT)

comme photo-détecteurs. Les photons optiques issus du cristal sont transmis au photo-détecteur
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par l’intermédiaire d’une fenêtre d’entrée en verre, puis interagissent par effet photo-électrique
avec une photo-cathode mince en métal. L’efficacité quantique est de l’ordre de 15 à 25 %
pour une longueur d’onde incidente de ⇠ 400 nm. Le photo-électron ainsi généré est accé-
léré vers une première électrode (dynode) du fait de la différence de potentiel appliquée entre
ces deux points. La multiplication électronique se poursuit à travers les dynodes suivantes
jusqu’à ce que le nuage d’électrons atteigne l’anode finale par laquelle la charge initiale ainsi
amplifiée est intégrée. Le gain du photo-multiplicateur est de l’ordre de 106. L’avantage de ce
photo-détecteur est son gain très important et sa réponse temporelle rapide (de l’ordre de la
nanoseconde). Bien qu’il soit disponible dans un grand nombre de formes et de dimensions,
avec la possibilité de posséder plusieurs canaux (MCPMT) ou d’être sensible à la position
(PSPMT), il reste très volumineux. Son encombrement latéral en particulier constitue une
gêne pour l’obtention d’un arrangement de cristaux sans espace mort.

FIGURE 1.5: Schéma d’un tube photomultiplicateur

1.4.4 Le détecteur à galette de micro-canaux

Le détecteur à galette de micro-canaux (MCP) fonctionne sur le même principe d’am-
plification que le tube photo-multiplicateur. Cependant, celle-ci est continue dans le cas des
MCP. De plus, il présente une plus grande compacité que les PMT, ce qui améliore le temps
de transit des électrons et donc la précision temporelle de ce photo-détecteur. En effet, la mul-
tiplication électronique est effectuée dans une matrice de micro-canaux légèrement obliques
(figure 1.6). Chaque micro-canal agit alors comme une chaîne continue de dynodes. Plusieurs
couches de micro-canaux peuvent être empilées afin d’augmenter le gain global. L’épaisseur
d’un photo-détecteur de ce type est d’environ 10 à 20 mm. Leur gain est comparable aux
PMT, entre 106 et 107. Leur réponse temporelle est inférieure à 100 ps. Leur efficacité quan-
tique est de 25% et leur efficacité de collection est proche de 60%. La résolution spatiale
dépend du schéma de lecture des charges. Ainsi, elle est le plus souvent inférieure au pas
d’échantillonnage du fait du partage des charges.
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FIGURE 1.6: Schéma d’une matrice de galette de micro-canaux avec multiplication électro-

nique

1.4.5 Les photo-détecteurs silicium

1.4.5.1 APD

Les photo-détecteurs APD sont composés de photo-diodes à avalanche. Une photo-diode

est composée d’une couche mince de silicium de l’ordre de quelques centaines de micro-

mètres déterminant une zone d’absorption et une zone de multiplication, la jonction PN.

Lorsqu’un photon optique interagit avec la diode, l’énergie libérée est suffisante pour créer

une paire électron-trou. Du fait d’une différence de potentiel imposée entre la jonction,

l’électron est entraîné vers l’anode et la charge positive résultante vers la cathode. Lors de

son passage dans la zone de multiplication, l’électron va acquérir suffisamment d’énergie

pour permettre des ionisations secondaires créant ainsi une « avalanche » électronique. Cette

avalanche permet la création du signal électrique. Il existe une tension limite applicable à

ce type de diode appelée tension de claquage. Celle-ci limite leur gain à des valeurs de 102-

103. Leur réponse temporelle est d’une nanoseconde environ, et leur efficacité quantique de

∼ 70% (λ ∼ 400 nm).

1.4.5.2 GAPD

Les matrices de GAPD (figure 1.7), aussi appelées SAPD ou SiPM 5, sont composées

de diodes à avalanche fonctionnant en mode Geiger, c’est-à-dire avec une tension appliquée

supérieure à la tension de claquage. Ceci permet d’obtenir des gains importants de l’ordre

de 106. Chaque pixel d’une telle matrice est en réalité composé d’un nombre important de

micro-cellules, de l’ordre de 10000 micro-cellules par cm2. Le signal de chaque pixel est

une accumulation des signaux des micro-cellules de ce pixel. Leur réponse temporelle est

de 700 ps environ, et leur efficacité quantique de l’ordre de 20% (λ ∼ 400 nm). Ainsi un

tel détecteur conserve les aspects intéressants des PMT tels que le gain par exemple, tout

en offrant une compacité beaucoup plus importante. En effet, ce type de photo-détecteur

présente une épaisseur de 1 mm environ.

Depuis les années 2010, une nouvelle technologie de photo-détecteur SiPM numérique

(dSiPM) fait l’objet d’études prometteuses. Ces photo-détecteurs, développés notamment par

5. ainsi que MPPC ou SSPM
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FIGURE 1.7: Matrice 8x8 de G-APD (AdvanSiD ASD-SiPM8S-P-50)

Philips, proposent une sortie entièrement numérique. Ainsi, la somme des photons détectés
et le marquage temporel sont directement numérisés au niveau des micro-cellules du SiPM
numérique [22]. Une résolution temporelle en coïncidence de 150 ps LTMH [23] a pu être
obtenue avec des cristaux de LYSO de 3⇥ 3⇥ 5 mm3. Outre ces très bonnes performances
temporelles, cette technologie permet aussi le déclenchement au niveau du photon unique
[22].

1.4.6 Comparaison
Le tableau 1.2 compare les différents photo-détecteurs. Les tubes photo-détecteurs pré-

sentent une grande zone sensible et un gain important. Ce sont de plus des détecteurs ra-
pides. Cependant, ils sont très sensibles aux champs magnétiques, c’est pourquoi pour une
application TEP/IRM, le choix se porte sur les photo-détecteurs à base de semi-conducteur,
ou les MCP. Les photo-détecteurs APD offrent une grande efficacité quantique, mais leur
caractéristique temporelle ne convient pas à la TEP-TOF (TEP Temps de vol). Les SiPM
sont particulièrement intéressants pour ces deux applications, cependant ils sont aussi les
plus sensibles à la température et peuvent présenter des problèmes de saturation de par leur
conception. Les MCP sont une bonne alternative, cependant leur efficacité quantique de col-
lection est aussi la plus faible. En conclusion, le choix du photo-détecteur est dans un premier
temps imposé par l’application, puis par une recherche de compromis parmi les caractéris-
tiques proposées.

1.5 Acquisition et traitement des données
Les données issues de la lecture des détecteurs sont ensuite analysées pour rechercher

les coïncidences à l’aide d’une fenêtre temporelle de coïncidence ⌧ . Deux évènements de
temps respectifs t

0

et t
1

sont en coïncidence si �t = abs(t
0

� t
1

) < ⌧ . Deux méthodes
peuvent être utilisées : soit en-ligne par une électronique de type FPGA 6 et DSP 7 [24, 25],
soit hors-ligne par un module dédié [26] ou un ordinateur conventionnel [27]. L’analyse en-
ligne permet de considérablement réduire la quantité de données transférées vers l’unité de
reconstruction, ce qui est particulièrement intéressant pour les tomographes haute-résolution.
L’imageur LabPET, par exemple, qui présente 4608 voies de photo-détections, comporte un
système de détection des coïncidences temps-réel [25] permettant de traiter 100 millions
d’évènements par seconde. L’analyse en-ligne est effectuée soit en temps-réel à l’aide d’une

6. Field-Programmable Gate Array
7. Digital Signal Processor
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PMT APD GAPD MCP1

Gain 106 50-1000 ⇠ 106 104 � 107

Temps de montée (ns) ⇠ 1 ⇠ 5 ⇠ 1 0,6
PDE3 ⇠ 25 ⇠ 70 ⇠ 25� 75 ⇠ 15

Biais > 1000 300-1000 30-80 ⇠ 2000

Sensibilité temp.4 (%C�) < 1 ⇠ 3 1-8 ND2

Sensibilité ch. magn.5 oui non non faible
Zone sensible cm2 mm2 mm2 mm2

Prix/canal (USD) > 200 ⇠ 100 ⇠ 50 > 200

(1) Informations fournies par Photonis www.photonis.com/en/ism/
63-planacon.html
(2) Non Disponible
(3) Efficacité de détection des photons
(4) Sensibilité à la température
(5) Sensibilité aux champs magnétiques

TABLE 1.2: Comparaison des photo-détecteurs

porte logique ET [24, 28], soit après marquage en temps par un module dédié [29, 30].
Dans ces configurations, les données transférées au module de reconstruction sont des si-
nogrammes ou des projections. Cependant, ces méthodes en-ligne offrent moins de liberté
concernant le traitement des données et ne permettent pas l’obtention de données brutes évé-
nementielles (mode-liste). Ainsi, de plus en plus de tomographes intègrent une recherche des
coïncidences par marquage temporel [26] et analyse hors-ligne [27, 31]. Nous assistons, de
plus, à un développement parallèle des liaisons hautes vitesses appliquées à la TEP telles que
le lien GigaByte Ethernet [27, 32] ou les liaisons par fibre optique [33, 34].

1.6 Types d’évènements
Plusieurs types de coïncidences peuvent être détectées. Ainsi, nous distinguons les coïn-

cidences dites :

Vraies Une coïncidence issue de l’annihilation d’un positron

Diffusées lorsqu’une vraie coïncidence se produit, mais que l’un des deux gammas ou les
deux interagissent avec l’objet d’étude.

Fortuites lorsque deux photons issus de deux annihilations différentes sont détectés dans la
même fenêtre temporelle de coïncidence,

Multiples Plusieurs vraies coïncidences sont enregistrées simultanément et il est alors im-
possible de les distinguer

Les coïncidences fortuites peuvent être minimisées en réduisant au mieux la fenêtre tem-
porelle (⌧ ). Ainsi, pour une paire de détecteurs dont le nombre d’évènements détectés est

www.photonis.com/en/ism/63-planacon.html
www.photonis.com/en/ism/63-planacon.html
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respectivement N
1

et N
2

alors le taux de coïncidences fortuites est donné par :

Na = 2⌧N
1

N
2

(1.15)

1.7 La géométrie conventionnelle

1.7.1 Introduction
Le système PETT a été mis au point par M. Phelps, Hoffman et Ter-Pogossian [35] dans

les années 1970. Il s’agit du premier imageur associé à une reconstruction tomographique
ayant fourni des images cliniques publiées. Son nom PETT (Positron Emission Transaxial
Tomography) provient du fait qu’il ne permettait d’obtenir que des images transaxiales. Ce
scanner était basé sur 6 modules de détection disposés de façon hexagonale autour du pa-
tient. Chacun des modules de détection était composé de 4 blocs de cristaux scintillants in-
organiques de NaI(Tl) individuellement couplés à un tube photo-multiplicateur (PMT). Ces
modules de détection étaient orientés de façon radiale, c’est-à-dire la face d’entrée du détec-
teur vers le patient à imager. Cette géométrie radiale est encore très largement utilisée de nos
jours d’où sa qualification, dans la suite de ce document, de géométrie conventionnelle . Ce
système présentait une résolution spatiale d’environ 1 cm et une efficacité de détection de
0,025%.

1.7.2 La structure bloc
1.7.2.1 Le partage de lumière

La majorité des TEP en exploitation au début du XXIe siècle était basée sur une géométrie
à module de détection de type bloc proposée par M. Casey et R. Nutt [36] en 1986. Dans ce
système, un bloc contenant des cristaux segmentés et isolés les uns des autres par un maté-
riau réflecteur est couplé à un photo-détecteur (figure 1.8). Ce type d’assemblage présente
un couplage de N cristaux pour 1 photo-détecteur (N : 1). La position de l’interaction du
gamma est déterminée par le partage de lumière entre les différents photo-détecteurs :

X =
SA + SB � SC � SD

SA + SB + SC + SD

(1.16)

Y =
SA + SC � SB � SD

SA + SB + SC + SD

(1.17)

La figure 1.9 présente un exemple typique de distorsion après reconstruction des posi-
tions de l’irradiation du centre de chaque cristal (qui correspond approximativement à la
grille). Cette mesure typique présente une grande disparité entre positions reconstruites et
positions réelles du centre de chaque cristal. Le partage de lumière quel qu’il soit, introduit
en effet une non-linéarité entre position reconstruite et position réelle. Ainsi, à partir de ce
type d’expérience, il est nécessaire de calculer une matrice de correspondance.

1.7.2.2 L’erreur de parallaxe

La structure bloc, bien que très courante encore aujourd’hui, ne donne pas d’indication
sur la profondeur de l’interaction (DOI pour depth of interaction) du gamma dans le cristal
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FIGURE 1.8: Structure bloc

FIGURE 1.9: Exemple d’histogramme de plein flux, P. Després et al [37]

scintillant. Cette absence d’information entraîne un phénomène qualifié « d’erreur de pa-

rallaxe » : en effet les systèmes qui ne peuvent pas mesurer la profondeur d’interaction du

gamma (selon la direction radiale), placent l’interaction comme ayant eu lieu à la surface du

cristal ou à une profondeur fixe. Ceci entraîne alors un décalage entre la ligne de réponse

réelle et la ligne de réponse mesurée. De ce fait, la résolution spatiale est dégradée. Cette

dégradation est d’autant plus importante que la ligne de réponse se situe loin du centre du

détecteur. Il existe néanmoins plusieurs méthodes instrumentales permettant de limiter cette

dégradation.

1.7.3 La structure phoswich
L’une des premières méthodes est d’utiliser l’approche phoswich [38] (de la contraction

de phosphore et sandwich) afin de déterminer la profondeur d’interaction (DOI). Dans cette

approche, deux couches de cristaux sont utilisées selon la direction radiale pour obtenir la

DOI [39]. Ces cristaux sont choisis afin de posséder des temps de décroissance différents.

Il est ainsi possible de différencier la couche où a eu lieu l’interaction par une analyse de
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la forme du signal de scintillation émis par les cristaux [40]. Un grand nombre de combi-
naisons de cristaux a été évalué avec par exemple le LSO, GSO, LuYAP ou encore le BGO
[41, 42, 39]. Certains systèmes utilisent des cristaux de même nature, mais avec des concen-
trations de dopants différentes pour changer leurs caractéristiques temporelles [43]. Cette
approche reste cependant limitée puisque la profondeur d’interaction est mesurée de façon
discrète. La segmentation de la mesure correspond au nombre de couches de cristaux diffé-
rents. Bien qu’il soit possible d’obtenir une discrétisation plus fine en augmentant le nombre
de couches [44], la reconnaissance des cristaux par l’analyse de forme est compliquée par
la diffusion inter-cristaux. De plus, l’aspect mécanique de l’assemblage des cristaux rend
l’approche phoswich plus onéreuse. Enfin, l’utilisation de décroissances temporelles diffé-
rentes entre les cristaux limite la résolution temporelle d’un système TEP basé sur la méthode
phoswhich. Différents systèmes commerciaux proposent des imageurs haute résolution avec
DOI pour l’imagerie du petit animal. Ainsi, la collaboration Crystal Clear a proposé le scan-
ner ClearPET [45] basé sur une méthode phoswhich avec deux couches de LYSO : Ce et
LuYAP :Ce. Son implémentation commerciale développée par Raytest 8 propose une réso-
lution spatiale moyenne reconstruite inférieure à 1,3 mm avec 4% d’efficacité de détection
au centre champ-de-vue [46] (FOV pour field-of-view).

1.7.4 La lecture double photo-détecteurs

Une autre méthode, proposée par Ter-Pogossian en 1978 [47], utilise le concept de par-
tage de lumière (section 1.7.2.1) afin de déterminer la profondeur d’interaction. Dans cette
méthode, une matrice de cristaux est optiquement couplée à deux photo-détecteurs. La po-
sition radiale de l’interaction est obtenue par le rapport des signaux entre les deux photo-
détecteurs. Le photo-détecteur le plus proche du centre du champ-de-vue (à l’avant) doit être
compact et de faible épaisseur, à la fois d’un point de vue géométrique et afin de minimiser
la probabilité d’interaction du gamma avec celui-ci. La majorité des détecteurs développés
sur ce concept utilisent des APD comme photo-détecteur à l’avant [48, 49, 50] ou pour les
deux extrémités [51, 52, 53, 54, 55].

Pour déterminer la profondeur d’interaction, il est nécessaire de connaître le comporte-
ment des charges. Ce comportement dépend essentiellement de la propagation des photons
optiques dans les cristaux [56]. Or, afin de déterminer la position transverse de l’interaction,
ces cristaux sont optiquement isolés dans la matrice via l’utilisation de matériaux réflec-
teurs ou absorbants. La modification de surface apportée au cristal change considérablement
le comportement des photons le long des cristaux [57]. Le comportement des charges est
alors plus complexe à modéliser. Pour déterminer la profondeur d’interaction, on utilise de
ce fait une calibration. Y. Yang et coll. [53] ont par exemple pu obtenir une résolution de
DOI de 2 mm LTMH avec des cristaux de LSO de 0,9225⇥ 0,9225⇥ 20 mm3 couplés à
deux photo-détecteurs PSAPD. E.P. Delfino et coll. [55] ont utilisé des cristaux de LYSO
de 1⇥ 1⇥ 10 mm3 couplé à des photo-détecteurs SiPM. Avec cette configuration, ils ont
obtenu une résolution de DOI inférieure à 1,5 mm LTMH.

8. http ://www.raytest.com
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1.7.5 Cristal continu
Discrétiser les cristaux permet d’augmenter la résolution intrinsèque de détection. Ce-

pendant, cette approche présente deux inconvénients. D’une part la diminution de la section

du cristal induit un coût supplémentaire non négligeable dans la conception du tomographe.

D’autre part, le revêtement utilisé entre les cristaux pour les rendre optiquement indépen-

dants introduit de l’espace mort dans le volume de détection, ce qui dégrade l’efficacité de

détection. Ainsi, simultanément aux travaux concernant les modules à cristaux segmentés,

une autre approche de détection a été élaborée. Dans cette approche, un cristal unique de

grande dimension est couplé à un ou plusieurs photo-détecteurs. Le signal mesuré sur un

photo-détecteur dépend de l’angle solide entre le point d’émission des photons optiques et le

photo-détecteur considéré [58, 59]. Cette dépendance permet ainsi la reconstruction du point

d’interaction du photon gamma (figure 1.10).

FIGURE 1.10: Variation de la distribution optique en fonction de la position de l’interaction

dans un module mono-bloc

Les photo-détecteurs utilisés sont, en général, des PSPMT [60] ou bien des matrices

APD [61]. J.W LeBlanc et coll. ont cependant proposé l’utilisation de 3 à 6 photo-détecteurs

mono-canaux sans information de positionnement [62]. Selon le type de photo-détecteur

couplé au bloc de cristal, différents algorithmes de reconstruction de la position d’interaction

sont utilisables. Le plus simple conceptuellement est la table de calibration, lequel associe le

ou les signaux des photo-détecteurs avec une profondeur d’interaction ainsi qu’une position

2-D par expérimentation [62]. Cette méthode est utilisée essentiellement lorsque le photo-

détecteur n’est pas segmenté ou ne permet pas l’obtention d’information de position. Au

contraire, lorsque la distribution optique à la surface du photo-détecteur peut être discrétisée,

il est alors possible d’utiliser un algorithme barycentrique, tel que la logique Anger (sec-

tion 1.7.2.1), pour la position 2-D [63] ainsi que la mesure de la dispersion de la distribution

pour la DOI (avec calibration). D’autres algorithmes nécessitent une étape d’entraînement.

C’est en effet le cas des algorithmes statistiques type ML-EM [64] ainsi que des algorithmes

par apprentissage automatique, comme les réseaux de neurones [65, 66]. P. Bruyndonckx

et coll. [67] proposent un comparatif des principaux algorithmes par apprentissage automa-
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tique : les réseaux de neurones artificiels ainsi que la machine à vecteurs de support. Avec
de tels algorithmes, il est possible d’obtenir directement la position 2-D d’entrée du photon
gamma dans le module au lieu de la position 3-D de l’interaction du gamma dans le module
[61, 67]. Ces algorithmes offrent des performances similaires bien que les réseaux de neu-
rones semblent plus efficaces. Cependant, ces performances dépendent de façon importante
de l’angle d’incidence du photon gamma dans le module. La résolution intrinsèque spatiale
(de reconstruction de la position d’interaction) dépend fortement des caractéristiques du mo-
dule de détection, mais aussi de l’algorithme utilisé. L’imageur Albira se base sur un module
de détection composé de 8 modules mono-cristal de LYSO de 40⇥ 40⇥ 9,8 mm3 couplés
à des photo-détecteurs PMT multi-anodes (Hamamatsu H8500). La résolution moyenne re-
construite de cet imageur varie de 1,1 mm à 1,3 mm LTMH (reconstruction itérative) en
fonction du nombre de couronnes [68, 69, 70, 60]. Le projet cMICE développe un tomo-
graphe composé de modules mono-cristaux de LYSO de 50x50x8 mm3 couplés à un PMT
multi-anodes de 64 canaux. Un démonstrateur comprenant deux modules a permis de mettre
en avant une résolution spatiale moyenne de 1,09 mm [71] LTMH (reconstruction analy-
tique).

1.8 La géométrie axiale

1.8.1 Introduction
Parallèlement aux développements expérimentaux et informatiques, la mesure de la DOI

est un axe majeur de recherche. Cependant, l’amélioration de la résolution spatiale associée
à la détermination de la profondeur d’interaction s’accompagne en général au pire, d’une
dégradation de l’efficacité de détection, ou d’une stagnation des capacités de détection du
système. En effet, dans la « géométrie conventionnelle », efficacité de détection et résolu-
tion spatiale sont deux grandeurs liées [5] : pour augmenter l’efficacité de détection, il faut
augmenter le volume global de matériaux de détection, selon la direction radiale pour la
géométrie conventionnelle. Or, cette augmentation introduit deux erreurs majeures : d’une
part le nombre de photons qui interagissent plusieurs fois dans des cristaux différents (par
effet Compton) augmente [72, 73]. Le dépôt d’énergie n’est alors plus aussi localisé ce qui
entraîne une dégradation de positionnement. D’autre part, et de façon conjointe, l’erreur de
parallaxe en l’absence de méthode de mesure de la DOI est augmentée. Cette dernière peut
être limitée par les méthodes énoncées précédemment, mais néanmoins pas supprimée. Il
existe plusieurs approches permettant de supprimer ou limiter le lien existant entre efficacité
de détection et résolution spatiale. La plupart des méthodes nécessitent l’utilisation de maté-
riaux de détection différents tel que les semi-conducteurs par exemple [74], mais il est aussi
possible d’utiliser les matériaux conventionnels (cristaux scintillants et photo-détecteurs)
dans une géométrie différente [75, 76].

Il est en effet possible d’orienter les cristaux non plus radialement, mais axialement,
c’est-à-dire parallèlement à l’objet à imager (figure 1.11). Dans ce cas, les cristaux sont
couplés à un photo-détecteur à chaque extrémité. Cette disposition a été proposée pour la
première fois par Ter-Pogossian parallèlement à la lecture double photo-détecteurs [47]. Ce-
pendant, contrairement à l’implémentation de 1978 (PETT IV), le tomographe proposé ne
présente pas de « septa » ni de limitation de coïncidence entre modules. Dans cette géométrie,
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la « face d’entrée » du photon gamma n’est plus la section {x-y} du cristal, mais la section {x-
z} de celui-ci. La résolution transverse dépend alors de la section {x-y} du cristal et définit la
résolution de DOI du tomographe. D’autre part, efficacité de détection et résolution spatiale
ne sont plus liées puisque l’efficacité de détection ne dépend plus que du volume total du
module de détection. Ce volume est déterminé par l’extension axiale du cristal et le nombre
total de cristaux par module. Pour augmenter l’efficacité de détection, il suffit d’utiliser des
cristaux plus longs (selon la direction axiale) et de superposer autant de couches que pos-
sible. L’inconvénient de cette approche est l’augmentation du nombre de voies électroniques
et de traitements nécessaires à la lecture des cristaux. En effet, pour préserver la discrétisa-
tion de la DOI, chaque cristal doit idéalement être associé à une voie de lecture. Depuis la
première apparition du concept, plusieurs groupes de recherche ont travaillé sur leur propre
implémentation : des imageurs TEP à cristaux scintillant [77, 78], un imageur TEP à xénon
liquide [79], et enfin notre projet [75, 80].

position de
scintillation

LOR

cristal

photo-detecteur

direction
axiale

photo-detecteur

FIGURE 1.11: Matrice de cristaux orientés de façon axiale

1.8.2 Mesure 3-D de l’interaction du gamma
Lorsqu’un photon gamma interagit dans un module, la géométrie axiale permet une me-

sure des coordonnées du point d’interaction en 3-D. En effet, la position transverse {x-y}
est déterminée par le cristal où a lieu l’interaction, cette position transverse donne aussi la
profondeur de l’interaction. La position axiale est déterminée à l’aide du partage de lumière
entre les deux photo-détecteurs. Ainsi la position axiale est une coordonnée continue cal-
culée alors que la position transverse est une mesure dépendante de la section des cristaux.
Cette information 3-D permet au tomographe de ne pas présenter d’erreur de parallaxe, et
doit permettre une haute résolution spatiale dans l’ensemble du champ de vue.

La position axiale est déterminée par calibration : un cristal, couplé à deux photo-détecteurs,
est irradié par une source collimatée à différentes positions axiales. Pour chaque position, les
charges issues des photo-détecteurs sont mesurées plusieurs fois afin de déterminer, en fonc-
tion de la position, la moyenne de la charge de chacun des photo-détecteurs avec leur écart
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type associé [81] (figure 1.12a). S. Jan [82] et S. Salvador et coll. [80] proposent de définir
une fonction contraste comme :

C(z) =
Qd �Qg

Qd +Qg

(1.18)

Cette fonction (figure 1.12b) est bijective et indépendante de l’énergie déposée. En inver-
sant la relation 1.18 par discrétisation numérique il est possible pour tout C 2 [�1 : 1] de
déterminer la position axiale reconstruite.

D’autres fonctions de calibration ont été proposées telles que le rapport de l’une des
charges sur la somme [83] :

fc =
Q

1

Q
1

+Q
2

(1.19)

Où ce même rapport corrigé d’un coefficient, k [84] :

fc = k
Q

1

Q
1

+Q
2

(1.20)

fc =
Q

1

Q
1

+ kQ
2

(1.21)

Nous reviendrons sur la reconstruction axiale utilisant ces fonctions et leur alternative au
chapitre 3 (section 3.4, page 62).
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FIGURE 1.12: Information de charge en fonction de la position axiale : (a) Charges du photo-
détecteur (PhD) droit et gauche en fonction de la position axiale z, (b) Contraste en fonction
de la position axiale (0 correspond au centre du cristal)

La position axiale étant calculée à partir du partage de lumière, la résolution axiale dé-
pend notamment du rendement lumineux du cristal et de la propagation des photons optiques
dans le cristal. L’utilisation d’une matrice de cristaux nécessite une isolation optique entre les
cristaux. Il a été montré [57, 85] que la présence d’un revêtement d’isolation modifie le com-
portement des photons optiques dans le cristal, de sorte qu’il est possible d’introduire une
longueur d’atténuation effective (�eff ) du couple cristal–revêtement. Le revêtement doit être
choisi de façon à minimiser �eff de sorte que la résolution axiale soit plus importante bien
que la résolution en énergie du cristal soit dégradée. En effet, en choisissant un revêtement
avec une grande valeur d’atténuation effective, le nombre de photons absorbés par le revê-
tement est minimisé et ainsi l’essentiel de l’énergie convertie est préservée. Mais du fait de
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l’émission isotrope des photons optiques, la différence entre les deux photo-détecteurs n’est
plus suffisante pour déterminer la position axiale par partage de lumière. Pour les mêmes
raisons, la résolution axiale dépend aussi de l’extension axiale du cristal [86, 81]. Il existe
donc un compromis entre résolution axiale et résolution en énergie qui va dépendre du choix
du matériau du cristal, du choix du revêtement du cristal, ainsi que de l’extension axiale du
cristal.

1.8.3 Haute sensibilité

L’efficacité de détection du système n’est plus liée à la résolution spatiale, l’une de ces
deux caractéristiques n’est plus améliorée au détriment de l’autre. Il est donc possible d’ob-
tenir à la fois une haute résolution spatiale (section 1.8.2) ainsi qu’une haute efficacité de
détection. L’efficacité de détection dépend du choix du matériau du cristal ainsi que de l’ex-
tension axiale des cristaux et de leur nombre total. Pour améliorer l’efficacité de détection,
le cristal choisi doit être d’un matériau dense, pour permettre l’atténuation des photons dans
un module compact. Il doit présenter un rendement lumineux suffisamment important pour
permettre la discrimination des évènements diffusés par l’objet ainsi que des évènements
diffusés dans le module de détection. Finalement, ce matériau doit permettre la création
de cristaux de section suffisamment petite. En considérant ces prérequis, le LSO :Ce ou le
LYSO : Ce sont des choix pertinents. Il est en effet possible d’obtenir une probabilité d’in-
teraction des photons gamma de 96% avec 38 mm de LYSO. De plus, sa photo-fraction est
de 30%. Le choix du nombre de cristaux dépend de l’atténuation totale (selon la direction
radiale) choisie et de la dimension des cristaux qu’il est possible de réaliser. Pour améliorer
l’efficacité de détection, il est aussi théoriquement possible d’augmenter l’extension axiale
des cristaux, ce qui a pour effet d’augmenter l’extension axiale du champ de vue et d’aug-
menter l’angle solide couvert par l’ensemble du tomographe. Cependant, la résolution axiale
présente une dépendance envers l’extension axiale du cristal et nécessite alors un compro-
mis. Il est toutefois possible d’augmenter le nombre de modules dans la direction axiale au
prix d’une augmentation de la quantité de données à traiter.

1.9 État de l’art de l’imagerie TEP pré-clinique

1.9.1 Répartition des tomographes actuels

Basé sur les études de Craig et coll. [21], de A. Chatziioannou [87] et de Goertzen et coll.
[88], ainsi que sur les évaluations des performances des tomographes considérés [89, 90, 91,
92, 68, 93, 94], il est possible d’établir une distribution des TEP en fonction de leur résolution
spatiale moyenne de reconstruction (LTMH), r = (raxial + rtrans)/2, pour un point source
au centre du champ de vue (figure 1.13). Les 24 systèmes considérés (Annexe A) datent des
années 90 à nos jours. Ainsi, une écrasante majorité des tomographes commerciaux ou de re-
cherche présente une résolution spatiale moyenne supérieure au millimètre, majoritairement
comprise entre 1 et 3 mm. Seuls trois imageurs se démarquent avec une résolution spatiale
submillimétrique.
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FIGURE 1.13: Distribution de la résolution spatiale moyenne
(LTMH) des tomographes des années 90 à nos jours

1.9.2 Haute résolution en géométrie conventionnelle
Le tomographe HIDAC (High-Density Avalanche Chamber) est l’un des rares tomo-

graphes utilisant des chambres gazeuses à ionisation (MWPC 9). Il est basé sur une tech-
nologie initialement développée au CERN (Genève, Suisse) qui a été adaptée à l’imagerie
du petit animal. Le dernier tomographe proposé, le Quad-HIDAC, est composé de 4 modules
en rotation autour de l’objet à imager. Il existe dans deux versions commerciales, de 32 [95]
ou 16 [96] modules . Leur champ de vue est de 165 mm (170 mm) de diamètre et 280 mm
d’extension axiale. Ces deux versions présentent une résolution spatiale volumétrique de
1 mm3 (inférieur à 1 mm de résolution spatiale moyenne avec une reconstruction itérative)
et une sensibilité de l’ordre de 0.86% pour la version 16 modules et de 1.8% pour la version
32 modules.

Le LabPET II [97] (GE LabPET Solo dans sa version commerciale) est un tomographe
dont les modules sont composés d’une matrice 8 ⇥ 8 cristaux de LYSO couplés individuel-
lement à un photo-détecteur APD segmenté en 4 ⇥ 8 pixels de 1,1 mm2 avec un pas de
1,2 mm. Il propose une résolution spatiale de 0,73 mm (0,8 mm mesurée déconvoluée de
l’accolinéarité et de la source). L’efficacité de détection n’est pas communiquée.

1.9.3 Haute résolution en géométrie axiale
La collaboration AX-PET 10 propose un prototype d’imageur axial haute résolution, haute

sensibilité composé de cristaux de LYSO de grande extension axiale 3 ⇥ 3 ⇥ 100 mm3 (en
2011), lus individuellement par deux photo-détecteurs G-APD : un G-APD couplés direc-
tement avec le cristal et un G-APD couplé au cristal par l’intermédiaire d’un déplaceur de

9. Multi-Wire Proportional Chamber
10. https ://twiki.cern.ch/twiki/bin/view/AXIALPET/WebHome
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longueur d’onde (WLS pour wavelength shifter), (figure 1.14). Les modules de détection

présentent une résolution en énergie de 11,8 %, et une résolution intrinsèque de reconstruc-

tion des évènements de 2.04 mm dans le plan transverse, et de 1,50 mm selon la direction

axiale [76] (LTMH). La résolution temporelle des modules de détection est de 800 ps [78].

La sensibilité est augmentée en utilisant plusieurs couches radiales de cristaux ainsi qu’un

champ de vue axial étendu.

FIGURE 1.14: Concept axial de AX-PET (P. Beltrame et al. 2011 [78])

1.9.4 Efficacité de détection et résolution spatiale
Si nous considérons les tomographes opérationnels proposant les meilleures résolutions

spatiales, alors nous nous apercevons que ce sont aussi ceux qui présentent les plus faibles

efficacités de détection : 1,8% pour le HIDAC 32 ; moins de 4% pour le microPET II et le

LabPET II. En terme d’efficacité de détection seule, le tomographe Inveon se démarque avec

une valeur de l’ordre de 11%, mais avec une résolution spatiale moyenne de 1,5 mm [98]

(LTMH).
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FIGURE 1.15: Distribution des tomographes haute-résolution ainsi que de l’Inveon en fonc-

tion de leur efficacité de détection

Ainsi à l’heure actuelle, il n’existe pas de tomographe proposant à la fois une haute ré-

solution spatiale et une haute sensibilité. Le prototype AX-PET est prometteur, mais aucune
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donnée n’est actuellement disponible concernant son efficacité de détection 11.

1.10 État de l’art de l’ imagerie cérébrale
Les premiers tomographes spécifiquement développés pour l’imagerie cérébrale ont uti-

lisé la géométrie conventionnelle. Dans les années 90, l’essentiel des imageurs utilisaient des
cristaux scintillants de NaI(Tl) ou de BGO. Le SHR-1200, développé par T. Yamashita et
coll., utilise des cristaux de BGO de 5⇥ 12⇥ 30 mm3. Pour améliorer la résolution spa-
tiale, cet imageur utilise un couplage individuel entre les cristaux et les photo-détecteurs
multi-segments (Quad-PMT R3309). La résolution ainsi obtenue est de 3,5 mm selon le
plan transverse et 5,7 mm selon la direction axiale. Le champ de vue est de 140 mm (axial)
et 300 mm (transverse). Le SHR-12000 [99] se base sur les technologies développées pour
le SHR-1200, cependant il utilise des cristaux plus petits (2,8⇥ 6,55⇥ 30 mm3) ce qui per-
met d’améliorer la résolution spatiale (2,9 mm selon les deux plans) ainsi que l’efficacité de
détection (0,11%). De plus, cet imageur permet d’acquérir des données que le patient soit
assis ou couché.

En utilisant les travaux réalisés pour le PENN-PET, un tomographe corps-entier, R. Frei-
der et coll [100] ont développé l’imageur cérébral HEAD-PENN-PET. La particularité de ces
deux tomographes est d’utiliser des cristaux annulaires de NaI(Tl). Le HEAD-PENN-PET
en comporte 30 de 300 mm d’extension axiale et de 19 mm d’épaisseur. Chaque cristal est
couplé à 6 photo-détecteurs PMT par 30 guides optiques. La résolution spatiale obtenue est
inférieure à 4 mm selon chaque axe. Le champ de vue est de 256 mm selon chaque direction.

En dehors de l’imageur HEAD-PENN-PET, l’approche désormais classiquement utilisée
pour améliorer la résolution spatiale consiste à réduire la dimension des cristaux. Le G-PET
[101, 16] a été développé dans le but d’obtenir à la fois une haute résolution et une haute
sensibilité tout en étant capable d’imager de hautes activités. Il intègre 18560 cristaux de
GSO de 4⇥ 4⇥ 10 mm3 couplés par guides optiques à 288 photo-détecteurs PMT. La ré-
solution axiale est de 5,2 mm et la résolution transverse de 4,1 mm. Bien que la résolution
spatiale ne soit pas meilleure que celle du SHR-12000 par exemple, l’efficacité de détection
est cependant supérieure d’un facteur 4 environ (0,46%). En 2006, H. Li et coll. proposent
HOTPET [102], un imageur intégrant 38016 cristaux de BGO de 2,7⇥ 2,7⇥ 18 mm3. Sa
résolution spatiale est de 2,7 mm selon la direction axiale et de 2,8 mm dans le plan trans-
verse. HOTPET propose l’une des meilleures efficacités de détection évaluée à 9,2%. De
plus, cet imageur présente deux modes de fonctionnements selon l’orientation des modules
(transformation automatique). Il peut ainsi acquérir des images en mode cérébral (premier
mode), ainsi que mammaire ou corps-entier (second mode).

Parallèlement aux développements instrumentaux, la plupart des tomographes des géné-
rations suivantes ont adopté des méthodes permettant de reconstruire la DOI. À la fin des
années 90, des travaux sur l’approche phoswich en imagerie cérébrale ont permis la mise en
oeuvre du prototype du High Resolution Research Tomograph (HRRT) en 1999. Cet imageur
utilise deux couches de cristaux pour reconstruire la DOI. Entre les années 2002 et 2005, 12
HRRT [103] de seconde génération ont été installés. Il existe actuellement 4 versions de
cet imageur dont l’une d’elles (HRRT-S) n’utilise qu’une seule couche de cristaux. Cha-

11. Dans le cadre de la configuration complète
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cune des versions diffère par le type de cristal utilisé en phoswich (LSO/GSO, LSO/LSO
ou LSO/LYSO) ainsi que par leurs dimensions. La meilleure résolution spatiale moyenne
proposée est de 2,4 mm (HRRT-D) avec une efficacité de détection de 3,3%. La meilleure
efficacité de détection proposée est de 6,4% (ECAT HRRT) avec une résolution spatiale
moyenne de 2,7 mm.

Le jPET-D4 utilise lui aussi une approche phoswich et intègre 4 couches de cristaux de
GSO de 2,9⇥ 2,9⇥ 7,5 mm3 (totalisant 122880 cristaux). Le dopage des deux premières
couches (0,5%) est diffèrent des deux dernières (1,5%). Cette différence de dopage permet
de reconstruire la couche où a eu lieu l’interaction à l’aide d’une analyse temporelle. La
résolution spatiale de cet imageur est de 3,1 mm selon les deux directions avec une efficacité
de détection de 11%. Il est actuellement de ce fait l’imageur le plus sensible.

Y. Morimoto et coll. [74] (CdTe PET) proposent d’utiliser des matériaux semi-conducteurs
pour la détection directe des photons gamma. Chaque élément de détection est composé
de CdTe et mesure 1⇥ 4,0⇥ 7,5 mm3. Ces éléments de détection sont arrangés de telle
sorte qu’il est possible de définir trois couches effectives permettant de reconstruire la DOI.
La résolution spatiale moyenne obtenue dans l’espace image est de 2,3 mm, soit l’une des
meilleures proposées.

Les imageurs à base de cristaux continus peuvent aussi prendre en compte la DOI. Brain-
PET [104, 105] est un imageur dont chaque module de détection est composé de deux cris-
taux continus de LYSO de 21,4⇥ 10⇥ 18,5 mm et 22,5⇥ 10⇥ 18,5 mm [106]. La position
de l’interaction est reconstruite à partir de la distribution optique sur les photo-détecteurs en
utilisant un réseau de neurones artificiels. Le réseau est entraîné afin de déterminer la posi-
tion d’entrée du gamma incident sur le module de détection. Cette méthode associée à une
reconstruction analytique FBP permet d’obtenir une résolution tangentielle de 2,18 mm ainsi
qu’une résolution radiale de 2,64 mm.

Les membres de la collaboration AX-PET dont les travaux ont été présentés dans la sec-
tion 1.9, ont initialement travaillé sur un tomographe cérébral pour ensuite proposer une
implémentation petit animal du concept dans l’imageur COMPET [107]. Les modules de
détection composés de cristaux de LYSO de 3⇥ 3⇥ 100 mm3 permettent une résolution in-
trinsèque de reconstruction des évènements de 2,04 mm dans le plan transverse et de 1,5 mm
selon la direction axiale [76]. La résolution spatiale moyenne de reconstruction axiale est de
1,5 mm dans l’ensemble du FOV [78] (reconstruction itérative avec matrice système pré-
calculée).

Deux autres imageurs doivent être distingués. PET-HAT [108] se démarque particulière-
ment des autres tomographes : alors que la plupart de ceux-ci ne permettent qu’une acquisi-
tion du patient en position couché, PET-HAT permet d’une part au patient de se tenir assis.
D’autre part, il offre aussi une relative liberté de mouvement grâce à un système auto-porteur.
Le champ de vu proposé est de 480 mm (transverse) et 200 mm (axial). La résolution spatiale
transverse et la résolution axiale sont de 4 mm et 3,5 mm, respectivement. Le démonstrateur
développé présente une efficacité de détection de 0,7% en utilisant deux couches de cristaux
de GSO de 4,9⇥ 5,9 mm2 et de 7 mm et 8 mm d’extension radiale.

En 2008, A. Athanasiades et coll. [109] mettent au point un prototype de détecteur ga-
zeux. Ce détecteur comprend un tube de mylar rempli de gaz, qui comporte une couche
mince de plomb. La présence du plomb permet la conversion du photon gamma en photo-
électron. Ce photo-électron est par la suite amplifié dans le volume gazeux du détecteur. Ce
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tube mesure 2 mm de diamètre pour 50 cm d’extension axiale (variable). La position radiale
de l’interaction est déterminée par le détecteur activé et la position longitudinale par division
de la charge à chaque extrémité. Le tomographe simulé comporte 6 modules de détection
comprenant 100 détecteurs gazeux chacun. L’efficacité intrinsèque de détection d’un tel mo-
dule est de 11%, à comparer avec les 86% que permettraient un module de LYSO d’épaisseur
10 fois inférieure. Cependant, l’efficacité de détection du tomographe estimée est de 7,8% et
la résolution spatiale de 1 mm dans les deux directions, le champ de vue étant de 500 mm
(transverse) et 220 mm (axial).
La figure 1.16 résume les performances des tomographes précédemment présentés 12. Dans
la mesure où les travaux de A. Athanasiades et coll. n’ont pas donné lieu (actuellement) à la
réalisation d’un démonstrateur, il n’a pas été reporté dans cette figure.
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FIGURE 1.16: Répartition des imageurs TEP cérébraux en fonction de leur résolution spatiale
moyenne LTMH et de leur efficacité de détection absolue

1.11 Conclusion
La majorité des imageurs TEP développés dans la seconde moitié du XXe siècle utilisaient

des cristaux scintillants couplés à des photo-détecteurs PMT. Ces cristaux étaient orientés se-
lon la direction radiale et organisés selon une structure bloc. Cette géométrie, qualifiée de
conventionnelle est encore utilisée de nos jours. Cependant, afin d’augmenter la résolution
spatiale, les tomographes développés à partir de la fin du XXe siècle ont utilisé des cris-
taux de plus en plus petits. Cette réduction de la dimension des cristaux s’est accompagnée
d’une augmentation du nombre de cristaux utilisé afin d’augmenter l’efficacité de détec-
tion. Pour limiter l’erreur de parallaxe, plusieurs solutions ont été proposées. L’utilisation de

12. En l’absence de données, AX-PET n’a pas été représenté
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plusieurs couches de cristaux, associée à une analyse temporelle permet de reconstruire la
profondeur d’interaction, ce qui réduit l’erreur de parallaxe. Cette approche est néanmoins
limitée par le nombre de couches de cristaux présentes. Parallèlement aux développements
concernant les cristaux continus, une autre approche géométrique a été proposée. Celle-ci
propose d’orienter les cristaux non plus radialement, mais axialement. Cette simple modi-
fication géométrique, associée à une double lecture du cristal permet d’une part de limiter
le lien entre résolution spatiale et efficacité de détection, et permet d’autre part de suppri-
mer l’erreur de parallaxe. En effet, celle-ci permet une reconstruction 3-D de l’interaction du
photon gamma dans le module de détection. Cette géométrie offre de grandes perspectives
en imagerie pré-clinique et en imagerie cérébrale. En effet, l’imagerie pré-clinique néces-
site une haute résolution spatiale afin d’étudier des structures biologiques fines comme le
cerveau chez la souris. L’imagerie cérébrale implique aussi une haute résolution, cependant
le point limitant semble aujourd’hui être l’efficacité de détection. Une grande efficacité de
détection permet d’étudier des phénomènes temporels rapides liés par exemple aux fonctions
cognitives. La géométrie axiale répond à ces deux prérequis : elle permet à la fois une haute
résolution, ainsi qu’une haute efficacité de détection.

– L’imagerie pré-clinique et l’imagerie cérébrale nécessitent une haute résolution
et une haute efficacité de détection

– La géométrie conventionnelle impose un lien entre résolution spatiale et efficacité
de détection
– La méthode phoswich limite l’erreur de parallaxe, mais est limitée par le

nombre de couches de cristaux
– L’approche double lecture permet une mesure continue de la DOI, mais avec

une faible résolution
– Le cristal continu permet une haute efficacité de détection. La résolution spa-

tiale dépend de l’épaisseur du cristal et de l’algorithme de reconstruction de la
DOI

– La géométrie axiale propose d’orienter les cristaux parallèlement à l’objet
d’étude
– Elle limite ainsi le lien entre résolution spatiale et efficacité de détection
– Elle offre à la fois une haute résolution et une haute efficacité de détection
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2.1 Introduction
La modélisation est une étape importante dans le développement des détecteurs. Cette

étape permet d’établir une preuve de concept de l’innovation considérée avant l’investisse-
ment financier nécessaire pour réaliser un démonstrateur. La simulation permet aussi de tes-
ter différents paramètres sans avoir recours à l’expérimentation instrumentale, plus longue et
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plus coûteuse. Cependant, au fur et à mesure des développements du projet, les simulations
doivent nécessairement être confrontées aux mesures expérimentales, pour validation. Dans
le cadre de la géométrie axiale, la simulation doit permettre d’établir une preuve de concept
et d’évaluer la résolution spatiale optimale qu’il est possible d’atteindre. Elle doit permettre
aussi de tester l’impact des paramètres instrumentaux sur les caractéristiques globales de
l’imageur. Deux prototypes basés sur la géométrie axiale et la lecture double photo-détecteur
ont été proposés. L’un composé de 4 modules est destiné à l’imagerie cérébrale petit animal.
Une version étendue à 16 modules concerne l’imagerie petit animal corps-entier.

2.2 Description des prototypes simulés
L’imageur TEP proposé s’inscrit au sein d’une plateforme d’imagerie du petit animal.

Elle est actuellement composée d’un micro-tomodensitomètre à rayon X [110] et d’un micro
tomographe à émission mono-photonique (TEMP) [111]. Les études petit-animal spécifiques
à l’imagerie TEP nécessitent le développement et l’ajout d’une telle modalité auprès des deux
autres imageurs déjà en place. Afin de répondre aux demandes de résolution et d’efficacité
de détection, il a été décidé que le micro TEP [75] s’appuiera sur le concept de géométrie
axiale présenté en section 1.8 (page 24).

Des travaux antérieurs ont permis de privilégier des choix technologiques. En effet, il
a été montré que le matériau et la dimension des cristaux utilisés ont une influence sur la
résolution axiale [57]. En imposant un objectif de résolution axiale intrinsèque à 1 mm,
des travaux d’optimisation [81] ont permis de retenir des cristaux de LYSO : Ce de 25 mm
d’extension axiale et de 1,5⇥ 1,5 mm2 de section transverse. Ces cristaux sont recouverts
selon leur extension axiale par un revêtement composé d’un mélange de TiO2 et de PMMA.
Ces choix permettent une résolution en énergie de 19% et une résolution intrinsèque de
reconstruction axiale de 0,82± 0,13 mm LTMH (à 511 keV). De plus, une configuration
géométrique a été retenue [80]. Celle-ci est composée de modules de détection parallélé-
pipédiques arrangés autour de l’objet. Chaque module comporte 768 cristaux. La matrice,
dont les cristaux sont répartis en 32 colonnes et 24 lignes, est couplée à chaque extrémité à
un photo-détecteur pixelisé.

Le photo-détecteur initialement considéré est le Planacon R� de Photonis R�. Il s’agit d’un
photo-détecteur à galette de micro-canaux, segmentée en 32⇥32 pixels de 1,4⇥ 1,4 mm2 de
section avec un pas de 1,6 mm. Ce détecteur présente une dispersion électronique de 0,9 mm
LTMH [112]. En raison des développements actuels en terme de photo-détecteur, notamment
avec l’émergence des SiPM, il a été établi que l’étude des prototypes devra intégrer un facteur
libre représentant les photo-détecteurs associés.

L’électronique de lecture a été développée [113]. Elle permet une lecture cyclique de
10,24 µs avec un marquage temporel intra-cycle de 625 ps pour chaque évènement enre-
gistré. Du fait du fonctionnement par cycle, avec une fonction « hold » qui rend une voie
activée aveugle à tout autre dépôt d’énergie suivant, le temps mort moyen correspond en
première approximation à la moitié de la durée du cycle, soit 5,12 µs. Le temps mort maxi-
mum correspond à une interaction en début de cycle et est donc égal à 10,24 µs. Avec un
pas d’échantillonnage de 625 ps, il est possible de définir un temps de coïncidence proche
de 1 ns.

Le premier prototype envisagé comporte 4 modules. Les modules sont distants de 61,2 mm
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dans le plan {xOy} (figure 2.1a). Cet arrangement géométrique doit permettre une efficacité
de détection de 15% (pour un point source au centre du FOV) [114]. Le champ de vue axial
de ce prototype est limité à 25 mm par l’extension axiale des cristaux. Pour élargir le champ
de vue, il est possible d’ajouter d’autres modules selon la direction axiale (couronnes). Ainsi
un prototype à 16 modules (figure 2.1b), 4 modules dans le plan transverse reproduit 4 fois
selon la direction axiale permet de couvrir un champ de vue axial de l’ordre de 100 mm.
Cette dimension varie en fonction de l’espace inter-couronnes d. Cet espace d a été paramé-
trisé dans la modélisation afin d’évaluer l’impact de l’épaisseur des photo-détecteurs sur les
performances du système (chapitre 5, section 5.3 page 111).

(a) (b)

FIGURE 2.1: Prototypes simulés : (a) Configuration géométrique à 4 modules (seul un mo-
dule est représenté avec ses deux photo-détecteurs), (b) Configuration géométrique à 16 mo-
dules (seuls 4 modules sont représentés avec leurs deux photo-détecteurs respectifs)

Les éléments clés communs aux deux prototypes présentés sont résumés ci-après :
– Cristaux

– 768 cristaux de LYSO : Ce de 1,5⇥ 1,5⇥ 25 mm3

– Revêtement de TiO2/PMMA
– Photo-détecteurs

– Planacon (Photonis)
– segmentation de 32⇥ 32 pixels
– couplage par une colle optique

2.3 Choix de la plateforme de simulation

2.3.1 Introduction
La méthode Monte-Carlo a été principalement développée lors de la fin de la Seconde

Guerre mondiale dans le cadre du programme « Manhattan », pour le développement de
l’arme nucléaire. C’est aussi la période du développement des premiers ordinateurs. Le nom
« Monte-Carlo » aurait été inventé en 1947 par Nicholas Metropolis puis publié en 1949
dans un article coécrit avec Stanislas Ulam [115]. Comme son nom le suggère, le terme
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FIGURE 2.2: Test spectral 3-D de la méthode RANDU

« Monte-Carlo » fait référence à la capitale de la Principauté de Monaco, à ses casinos et
jeux de hasard. Toujours dans le cadre du développement de l’arme nucléaire, la méthode
Monte-Carlo a consisté à simuler sur ordinateur un phénomène purement stochastique : la
diffusion des neutrons dans des matériaux fissiles. Ses applications en physique médicale
sont similaires.

La méthode se base sur la génération de nombres pseudo-aléatoires selon la loi de dis-
tribution statistique du phénomène physique à représenter. Un nombre pseudo-aléatoire peut
être obtenu par des méthodes comme :

– la méthode des congruences linéaires : Xn+1

= (aXn + c) mod m, avec a, c deux
paramètres libres et m, une borne supérieure de la période (à choisir la plus grande
possible)

– la méthode de Fibonacci : Xn+1

= Xn +Xn�1

mod m
– la méthode Mersenne Twister [116]

Devant la variété des méthodes disponibles, différents tests de fiabilité et de stabilité ont
été proposés comme par exemple, le test spectral [117] ou encore les tests statistiques Die-
hard 1. La figure 2.2 représente un test spectral de dimension 3 de la méthode RANDU
Xn+1

= 65539⇥Xn mod 231. Chaque point représente une suite consécutive de 3 nombres
aléatoires. Ces points formant une structure de 15 plans 2-D, la méthode RANDU ne passe
pas le test spectral puisqu’aucune structure particulière ne devrait apparaître.

Ces générateurs de nombres aléatoires ne permettent l’obtention de nombres que de façon
uniforme. Pour générer des nombres aléatoires selon une loi de distribution donnée, il est
nécessaire d’inverser la fonction de répartition de la loi de distribution. Dans le cas où celle-
ci n’est pas inversible, il est possible d’utiliser la méthode de réjection de Von Neumann.

Une modélisation Monte-Carlo d’une interaction rayonnement–matière peut ainsi être
représentée de la façon simplifiée suivante : une interaction à la position rn est définie par :

rn = rn�1

+ sdn�1

(2.1)

1. http ://stat.fsu.edu/pub/diehard/
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Où r est une position, d un vecteur directeur, et s une distance considérée comme une variable
aléatoire de densité de probabilité :

p(s) =
1

�
exp(�s/�) (2.2)

Où � est le libre parcours moyen de la particule dans le milieu. Le vecteur de direction dn dé-
pend de l’interaction. Dans le cas d’une interaction Compton par exemple il est échantillonné
à partir de la section efficace différentielle Compton (section 1.3.1.1, page 10). L’interaction
de la particule est quant à elle, sélectionnée aléatoirement à partir des probabilités des in-
teractions potentielles. Si, par exemple, nous considérons un rayonnement gamma dans de
l’eau, alors PCompton + Pphoto�elect + PRayleigh = 1. Ainsi l’évolution de la particule dans
le milieu est modélisée pas à pas : {rn}, n 2 [0 : N ], jusqu’à l’absorption complète de la
particule n = N .

2.3.2 Plateforme de simulation
La simulation Monte-Carlo TEP doit permettre la prise en compte d’aspects importants

telle que la modélisation de la source, la prise en compte de fantômes complexes, ainsi que
la gestion du temps. I. Buvat et I. Castiglioni [118] ont publié un état de l’art de la simulation
TEMP et TEP en 2002. Parmi les outils examinés dans cette étude, ainsi qu’avec les dévelop-
pements plus récents, nous pouvons retenir un certain nombre d’entre eux. GEANT4 [119]
est une plateforme de simulation développée par le CERN qui permet la modélisation des
interactions des particules avec la matière. Il permet en particulier la modélisation des dé-
tecteurs ainsi que de la source d’émission et du fantôme d’atténuation/diffusion. Cependant,
la gestion du temps et le déploiement d’une solution intégralement basée sur cet outil sont
complexes et chronophages, bien qu’il permette un contrôle total de la simulation. Des outils
dédiés à la simulation tomographique ont été développés dont un certain nombre se basent
sur GEANT4. C’est le cas par exemple de GePETos [120] (Geant4 Positron Emission Tomo-
graphy Simulation). Ce simulateur est particulièrement bien adapté à la géométrie axiale. En
effet, il a été développé parallèlement à la conception d’un tomographe à Xénon liquide basé
sur la géométrie axiale, LXe PET [82, 120]. Cependant, son code n’est plus distribué et bien
que des validations aient été effectuées, sa base d’utilisateurs n’est pas conséquente. GATE
[121, 122] (Geant4 Application for Emission Tomography) est une plateforme de simulation
pour l’imagerie tomographique, basée sur GEANT4 et qui repose sur les mêmes concepts
introduits par GePETos. GATE ne prend pas en charge la géométrie axiale, mais peut fournir
les informations brutes des interactions, quelques soit la géométrie de détection choisie. Il
dispose d’une base utilisateur importante ainsi que d’un support réactif et est régulièrement
mis à jour. PET-SORTEO [123] a été développé dans un objectif de vitesse d’exécution, il
est en effet capable de produire 1 milliard de désintégrations en une heure d’exécution sur un
AMD OPTERON 2 GHz. Il serait le simulateur le plus rapide actuellement [124] (indication
de 2009). Cependant, il n’est conçu que pour la géométrie radiale.

Nous avons ainsi choisi d’utiliser GATE. Celui-ci s’inscrit à l’origine dans la collabo-
ration Crystal Clear du CERN qui a soutenu son développement pour le projet ClearPET
[125] 2. Cependant depuis 2002, il est développé par une collaboration internationale dédiée,

2. http ://www.opengatecollaboration.org/about
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OpenGate. GATE apporte les mécanismes nécessaires à la gestion du temps comprenant la
possibilité de simuler des détecteurs en mouvement, indispensable en imagerie médicale,
ainsi qu’une gestion simplifiée de la géométrie, des aspects liés aux sources d’émission, et
aux fantômes d’acquisition.

Il possède une couche utilisateur facilitant le déploiement d’une simulation. En effet,
la description de tous les aspects de la simulation (géométrie des détecteurs, de la source,
activité injectée, etc.) se fait par l’utilisation d’un langage de macro écrit dans un fichier de
description. Ce fichier décrit les aspects de la simulation suivants :

– la géométrie et la cinétique des détecteurs,
– la géométrie et la cinétique de la source radioactive,
– la géométrie et la cinétique du fantôme,
– la prise en charge du couplage avec le photo-détecteur et de l’électronique de lecture.
Une fois la simulation effectuée, GATE fournit un fichier Hits, un fichier Singles et un

fichier Run. Le fichier Run contient le nombre d’évènements réellement générés. Il peut
être utile dans le cas où l’émission de la source est définie à l’aide d’une activité de ra-
dioactivité et non pas un nombre réel de particules à générer. Le fichier Hits contient les
informations de toutes les interactions ayant eu lieu dans les matériaux sensibles (permettant
la détection). Nous pouvons y trouver par exemple, le numéro d’évènement, le numéro de
la particule mère, le temps, l’énergie déposée, la position absolue de l’interaction, ou en-
core le nom de l’interaction (“LowEnergyCompton”, ou “LowEnergyPhoto” par exemple).
Le fichier Singles est conceptuellement légèrement différent puisqu’il présente des infor-
mations moyennes. Il est associé à la notion de numériseurs ou “digitizers” : le processus
d’acquisition des données par le photo-détecteur et l’électronique de lecture. Ces modules
numériseurs doivent permettre d’obtenir des données correspondant à celles délivrées par
un détecteur réaliste, c’est-à-dire dont l’information est fournie par l’électronique de lec-
ture. Ainsi, chaque module modélise un aspect du détecteur ou de l’électronique. Le module
“Adder” somme les “hits” dans le volume élémentaire de détection. Le module “Readout”
somme les interactions issues de plusieurs volumes élémentaires de détection, lus par l’élec-
tronique de lecture (un cristal pour un couplage individuel noté (1 : 1), ou un regroupement
de cristaux par exemple). Le module “Energy Response” modélise la réponse en énergie du
cristal utilisé, et enfin, le module “Spatial Response” représente la résolution spatiale du sys-
tème. Dans le cas du tomographe modélisé, et du fait des limitations inhérentes de GATE
concernant la géométrie axiale, seuls les modules “Adder” et “Readout” sont utilisés afin de
lire individuellement chaque cristal. De ce fait, le fichier Singles contient alors les informa-
tions moyennes pour chaque cristal.

2.4 Simulation d’un module de détection

2.4.1 Mise en place de la chaîne de simulation
GATE ne permet pas la simulation de la lecture de la matrice de cristaux par deux photo-

détecteurs. Or, cet aspect est primordial dans une géométrie axiale. Pour pallier ce manque,
une méthode originale, basée sur l’expérience et la nature aléatoire des processus mis en
jeu a été développée. En effet, lors de l’interaction d’un photon de 511 keV avec le cristal,
un certain nombre de photons optiques sont créés de façon aléatoire, selon une distribu-
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tion poissonnienne. En moyenne, 33000 photons par MeV sont émis de façon isotrope. Ce
flux optique se propage ensuite dans le cristal que nous pouvons alors considérer comme
un guide d’onde. En l’absence de correction, l’interface optique de sortie, entre le cristal
et le photo-détecteur, introduit une dispersion des photons sur la fenêtre d’entrée du photo-
détecteur. Ce dernier peut aussi présenter une diaphonie entre ses voies et introduire alors
une dispersion électronique sur la surface de sortie. Ces phénomènes dispersifs sont im-
plémentés de la façon suivante : pour chaque “single” issu de la simulation et à l’aide de
la position axiale (z) exacte, les charges gauche et droite issues des deux photo-détecteurs
ainsi que leurs écarts types respectifs sont recherchés dans un fichier de calibration. Celui-ci
a été obtenu à partir d’une expérience (section 1.8.2 page 25, chapitre 1 et [81]) dans la-
quelle un cristal est irradié par pas de 1 mm avec une source collimaté selon la direction
axiale. Pour chaque photo-détecteur, un tirage aléatoire est réalisé suivant une distribution
gaussienne (section 2.4.2, page 41) avec pour valeur moyenne et pour écart type les données
recherchées dans ce fichier externe, normalisé par l’énergie utilisée lors de l’expérience.
Cette charge est ensuite convertie en photons en tenant compte de l’efficacité quantique de
détection du photo-détecteur utilisé et du rendement lumineux du cristal. L’étape nécessaire
à la modélisation des processus suivants serait de considérer l’interaction de chaque photon
avec la cathode du photo-détecteur, puis l’amplification électronique et la dispersion de ces
électrons sur la surface segmentée de sortie. Dans le cas d’un photon gamma de 511 keV
dans un cristal de LYSO, on obtient 16800 photons optiques en moyenne. Avec une effi-
cacité quantique de détection de l’ordre de 20%, 3300 photo-électrons sont produits. Pour
chaque photo-électron, du fait du gain électronique, on obtient environ 2,9 ⇥ 106 électrons,
soit un total de 4,8⇥ 109 électrons par gamma de 511 keV et par photo-détecteur (gauche et
droit). Comme chaque électron devrait être aléatoirement réparti sur la surface de sortie selon
deux directions, l’interaction d’un gamma nécessite 9,6 ⇥ 109 tirages aléatoires. Il apparaît
ici évident qu’une méthode alternative doit être utilisée afin de réduire le temps de calcul
nécessaire. La méthode retenue est la suivante : chaque photon est directement réparti de
façon aléatoire, suivant une loi gaussienne (section 2.4.2, page 41), sur un plan pixelisé dont
les dimensions et la segmentation correspondent aux photo-détecteurs utilisés. La position
moyenne est estimée en fonction du cristal d’interaction et l’écart type est donné par :

� =
p

�optique
2 + �electronique

2 (2.3)

Répartir les photons optiques au lieu des électrons sur le plan pixelisé permet de réduire
d’un facteur d’environ 3⇥106 le nombre de tirages aléatoires requis. Cette méthode conserve
l’aspect statistique grâce à l’utilisation du fichier de calibration issu de l’expérience. Au lieu
d’obtenir une information de charge en coulomb ou en canaux ADC par exemple, nous ob-
tenons une charge en équivalent photons qui sera par la suite présentée comme une unité
arbitraire de charge. La figure 2.3 présente les étapes de la simulation complète précédem-
ment expliquée.

2.4.2 Simulation de la propagation des photons aux interfaces
D’après l’équation 2.3, la dispersion totale dépend de la dispersion optique. GATE pro-

pose la génération et le suivi des photons optiques. Cependant, lorsque cette option est ac-
tivée, il est considérablement ralenti par les calculs supplémentaires. Pour représenter la
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contribution de la propagation des photons, il est possible d’obtenir un ajustement analy-

tique de leur comportement. D.A.B. Bonifacio et coll. [126] proposent une représentation

du nombre de photons collectés sur un photo-détecteur après propagation, en fonction de la

profondeur de scintillation par :

Nph = Aexp(−z/λ1) +Bexp(−z/λ2) (2.4)

Avec A, B, λ1 et λ2 des paramètres libres. Or nous savons que cette modélisation n’est pas

suffisamment représentative dans notre application [81]. Ainsi, plutôt que de chercher une

modélisation du nombre de photons collectés, nous avons choisi de mesurer expérimentale-

ment le nombre de photons collectés (Nph) en fonction de la profondeur de scintillation et de

modéliser la dispersion à l’interface optique entre le cristal et le photo-détecteur (σoptique).

Cette information de dispersion a été obtenue à l’aide d’une simulation optique dédiée effec-

tuée avec GEANT4 .

À une interface optique de différents indices, un photon optique peut être soit réfléchi,

soit réfracté, selon les équations de Fresnel. Le coefficient de réflexion dépend de l’angle

d’incidence ainsi que des indices de réfraction des deux milieux à l’interface. La réflexion

peut être soit spéculaire (type miroir), soit diffuse. Dans le cas d’une interface idéale, la ré-

flexion est purement spéculaire et l’angle de réflexion est égal à l’angle d’émission, on parle

alors de ligne spéculaire (« specular spike »). S’il existe une distribution de l’angle de ré-

flexion autour de l’angle d’incidence, on parle alors de lobe spéculaire (« specular lobe »).

Dans le cas d’une réflexion diffuse, le modèle Lambertien spécifie que la luminance est iso-

trope. GEANT4 modélise les effets de réfraction, de réflexion, d’absorption, ainsi que de
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diffusion. Le processus d’absorption dépend de la longueur d’absorption du matériau et de
la longueur d’onde qui doivent être tabulées dans le code utilisé. Les processus de diffusion
Rayleigh et Mie dépendent eux aussi de données tabulées. La section efficace différentielle
de diffusion Rayleigh, d�/d!, est proportionnelle à 1 + cos2✓, avec ✓ l’angle du vecteur de
polarisation après diffusion par rapport au même vecteur avant diffusion. GEANT4 échan-
tillonne cet angle et calcule la nouvelle direction du photon optique en imposant que cette
nouvelle direction soit perpendiculaire à la nouvelle polarisation. Ainsi la direction finale, la
direction initiale et la polarisation finale sont comprises dans un plan. La diffusion Mie est
traitée par GEANT4 de façon analytique via les équations de Maxwell [127]. Les processus
aux frontières nécessitent un traitement différent. Ainsi GEANT4 définit la notion de sur-
face entre deux volumes. Les propriétés physiques sont définies pour cette surface à l’aide,
d’une part d’une classe dédiée qui concerne uniquement la surface et d’autre part à l’aide
des spécificités optiques des matériaux des deux volumes composant la surface. Les modèles
GLISUR (GEANT3) et UNIFIED [128, 129] sont disponibles pour caractériser la surface.
Le modèle UNIFIED est pertinent lorsque la surface est de type diélectrique–diélectrique tel
qu’à l’interface entre le cristal et le revêtement de peinture, ou encore entre le cristal et la
graisse optique. Ce modèle fait intervenir la notion de micro-facette pour définir la rugosité
de la surface. De nouveau, ce modèle nécessite que les aspects de réfraction, de réflexion et
de transmission soient tabulés pour chaque type de surface dans le code utilisé. GEANT4
permet d’obtenir de bons résultats lorsque seules des surfaces polies sont considérées. En ef-
fet, pour celles-ci, les réflexions sont de type spéculaire [130]. Cependant, les simulations de
surfaces brutes ou traitées montrent des résultats qui divergent de la mesure expérimentale,
même avec des caractéristiques mesurées [131, 132].

Ainsi, quel que soit le processus considéré, la simulation nécessite une tabulation des
données concernant les surfaces [133, 132, 134, 135]. La simulation sera d’autant plus réa-
liste que les données seront tabulées avec précision. Ces données sont obtenues par l’expé-
rience. Janecek et coll ont proposé une méthode expérimentale pour mesurer la réflectance
de cristaux scintillants [133, 132]. Les informations ainsi obtenues pour le cristal de BGO
ont été intégrées au code de GEANT4 via les modules LUT 3. Le code proposé permet de
spécifier le traitement de surface (polie, brut, etc.), le revêtement de surface associé (Lumir-
ror, Teflon, Tyvet ou peinture TiO2) et le type de liant (air, colle). Cependant, seul le cristal de
BGO est actuellement disponible. Plus récemment, E. Roncali et S.R. Cherry [135] ont dé-
veloppé une caractérisation de surface par microscopie 3-D à force atomique. Cette méthode
permet une caractérisation plus fine de la surface avec une résolution de 100 nm et offre de
grandes perspectives quant à l’amélioration des performances des simulations optiques.

La simulation optique sous GEANT4 doit être considérée avec précaution dans la mesure
où elle dépend très fortement de données extérieures tabulées dans le code utilisé. Plus ces
données seront précises et exhaustives et plus la simulation sera « réaliste ». Or, pour le
moment il n’existe pas de donnée concernant le cristal de LYSO avec un revêtement de
TiO

2

/PMMA. Ainsi, la simulation mise en place est une estimation limitée dans la mesure
où les interfaces cristal–revêtement et cristal–graisse ne sont pas exhaustivement modélisées.

Le système simulé (figure 2.4) comporte un cristal de 25 mm de longueur pour une sec-
tion de 1,5⇥ 1,5 mm2. Ce cristal est compris entre deux blocs composés d’une couche de
0,1 mm de graisse optique puis d’une fenêtre de borosilicate de 1 mm d’épaisseur. Les pho-

3. LUT : Look-Up Table
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tons sont finalement détectés par un plan de matériau sensible. La section du module est

de 51,2× 38,4 mm2. Le reste du module est composé de LYSO : Ce qui simule la présence

des autres cristaux. La source est un point source émetteur de photons optiques de spectre

mono-énergétique de 2,95 eV (la valeur la plus probable du spectre d’émission du LYSO) et

dont l’émission est isotrope.
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FIGURE 2.4: Simulation optique : (a) Géométrie de la simulation avec la valeur de l’indice de

réfraction et la longueur d’absorption du milieu (seul le photo-détecteur droit est représenté),

(b) Capture d’écran d’une simulation en cours d’exécution

La position du point d’émission est modifiée pour chaque réalisation de −12,4 mm à

12,4 mm (le centre du cristal est à z = 0). À chaque point d’émission, 16500 photons op-

tiques sont générés. Puis, la distribution obtenue est ajustée. Nous obtenons ainsi l’écart

type de la distribution en fonction de la position axiale d’interaction. Les figures 2.5 et 2.6

montrent un exemple pour une position axiale de 0 mm. Cette figure montre un ajustement

lorentzien suggéré par B.A.D Bonifacio et coll. [126], ainsi qu’ un ajustement gaussien. Dans

notre cas, l’ajustement avec une fonction de Lorentz ne donne pas le meilleur résultat. En

effet, un ajustement lorentzien donne χ2/ndof = 589 alors qu’un ajustement gaussien nous

permet d’obtenir χ2/ndof = 2,7. Cependant, la similitude des comportements de la courbe

avec ces deux fonctions suggère l’utilisation d’une combinaison d’une fonction gaussienne

et d’une fonction lorentzienne. Ainsi, la figure 2.7 représente une autre réalisation de la

simulation, à la même position. Les données ont été ajustées avec une fonction de Voigt cor-

respondant à la convolution d’une fonction gaussienne et d’une fonction lorentzienne. Cet

ajustement semble plus correct que l’utilisation de l’une ou l’autre des fonctions seules :

χ2/ndof = 1.4. Cependant, la fonction de Voigt s’exprime par :

V (x) =

∫ +∞

−∞

e(x−t)2

b+ t2
dt (2.5)

pour une fonction centrée en zéro. Ainsi, il n’existe pas d’expression directe, mais unique-

ment des approximations telles que la pseudo-fonction de Voigt ou la fonction de Pearson.

De ce fait, du point de vue de la modélisation, l’utilisation de cette fonction n’est pas opti-

male. En effet, elle nécessite l’utilisation d’une approximation dont la fonction de répartition
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n’est pas inversible. De ce fait, cette fonction de répartition nécessitera alors un échantillon-
nage par la méthode de Von Neumann (section 2.3.1), et donc le tirage d’un nombre plus
important de nombres aléatoires. Ainsi, nous avons choisi d’utiliser une fonction gaussienne
qui semble être un bon compromis entre la représentation des données et l’implémentation
de la modélisation.

La figure 2.8 présente l’écart type selon l’axe x et l’axe y de la distribution gaussienne
ajustée. Comme l’ajustement par une fonction gaussienne n’est pas optimal, la dispersion ne
présente pas de comportement stable en fonction de la position axiale. Une valeur moyenne
de �x,y = 0,80± 0,02 est déterminée sur l’ensemble de l’extension axiale.
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FIGURE 2.5: Distribution optique sur le plan d’entrée du photo-détecteur pour une réalisation
à la position z = 0 mm
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distribution optique en fonction de la position axiale
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2.5 Gestion du temps
L’électronique de lecture est capable de lire 256 voies électroniques. Elle comprend

4 ASIC (Application Specific Integrated Circuit) chargés de lire 64 anodes 4 des photo-
détecteurs (32 ⇥ 2, photo-détecteur gauche et droit), 4 modules ADC (Analog to Digital
Converter) permettant une numérisation des informations de charges, ainsi qu’un FPGA
(Field-Programmable Gate Array) qui gère l’ensemble du processus et le transfert vers l’or-
dinateur d’acquisition [114]. Le FPGA effectue une lecture synchrone des 256 voies toutes
les 10,24 µs. Chacune des cartes est synchronisée par une horloge commune. Ainsi, l’infor-
mation temporelle est encodée par le cycle de lecture de 10,24 µs et un marquage en temps
des évènements de 625 ps.

Le logiciel complémentaire à la simulation prend en charge les aspects liés à l’élec-
tronique de lecture. Le découpage en cycle de lecture et la discrétisation temporelle sont
implémentés par un découpage du temps en deux parties, l’une dite “core” qui correspond
au numéro de cycle et l’autre dite “fine” correspondant au pas de 625 ps. Lors du traitement
des données, tous les évènements ayant un numéro “core” identique sont regroupés pour
analyse, et les coïncidences sont recherchées avec une fenêtre temporelle (⌧ ) ajustable par
l’utilisateur.

2.6 Architecture d’exécution de la simulation
Une simulation complète de l’ensemble du tomographe comprend les aspects géomé-

triques et physiques (GATE), ainsi que les aspects relatifs aux photo-détecteurs et à l’élec-
tronique de lecture (simulation dédiée). La simulation d’un fantôme numérique de souris,
placé au centre du FOV, avec une activité de 37 MBq nécessite 200 heures d’exécution sur
une machine mono-processeur, mono-coeur cadencée à 2,67 GHz.

Ainsi, pour permettre la simulation d’objets complexes, et/ou d’activités élevées 5, nous
utilisons la méthode dite de “Multiple Replication In Parallel (MRIP)”. Cette méthode est uti-
lisable lorsque les tâches réalisées en parallèle sont indépendantes les unes des autres [136].
C’est une méthode de parallélisation directe, qui est qualifiée de parallélisme embarrassant 6.
L’émission d’un positron étant un évènement indépendant des émissions passées, simulta-
nées, et futures, il est possible de segmenter une simulation d’activité importante en simu-
lations d’activité moins élevée, exécutées simultanément. Cependant, l’indépendance des
simulations parallèles dépend nécessairement du générateur de nombres pseudo-aléatoires
(PRNG) [137] utilisé, et notamment de la séquence d’initialisation utilisée pour chaque si-
mulation [138]. Afin de garantir une indépendance de la série des nombres aléatoires utilisés
entre chaque simulation, il existe différentes techniques de répartition de ces nombres entre
les simulations. D. R. C. Hill propose un état de l’art des techniques existantes en 2010
[139]. La méthode dite de paramétrisation, associée au PRNG Mersenne Twister a été utili-
sée [116]. Dans cette méthode, des fichiers correspondants au statut du PRNG sont utilisés
pour initialiser le PRNG à un état différent du cycle de génération pour chaque simulation
[140].

4. 32 des 1024 anodes d’un photo-détecteur
5. ou de temps d’acquisition plus élevé
6. de l’expression anglaise : “embarrassingly parallel”
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Ainsi, la simulation GATE a été parallélisée de la façon suivante : la simulation est frac-

tionnée de telle sorte que chaque sous-simulation représente 1
200

de l’activité totale. Ces

sous-simulations sont exécutées par une grille de calcul 7 (figure 2.9) : chacune de ses sous-

simulations est exécutée indépendamment sur une unité de calcul (Worker Node). Les fi-

chiers de sortie sont envoyés à un serveur de stockage (Stockage Element) puis rapatriés pour

pouvoir exécuter la simulation des charges (et de l’électronique) sur un serveur local (hors-

grille) multi-processeurs, multi-coeurs. Pour une simulation d’activité donnée, le temps réel

FIGURE 2.9: Architecture de la simulation du tomographe

d’exécution GATE est réduit d’un facteur 200 environ par la grille de calcul (nombre d’uni-

tés de calcul), puis d’un facteur 24 environ pour la simulation de la charge par le serveur

local (nombre de coeurs/CPU disponibles). Techniquement et physiquement, cette méthode

est très satisfaisante, mais d’un point de vue scientifique, certaines approximations doivent

être établies. De par sa nature statistique, une simulation peut effectivement être découpée

en simulation d’activité réduite tant que t0 est identique pour chaque simulation 8, cependant

d’un point de vue électronique, il existe des temps morts dus au taux d’activité qui pourraient

ne pas être correctement représentés par cette méthode. D’autre part, certaines implémenta-

tions électroniques rendent les voies aveugles à tout dépôt supplémentaire de charges après

une première interaction. Cet aspect de l’électronique de lecture est tout simplement ignoré

d’une sous-simulation à une autre (au moment de la simulation de la charge) puisqu’elles

sont réalisées sur le serveur local, indépendamment les unes des autres. Ainsi, lorsque les

effets de temps mort sont à prendre en considération, il faut vérifier au préalable que l’acti-

vité initiale, avant découpage, n’engendre pas d’effet de temps mort notable. D’autre part, si

l’on souhaite étudier l’effet de la cécité des voies électroniques, il est préférable de ne pas

paralléliser la simulation de cette façon.

7. Grille de calcul IPHC, http ://www.iphc.cnrs.fr/-Grille-de-calcul-.html

8. une translation temporelle est possible, mais la durée de simulation doit être la même
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2.7 Chaîne logicielle correspondante
La figure 2.10 présente la chaîne logicielle correspondant à la modélisation.

Gate simanalyse3 emulate_charge

Hits

Singles

Singles Charges

pm.opt

calibration.dat

simulation.mac

FIGURE 2.10: Représentation de la chaîne logicielle de simulation et de ses dépendances

2.7.1 Fichier singles
Pour chaque simulation, GATE génère un fichier Singles et un fichier Hits (ainsi qu’un fi-

chier Run contenant le nombre d’évènements réellement émis). Le logiciel simanalyse utilise

ces deux fichiers afin de créer un fichier Singles étendu comportant la nature de l’interaction

(photo-électrique, Compton) lorsque cela est approprié (section 3.5, page 65).

2.7.2 Fichier de charges
À partir du fichier Singles, le programme emulate_charge modélise l’apport de la double

lecture et de l’électronique de lecture (section 2.5) et produit un fichier de charges :

Fichier de charges
1 1 0 74 0 3 1.267539e-05 2 139
2 1 0 75 0 1 1.267539e-05 2 139

avec le numéro de readout, le numéro de module, de l’anode, un identifiant du photo-détecteur

(gauche 0, droit 1), la charge en photons, le temps, le numéro d’évènement GATE et enfin

le numéro d’identification du cristal de l’interaction initiale. Ce format est volontairement

redondant afin d’en faciliter la lecture. Un facteur de redondance de 8 a été évalué, corres-

pondant au gain obtenu par compression.

Pour exécuter la modélisation de la charge, il est nécessaire de spécifier deux fichiers de

données. Le premier fichier de calibration (calibration.dat, figure 2.10) comporte la charge

droite et gauche ainsi que leurs écarts types respectifs en fonction de la position axiale. Ces

informations ont été obtenues expérimentalement. Le deuxième fichier (pm.opt) représenté

ci-après comporte les caractéristiques du photo-détecteur et de l’électronique utilisés dans la

simulation :

Fichier pm.opt
1 QE 0.163
2 CoeffADC 0.00000000000025
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3 PADX 32
4 PADY 32
5 PAD 1.6
6 gain 2900000
7 elec 0.9
8 opt 0.8
9 limit 0

10 fine 0.000000000625
11 core 0.000010240

On y trouve l’efficacité quantique (QE), le coefficient de conversion des Coulomb en ca-
naux ADC, la discrétisation selon l’axe x (PADX), et selon l’axe y (PADY) ainsi que la
dimension du pas entre les anodes (PAD) en millimètre. Le fichier comporte aussi l’informa-
tion de gain (gain), les dispersions électroniques du photo-détecteur et optique de l’interface
cristal–photo-détecteur en mm. Les trois dernières entrées concernent l’électronique et cor-
respondent au seuil électronique de charge (limit) et à la discrétisation du temps de lecture
en un temps “fin” (fine) et un temps “core” (core) (section 2.5), tous deux en seconde.

2.7.3 Description XML du tomographe
Chacun des programmes présentés ci-dessus fait aussi appel à un fichier de configuration

XML 9 [141] décrivant le tomographe simulé. Ce fichier comprend des informations sur le
cristal utilisé comme le nom du matériau, le rendement lumineux, la dimension du cristal
ainsi que l’espace mort entre les cristaux. Il comprend aussi des informations concernant
les modules, comme leur nombre total, le nombre de cristaux par module selon l’axe x, y
et z ainsi que le fichier d’identification des cristaux et la dimension de la matrice associée
(section 3.3, page 59). Ce fichier XML comprend la position du centre de tous les modules
du tomographe. Finalement, il inclut aussi les informations du champ de vue du tomographe
nécessaire à la reconstruction. Bien qu’au format XML, le contenu du fichier n’est pas vérifié
par rapport à son DTD 10.

9. Extensible Markup Language, langage informatique de balisage générique
10. Document Type Definition, document qui permet de décrire un fichier XML du point de vue sémantique

et logique, il permet la vérification de conformité lors de la lecture du XML
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Fichier description.xml
1 <?xml version="1.0"?>
2 <!DOCTYPE example PUBLIC "" "/home/ebrard/Projects/\
3 PetConfiguration/PET_description.dtd">
4

5 <PetConfiguration>
6

7 <module>
8 <number>4</number>
9 <crystal>

10 <number position="x">32</number>
11 <number position="y">24</number>
12 <number position="z">1</number>
13 <identification>
14 <file>/share/pcs45-1/imabio/ebrard/PM_files/segmentation.dat</file>
15 <sampling>
16 <dimX>256</dimX>
17 <dimY>192</dimY>
18 </sampling>
19 </identification>
20 </crystal>
21 </module>
22

23 <field_of_view>
24 <axial>
25 <length unit="mm">25</length>
26 <sampling>125</sampling>
27 </axial>
28 <transverse>
29 <length unit="mm">60</length>
30 <sampling>300</sampling>
31 </transverse>
32 </field_of_view>
33

34 <module id="0">
35 <center>
36 <x>0</x>
37 <y>49.8</y>
38 <z>0</z>
39 <theta>0</theta>
40 </center>
41 </module>
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2.8 Conclusion
Une chaîne de simulation a été développée. La simulation de la physique de l’acquisi-

tion utilise la plateforme de simulation GATE. Celle-ci ne prenant pas en compte la spécifi-
cité axiale du tomographe, un programme supplémentaire a été développé pour prendre en
compte la lecture double photo-détecteur, ainsi que les particularités de l’électronique asso-
ciée. Ce programme se base d’une part sur une calibration expérimentale et d’autre part sur la
génération de nombres aléatoires. Les simulations étant complexes, le temps d’exécution par
simulation est important. Pour réduire le temps d’exécution nécessaire, les simulations GATE
ont été portées sur une grille de calcul. Le programme supplémentaire a été parallélisé sur
architecture multi-coeurs et/ou multi-CPU. Parallèlement aux implémentations logicielles,
un format de charge a été défini, bien que peu optimisé en terme d’espace disque nécessaire,
il permet néanmoins une lecture facile.

– Une approche de simulation basée sur GATE, une calibration expérimentale et un
programme dédié ont été développés

– Cette approche est conforme aux expériences précédemment effectuées
– La modélisation de la lecture double photo-détecteur est utilisable pour n’importe

quel module de tomographe de ce type dont on peut obtenir une calibration
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3.1 Introduction

Le tomographe fournit des informations brutes constituées, pour chaque module, d’un
ensemble de charges (droites et gauches) associé à un cristal et un temps. À partir de ces
informations, il faut reconstruire les interactions du gamma dans le module, puis déterminer
les évènements en coïncidence. Dans un premier temps, des coïncidences sont recherchées
parmi l’ensemble des informations de charge, au sein de chaque module. À partir de cet
ensemble, un sous-ensemble de charges appartenant à une interaction Compton ou photo-
électrique est sélectionné par un algorithme de clusterisation innovant. De cet ensemble, nous
pouvons déterminer la position brute (x,y) du cristal d’interaction. Cette position doit être
corrigée de la non-linéarité induite par le couplage entre les cristaux et le photo-détecteur.
Les charges totales droites et gauches associées au cristal ainsi déterminées permettent de
reconstruire la position axiale de l’interaction. Ceci permet d’obtenir les coordonnées 3-D
de l’interaction. Si plusieurs interactions sont reconstruites dans un module, une recherche de
la première interaction permet de sélectionner l’interaction Compton. En effet, cette première
interaction permet de définir la véritable LOR et ainsi limiter les effets de la diffusion entre
les cristaux.

3.2 Reconstruction transverse

Les premières informations disponibles après le transfert des données depuis les cartes
d’acquisition concernent le plan transverse du tomographe. En effet, les cartes électroniques
fournissent une liste d’anodes, individuellement identifiées, avec la charge collectée et le
marquage temporel, pour chaque photo-détecteur et pour chaque module de détection. Du
fait de la géométrie axiale, ces données ne donnent directement accès qu’à des informations
transverses. Les charges collectées sont distribuées sur le plan de sortie du photo-détecteur
selon une gaussienne (section 2.4.2, page 41) du fait de la dispersion optique aux interfaces
cristal-photodétecteur, et de la dispersion électronique du photo-détecteur. Du fait de la dif-
fusion Compton, ou des coïncidences fortuites (ou multiples) par exemple, il est possible
que plusieurs interactions aient lieu dans le même module. Dans ce cas, si ces interactions
se situent suffisamment loin les unes des autres, il est possible de regrouper facilement les
anodes activées en fonction de leur interaction d’origine. Un algorithme de type région–
croissante ou ligne de partage des eaux [142] est alors suffisant. Ce regroupement devient
plus complexe lorsque ces interactions sont proches les unes des autres. Dans ce cas, un al-
gorithme de regroupement plus élaboré doit être mis en place. Les algorithmes de regroupe-
ment K-Moyennes [143] et l’algorithme de mélange de modèles gaussiens (MMG) sont par-
ticulièrement bien adaptés à la recherche de regroupement d’anodes. En effet, l’algorithme
K-Moyenne permet la distinction de groupes proches les uns des autres ce qui correspond
par exemple à deux interactions proches l’une de l’autre. Comme les charges sont réparties
selon des distributions gaussiennes (en première approximation), l’algorithme MMG devrait
permettre de séparer deux regroupements partiellement superposés.
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3.2.1 Algorithme K-Moyennes
L’algorithme de regroupement itératif K-Moyennes propose de regrouper n observations

dans k groupes. Le choix du groupe est effectué de telle sorte que la distance entre l’obser-
vation considérée et le centroïde de ce groupe soit la plus faible possible. Dans le cas d’une
surface de sortie d’un photo-détecteur, chaque anode peut être représentée par son centre et
décrite par ses coordonnés 2-D. Une observation correspond alors au centre de l’anode et la
distance devient une distance euclidienne. Soit ~xj un vecteur décrivant le centre de l’anode
j, et ~µi la position du centroïde du regroupement , alors l’algorithme K-Moyennes tend à
minimiser :

argmins

kX

i=1

X

~xj2Si

||~xj � ~µi||2 (3.1)

Où S désigne un groupe : S = {S
1

,S
2

,...,Sk}.
Dans une implémentation standard, les centroïdes initiaux nécessaires à l’itération 0 sont

choisis de façon aléatoire. Le résultat de l’algorithme dépend alors du nombre de regrou-
pements k initiaux. Plusieurs améliorations ont été proposées pour résoudre ce problème
comme l’algorithme “K-Means++” [144] ou encore l’algorithme “Global K-Means” [145].
L’approche choisie dans le cadre de notre implémentation est de conserver l’algorithme stan-
dard et de contraindre très fortement les centroïdes initiaux. En effet, la simulation optique
(section 2.4.2, page 41) a permis de mettre en évidence une distribution gaussienne des pho-
tons et d’obtenir l’écart type associé. De ce fait, deux contraintes peuvent être mises en
place :

– les positions des centroïdes initiaux (identifiées par recherche des maxima) doivent
correspondre aux anodes ayant les charges maximales (correspondant aux maxima des
gaussiennes),

– l’extension spatiale du regroupement étant connue du fait de l’écart type, une distance
minimale entre deux centroïdes peut être imposée.

3.2.2 Algorithme MMG
Comme la répartition des charges à la surface du photo-détecteur peut être représentée

par une distribution gaussienne, les anodes activées sont de ce fait regroupées par distribu-
tion. Ainsi le regroupement par l’algorithme de mélange de modèles gaussiens est particu-
lièrement bien adapté à ce cas de figure. Avec la méthode MMG, chaque cluster est ma-
thématiquement représenté par une distribution paramétrique (dans le cas d’une distribution
gaussienne, il s’agit de la moyenne et de l’écart type), l’ensemble des données (des charges)
est représenté par un mélange de ces distributions. Une distribution individuelle fk associée
à un cluster k est qualifiée de distribution composante. Soit K clusters, chacun d’entre eux
défini par une fonction gaussienne de moyenne µk, et d’écart type �k, la composante fk pour
~x 2 R2, �x = �y = � et de même moyenne (µ) est alors définie comme :

fk(x,y) =
1

2⇡�2

e((x�µk)+(y�µk))
2/(2�2

) (3.2)

La densité de probabilité pour une observable (une charge à une position (x,y) donnée)
s’écrit :
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f(~x) =
KX

k=1

akfk(~x) (3.3)

avec ak > 0 et
P

K ak = 1.
La densité de probabilité pour l’ensemble X = {~xn} (n = 1..N ) des observables (ici toutes
les charges de l’évènement) s’écrit :

p(X) =
NY

n=1

fn(~x) (3.4)

Sa maximisation est effectuée par la méthode “Expectation-Maximization” (EM) [146].

3.2.3 Recherche des maxima
Les algorithmes K-Moyennes et MMG nécessitent des connaissances a priori qui sont :

le nombre de clusters et les centroïdes initiaux. Pour initialiser ces algorithmes, il est donc
indispensable de rechercher le nombre de clusters présents. Ce nombre peut être déterminé
selon deux méthodes : l’approche statistique consiste à établir un lien entre le nombre total
d’anodes activées et le nombre d’interactions (et donc le nombre de clusters). L’approche
morphologique recherche les maxima présents dans la matrice représentant les charges lues
par l’électronique.

3.2.3.1 Approche statistique

La première stratégie de recherche des centroïdes initiaux se base sur des connaissances
a priori reliant le nombre total d’anodes ayant une charge non nulle et le nombre d’interac-
tions dans le module. Si par exemple, 200 anodes présentent une charge non nulle pour trois
interactions, il suffit alors d’organiser les informations des anodes en liste, de les trier par
ordre décroissant et de retenir uniquement les trois premières qui répondent aux contraintes
présentées au paragraphe précédent.

Ces informations, de nature statistique, ont été obtenues par une simulation utilisant une
source cylindrique d’activité homogène et un seul module de détection. Le cylindre est une
source de photons gamma de 511 keV émis dans un cône telle que la probabilité d’inter-
action avec le module soit maximale. Pour chaque émission, le nombre d’interactions dans
le module, ainsi que le nombre total d’anodes pour le photo-détecteur droit et gauche sont
retenus. La figure 3.1 présente le nombre moyen d’anodes ainsi que l’écart type en fonction
du nombre d’interactions, de 1 à 3 interactions dans le module. Cette figure montre l’incon-
vénient de cette méthode. En effet, il n’existe pas de bijection entre le nombre d’anodes et le
nombre d’interactions. Ceci provient entre autres des effets de bord dus à l’extension spatiale
limitée des photo-détecteurs, mais aussi à la superposition des distributions lors d’interac-
tions trop proches les unes des autres. Une implémentation de cette stratégie permet tout de
même d’obtenir un taux de réussite de 70% (identification correcte du nombre d’interactions
et donc de regroupements) avec une erreur de répartition entre les regroupements inférieure
à 10%.
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FIGURE 3.1: Nombre d’anodes activées en fonction du nombre d’interactions dans un mo-
dule : (a) couplage (1 :1), (b) couplage (4 :1).
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3.2.3.2 Approche morphologique

Pour supprimer la dépendance envers ces connaissances a priori, tout en conservant une
approche K-Moyennes simple, une seconde stratégie de recherche des maxima a été déve-
loppée. Cette approche utilise des outils de morphologie mathématique. Elle considère les
distributions d’anodes sur la face de sortie du photo-détecteur comme une image en niveau
de gris. La morphologie mathématique (MM) est une technique non linéaire d’analyse de
structures dont le développement initial a été effectué à l’École des Mines de Paris, avec
notamment les travaux de G. Matheron [147] et J. Serra [148].

L’implémentation de cet algorithme a été réalisée en python 1 notamment pour pouvoir
utiliser les librairies pymorph 2 et mahotas [149]. La première librairie est composée d’outils
de morphologie mathématique pouvant traiter des images en niveaux de gris. La seconde est
composée d’outils de traitement d’image comme par exemple les fonctions de seuillage ou
de ligne de partage des eaux. La méthode comporte deux étapes : dans un premier temps, les
charges sont extraites du mode-liste puis converties en une matrice comportant 0 si l’anode
n’est pas activée et la valeur de la charge collectée sinon (figure 3.2a). Cette matrice est
convertie en une image en niveaux de gris (entiers non signés 8 bits). Un flou gaussien, de
2 pixels d’écart type (déterminé de façon empirique), est ensuite appliqué. Dans un second
temps, la fonction de recherche de maxima régionaux “regmax” est utilisée sur l’image (fi-
gure 3.2b), puis les maxima trouvés sont filtrés en fonction des contraintes précédemment
énoncées (figure 3.2c). La figure 3.3 présente le taux de réussite de cette méthode pour un
couplage (1 : 1) en fonction de la distance entre les anodes de charges maximales. Seuls
les évènements composés de deux interactions sont considérés (deux interactions Compton
ou une Compton puis une photo-électrique). La dimension d’une anode est normalisée à
1 mm2. Cette normalisation permet de travailler avec des anodes de dimensions unitaires et
de mettre ces résultats à l’échelle en fonction du photo-détecteur considéré. Le taux de réus-
site est défini comme étant une identification des maxima avec une erreur de localisation ne
dépassant pas 3 unités normalisées de distance (UND). Une limite de 10 unité normalisée
de distance peut être établie : en dessous de cette valeur, le taux de réussite est très faible,
de l’ordre de quelques pour cent alors qu’à partir de cette valeur il est de 95% et converge
rapidement vers 98%. Ceci s’explique par une différentiation suffisante des distributions de
charges. Lorsque le couplage est supérieur ((4 : 1) ou (8 : 1)), les distributions de charges ne
sont pas distinguables.

3.2.3.3 Utilisation des informations droite et gauche

Pour chaque module, l’information obtenue est double puisqu’elle provient des photo-
détecteurs droit et gauche. Les différentes méthodes présentées précédemment ne tiennent
pas intrinsèquement compte de cette double information. Pour en tenir compte, nous avons
choisi de faire une clusterisation indépendante sur chacun des photo-détecteurs. Si la distance
entre les barycentres des clusters est faible (typiquement inférieure à la dimension d’un cris-
tal selon sa diagonale), la position moyenne entre les deux photo-détecteurs est utilisée. Si
dans le cas contraire, cette distance est trop importante pour calculer une moyenne, le centre

1. http ://www.python.org/
2. http ://www.mmorph.com/pymorph/
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(a) (b) (c)

FIGURE 3.2: Étapes principales de l’algorithme de recherche des maxima : (a) Distribution

originale de charges, (b) conversion en niveau de gris et recherche des maxima, (c) après

application des contraintes

FIGURE 3.3: Taux de réussite de l’approche MM en fonction de la distance (unité normalisée)

séparant les deux anodes de charge maximale

retenu est celui du cluster présentant la charge totale la plus élevée. En effet, si la charge to-

tale n’est pas assez importante, la distribution statistique n’est alors pas représentative. Nous

ne disposons alors que d’une distribution mal échantillonnée.

3.3 Identification du cristal

3.3.1 État de l’art

La méthode de regroupement permet de reconstruire la position transverse de l’inter-

action. Cependant, le couplage entre les cristaux et les photo-détecteurs introduit une non-

linéarité entre position réelle et position reconstruire similaire à celle observée lors de la

reconstruction par logique d’Anger (section 1.7.2.1, page 20). Cette non-linéarité peut être

corrigée à partir de la génération d’un histogramme de positions. Ce phénomène est d’autant

plus important que le nombre de cristaux par canal de photo-détection augmente. Cet histo-
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gramme est obtenu en balayant successivement la matrice de cristaux avec une source de pho-
tons gamma et en reconstruisant la position (x,y) de l’interaction avec le cristal. Chaque pic
de cet histogramme doit correspondre à un cristal. Lorsque les phénomènes entraînant la dis-
torsion peuvent être modélisés, comme dans le cas de la distorsion due au Position Sensitive
Avalanche Photo-Detectors (PSAPD) par exemple, il est possible de corriger la non-linéarité
de façon analytique [37]. Lorsque ce n’est pas possible, l’histogramme de positions obtenu
est segmenté afin de déterminer des zones d’appartenance Tc telle que {xrec,yrec} 2 Tc pour
chacun des cristaux. La matrice de correspondance ainsi obtenue permet une relation unique
entre la position reconstruite et le cristal correspondant :

{xrec,yrec} ! idcristal (3.5)

Cette segmentation peut être obtenue de différentes façons : la méthode dite « manuelle »
consiste à localiser « à la main » les pics présents dans l’histogramme, puis de définir les
zones d’appartenance par un algorithme de type ligne de partage des eaux. Cette méthode
n’est pas automatique et peut donc être fastidieuse pour la calibration d’un TEP moderne
composé de nombreux modules. Cependant, elle offre un taux de réussite important de
l’ordre de 95%.

Une alternative est d’utiliser un algorithme de recherche de pic par seuillage, puis d’ap-
pliquer le même algorithme de ligne de partage des eaux [150]. Cette méthode peut mener à
de mauvais résultats si au sein du même module, l’efficacité respective des cristaux est très
variable.

K. Stonger et coll. [151] suggèrent l’utilisation d’un mélange de modèles gaussiens asso-
cié à un algorithme de maximisation de la vraisemblance (EM) [146]. Cette méthode fonc-
tionne en deux temps, dans un premier temps le MMG est optimisé par EM. Ensuite, les
différentes zones de la matrice sont couplées au cristal le plus probable a posteriori, par un
algorithme de reconnaissance de forme de type “Maximisation a posteriori” (MAP). Cette
méthode se base sur l’hypothèse que le nombre de photons qui atteint un photo-détecteur
particulier peut être décrit par une distribution binomiale qui tend vers une distribution nor-
male lorsque le nombre de photons est grand. Le taux de réussite de cette méthode est de
l’ordre de 93%.

D’autres travaux utilisent des méthodes plus sophistiquées faisant usage de cartes auto-
adaptatives non-supervisées [152, 153, 154]. L’utilisation de cartes auto-adaptatives présente
principalement l’avantage de ne pas nécessiter d’intervention humaine. Cependant, elles
doivent être entraînées avec une statistique importante, puisque l’arrangement de la carte
se fait évènement par évènement (4,5 millions d’ évènements dans [153]). Bien que le taux
de réussite soit intéressant, de l’ordre de 99%, le temps d’entraînement est un facteur limitant
qui dépend de la statistique et du nombre de cristaux dans le module (chaque cristal est repré-
senté par un neurone dans la carte). Cependant, celui-ci peut être significativement réduit par
l’utilisation d’unité de calcul spécifique : le calcul sur FPGA permet un gain de temps d’un
facteur 160 [153]. Les principaux avantages de cette approche sont sa capacité à traiter des
informations bruitées et son apprentissage non-supervisé. Ce type d’apprentissage permet de
faire évoluer la matrice de correspondance au cours de la vie des modules de détection afin
de l’adapter aux variations instrumentales, comme les variations de gain par exemple [154].

A. Chaudhari et coll. [155] proposent dans un premier temps, de corriger l’histogramme
en terme d’intensité, puis de générer un « patron » par transformation de Fourier de cet his-
togramme corrigé. Le patron est ensuite segmenté en déterminant des droites verticales et
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horizontales passant à mi-chemin entre les points déterminés dans le patron. L’histogramme
initial est ensuite recalé avec le patron segmenté ainsi obtenu. Le temps de calcul sur CPU né-
cessaire pour obtenir l’histogramme segmenté est inférieur à 1 min. Le taux de réussite n’est
pas communiqué, cependant A. Chaudhari et coll. indiquent que cette méthode propose une
performance comparable à une segmentation manuelle.

J. Breuer et K. Wienhard [156] proposent une méthode basée sur l’analyse en composante
principale (PCA) permettant de formuler le problème de recherche des maxima comme un
problème d’optimisation. Cette méthode permet d’obtenir un taux de réussite de l’ordre de
95%. Cette méthode est particulièrement tolérante envers les pics manquants ou fusionnés
ainsi qu’envers les distorsions importantes dans l’histogramme.

La matrice de correction peut aussi être obtenue par un algorithme de clusterisation. K.
Xiaowen et coll [157] ont mis au point une approche par clusterisation de type Fuzzy C-
Moyennes. Ce type de regroupement ne lie pas un point reconstruit (x,y) donné de façon
absolue, mais autorise un degré d’appartenance définie par une fonction de rapprochement.
La fonction choisie dans leur approche est la WWGSS 3 :

J =
NX

i=1

CX

j=1

um
ij ||pi � pCj||2 (3.6)

Avec N le nombre de points (x,y), C le nombre de clusters, uij l’appartenance d’un point à
un cluster définie telle que

PC
j=1

uij = 1, pi un vecteur représentant le point (x,y), et pCj

le centre du cluster j. La particularité sous-jacente avec cet algorithme est qu’un point peut
donc dans une certaine mesure appartenir à plusieurs clusters. La matrice de correspondance
est donc obtenue après itération afin d’assigner à chaque point un cristal unique.

Les méthodes présentées précédemment sont comparées dans le tableau 3.1 à partir des
articles de références et des travaux comparatifs de K. Xiaowen et coll. [158].

Méthode Temps Performance sensibilité1 sensibilité bruit

Manuelle heures 95% très importante très importante
Watersheld2 10 minutes 98% très importante importante

GMM NC 93% faible faible
CAA ms 99% très faible très faible
RP < 1 minute > 95% 3 importante faible

ACP NC 95% faible très faible
C-Means < 1 minute NC4 importante faible
(1) Sensibilité aux conditions initiales
(2) Méthode de recherche des maxima et ligne de partage des eaux [150]
(3) Comparable à la méthode manuelle
(4) Résultats préliminaires en 2008

TABLE 3.1: Comparatif des méthodes d’obtention de la matrice de correspondance des cris-
taux

3. weighted within-group sum of squared
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3.3.2 Méthode par recherche des maxima et décomposition de Voronoï
La plupart de ces méthodes ne sont pas disponibles publiquement. De plus, elles sont

beaucoup plus complexes à implémenter que nécessaire. En effet, l’électronique modélisée
dans la simulation n’est soumise qu’à une dispersion électronique entre les anodes. Seules
les anodes correspondant à des cristaux activés fournissent un signal. Ni les piédestaux
électroniques, ni l’émission spontanée du LYSO ne sont représentés. Ainsi, en dehors des
couples cristaux–anodes (N : 1) en interaction, les autres anodes sont à une valeur nulle. La
figure 3.4a montre une représentation continue des positions reconstruites dans le cas d’un
couplage (1 : 1). Elle a été obtenue avec une dispersion optique et électronique de 0,8 mm
et 0,9 mm LTMH, respectivement. Cette représentation n’est pas bruitée et les positions des
cristaux sont discernables. C’est pourquoi nous proposons un algorithme plus simple com-
posé de deux étapes : une recherche des maxima par projection (selon l’axe des abscisses
et des ordonnées), puis une segmentation autour de ces maxima par décomposition de Voro-
noï [159]. La figure 3.4 présente d’une part les histogrammes de positions (3.4a, 3.4c, 3.4e)
pour un couplage (1 : 1), (4 : 1) et (8 : 1) respectivement, et d’autre part les matrices de
correspondance associées (3.4b, 3.4d, 3.4f). Dans le cas du couplage (1 : 1) et (4 : 1), les
768 cristaux sont correctement identifiés ce qui correspond à un taux de réussite de 100%.
Cependant, le couplage (8 : 1) ne permet pas la différenciation de l’ensemble des cristaux
dans l’histogramme de positions. Le taux de réussite diminue à 80%. Bien que l’algorithme
choisi ne soit pas le plus performant, la mauvaise identification provient essentiellement de
l’histogramme de positions dans lequel les cristaux ne sont pas suffisamment différenciables,
ainsi il n’est pas possible d’obtenir une matrice de correspondance complète dans le cas d’un
couplage (8 : 1).

3.4 Reconstruction axiale
Une fois les regroupements d’anodes identifiés, il est possible d’obtenir la position axiale

de l’interaction grâce à l’équation du contraste (équation 1.18, page 26). La fonction inverse
du contraste, C�1 est définie comme :

C�1(Qr,Ql) = z (3.7)

Cependant, cette fonction inverse ne peut pas être calculée de façon analytique. Nous devons
alors avoir recours à une méthode par calibration. Ainsi pour chaque position axiale balayée
par pas de 1 mm (de �12,4 à 12,4 mm), les charges expérimentales moyennes droites et
gauches sont obtenues. Ces données sont ensuite ajustées, puis interpolées avec un pas de
0,1 mm. Le contraste correspondant est calculé puis tabulé en fonction de la position z. Les
bords du cristal (à partir de 0,1 mm de l’extrémité du cristal) ne sont pas considérés parce
qu’ils sont soumis à des effets de bord [80].

Ainsi, pour une interaction de position inconnue, le regroupement sur les deux photo-
détecteur permet de déterminer les charges totales droite et gauche. Le contraste est ensuite
calculé, puis la position axiale correspondante est recherchée dans la table de calibration.

Afin de valider cette méthode dans le cadre de la modélisation, une simulation a été ef-
fectuée dans laquelle une source ponctuelle de gamma irradie un module avec une direction
d’émission fixe. La figure 3.5 présente un histogramme de la position reconstruite lorsque
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

FIGURE 3.4: Histogramme de positions et matrice de correspondance en fonction du cou-
plage cristal–photo-détecteur : (a) Histogramme de position couplage (1 :1), (b) Matrice de
correction des positions couplage (1 :1), (c) Histogramme de position couplage (4 :1),(d)
Matrice de correction des positions couplage (4 :1), (e) Histogramme de position couplage
(8 :1),(f) Matrice de correction des positions couplage (8 :1)
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toutes les énergies sont considérées (évènements Compton et photo-électriques). L’histo-
gramme présente une distribution gaussienne. Un ajustement permet d’obtenir une position
reconstruite moyenne de �7,32 mm avec une largeur totale à mi-hauteur de 1.03 mm. Cette
méthode permet donc une résolution intrinsèque axiale d’environ 1 mm LTMH, ce qui est
en accord avec les résultats obtenus par l’expérience [81].
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FIGURE 3.5: Reconstruction de la position axiale avec la méthode du contraste

D’autres fonctions ont été proposées pour la reconstruction axiale [84, 83]. La figure 3.6
représente le contraste et la fonction fc (équation 1.19) : fc = Q1

Q1+Q2
. On remarque qu’en

assimilant localement la courbe à une droite, un ajustement linéaire indique un coefficient
directeur de 0,038 pour la droite fc, et de 0,076 pour la droite de contraste. La figure 3.7
présente la dispersion du calcul du ratio Q

1

/(Q
1

+ Q
2

) ainsi que celui du contraste pour
une même position arbitraire. On constate ainsi que pour une même position, le contraste
dépendant de deux variables aléatoires au numérateur comme au dénominateur est plus dis-
persé (� = 0,386) que le calcul du rapport (� = 0,185). Cependant, comme la tangente à
la courbe du contraste présente un coefficient directeur plus important, les deux méthodes
donnent des résultats similaires. En effet, nous pouvons déterminer une différence moyenne
entre les deux méthodes de 0,06%. Le contraste est néanmoins retenu parce qu’il présente
l’avantage d’être symétrique à l’origine, et d’être borné entre -1 et 1.

Il est possible aussi d’exprimer le problème comme :

cmes � cth = 0 (3.8)

et de rechercher une solution de l’équation 3.8 par un algorithme de recherche de racine.
Cependant, cette approche est d’un point de vue algorithmique équivalente à la calibration
précédemment présentée puisqu’un tel algorithme itère sur x avec xk+1 = xk +�x, où �x
dépend du pas d’itération de la même façon que la méthode dite de calibration dépend de la
discrétisation de la fonction d’ajustement. Ainsi, bien que l’algorithme à proprement parler
soit différent, le concept est le même et le résultat ne dépend que du pas choisi. De plus,
l’équation 3.8 ignore l’aspect aléatoire de cmes.



3.5. Identification de la première interaction 65

��
����
����
����
����
	�

	���
	���
	���
	���
	�

��
 ��� �
 	� 	
 	�� 	�


��
�
���

	
��

	�
��
��
��
���



�������	����	������

�����
��������

FIGURE 3.6: Fonctions de calibration : rapport entre l’une des charges et la somme et
contraste

Il est aussi intéressant de considérer la nature statistique du problème. En effet, nous
pouvons nous poser la question de savoir quelle est la probabilité d’observer la charge Q

1

par exemple, en connaissant la position Z 4. Ainsi Q est traité comme une variable aléatoire,
et Z un paramètre :

P (Q|Z) = P (N)P (Z)T (Z) (3.9)

Où P(N) représente la probabilité d’obtenir N photons par scintillation, P(Z) est la proba-
bilité que cette scintillation ait lieu à la position axiale Z et T(Z) représente une probabilité
de transmission des photons au photo-détecteur. P(N) est une distribution de Poisson de
moyenne N et d’écart type

p
N . P(Z) = C est une distribution uniforme. T(Z) est assimilable

à la modélisation de la charge collectée [81], mais n’est pas mathématiquement défini comme
une probabilité. Or, s’il est possible de déterminer une probabilité PT (Z)

mathématiquement
correcte telle que notamment :

PT (Z)

2 [0 : 1] (3.10)

alors, il serait possible de définir une densité de probabilité fz,N(Q), telle que cette densité
de probabilité soit une vraisemblance pour N 2 R et Z 2 D, où D représente l’exten-
sion axiale du cristal. Enfin, une telle représentation du problème permettrait une approche
algorithmique ML-EM. Cependant, cette densité de probabilité n’a pas pu être obtenue.

3.5 Identification de la première interaction
Les méthodes de regroupement, ainsi que la reconstruction axiale permettent d’obtenir

les coordonnées absolues (x,y,z) de chaque interaction reconstruite dans un module de dé-
tection. Il est alors possible soit de discriminer les évènements avec plus d’une interaction
par module, soit de reconstruire la trajectoire du photon gamma dans le module et d’iden-
tifier la première interaction. Cette identification permet d’intégrer les évènements à une,
deux, ou trois interactions dans la statistique de reconstruction. Ceci pourrait théoriquement
augmenter l’efficacité de détection du système de 30%.

4. les variables aléatoires sont notées en majuscule
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FIGURE 3.7: Dispersion du calcul de la figure de mérite pour la reconstruction de la position
axiale : (a) Contraste, (b) Rapport Q1

Q1+Q2
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Il existe plusieurs méthodes permettant d’identifier la première interaction dans un mo-
dule de détection, ainsi que des combinaisons de ces méthodes.

3.5.1 Diffusion inter-cristaux
Un gamma de 511 keV interagit, dans un cristal de LYSO, par effet photo-électrique avec

une probabilité de 0,33 ou par effet Compton avec une probabilité de 0,77. Dans le cas d’une
interaction Compton, le gamma diffusé par l’électron peut donner lieu à un certain nombre
d’interactions Compton supplémentaires. Il peut ensuite interagir par effet photo-électrique
ou quitter le milieu de détection. Il existe un grand nombre de scénarios possibles de diffu-
sion inter-cristaux, cependant du fait de la dimension finie du système, seul un certain nombre
d’entre eux sont suffisamment probables pour être considérés. Il est intéressant d’estimer la
probabilité de chacun de ces scénarios. Cela permet de savoir quels sont ceux que l’on peut
reconstruire sans analyse (une interaction unique par module), ceux qui nécessitent une ana-
lyse Compton (trois interactions au total par évènement), et enfin ceux dont la reconstruction
est trop complexe (plus de 3 interactions par évènement). Obtenir par le calcul une estimation
des proportions des différents scénarios ICS (inter-crystal scattering) est complexe dans la
mesure où les probabilités d’interaction photo-électrique et Compton dépendent de l’énergie
initiale. Il serait donc nécessaire de savoir quelle est la distribution de la perte d’énergie par
effet Compton en tant que première interaction, deuxième interaction, troisième interaction,
etc. De même, il est nécessaire de considérer l’interaction photo-électrique à 511 keV mais
aussi à toutes les énergies probables après n interactions Compton. La variation de la pro-
babilité d’interaction photo-électrique ou Compton en fonction de l’énergie ne peut pas être
négligée.

3.5.1.1 Nombre d’interactions par évènement

La distribution du nombre d’interactions par module est un indice de la complexité des
scénarios à considérer. Une simulation d’une source cylindrique (de 40 mm de diamètre)
d’activité uniforme a permis de compter le nombre d’interactions (toutes interactions confon-
dues) par module. La simulation a été réalisée sans tenir compte de la diffusion ou de l’atté-
nuation des photons gammas de 511 keV. La figure 3.8 montre qu’au-delà de trois interac-
tions, la probabilité d’occurrence devient faible. Elle n’est que de 2% pour 4 interactions, et
de 0,2% pour 5 interactions (négligeable).

3.5.1.2 Scénario de diffusion

Le tableau 3.2 présente les proportions des scénarios ICS dont le nombre total d’interac-
tions est inférieur ou égal à 4. Dans ce tableau, la lettre P représente une interaction photo-
électrique, et la lettre C une interaction Compton. Un scénario représenté par P (module 1) et
CC (module 2) correspond à un évènement avec une interaction photo-électrique dans le mo-
dule 1 et deux interactions Compton dans le module 2 par exemple. Ainsi, les coïncidences
simples (une interaction par module) qui ne nécessitent pas de reconstruction représentent
30,5%. Les coïncidences qui peuvent être reconstruites (trois interactions au total) repré-
sentent 34,9% et finalement les coïncidences avec 4 ou plus de 4 interactions représentent
34,3%. Du fait de la statistique limitée de cette simulation, le scénario CC–CC présente une
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FIGURE 3.8: Distribution du nombre d’interactions dans un module de détection

probabilité nulle. En augmentant la statistique et à l’aide d’une analyse dédiée, il est possible
d’obtenir une approximation de la borne supérieure de cette probabilité à 0,01%.

Cette analyse, issue de la simulation, néglige cependant les diffusions inter-modules (né-
cessairement inter-cristaux). Néanmoins, de tels évènements représentent moins de 2% des
évènements diffusés [114]. De plus, ils peuvent être facilement rejetés. Cette analyse per-
met de définir un potentiel d’augmentation maximale de la sensibilité d’environ 35% via une
analyse des diffusions inter-cristaux simples (3 interactions par évènement). Cependant, cette
analyse utilise des données brutes de la simulation qui ne reflètent que les sections efficaces
d’interaction Compton et photo-électrique dans le matériau de détection ainsi que la géomé-
trie de détection. Si, dans un module, deux interactions ont lieu trop proche l’une de l’autre
par exemple, l’algorithme de regroupement ne les discernera pas, résultant en une interac-
tion unique et donc une mauvaise reconstruction de l’évènement ICS. Ceci peut entraîner
une réduction non négligeable de l’amélioration potentielle de la sensibilité. La figure 3.9
présente la distribution de la distance inter-cristaux entre deux interactions lorsque seules
deux interactions sont présentes dans un module. La distance moyenne est de 6,9 mm, et la
distance la plus probable est de 2,2 mm. Or d’après la figure 3.3 (section 3.2.3.2 page 58),
l’identification des maxima de deux distributions de charges est optimale à partir de 10 uni-
tés de distance soit pour un photo-détecteur pixelisé avec des pixels de 1.6⇥ 1.6 mm2, à
partir de 16 mm. D’après la figure 3.9, les interactions séparées d’au moins 15 mm repré-
sentent environ 8% des cas. Ainsi avec un taux d’identification de 100%, et d’après les résul-
tats précédents, il serait possible de traiter correctement 2,8% d’évènements supplémentaires
(34,9%⇥ 8%). Cette valeur dépend de la dispersion optique et électronique. Elle est d’autant
plus grande que �2

opt + �2

elec est faible.
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Nombre d’int. Module 1 Module 2 Total Proportion (%)

2 P P 461 10.1
2 P C 793 17.3
3 P CC 164 3.6
4 P CCC 21 0.4
3 P CP 1052 23.0
4 P CCP 427 9.3
2 C C 139 3.0
3 C CC 52 1.1
3 C CP 224 4.9
4 C CCP 93 2.0
4 C CCC 8 0.2
4 CC CP 46 1.0
4 CC CC 0 0
4 CP CP 328 7.2
4 CP CC 37 0.8
- autres autres 723 15.8

TABLE 3.2: Proportions des scénarios de diffusion inter-cristaux considérés
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FIGURE 3.9: Distribution de la distance inter-cristaux entre deux interactions (deux interac-
tions détectées dans le module)
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3.5.2 Considérations énergétiques et cinématiques
Soit un photon gamma d’énergie incidente E

0

= 511 keV (figure 3.10a), qui dépose par
interaction Compton une énergie E

1

alors l’énergie de diffusion E
2

5 est :

E
2

= E
0

� E
1

(3.11)

Si cette énergie est entièrement déposée par effet photo-électrique dans un autre cristal alors :

E
2

=
E

0

2� cos ✓
(3.12)

Où :
E

2

(1� cos ✓) = E
1

(3.13)

Il est alors possible de déterminer trois régions :

Région 1 : ✓ 2 ]0 : 60[ (3.14)
Région 2 : ✓ 2 ]60 : 90[ (3.15)
Région 3 : ✓ 2 ]90 : 180[ (3.16)

Lorsque l’on considère la Région 1 (50% des cas), ✓ < 60, alors E
2

> E
1

et il n’existe pas
de cas d’ambiguïté (E

1

= E
2

). Si l’on considère la Région 2 (20%), alors E
2

> E
1

mais il
existe ✓0 appartenant à une autre région tel que E

2

= E
1

, pour lequel il y a ambiguïté. Si l’on
considère finalement la Région 3 (30%), de rétro-diffusion, E

1

> E
2

mais là aussi il existe ✓0
appartenant à une autre région tel que E

2

= E
1

. Ainsi même avec une identification parfaite,
certains cas de diffusion sont intrinsèquement ambigus (figure 3.10b).
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FIGURE 3.10: Cinématique Compton : (a) Région 1, (b) Région 2 cas ambigu

3.5.3 Méthodes d’identifications
Plusieurs méthodes sont possibles pour différencier l’interaction Compton appartenant

effectivement à la LOR. La section suivante propose une présentation de quelques unes de
ces méthodes.

5. l’énergie de liaison de l’électron est négligée
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3.5.3.1 Marquage en temps

La première méthode intuitive consisterait à considérer les temps d’interaction mesurés.
La figure 3.11 présente la distribution de la différence de temps entre les interactions succes-
sives (�T = |t

1

� t
2

|) quand seules deux interactions sont détectées dans un module. Ainsi,
la valeur moyenne est de 37,4 ps alors que la valeur la plus probable est de 6,5 ps. Le mar-
quage en temps de l’imageur est composé de deux parties, un marquage en cycle de lecture
de 10,24 µs et un marquage fin de 625 ps. La résolution temporelle du système n’est donc
pas suffisante pour lever l’ambiguïté de l’ordre d’occurrence des interactions.
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FIGURE 3.11: Distribution de la différence en temps pour deux interactions successives dans
un module

3.5.3.2 Contrainte géométrique

Une autre approche simple est de considérer un critère géométrique. En effet, d’après la
figure 1.3 (section 1.3.2.2, page 12) et la section 3.5.2, la probabilité de diffusion Compton
est plus importante aux angles inférieurs à 90�. Ainsi, environ 70% des interactions Compton
diffusent vers l’avant [114] (✓ < 90�), c’est-à-dire selon la direction positive de l’axe radial.
Une telle contrainte est simple à implémenter : pour les modules dont le grand axe de la sec-
tion transverse est perpendiculaire à l’axe y par exemple, il s’agit simplement de sélectionner
l’interaction dont le numéro de cristal j (selon l’axe y) est le plus faible. Le taux de réussite
de cette méthode est donc de 70%.

3.5.3.3 Algorithme du maximum d’énergie

L’algorithme du maximum d’énergie [160, 161, 162] permet de différencier deux inter-
actions d’une diffusion en sélectionnant le dépôt d’énergie maximum comme étant l’interac-
tion appartenant à la ligne de réponse. Le taux de réussite théorique 6 de cette approche est
de 81% [160].

6. qui ne tient pas compte des limites du détecteur
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3.5.3.4 Cinématique Compton

Une autre approche se base sur la cinématique Compton et utilise la redondance d’infor-
mation issue de l’équation 3.13 et de la conservation de la quantité de mouvement [163] :

cos ✓ =
~ri · ~rs
|~ri||~rs|

(3.17)

Ainsi, le dépôt d’énergie d’une part, et l’analyse des positions d’interaction permettent cha-
cun d’obtenir une valeur de l’angle de diffusion ✓ notée respectivement ✓ener et ✓pos. Soit :

�✓ = ✓ener � ✓pos (3.18)

Il suffit de considérer les deux trajectoires possibles, de calculer �✓ pour chacune des deux
trajectoires possibles, puis de retenir celle pour laquelle �✓ est minimale. Initialement mis
au point pour les télescopes Compton haute énergie, et utilisé dans les télescopes Compton
pour l’imagerie médicale [164], il est désormais considéré pour la reconstruction ICS [165].

3.5.3.5 Algorithme Klein-Nishina

L’algorithme Klein-Nishina (KN) [165] est un algorithme probabiliste. Basé sur la pro-
babilité de diffusion KN (équation 1.11, section 1.3.2.2 page 12), cet algorithme calcule la
trajectoire la plus probable.

3.5.3.6 Comparatif

Le tableau 3.3 présente les taux de réussites issus de simulations des différentes mé-
thodes présentées ci-dessus. Elles ont été obtenues dans le cas du tomographe AX-PET [166]
(non-publié). Comme le montre ce tableau, la plupart des méthodes, bien que présentant des
taux de réussites théoriques importants, voient leur performance dégradée dès lors que sont
considérées résolution en énergie, et résolution spatiale. Une seule méthode se démarque
particulièrement : il s’agit de l’utilisation de réseaux de neurones artificiels. C’est en effet
actuellement la seule approche capable de considérer les dégradations induites par la résolu-
tion en énergie et la résolution spatiale.

Maximum-Energy Cinématique Klein-Nishina RNA
61% 65% 63% 75%

TABLE 3.3: Taux de réussite de méthodes d’identification de la première interaction issus de
simulations (V. Fanti et coll. [166], 2011)

3.5.4 Les réseaux de neurones artificiels
Un réseau de neurones artificiels (RNA) est un paradigme de traitement de l’information

inspiré du fonctionnement du système nerveux biologique tel que le cerveau. Le fonction-
nement d’un tel réseau est à mettre en relation avec la méthode de traitement parallèle des
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neurones biologiques regroupés en un réseau hautement inter-connecté. De façon similaire

à un être humain, un réseau de neurones artificiels apprend par l’exemple, se trompe, et

ajuste son comportement en fonction de ses erreurs. Ce sont des approximateurs universels

capables d’approximer n’importe quelle fonction continue [167, 168].

Les premiers travaux concernant les réseaux de neurones datent de 1943. W. McCulloch

et W. Pitts [169] présentent un premier modèle simplifié d’un neurone appelé le neurone

MCP, du nom des deux auteurs. Cependant, les premières utilisations massives de ce type de

réseau sont contemporaines au développement de l’informatique.

Dans un réseau de neurones artificiels, chaque neurone possède m entrées (xi,...,xm),

m poids associés (wi,...,wm), une fonction d’activation, un seuil (S), et une sortie (s) (fi-

gure 3.12). Dans le cas d’un neurone MCP, la fonction d’activation est la fonction de Heavi-

side. La sortie d’un neurone peut s’écrire :

s = φ

(
w0 +

m∑
i=1

wixi

)
(3.19)

Avec φ la fonction d’Heaviside :

φ(x) =

{
0 si x ≤ 0

1 si x > 0
(3.20)

Cependant, la fonction d’activation n’est pas fixe et peut être choisie par l’utilisateur. La

fonction sigmoïde est la fonction d’activation la plus couramment utilisée :

φ(x) =
1

1 + e−x
∀x ∈ R (3.21)

x1
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w2

FIGURE 3.12: Représentation d’un neurone artificiel avec : deux entrées (x1,x2) pondérées

par deux poids (w1,w2), un seuil (S) et une sortie s

La structure d’un réseau de neurones est composée de plusieurs couches : une couche

d’entrée qui permet de fournir les variables à considérer, une couche de sortie qui donne le

résultat du réseau, et un nombre variable de couches dites « cachées » (hidden) qui consti-

tuent le coeur du réseau. Il existe principalement deux fonctionnements : le fonctionnement

“Feed-forward”, ainsi que le fonctionnement récurrent. Dans le cas de notre application, seul

le fonctionnement “Feed-forward” nous intéresse. Ce concept implique une propagation de

l’information vers l’avant, c’est-à-dire que le réseau est connecté de la couche d’entrée vers
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la couche de sortie et il n’existe pas de connexion dans le sens inverse. Avant d’être opéra-
tionnel, le réseau de neurones nécessite un apprentissage. Celui-ci peut être non-supervisé
ou supervisé. Ce dernier cas nous intéresse dans le cadre de notre application. Pour entraî-
ner le réseau, il faut disposer d’un ensemble de données entrées–sorties pour que les poids
neuronaux soient adaptés lors de la phase d’apprentissage. Cet ajustement est effectué en
comparant les sorties attendues en fonction des entrées soumises. Cette modification des
poids des neurones est effectuée dans la majorité des applications par rétro-propagation de
l’erreur [170].

La difficulté dans l’utilisation des réseaux de neurones artificiels est de choisir la struc-
ture du réseau : il n’existe pas de règle quant à la structure à mettre en oeuvre vis-à-vis du
problème à résoudre. Cependant, il a été montré que la structure du réseau peut significative-
ment améliorer les résultats [171]. Plus la structure est complexe et plus le réseau nécessite
une phase d’apprentissage longue [172]. Dans certains cas d’utilisation, une approche neuro-
évolutive [173] peut être mise en place. Le réseau de neurones artificiels est alors couplé à
un algorithme génétique afin de faire varier la structure du réseau lors des phases d’appren-
tissage. Cependant, tous les problèmes ne se prêtent pas nécessairement à une interprétation
génétique [174].

3.5.5 Scénarios ICS considérés
Différents scénarios ICS pourraient être analysés par un RNA, cependant la complexité

du réseau augmente avec le nombre total d’interactions considérées. Comme les scénarios
avec trois interactions au total sont les plus fréquents, 35% d’occurrence (section 3.5.1.2,
page 67), le réseau est structuré de telle sorte qu’il puisse traiter ces scénarios. Les scénarios
présentant trois interactions au total sont les suivants :

1. module 1 photo-électrique, module 2 Compton et photo-électrique

2. module 1 photo-électrique, module 2 Compton et Compton

3. module 1 Compton, module 2 Compton et photo-électrique

4. module 1 Compton, module 2 Compton et Compton

avec l’interaction du gamma 1 dans le module 1 et les interactions du gamma 2 dans le
module 2.

Dans le scénario numéro 1, l’énergie totale déposée est de 1.022 MeV 7, ce qui n’est
pas le cas des autres scénarios considérés. M. Michaud et coll [175] ont établi une preuve
de concept de l’utilisation de RNA pour la reconstruction ICS, dans le cadre du scénario 1
uniquement. Cependant, les photons gamma émis en coïncidence sont indépendants l’un de
l’autre. Ainsi, les informations concernant le gamma n’ayant subi qu’une interaction dans un
module n’interviennent pas dans l’analyse des interactions de l’autre gamma ayant subi deux
interactions dans un autre module. En effet, en ne considérant pas la diffusion dans l’objet,
l’énergie initiale du photon gamma avant la première interaction est de 511 keV. De ce fait
la condition :

P
2

i=0

Ei = 1,022 MeV ne semble pas pertinente. En considérant les formules
de diffusion Compton, seule l’information de position du gamma 1 est pertinente. En effet,
elle permet de définir la direction initiale du gamma 2 avant la première interaction dans le

7. l’énergie de liaison de l’électron est négligée, le photon X est supposé absorbé
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module 2. La diffusion par l’objet et l’accolinéarité de l’émission des photons gamma sont
négligées. Un pré-traitement similaire à celui proposé dans [175] permet par translation et
rotation de replacer l’interaction du gamma 1 systématiquement à la même position choisie
arbitrairement. Dans notre cas, il s’agit d’un point fixe arbitraire de l’espace détecteur. Ainsi
comme l’énergie déposée par le gamma 1 n’est pas une information pertinente, et comme la
position de l’interaction est une constante, les informations du gamma 1 ne sont pas présen-
tées au RNA.

Différents paramètres pourraient limiter les performances du réseau. Intrinsèquement,
certains cas de diffusion sont indistinguables (section 3.5.2, page 70). Ce nombre de cas
augmente lorsque les résolutions spatiale et temporelle se dégradent. Les performances du
RNA pourraient alors être réduites du fait de ces dégradations.

3.5.6 Implémentation du RNA
Le réseau de neurones artificiels utilisé pour l’analyse des évènements Compton a été

implémenté à l’aide de la librairie FANN 8. Celle-ci permet le déploiement de réseaux de neu-
rones multi-couches et l’utilisation d’algorithmes d’apprentissage comme la rétro-propagation
de l’erreur.

La librairie est utilisée de telle façon que le nombre de couches « cachées », ainsi que le
nombre de neurones par couches sont modifiables. Seul le nombre d’entrées, égal à huit, et le
nombre de sorties, égal à deux sont fixes : les huit entrées (E) correspondent aux observables
des deux interactions appartenant au même module et les deux sorties sont de types binaires
et correspondent à l’interaction appartenant à la ligne de réponse.

(Ei = ~x
1

· ~ui)
3

i=1

E
4

= edep
1

(Ei = ~x
2

· ~ui)
7

i=5

E
8

= edep
2

et

s
1

=

(
0 si 62 LOR

1 si 2 LOR

s
2

= s
1

(3.22)

avec ~x, le vecteur de position de l’interaction (1 ou 2), edep l’énergie déposée par l’interac-
tion (1 ou 2) et {~u} une base cartésienne orthonormée.

Pour replacer l’interaction unique du gamma 1 au point fixe, les transformations suivantes
ont été utilisées avec le “module 0” (tomographe à 4 modules) comme module de référence :

– Rotation d’angle ↵,
– Translation de paramètres a, b, c.
L’angle ↵ est l’angle que fait le module, où l’interaction a eu lieu, avec l’axe y (0� pour

le module 0). Et la translation est telle que :

8. Fast Artificial Neural Network : http ://leenissen.dk/fann/wp/, version 2.2.0
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x0 = x+ a (3.23)
y0 = y + b (3.24)
z0 = z + c (3.25)

Où dans le cas du module 0 : x = 0 mm, y = 49.8 mm, z = 0 mm. Ces transformations
sont appliquées aux deux autres interactions du gamma 2.

Le réseau de neurones artificiels est implémenté par trois modules : l’un permettant d’en-
traîner le réseau (cabann 9), l’autre d’utiliser un réseau fonctionnel (cabann_exec) et enfin
une classe C++ (compton_analyzer.hpp) pour l’intégration à la chaîne logiciel décrite dans
la section 3.6. Le format des données à présenter au réseau est imposé par la librairie FANN.
Il doit s’agir d’un fichier ASCII avec en en-tête : le nombre d’entrées que comporte le fichier,
le nombre de variables d’entrée et le nombre de variables de sortie. Les données sont regrou-
pées par paire de lignes avec, dans un premier temps, les variables d’entrée à présenter au
réseau et les sorties correspondantes. Un exemple d’un tel fichier est présenté ci-dessous :

Fichier d’entraînement du RNA
1 4641 8 2
2 1.66784 -49.7987 -11.252 328.8 3.26274 -46.5961 -12.526 182.2
3 1 0
4 0 49.8 3.291 284.5 0 49.8 8.894 226.5
5 1 0
6 25.6627 -27.3783 -10.049 292.3 22.4602 -25.7834 -15.062 218.7

Pour permettre l’entraînement du réseau de neurones, les fichiers Singles de GATE ont
été modifiés afin d’y ajouter les informations concernant la nature de l’interaction : photo-
électrique, ou Compton. Deux colonnes supplémentaires représentent la présence d’une in-
teraction Compton ou d’une interaction photo-électrique (représenté par 1) ou leur absence
(représenté par 0). Ces informations sont extraites du fichier Hits et permettent lors de l’ana-
lyse Compton de générer un fichier de données d’entraînement dont un exemple est présenté
ci-dessous :

Fichier de simulation pour entraînement RNA
1 first : 1 3 -35.1296 -29.0292 3.646 52.7556 compton
2 second : 0 3 -35.1092 -41.8292 -0.938 458.246 photo

L’interaction unique n’est pas représentée. Ce fichier contient en ligne l’arrivée tem-
porelle de l’interaction (first, second), le numéro correspondant (1,0) les positions x, y, z
de l’interaction ainsi que l’énergie déposée et enfin la nature de l’interaction (Compton ou
photo-électrique). Ce format est par la suite converti pour présentation au réseau.

3.5.7 Performances
3.5.7.1 Intrinsèques

Dans un premier temps, une estimation des performances du réseau a été établie à l’aide
d’une modélisation des interactions indépendante de la simulation complète du tomographe.

9. Compton Analyzer by Artifial Neural Network
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GEANT4 a été utilisé pour simuler une source de photons gammas de 511 keV dont l’émis-
sion, dans 2⇡, est orientée préférentiellement vers un module de détection constitué d’un
cristal continu de LYSO : Ce. La direction d’émission est tirée aléatoirement dans 2⇡, mais
le point d’émission est quant à lui fixe. Parmi tous les évènements simulés, seuls ceux ne pré-
sentant que deux interactions dans le module (Compton puis photo-électrique ou Compton
puis Compton) sont conservés.

3.5.7.2 Données bruitées

Une deuxième approche a consisté à volontairement dégrader les données brutes de la
simulation précédente pour ajouter les effets de résolution en énergie et de résolution spatiale.
La résolution en énergie du module de détection, R, s’écrit comme :

R =
p

Ri
2 +Rtr

2 +Rph
2 (3.26)

où Ri est la résolution intrinsèque du cristal, Rtr la résolution relative au transfert des photons
optiques et Rph la résolution du photo-détecteur. Soit Rcris la résolution en énergie du cristal
alors :

Rcris =
p

Ri
2 +Rtr

2 (3.27)
La résolution en énergie Rcris dépend de l’énergie déposée, des propriétés de scintillation et
des propriétés optiques du cristal. Cependant, le rendement lumineux n’est pas proportionnel
à l’énergie déposée sur toute la gamme d’énergie [176, 177]. Des études sur le cristal de
LSO [178, 179] et de LYSO [180] suggèrent une bonne approximation entre 100 et 500 keV
par une fonction affine. Ainsi, en première approximation, la résolution en énergie Rcris du
cristal est considérée comme :

Rcris(E) ⇡ k
�E

E
= k

1p
E

(3.28)

La résolution spatiale est représentée par un tirage aléatoire gaussien dont la LTMH corres-
pond à la résolution spatiale intrinsèque du module de détection. La résolution en énergie est
représentée par un tirage aléatoire dont la LTMH correspond à l’équation 3.28.

Les données de la simulation (section 3.5.7.1) ont été bruitées avec une résolution en
énergie de 5, 10, 15, 19 10 et 25% ainsi qu’avec une résolution spatiale variant de 0,5 mm
à 3 mm par pas de 0,5 mm. Les structures des réseaux de neurones utilisées sont de deux
types : simple couche « cachée » et bi-couches « cachée », avec un nombre de neurones
variant de 10 à 100 par couche. Deux structures à trois couches avec un nombre de neurones
par couche de (8,8,8) et (6,6,1) respectivement ont été également étudiées pour comparaison
avec les travaux de J.B. Michaud (et coll.) [175, 181].

La figure 3.13a montre un exemple de résultats obtenus avec le réseau simple couche
composée de 100 neurones. La résolution spatiale et énergétique influence peu les perfor-
mances de ce type de réseau. La figure 3.13b montre un exemple de résultats avec un réseau
de deux couches composées de 100 neurones chacune. Cette figure montre que pour ce type
de réseau, les performances dépendent sensiblement des résolutions spatiales et énergétiques.

La figure 3.14 montre l’évolution des performances obtenues en fonction de la com-
plexité de la structure du réseau dans la configuration suivante :

10. Une résolution en énergie de 19% correspond à celle déterminée par S. Salvador et coll. pour le photo-
détecteur Planacon R�
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(a) (b)

FIGURE 3.13: Performances d’un RNA en fonction des paramètres de résolution : (a) : RNA

simple couche de 100 neurones (b) : RNA double couches de (100,100) neurones

– résolution spatiale de 1 mm selon les trois directions

– résolution en énergie de 19% à 511 keV

FIGURE 3.14: Performances des RNA simple couche en fonction de leur structure

La complexité du réseau a peu d’influence sur les performances dans le cas d’une struc-

ture composée d’une simple couche « cachée ». Multiplier par 10 le nombre de neurones

permet une augmentation de 2% seulement des performances. Cependant le temps d’entraî-

nement du RNA est considérablement allongé.

Ces résultats, bien que contre-intuitifs dans une certaine mesure, sont en accord avec

les résultats annoncés par M. Michaud et coll. [181] concernant une étude Monte-Carlo. La

relation entre le bruit dans les données avec la phase d’apprentissage n’a pour le moment pas

été expliquée. Néanmoins, l’état actuel de compréhension permet d’ores et déjà d’utiliser ce
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type d’approche à condition de procéder à une optimisation empirique.

3.6 Chaîne logicielle correspondante
La figure 3.15 présente la chaîne logicielle correspondante à la reconstruction des évè-

nements. À partir des données de charges obtenues par le programme emulate_charge (sec-

tion 2.7.2, page 49), le programme event_recognizer effectue dans un premier temps une

recherche des coïncidences inter-cristaux parmi les charges. Une fois les charges ainsi re-

groupées, le programme reconstruit la position de l’interaction (ou des interactions) dans

chaque module par clusterisation (section 3.2, page 54) et par la méthode de reconstruction

axiale. À partir de ces informations, le programme écrit un fichier de Singles reconstruits. Ce

fichier Singles est en tous points similaire à celui produit par simanalyse hormis qu’un certain

nombre d’informations ne sont désormais plus disponibles : le type de l’interaction (photo-

électrique ou Compton) ainsi que la position de la source d’émission. De plus, d’autres in-

formations ne correspondent nécessairement plus, telles que le numéro de l’évènement par

exemple.

Ce fichier constitue l’objet d’entrée du programme de conversion au format mode-liste.

Le programme Singles_to_LM détermine les coïncidences entre paires de modules avec une

fenêtre en temps variable. En fonction du nombre d’évènements pour chaque module en

coïncidence, il procède soit à un rejet des évènements multiples soit à une reconstruction

utilisant le RNA. Une fois que chaque interaction par paire de modules a été identifiée, le

programme écrit le fichier mode-liste.

event_recognizer Singles_to_LMCharges Singles LM

segmentation.dat net.w

FIGURE 3.15: Représentation de la chaîne logicielle de reconstruction des évènements et de

ses dépendances
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3.7 Conclusion
La simulation du tomographe et de la chaîne de lecture électronique permettent d’obtenir

un fichier mode-liste de charges comparable au format instauré lors du développement de
l’électronique dédiée. À partir de ces informations de charges, il est nécessaire de recons-
truire les interactions dans les modules de détection. Chaque interaction est reconstruite en 5
étapes. Dans un premier temps des coïncidences inter-cristaux sont recherchées parmi l’en-
semble des charges d’anodes fournies. Une fois ces coïncidences identifiées, un algorithme
de recherche de maxima permet d’obtenir le nombre d’interactions dans le module de détec-
tion. Un algorithme de clusterisation, type K-Moyennes ou MMG, regroupe les anodes en
fonction de leur appartenance aux interactions. Une fois les interactions correctement iden-
tifiées, la position transverse est déterminée comme le barycentre du cluster, et la charge est
calculée comme la somme sur les charges appartenant au cluster. La position reconstruite
est corrigée afin d’identifier le cristal d’interaction. Les informations de charge totale droite
et gauche (pour chacun des deux photo-détecteurs du module) permettent de procéder à la
reconstruction de la position axiale. L’ensemble de ces informations de charges, de temps,
et de position permet d’écrire un fichier Singles. Ces Singles sont ensuite analysés pour dé-
terminer des coïncidences entre modules. Si plus d’une interaction a eu lieu dans un module
en coïncidence, une analyse ICS est effectuée par méthodes géométriques, cinétiques ou par
l’utilisation d’un réseau de neurones artificiels.

– Les évènements sont reconstruits à partir des informations de charges par une
clusterisation et reconstruction axiale.

– L’algorithme MMG offre de meilleures perspectives de performance que K-
Moyennes dans le cas de la simulation

– Différentes méthodes d’analyse ICS sont possibles dont la méthode géométrique
(70% de réussite), la méthode cinématique (65%) mais les RNA semblent mieux
adaptés (80%)

Résumé
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4.1 Introduction
L’objectif du processus de reconstruction est d’obtenir une image (2-D ou 3-D) de la

distribution spatiale et temporelle 1 de l’émetteur radioactif utilisé à partir des données du
tomographe. Cette distribution spatiale et temporelle peut être représentée par une fonction
continue f, telle que f = f(~r,t). Comme le tomographe présente une résolution spatiale et
temporelle finie, il n’est pas concevable d’utiliser une représentation continue de f. Cette
distribution est donc décomposée selon une base spatiale et une base temporelle. Dans le cas
d’une distribution indépendante du temps, avec {uj(~r)}Jj=1

pour une base spatiale discrète, f
devient :

1. Dans un souci de clarté, le cas dépendant du temps sera mentionné, mais non décrit

81
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f(~r) =
JX

j=1

fjuj(~r) (4.1)

avec {fj}Jj=1

, un ensemble de J coefficients correspondant à la décomposition de f(~r) sur
les fonctions de base uj(~r). En général, la base spatiale { ~ui(r)} utilisée est un ensemble de
voxels cubiques couvrant l’intégralité du FOV et défini dans un repère cartésien. Cependant,
d’autres bases peuvent être utilisées, dont en particulier les bases d’éléments de volume
à symétrie sphérique [182]. Les éléments de volume de cette base (blob) sont représentés
par une fonction de Kaiser-Bessel. Le champ de vue est couvert par un ensemble de blob
se chevauchant. Cette continuité dans la description de l’espace image permet un meilleur
compromis entre le niveau de bruit dans l’image et la résolution spatiale qu’avec des voxels
cubiques [183].

La majorité des tomographes utilisent une représentation histogrammée des données
d’acquisition, comme les sinogrammes ((✓,s) angle et distance euclidienne au centre). Un
nombre plus restreint d’imageurs conservent les données brutes sous la forme d’une liste
d’évènements enregistrés. Nous parlerons alors de mode-liste dans lequel les informations
les plus pertinentes sont conservées.

Ces données peuvent être représentées par un vecteur ~m, de dimension I où mi représente
le nombre de coups détectés par un élément de détection j (une paire de cristaux dans le cas
mode-liste, ou un couple (✓,s) dans le cas d’un sinogramme). De plus, une moyenne q des
données mesurées s’écrit :

qi = E[mi] =

Z
f(~r)sµi (~r)d

3r (4.2)

avec sµi (~r), une fonction décrivant l’efficacité de détection du tomographe pour une paire
donnée de cristaux i et pour une distribution de coefficients d’atténuation linéaire µ(r).

Deux « familles » de reconstruction sont possibles. La méthode conventionnelle est la
reconstruction analytique, notamment par l’algorithme de rétro-projection des projections
filtrées. Cette méthode se base sur une représentation analytique et déterministe de l’équa-
tion 4.2. Cette équation, considérée comme une intégrale curviligne, est inversée par l’in-
termédiaire de la transformée de Radon [184]. L’autre « famille » concerne les algorithmes
itératifs. Cette famille regroupe l’approche algébrique et l’approche statistique. L’approche
algébrique, ART (Algebraic Reconstruction Technique), repose sur l’hypothèse que les pro-
jections sont liées aux données par une relation de linéarité. Ainsi, cette méthode tente de
résoudre un système linéaire de M équations à N inconnus de façon itérative, avec M le
nombre de LOR et N le nombre total de voxels présents dans l’image. La méthode statistique
considère la nature discrète et statistique des données. L’équation 4.2 est considérée comme
statistique. Dans les deux approches, une première estimation de l’image f0 est choisie et
l’algorithme essaye d’améliorer cette estimation à chaque itération. À partir d’une estimation
intermédiaire fk, la projection pk est calculée puis comparée avec la projection mesurée m.
Cette comparaison permet d’établir un terme correctif, additif en ART ou multiplicatif avec
une approche statistique, rétro-projeté lors de la mise à jour de la distribution estimée. Après
chaque mise à jour, l’image estimée tend vers la distribution réelle.
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4.2 Reconstruction analytique et itérative statistique
La méthode analytique implique une représentation de l’équation 4.2 par une intégrale

curviligne. Cependant, ceci est limité au cas d’acquisition de grande statistique. En effet, si
la statistique est suffisamment importante, les données mesurées tendent vers la valeur de
l’intégrale. Cependant dans le cas d’acquisition de faibles statistiques, les données mesurées
peuvent grandement varier autour de leur moyenne et l’approximation donnée par l’équa-
tion 4.2 comme intégrale curviligne n’est alors plus satisfaisante.

La méthode itérative statistique ne présente pas ce défaut significatif. En effet, elle intègre
directement la nature stochastique de l’émission du positron dans son contexte mathéma-
tique, et donc la nature statistique des données . Cette méthode intègre aussi la modélisation
du processus d’acquisition par le tomographe à travers le concept de probabilité de détec-
tion. Ce concept rend compte de la sensibilité des détecteurs à travers le champ de vue de
l’imageur. D’autres effets peuvent être pris en compte lors de la reconstruction. D’une part,
les effets physiques de l’émetteur comme l’accolinéarité des photons gamma ou le libre par-
cours moyen du positron peuvent être intégrés. D’autre part, les effets physiques de l’objet
d’étude comme l’absorption et la diffusion des photons gamma peuvent être ajoutés lors de
la reconstruction.

L’inconvénient de ce type d’approche concerne la convergence. La convergence de l’al-
gorithme peut augmenter le bruit, ce qui nécessite une régularisation. Elle peut être obte-
nue soit en contraignant le nombre d’itérations, soit en appliquant des filtres de lissage sur
l’image finale ou lors de l’obtention des images intermédiaires. Une autre approche possible
est l’utilisation de connaissances a priori via l’algorithme MAP (Maximum a Posteriori)
[185]. Cet a priori impose par exemple que des voxels voisins aient une intensité similaire
[186]. Ces connaissances a priori peuvent être obtenues par des images CT ou IRM [187,
188] recalées sur les images TEP.

L’autre inconvénient caractéristique des algorithmes itératifs est le temps d’exécution
nécessaire pour l’obtention de l’image finale. Cependant, cet inconvénient devient de moins
en moins présent grâce aux développements d’algorithmes utilisant une division en sous-
ensembles des données et à l’utilisation d’architectures spécifiques de calcul telles que les
GPU ou les FPGA en reconstruction parallèle. Finalement, la qualité de l’image obtenue dans
le cadre d’étude biologique par méthode itérative est au moins égale et souvent meilleure que
par la méthode analytique [189, 190, 191].

4.3 Méthodes itératives statistiques
Les méthodes itératives se basent d’une part sur la définition du paramètre à estimer

(la distribution spatiale du radio-traceur, f ), et d’autre part sur la définition du modèle du
système, A. Dans la mesure où la représentation du système est en général non dépendante
du temps (ou peut être transformée pour l’être), nous ne considérons ici que le cas général
non dépendant du temps. Ainsi A peut être représenté mathématiquement par une matrice
telle que A = {aij}I⇥J , avec aij les éléments de cette matrice :

aij =

Z
sµi (~r)uj(~r)d

3r (4.3)
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À partir des équations 4.1, 4.2 et 4.3, il s’ensuit que :

qi =

Z
f(~r)sµi (~r)d

3r (4.4)

=

Z  JX

j=1

fjuj(~r)

!
sµi (~r)d

3r (4.5)

=
JX

j=1

fj

✓Z
sµi (~r)uj(~r)d

3r

◆
(4.6)

=
JX

j=1

fjaij (4.7)

et donc,
q = Af (4.8)

avec A 2 M
2⇥2

(R).
L’ensemble des algorithmes itératifs de reconstruction statistiques nécessitent un para-

mètre pour permettre l’optimisation de la fonction objet. Ce paramètre est défini comme
étant la distribution f du radio-traceur présent dans le champ de vue. La correspondance
entre les données calculées et les données mesurées est définie par l’utilisation d’une fonc-
tion comme la fonction des moindres carrés [192, 193, 194] par exemple ou la fonction de
vraisemblance [195]. Bien qu’il en existe d’autres, ce sont les deux fonctions les plus uti-
lisées [196]. La fonction de vraisemblance est préférée dans la mesure où elle permet une
représentation statistique de l’acquisition des données. Pour maximiser la vraisemblance,
l’algorithme le plus utilisé est la maximisation de l’espérance (EM : Expectation Maximiza-
tion). Dans ce contexte, les données du tomographe peuvent être organisées en projections,
ou conservées sous forme de liste d’évènements, c’est-à-dire dans le format mode-liste. Le
choix de l’une ou de l’autre dépend essentiellement des fonctionnalités du tomographe.

4.3.1 Reconstruction des projections
4.3.1.1 Définition de la vraisemblance

Soit une représentation des données histogrammées, la probabilité d’obtenir une mesure
mi lorsque la moyenne est qki est définie par la distribution de Poisson :

P (mi|qki )
(qki )

mi

mi!
exp[�qki ] (4.9)

Ainsi cette probabilité est maximale si qki = mi. Pour une distribution fk, à l’itération k,
l’ensemble {qi}8i est défini par l’équation 4.8. La vraisemblance d’obtenir m si la valeur
moyenne est qk est définie par le produit des probabilités :

P (m|qk) =
IY

i=1

(qki )
mi

mi!
exp[�qki ] (4.10)

avec {qi} supposé indépendant pour tous i. Pour maximiser l’équation 4.10, chacun des
facteurs du produit doit être maximisé.
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4.3.1.2 Maximisation de la vraisemblance

La maximisation de la vraisemblance (MV) est le coeur même de l’algorithme itératif. En
1982, L.A. Shepp et Y. Vardi proposent l’algorithme EM [197] (Expectation Maximization)
qui est devenu le standard des algorithmes itératifs de reconstruction d’images. L’équation
de mise à jour s’écrit :

fk+1

j =
fk
jPI

i=1

aij

IX

i=1

aij
mi

qki
(4.11)

où fk+1 est l’image reconstruite à l’itération k+1, fk l’image à l’itération k, qk l’estimation
des données à l’itération k et m les données mesurées. I désigne l’espace détecteur et J,
l’espace image. L’algorithme se décompose de la façon suivante :

1. Projection de l’estimation k des données qki =
PJ

j=1

aijfk
j

2. Calcul du rapport des projections mesurées sur les projections estimées m
qk

3. Rétro-projection de ce rapport pour obtenir le terme correctif
4. Multiplication de l’image obtenue à l’itération k par le terme correctif ainsi obtenu

pour obtenir la nouvelle image
5. Normalisation par la sensibilité (

PI
i=1

aij)
Cet algorithme présente la particularité de garantir la convergence, cependant il est très lent.
Un ensemble d’améliorations a par la suite été proposé afin de permettre une convergence
plus rapide. L’algorithme OSEM [198] (Ordered Subsets Expectation Maximization), répar-
tit les données à reconstruire dans des sous-ensembles spatials disjoints et applique l’équa-
tion 4.11 à chacun de ces sous-ensembles séquentiellement. Le gain de temps résultant dé-
pend du nombre de sous-ensembles utilisés. Cependant, OSEM n’est pas un véritable esti-
mateur de la vraisemblance et il ne converge pas. Pour remédier à ce problème, les algo-
rithmes COSEM ont été développés [199]. Ceux-ci, basés sur un principe similaire à OSEM,
convergent à l’aide d’un paramètre de relaxation.

4.3.1.3 Calcul de la matrice système

Les opérateurs de projection et de rétro-projection utilisés lors de la reconstruction né-
cessitent la connaissance de la probabilité de détection d’un évènement issu du voxel j par
une paire de détecteurs i. Cette probabilité est définie par un élément aij . L’ensemble des aij
définit une matrice A, appelé matrice système.

Il est possible d’obtenir la matrice système A = {aij}8i,j par différentes méthodes :
celle-ci peut en effet être analytiquement calculée [200], estimée par méthode Monte-Carlo
[201, 202, 203] ou directement mesurée [204].

Pour limiter les temps de simulation et de calcul de la matrice, et afin d’obtenir une
première indication des capacités de reconstruction de cette méthode avec notre prototype,
nous avons simulé une émission 2D (dans un plan) provenant d’une section d’un volume
cylindrique. Le cylindre simulé est d’activité d’uniforme, de 15 mm de rayon et de 25 mm
d’extension axiale. Nous avons utilisé une source de photons gamma émis à 180� dans un
disque (source “back-to-back”) [205]. L’espace image a été discrétisé dans un volume de
200⇥ 200⇥ 125 voxels cubiques de 0,2 mm de dimension selon chaque axe. La dimension
de la matrice obtenue est de l’ordre de 100 MB.
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4.3.1.4 Exemple de reconstruction 2D

Dans la mesure où la matrice ainsi obtenue ne permet qu’une reconstruction d’une tranche
axiale infiniment mince de l’espace image, ce qui ne correspond pas à une situation réaliste
d’acquisition des données, seul un fantôme qualitatif a été simulé puis reconstruit selon cette
méthode. La figure 4.1a présente le fantôme Derenzo utilisé pour cette étude. La figure 4.1b
présente l’image reconstruite après 100 itérations avec l’algorithme ML-EM. Ainsi, cette fi-
gure montre que la résolution intrinsèque transverse (r = d/2 = 0,75 mm) est préservée
dans la mesure où les inserts de 0,7 mm sont reconstruits. Les inserts de 0,5 mm sont dis-
tinguables. L’utilisation de l’algorithme ML-EM avec matrice système pré-calculée semble
prometteuse, mais son extension au cas 3D soulève un problème quant à la génération et au
stockage de cette matrice.

1.3 mm

0.7 mm

0.5 mm0.9 mm

1.1 mm 1.5 mm

(a) Positions et tailles des inserts du fantôme Derenzo (b) Image reconstruite avec 100 itérations)

FIGURE 4.1: Image reconstruite d’un fantôme Derenzo 2D utilisant un algorithme ML-EM
avec une matrice système pré-calculée

4.3.1.5 Reconstruction 3D

Bien que la méthode soit facile d’implémentation, obtenir une image 3-D nécessite la
connaissance de la matrice 3-D complète. Or, la taille de cette matrice peut être un facteur li-
mitant. Le nombre d’éléments de la matrice est le produit du nombre de voxels dans l’espace
image (Nbvoxels), et du nombre de LORs possibles (NbLOR). Le nombre de voxels dépend
de la discrétisation de l’espace image. Dans le cas d’un prototype à n modules, le nombre
de LOR est déterminé en autorisant toutes les associations possibles de modules. Il y a donc
n ⇥ (n � 1) possibilités d’association, divisées par un facteur deux (pour éviter un double
comptage de chaque possibilité). De plus, une LOR est complètement définie par une paire
de cristaux. Chaque module comporte i ⇥ j cristaux, avec i le nombre de cristaux selon
l’axe x et j le nombre de cristaux selon l’axe y. Le pré-calcul de la matrice système nécessite
un nombre fini de LORs et donc une discrétisation arbitraire des cristaux selon la direction
axiale. Cette discrétisation est définie par le paramètre b. Ainsi chaque module comporte
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i⇥ j ⇥ b cristaux virtuels. Le nombre de LORs peut être ainsi déterminé par :

NbLOR =
n⇥ (n� 1)

2
(i⇥ j ⇥ b)2 (4.12)

Le nombre de LOR associée à notre prototype à 4 modules devient :

NbLOR =
4⇥ 3

2
(i⇥ j ⇥ b)2 (4.13)

et le nombre d’éléments de la matrice système

Nbel = Nbvoxels ⇥ 6(i⇥ j ⇥ b)2 (4.14)

En considérant un encodage sur 4 octets, la taille de la matrice s’exprime alors par :

Taillemat = 0,16⇥ b2 PB (4.15)

Pour préserver la résolution axiale, une discrétisation raisonnable correspond à b = 125,
ce qui produit 55 ⇥ 109 LORs possibles (équation 4.12). La taille de la matrice est alors de
1560 PB. Il n’est donc pas possible de stocker cette matrice. Nous pourrions considérer un
certain nombre de méthodes de réduction : la symétrie du système pourrait permettre une
réduction d’un facteur 16 : 8 symétries dans le plan transverse, et 2 dans le plan axial [206].
Si la fonction d’étalement du point (PSF : Point Spread Function) axiale est invariante selon
la position axiale, une symétrie par translation axiale est possible et permet une réduction
supplémentaire proportionnelle au nombre de cristaux selon cette direction [206, 207]. La
géométrie axiale assure une invariance de la PSF selon cette direction, une discrétisation de
0,2 mm selon la direction axiale permet une réduction supplémentaire d’un facteur 62 ( b�1

2

).
Ainsi, l’ensemble des symétries envisagées permet une réduction d’un facteur total de 992.
De plus, l’équation 4.15 considère toutes les lignes de réponses possibles sans tenir compte
de l’espace image. En considérant un espace image couvrant l’intégralité du champ de vue
reconstructible de 300 ⇥ 300 ⇥ 125 voxels de 0,2 mm3, seuls 35,2% des LOR possibles
passent par l’espace image. Cette considération permet une réduction d’un facteur 3 environ.
Ainsi, même avec les compressions précédemment envisagées, il n’est toujours pas possible
de stocker cette matrice qui occuperait alors environ 1 PB (en considérant le stockage d’un
indice supplémentaire pour ne représenter que les éléments non-nuls).

Une alternative au stockage de la matrice consiste à calculer chacun des ses éléments
à la volée, c’est-à-dire uniquement lorsque nécessaire. Cette approche utilise un procédé
de ”lancer-de-rayon” initialement introduit en TEP dans les années 80 par Joseph [208] et
Siddon [209]. Cette méthode a depuis été améliorée, notamment en terme de rapidité d’exé-
cution [210, 211]. Ces algorithmes permettent un calcul géométrique de la contribution d’un
voxel à une ligne de réponse, mais ne tiennent pas compte de l’angle solide sous-jacent.
Ainsi, comme en reconstruction analytique, un modèle de la réponse du tomographe doit
être ajouté lors du calcul de l’équation de mise à jour. Pour ce faire, la matrice système A est
décomposée en produit matriciel indépendant [212, 213] de type : A = NDLXH où X est
la contribution géométrique à la matrice A. H modélise les contributions de l’espace image
à la résolution spatiale. D modélise la contribution des détecteurs à la résolution spatiale.
L représente l’atténuation le long de la ligne de réponse, et enfin N est un facteur de nor-
malisation. Cette alternative, bien que techniquement envisageable, pose deux inconvénients
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majeurs : le premier est le coût en terme de calcul. Cet inconvénient doit être relativisé avec
l’émergence des solutions de calculs sur grille et surtout sur GPU et FPGA [214, 215]. Le
deuxième inconvénient est la base même de la décomposition. Cette méthode implique une
décomposition produit de matrices diagonales, ce qui nécessite une simplification de leur
description.

De plus, l’approche ML-EM présentée jusqu’à maintenant nécessite une discrétisation
spatiale et matricielle, en partie arbitraire vis-à-vis de ce tomographe. La mesure de la po-
sition axiale est une valeur continue et non pas discrétisée, or il existe une approche de
reconstruction sans perte d’information utilisant le mode-liste.

4.3.2 Reconstruction Mode-liste
Il existe deux cas particulièrement pertinents pour se tourner vers l’utilisation d’une re-

construction de type mode-liste. Lorsque les données sont représentées par un histogramme,
les données contenues dans un élément de l’histogramme représentent le nombre d’évène-
ments détectés pour chaque LOR potentielle. Lorsque le nombre possible de LOR est grand,
et que le nombre d’évènements par LOR est faible (du fait de la dose injectée par exemple)
alors le format histogramme n’est plus adapté puisque l’essentiel de ses entrées est nul.
L’autre cas correspond à l’utilisation d’un tomographe capable de fournir des informations
de nature continue. Initialement proposée en 1984 par Snyder et coll. [216] dans le cadre
d’un tomographe temps de vol, cette méthode a connu un nouvel engouement avec le déve-
loppement des tomographes haute résolution.

4.3.2.1 Définition de la vraisemblance

La vraisemblance dans le cas du mode-liste a été exprimée par H. Barrett, L. Parra et coll
[217, 218]. Nous proposons une démonstration simplifiée ne considérant que le cas d’ac-
quisition à temps fixe. Les notations sont celles utilisées dans [217], notamment pr repré-
sente une densité de probabilité alors que Pr représente une probabilité. Soit une acquisition
de temps fixe donnant lieu à J évènements détectés. J est une variable aléatoire. Soit ~~rj ,
j = 1...J , le vecteur des attributs de dimension N et de composantes {xjn}. Dans le cas le
plus simple, N=2 et xj1, xj2 sont les numéros des cristaux 1 et 2 respectivement, définissant
une LOR pour un imageur sans DOI. Un cas plus intéressant est N=6 définissant ainsi une
LOR en 3-D, ce qui implique une mesure de l’interaction 3-D du gamma dans le module de
détection. La distribution à estimer est représentée par f, unidimensionnelle et de dimension
K. Ainsi, fk représente le nombre moyen de photons gamma émis depuis le voxel k. Un vec-
teur d’attributs ~rj étant le résultat d’une mesure, à chaque véritable attribut ~Rj est associée
une erreur systématique bj et statistique ⌘j :

~rj = ~Rj + bj + ⌘j (4.16)

Cependant dans le cadre de cette démonstration, nous considérerons ~rj = ~Rj .
Ainsi, la densité de probabilité pour ~rj s’écrit [217] :

pr(~rj|f) =
Z

attr

dN ~Rjpr(~rj| ~Rj)pr( ~Rj|f) (4.17)
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Soit dans notre approximation :

pr(~rj|f) =
Z

attr

dN ~rjpr(~rj|f) (4.18)

Avec pr(~rj| ~Rj) = 1 puisque ~rj = ~Rj . J étant une variable aléatoire à temps fixe, il y a J+1
variable aléatoire : {~rj} et J.

La loi de probabilité pour {~rj} s’écrit :

pr({~rj},J |f) = pr({~rj},f |J)Pr(J |f)

= Pr(J |f)
JY

j=1

pr(~rj|f) (4.19)

La vraisemblance peut alors être définie par :

L(f) = Pr(J |f)J�J

JY

j=1

h(~rj) (4.20)

où h(~rj) = Jpr(~rj|f )
Contrairement au cas des données histogrammées (équation 4.10), l’équation 4.20 ne

présente pas de somme sur J puisqu’il s’agit d’une variable aléatoire indépendante. Afin
d’exprimer la vraisemblance en fonction de f, il est nécessaire d’introduire la notion de sen-
sibilité. En effet :

pr(~rj|f) =
KX

k=1

pr(~rj|j de k)Pr(j de k|f) (4.21)

où « j de k » indique que l’évènement j provient du voxel k. C’est pour définir cette pro-
babilité 4.21 que nous introduisons la sensibilité Sk. Elle représente la probabilité qu’un
évènement issu du voxel k soit détecté par le système quel que soit l’enregistrement ~rj en
résultant (qu’il soit détecté n’importe où). En tenant compte de la sensibilité, il est possible
d’écrire :

Pr(j de k|f) = fkSkPK
k=1

fkSk

(4.22)

puisque la probabilité que l’évènement j provienne du voxel k est le nombre moyen de pho-
tons gamma émis du voxel k et détectés divisé par le nombre total émit et détecté. Nous
pouvons alors écrire l’équation 4.21 comme :

pr(~rj|f) =
PK

k=1

fkSkpr(~rj|j de k)
PK

k=1

fkSk

(4.23)

L’équation 4.20 devient :

L(f) =
Pr(J |f)
PK

k=1

fkSk

JY

j=1

"
KX

k=1

fkSkpr(~rj|j de k)

#
(4.24)
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Cependant :

J = E[J ] = ⌧
KX

k=1

Skfk (4.25)

où ⌧ est le temps de l’acquisition. En utilisant une distribution de Poisson pour Pr(J |f), la
vraisemblance devient :

L(f) =
1

J !
exp(�J)

JY

j=1

"
KX

k=1

⌧fkSkpr(~rj|j de k)

#
(4.26)

Cette expression met en évidence la dépendance de la vraisemblance sur la sensibilité.
Cependant la densité de probabilité pour les données mesurées (~rj) n’est pas explicitement
exprimée. Cette expression dépend des attributs considérés. L. Parra et H. Barrett ont montré
[218] qu’il n’est pas toujours nécessaire d’explicitement exprimer cette densité de proba-
bilité. En prenant le cas d’un détecteur permettant d’obtenir la DOI et le temps de vol, les
auteurs montrent que des termes explicitement exprimés s’annulent lorsque l’on considère
l’algorithme EM. Ainsi, l’approche mode-liste peut permettre la prise en compte d’un es-
pace des attributs variable, comprenant par exemple une description 2-D de la LOR, une
description 2-D et un temps de vol [218], ou encore une description 3-D de la LOR.

4.3.2.2 Maximisation de la vraisemblance

De façon similaire à la version histogrammée, l’algorithme itératif EM permet d’optimi-
ser la vraisemblance précédemment définie. L’équation de mise à jour [218, 219] est donnée
par :

f j+1

j =
fk
j

sj

MX

i=1

✓
1

qki
aij

◆
(4.27)

où l’opérateur de projection est :

qki =
JX

j=1

aijf
k
j (4.28)

et le facteur de normalisation :

sj =
IX

i=1

aij (4.29)

Différentes approches OSEM ont été proposées [219, 220, 221, 222]. Les corrections d’atté-
nuation et de diffusion ont été apportées à l’algorithme [223]. Des améliorations supplémen-
taires ont été apportées à l’approche OSEM, telle que le One-Pass ML-EM [224] (OPL-EM)
où l’algorithme utilise des sous-ensembles mais ne voit l’ensemble des données qu’une seule
fois. Une autre approche de reconstruction notable est celle de C. Schretter [225]. En effet
l’algorithme qu’il propose met à jour l’image à chaque fois qu’un nouvel évènement est lu :
il s’agit d’une reconstruction évènement par évènement. Outre un gain de temps supplémen-
taire en terme de convergence, celui-ci se trouve adapté à la statistique de l’acquisition.
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4.3.2.3 Calcul de la matrice système

En reconstruction mode-liste, les éléments de la matrice système sont le plus souvent
calculés à la volée. Plusieurs approches de calcul en ligne sont possibles. En général un
algorithme de “lancer-de-rayon” ou de “lancer-de-tube” [226] est utilisé. Ce calcul à la volée
est le seul calcul limitant de l’approche mode-liste en terme de temps d’exécution. C’est
pourquoi plusieurs études ont proposé des améliorations en terme de rapidité.

F. Jacobs et coll. [227] ont développé une méthode incrémentale de l’algorithme de Sid-
don permettant de réduire le nombre de calculs par rayon.

H. Zhao et coll. [210] ont proposé un nouvel algorithme. Cet algorithme est jusqu’à deux
fois plus rapide que la méthode incrémentale. Ils ont proposé de prendre en compte les limites
de l’objet d’étude dans le champ de vue [211] lors du lancer de rayon. Ce type d’algorithme
étant particulièrement adapté aux calculs parallèles, il a été implémenté sur architecture GPU
[228, 229].

4.3.2.4 Méthodes de correction

Les méthodes de correction peuvent être appliquées soit sur les opérateurs de projection
et rétro-projection, soit dans l’espace image. Les contributions des détecteurs à la dégrada-
tion de la résolution spatiale, comme la profondeur d’interaction ou la diffusion inter-cristal,
sont intrinsèques à l’espace des projections. Cependant, lorsqu’il n’est pas possible de mo-
déliser les causes de la dégradation, il peut être envisagé de modéliser les effets sur l’espace
image. Ainsi, l’utilisation du mode-liste nécessite de nouvelles méthodes de correction dans
la mesure où celles basées sur l’espace des projections ne sont pas toujours applicables [230].
Ces nouvelles corrections peuvent être classées en deux groupes : les corrections dues au sys-
tème d’acquisition, et les corrections d’absorption et diffusion.

A. Reader et coll. [230] proposent une modélisation des effets du système basée sur une
convolution dans l’espace image. Ces corrections sont possibles grâce à la décomposition de
la matrice. L’équation ML-EM mode-liste peut être formulée avec la notation de H. Barrett
et coll [231] comme :

nk+1 =
nk

AT1

⇢
AT


1

qk

��
(4.30)

où n est un vecteur de dimension J, représentant la distribution du radio-traceur. 1 est un
vecteur de même dimension dont tous les éléments sont égaux à 1. La multiplication et la
division des vecteurs sont effectuées élément par élément alors que ces mêmes opérations
entre vecteurs et matrices sont effectuées selon les règles habituelles. A, de dimension I⇥J ,
représente la matrice système. La décomposition de la matrice peut s’écrire :

A = XH (4.31)

où X est une matrice I⇥J représentant l’intégrale curviligne, et H, une matrice J⇥J repré-
sentant la modélisation proposée. Cette méthode nécessite deux convolutions par itération,
une par opération de projection et rétro-projection. En utilisant une PSF gaussienne 3-D in-
variante par translation, il est possible d’améliorer la résolution et de réduire le bruit dans
l’image. A. Reader et coll. ont appliqué cette méthode sur le tomographe GE Advance, pour
lequel ils ont mis en évidence une réduction d’un facteur 2 sur la résolution obtenue avec
ML-EM simple et ML-EM avec modélisation.



92 Chapitre 4. Reconstruction d’image

C. Cloquet et coll. [232] proposent une généralisation de cette méthode. La PSF est aussi
mesurée pour chaque voxel de l’espace image, mais modélisée par une fonction de Pearson
modifiée, asymétrique et variante par translation, représentée par 9 paramètres (dont le coef-
ficient de dissymétrie, et le coefficient de Kurtosis 2 par exemple). Cette fine caractérisation
de la PSF permet une plus grande réduction du bruit par rapport à une modélisation gaus-
sienne lorsque le nombre d’itérations est grand. Selon les auteurs, si le nombre d’itérations
est faible, alors une modélisation gaussienne est suffisante.

G. Pratx et coll. [233] proposent quant à eux une modélisation non-gaussienne, variante
par translation, mais obtenue de façon analytique. Leurs travaux montrent que lorsque le
tomographe est composé d’éléments de détection de petites dimensions, la modélisation ap-
pliquée est meilleure qu’une modélisation basée sur une fonction invariante par translation.
Cependant, ils mettent aussi en avant le coût en terme de calcul puisque l’utilisation de leur
fonction induit une augmentation du temps de reconstruction d’un facteur 10. Cette augmen-
tation est due à la fonction elle-même et au nombre plus important de voxels à traiter par
ligne de réponse.

La reconstruction mode-liste peut également prendre en compte les corrections des évè-
nements diffusés. Les premières méthodes proposées sont essentiellement basées sur l’uti-
lisation de fenêtre en énergie. Si l’énergie de l’un des deux photons gamma appartient à la
fenêtre de basse énergie, l’évènement est rejeté. Cette méthode peut être facilement implé-
mentée en mode-liste, mais présente très peu d’intérêt lorsque le tomographe comporte des
éléments de détection de petite taille. En effet, dans ce cas, la probabilité d’interaction unique
par effet Compton est importante. Une autre approche est d’apporter un poids à la ligne de
réponse en fonction de la fenêtre en énergie comprenant les deux gammas. R. Levkovitz et
coll [222] proposent d’ajouter un poids wdiff à la ligne de réponse tel que :

– wdiff = 1 si les deux photons appartiennent à la fenêtre de haute énergie,
– wdiff = 0,25 si seul l’un des deux se situe dans la fenêtre de haute énergie,
– wdiff = 0 si les deux photons gamma appartiennent à la fenêtre de basse énergie.

Un grand nombre de méthodes plus complexes ont été proposées. Celles-ci peuvent être
regroupées en 3 catégories : les méthodes basées sur la convolution/déconvolution, celles
basées sur l’estimation directe de la distribution des diffusés, et enfin celles basées sur une
approche statistique.

A. Reader et coll. [223] proposent d’ajuster la fonction de réponse des diffusés (SRF :
Scatter Response Function) par une fonction gaussienne 2-D à l’aide d’une simulation Monte-
Carlo. Cependant, cette fonction de réponse n’est pas directement utilisée dans l’algorithme
de reconstruction ML-EM mode-liste. En effet, à partir de cette distribution la proportion des
évènements diffusés est utilisée comme poids pour chaque évènement du mode-liste. Ainsi,
cette méthode est similaire à celle proposée par R. Levkovitz et coll. dans son implémenta-
tion, mais permet d’obtenir un poids dont la valeur représente plus finement la diffusion.

L.M. Popescu et coll. [234] proposent une intégration des informations de l’énergie à
l’équation ML-EM. Dans un premier temps, ils définissent un modèle de la réponse en éner-
gie du détecteur (E-DRF) composé de 4 paramètres. Ces paramètres représentent les 4 états
possibles de détection :

– deux gammas non-diffusés
– deux gammas diffusés

2. Coefficient d’aplatissement de Pearson
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– gamma 1 non-diffusé, gamma 2 diffusé
– gamma 2 non-diffusé, gamma 1 diffusé

La probabilité pour qu’un évènement de coordonnées spatiales et d’énergie données appar-
tienne à l’un des 4 états est déterminée à partir des distributions en énergie. La distribution
en énergie des évènements réels est obtenue par la mesure et la distribution des évènements
diffusés est obtenue par la mesure et par des simulations représentatives des patients ou fan-
tômes à imager. Cette méthode a été par la suite étendue pour prendre en compte l’atténuation
[235].

Deux méthodes permettent la correction des évènements fortuits. A. Reader et coll. pro-
posent d’en tenir compte par l’utilisation d’une fenêtre temporelle retardée. Celle-ci permet
d’obtenir le sinogramme correspondant aux évènements fortuits. Les informations contenues
dans ce sinogramme sont ensuite utilisées afin d’obtenir un noyau de convolution utilisé dans
la méthode de la décomposition de la matrice système [236]. L.M. Popescu et coll. [237]
proposent quant à eux une extension de leur méthode statistique basée sur la distribution en
énergie des évènements [234, 235]. Dans leurs travaux, ils ont montré qu’il est possible de
considérer un poids probabiliste supplémentaire (dépendant de l’énergie et de la position)
correspondant aux évènements fortuits dans l’équation de mise à jour de l’image.

La correction de la normalisation est prise en compte par les éléments de la matrice
système et par l’image de sensibilité.

4.3.2.5 Image de sensibilité

L’image de sensibilité, équation 4.29, correspond à la probabilité pour qu’un évènement
issu du voxel j soit détecté n’importe où par l’imageur. Son calcul correspond à une rétro-
projection de toutes les lignes de réponses possibles dans l’espace image. Il existe deux mé-
thodes permettant d’obtenir l’image de sensibilité S nécessaire lors de la reconstruction : une
méthode analytique [219] ainsi qu’une méthode Monte-Carlo. Le temps de calcul nécessaire
pour cette image dépend principalement du nombre de LOR possibles. Le prototype proposé
dans sa version 4 modules en possède une infinité du fait de la lecture continue de la coordon-
née axiale. Une valeur de comparaison de ce nombre s’évalue néanmoins en imposant une
discrétisation virtuelle du cristal le long de l’axe axial. Avec une discrétisation de 0,2 mm,
nous obtenons 55 milliards de LOR (section 4.3.1.5). Ce nombre de LOR potentielles sug-
gère au premier abord un calcul analytique. Cependant dans la pratique, des approximations
de calculs numériques (calcul discret) sont nécessaires pour le calcul de l’intégrale [219].
Ainsi il peut être plus rapide de procéder à une estimation de l’image par méthode Monte-
Carlo. Cette approche ne doit pas être confondue avec une autre approche statistique consis-
tant à déterminer un sous-ensemble des LOR possibles par tirage aléatoire [238, 196]. La
méthode Monte-Carlo utilisée [239] consiste à simuler un cylindre d’activité uniforme cou-
vrant l’intégralité du champ de vue reconstructible. L’image de sensibilité est alors obtenue
par rétro-projection des lignes de réponses détectées. La statistique de la simulation doit être
telle qu’en moyenne chacun des voxels présents dans l’image ait été représenté avec toutes
les lignes de réponse possibles. Dans la mesure où le nombre de lignes de réponse est infini,
il est impossible de connaître la statistique idéale. L’image obtenue n’est toujours qu’une
sous-estimation de la véritable image de sensibilité. Si la statistique de la simulation n’est
pas suffisante, l’image de sensibilité introduit une sous-estimation systématique et invariante
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de l’activité reconstruite. Pour corriger cet effet, il est possible de multiplier l’image de sen-
sibilité par une constante. Cette constante est obtenue à l’aide d’une ROI d’activité connue
(simulée).

Dans le cas du prototype composé de 4 modules, un cylindre de 30 mm de rayon et de
25 mm d’extension axiale a été simulé. La source utilisée est une source de type “back-to-
back” : 2 photons gamma de 511 keV émis de façon colinéaire. La simulation est réalisée
dans le vide de telle façon qu’il n’y ait aucune diffusion par le milieu environnant. Les contri-
butions des photo-détecteurs ne sont pas simulées. La figure 4.2 présente une vue transverse
et coronale de l’image de sensibilité ainsi que son profil associé. On remarque que cette
image présente une légère trame. Ceci provient de la discrétisation induite par les cristaux.
Ce tramage étant aussi présent lors de la reconstruction, il sera compensé dans l’image finale
par l’image de sensibilité. Cette opération s’apparente à la correction de normalisation. Ce-
pendant, la méthode d’obtention de cette image par simulation soulève un point critique. En
effet, lors de la simulation la non-uniformité entre les cristaux n’est pas considérée.

(a) Vue transverse (b) Vue coronale
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FIGURE 4.2: Représentation de l’image de sensibilité
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4.3.2.6 Discussion

L’utilisation des données brutes lors de la reconstruction permet de préserver la résolu-
tion spatiale du tomographe et fournit un meilleur contraste dans l’image, ainsi qu’un bruit
limité [219]. Les données de l’acquisition étant stockées en mode-liste, il n’y a pas de don-
nées inutiles, à l’inverse du mode histogrammé. En effet, dans le cas d’une statistique faible,
le sinogramme (ou la projection) peut contenir un grand nombre d’entrées nulles. La matrice
système est calculée à la volée et ne nécessite donc pas de stockage. Les effets du détec-
teur dégradant la résolution peuvent être inclus dans le processus de reconstruction à partir
de modélisations analytiques ou Monte-Carlo ou à partir de mesures. Les effets physiques
dégradant la résolution spatiale, tels que le parcours du positron, et l’accolinéarité des pho-
tons gamma [240], peuvent aussi être inclus dans le processus de reconstruction. L’image
de sensibilité peut cependant être un facteur limitant, notamment lorsque le tomographe ne
présente pas un nombre de LOR fini. Dans ce cas, cette image est sous-estimée et nécessite
une normalisation.

Avec l’émergence des tomographes haute résolution, le format mode-liste est de plus en
plus souvent disponible. L’engouement pour le mode-liste, en dehors des aspects de réso-
lution spatiale, provient de l’intérêt pour la reconstruction 4-D, c’est-à-dire prenant compte
du temps. En effet, l’approche classique consiste à acquérir des données sur une durée va-
riant de 20 s à 20 minutes afin de favoriser soit la statistique soit la résolution temporelle.
Cette acquisition est ensuite reconstruite, puis considérée à un temps moyen unique. Dans la
mesure où le mode-liste fourni les données quasiment brutes du tomographe, la résolution
temporelle est tout autant conservée que la résolution spatiale. Ainsi, tout comme le format
mode-liste permet d’éviter une discrétisation spatiale, il permet aussi d’éviter une discrétisa-
tion temporelle. En 1984, Snyder et coll. [216] ont développé une méthode ML-EM mode-
liste permettant une reconstruction dynamique des images TEP. D’autres travaux basés sur
une approche similaire ont permis d’améliorer les temps de calcul nécessaires d’une part,
mais aussi une plus grande flexibilité quant au modèle cinétique utilisé [241, 242].

L’autre intérêt pour le mode-liste est lié à la correction du mouvement. En effet, le format
mode-liste permet une correction évènement par évènement avec une précision qui est celle
du tomographe, et de l’appareil couplé pour la capture du mouvement [243, 244] (s’il y en
a un). En règle générale, toute correction peut être apportée a posteriori grâce au format
mode-liste.

En dehors de l’image de sensibilité, l’autre inconvénient de la reconstruction mode-liste
concerne sa version utilisant des sous-ensembles. En effet le choix du nombre de sous-
ensembles implique une statistique par sous-ensembles qui peut faire varier le rapport si-
gnal sur bruit dans l’image finale. Bien que ce fait soit similaire avec l’algorithme OSEM
standard, cet effet est d’autant plus important en mode-liste pour lequel il est possible que
l’algorithme ne voie les données qu’une seule fois (OPL-EM). Afin de limiter la corréla-
tion entre bruit dans l’image et statistique des sous-ensembles, il est possible d’introduire un
facteur de relaxation [219].
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4.4 Implémentation

4.4.1 Préparation des données
Le format mode-liste comporte un certain nombre d’informations dont en particulier les

coordonnées 3-D des LOR nécessaires à l’algorithme de reconstruction. Ces coordonnées
sont stockées telles que fournies par la chaîne de traitement associée au tomographe, c’est-
à-dire en fonction du numéro de module, de la position (i,j) du cristal dans la matrice et de
la position axiale reconstruite (z). Ces informations sont dans un premier temps converties
en coordonnées absolues (x,y,z), la position z étant directement utilisée sans traitement sup-
plémentaire. Les coordonnées (x,y) sont obtenues en considérant le centre du cristal d’intérêt
(xc,yc) déterminé à partir de sa position (i,j) puis en ajoutant un tirage aléatoire uniforme
correspondant à une demi-longueur (l/2) du cristal (de section transverse carrée) :

x = xc + rdn(�l/2,l/2) (4.32)
y = xy + rdn(�l/2,l/2) (4.33)

Ce flou est nécessaire puisque physiquement chaque interaction a lieu à une coordonnée
(x,y) donnée dans le cristal qu’il n’est ni possible de mesurer expérimentalement, ni de cal-
culer. La clusterisation (section 3.2, page 54) pourrait effectivement, par la détermination du
barycentre, donner des coordonnées (x,y) tel que (x,y) 2 R2 mais le couplage entre le photo-
détecteur et la matrice de cristaux introduit une non-linéarité, corrigée par l’identification du
cristal (section 3.3.2, page 62). En l’absence de tirage aléatoire sur la position (x,y) dans les
cristaux, il apparaît alors un tramage sur les images reconstruites correspondant à l’absence
des LOR qui auraient été parcourues dans l’espace des données.

Bien que les coordonnées obtenues soient continues dans R3, le processus de reconstruc-
tion considère un espace espace discrétisé. Il est donc nécessaire de convertir les coordon-
nées 3-D absolues (x,y,z) en coordonnées discrètes utilisé dans l’espace image, c’est-à-dire
le numéro de voxel. Cette étape est effectuée par un algorithme de projection. À partir des
coordonnées 3-D de la ligne de réponse (x,y,z) ainsi que la connaissance de la position ab-
solue de l’espace image au sein de l’espace détecteur, l’algorithme de projection calcule les
points d’intersection de la LOR avec l’espace image (figure 4.3).

4.4.2 Implémentation des algorithmes de reconstruction
L’algorithme de reconstruction mode-liste a été implémenté de façon la plus généralisée

possible. En fonction des paramètres d’entrée du logiciel, il peut fonctionner selon 4 modes,
trois modes de reconstruction d’images : ML-EM standard, OSEM mode-liste ou encore
OPL-EM, ainsi qu’un mode qui permet d’obtenir l’image de sensibilité (tableau 4.1).

L’équation de mise à jour (équation 4.27) est implémentée de la façon suivante : pour
chaque LOR, l’algorithme de « lancer-de-rayon » détermine les voxels traversés dans l’es-
pace image ainsi que leur contribution respective. À partir de cette liste, la projection, q
(équation 4.28) est calculée (algorithme 1), puis la nouvelle itération de l’image est calculée
(algorithme 2).

La vérification de la valeur du voxel avant le calcul est importante, puisqu’il n’est pas
possible d’atteindre la valeur zéro par convergence. Ainsi si la valeur du voxel est inférieure
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(x1,y1,z1)

(x2,y2,z2)

1

33

Espace détecteur
Espace image

modules de détection

LOR

FIGURE 4.3: Projection de la LOR dans l’espace image

itération sous-espace mode

1 1 sensibilité
>1 1 MLEM-ML
1 >1 OPL-EM

>1 >1 OSEM-ML

TABLE 4.1: Modes de fonctionnement du logiciel de reconstruction

Algorithme 1 Opération de projection
pour chaque voxel vi à la position posi faire

si contribution contri de vi >0 alors
si mage[posi] > eps alors
q = contri ⇥ image[posi]

fin de si
fin de si

fin de pour

Algorithme 2 Calcul de l’image corrigée
pour chaque voxel vi à la position posi faire

si image[posi] > eps alors
correction[posi] = correction[posi] + nbs�espace ⇥ contri ⇥ image[posi]

q⇥sensibilité[posi]

fin de si
fin de pour
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à une valeur limite (eps) fixée à 10�5, le voxel ne contribue pas à la correction et n’est pas
modifié. Le logiciel fonctionne sur architecture multi-CPU (multi-coeurs) via l’utilisation
de la librairie standard « C pthread ». Chaque CPU (ou coeur) se voit attribuer un certain
nombre (n) de LOR à traiter tel que :

n =
Ntot

ns�espace ⇥ ncpu

(4.34)

où Ntot représente le nombre total de LOR, ns�espace le nombre de sous-espace (peut être
égal à 1) et ncpu le nombre de CPU. Si le quotient (n) n’est pas entier, le nombre de LOR par
CPU n’est pas constant.

4.4.3 Comparaison des performances d’exécution

Les performances temporelles des algorithmes de reconstruction ont été évaluées à qua-
lité d’image semblable (nombre de sous-ensembles adéquats par rapport à la convergence des
résolutions spatiales et suffisant pour reconstruire au mieux la valeur de l’activité injectée,
détaillés au chapitre 5), et en utilisant 20 CPU. Le temps indiqué est le temps de recons-
truction par million de LOR. Ainsi, l’algorithme ML-EM mode-liste nécessite 213 s avec
100 itérations. L’algorithme OPL-EM nécessite 21 s pour 20 sous-espaces. Comme attendu,
l’algorithme OPL-OSEM est plus rapide que l’algorithme ML-EM d’un facteur 10 environ.

4.5 Conclusion

La méthode de reconstruction analytique, bien qu’actuellement plus rapide et plus simple
d’implémentation, ne permet ni une représentation correcte des données ni une représenta-
tion correcte du processus d’acquisition des données. L’algorithme itératif statistique quant
à lui prend intrinsèquement en compte ces deux aspects. Sa vitesse d’exécution peut être
un facteur limitant, mais de nombreuses solutions algorithmiques et architecturales ont été
néanmoins proposées. Parmi les algorithmes itératifs, l’approche mode-liste est particuliè-
rement bien adaptée au prototype développé. En effet, cette approche permet de ne pas dis-
crétiser arbitrairement les données, ce qui tend à préserver la résolution spatiale intrinsèque
de détection. Cette approche offre aussi de prometteuses perspectives quant aux traitements
hors-ligne possibles, par exemple la correction du mouvement de l’objet d’étude ou encore
la correction des effets physiques lors de la reconstruction. L’inconvénient majeur de cette
approche concerne l’image de sensibilité. Cette image doit préférentiellement être obtenue
par méthode Monte-Carlo afin de ne pas introduire de discrétisation. Cependant, puisque ce
tomographe propose un nombre infini de LOR, l’image de sensibilité ainsi obtenue n’est
qu’une estimation qui peut nécessiter un terme de normalisation supplémentaire obtenu par
la détermination de l’activité d’une région d’intérêt.



4.5. Conclusion 99

– La reconstruction analytique n’est pas adaptée
– La reconstruction itérative ML-EM pose des problèmes de stockage de la matrice

système
– L’approche mode-liste

– préserve la résolution spatiale tout en supprimant le problème du stockage de
la matrice

– permet l’intégration de corrections
– permet un traitement avant reconstruction de corrections supplémentaires (ex.

le mouvement)
– nécessite l’obtention de l’image de sensibilité qui se trouve être un point cal-

culatoire délicat
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5.1 Introduction
La résolution axiale intrinsèque, dans le cadre d’une lecture double photo-détecteurs,

dépend de plusieurs paramètres qui sont :
– la nature et les dimensions du cristal,
– le revêtement associé,
– la résolution en énergie des photo-détecteurs avec lequel il est couplé.

Des résultats précédents [81] ont montré qu’un cristal de LYSO : Ce de 1,5⇥ 1,5⇥ 25 mm3

associé à un revêtement de TiO2/PMMA et couplé à deux photo-détecteurs Hamamatsu
H3164-10 permet d’obtenir une résolution axiale intrinsèque moyenne de 0,83± 0,13 mm
à 511 keV [81, 114]. Dans cette configuration expérimentale, l’intégralité de la charge est
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lue par une voie uniquement (couplage (1 : 1)). En plus de l’aspect instrumental, le traite-
ment des informations de charges peut lui aussi contribuer à la dégradation de la résolution
spatiale finale dans l’espace image. Dans un premier temps, la clusterisation des charges
n’est performante que lorsque les interactions ayant eu lieu dans le même module sont suf-
fisamment éloignées. L’identification de la première interaction dans le cadre ICS offre des
performances de l’ordre de 80%. Ainsi, si la reconstruction des évènements ICS est prise
en compte, les 20% d’identifications erronées peuvent jouer un rôle non négligeable dans la
dégradation de la résolution. Enfin, l’algorithme de reconstruction doit prendre en compte
les effets de dégradation des détecteurs, cependant notre implémentation ne prend en compte
que l’aspect géométrique de la dégradation.

Ainsi cette étude propose de déterminer quelle est la résolution spatiale obtenue après
analyse et reconstruction des données du tomographe simulé par la chaîne complète (sec-
tion 2, page 35).

5.2 Le micro TEP (4 modules)
Le micro TEP proposé comporte 4 modules (figure 2.1a, page 37). La distance entre deux

modules en vis-à-vis est de 61,2 mm. Chaque module comporte 768 cristaux répartis dans
une matrice de 32 colonnes et 24 lignes (figure 5.1). Les cristaux de LYSO : Ce mesurent
1,5⇥ 1,5⇥ 25 mm3. Le revêtement de TiO2 présente une épaisseur de 0,1 mm.

51,2

38
,4

1,6

1,
6

x 32

x 24

FIGURE 5.1: Représentation de la matrice de cristaux (toutes les dimensions sont en milli-
mètres)

5.2.1 Méthodologie
Afin de pouvoir comparer les performances des différents imageurs, la « Society of Nu-

clear Medicine » et la « US National Electrical Manufacturers Association » (SNM/NEMA)
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ont mis au point un ensemble de protocoles standardisés. Ces protocoles sont définis pour la
TEP petit animal par la norme NEMA NU4 (2008) [245]. Cette norme est indépendante de
la conception et de la géométrie des détecteurs. Elle est donc tout autant applicable aux ima-
geurs cylindriques de type conventionnel, qu’aux imageurs à base de cristaux continus, ainsi
qu’à la géométrie axiale. Cette norme comporte des caractéristiques comme la résolution
spatiale, les fractions des différents évènements (section 1.6, page 19), ou encore l’effica-
cité de détection. La géométrie axiale doit permettre d’obtenir à la fois une haute résolution
ainsi qu’une haute sensibilité. Nous avons donc décidé d’estimer par simulation la résolu-
tion spatiale ainsi que l’efficacité de détection. De plus, nous avons voulu montrer de façon
qualitative quelles étaient les possibilités d’une telle géométrie dans le cadre de l’imagerie
cérébrale du petit animal. En effet, pour cette modalité, la résolution proposée devrait per-
mettre de distinguer des régions biologiques fines. Ainsi, pour établir une preuve de concept
de cette géométrie nous avons utilisé deux fantômes. L’un des fantômes est utilisé pour la
mesure de la résolution spatiale et l’autre pour estimer d’une part la qualité de l’image et
d’autre part l’efficacité de détection dans un cadre préclinique.

5.2.1.1 Fantômes utilisés

Deux fantômes ont été utilisés pour établir la preuve de concept du TEP utilisant 4 mo-
dules de détection. Le premier fantôme est composé de 12 points sources et permet de valider
la résolution spatiale du tomographe. Chaque point de 0,05 mm de rayon est localisé dans le
plan y = 0 (figure 5.3a). Ce fantôme diffère de celui prescrit par la norme NEMA NU4. En
effet, le fantôme ne devrait être constitué que d’un point source déplacé successivement dans
le FOV. Cependant, la simulation simultanée de tous les points de balayage est moins com-
plexe à implémenter lorsque la simulation est exécutée sur une grille de calcul (section 2.6,
page 47). De plus, une analyse logicielle permet de séparer les évènements issus des diffé-
rents points. Cette analyse permet donc de respecter le cadre de la norme. De plus, les points
sources ne sont pas inscrits dans un matériau potentiellement diffusant et atténuant. Or, la
norme préconise d’incruster la source dans un cube acrylique de 10 mm d’extension selon
chaque axe. Cependant, une telle démarche ne permet pas de distinguer les évènements dif-
fusés alors que dans le cadre de la preuve de concept, nous cherchons la résolution spatiale
maximale atteignable (les évènements diffusés et atténués peuvent être corrigés lors de la re-
construction, section 4.3.2.4 page 91). La simulation a été réalisée dans l’air avec une source
de gamma sans acolinéarité (“back-to-back”).

Le second fantôme doit permettre la simulation d’une acquisition pré-clinique. Deux fan-
tômes numériques de souris sont disponibles publiquement. DigiMouse [246] a été obtenu
à partir d’acquisitions CT et de cryosections d’une souris mâle de type «nude». Il comporte
des informations anatomiques ainsi que la distribution d’un mélange des traceurs [18F] et
[18F]FDG. Le fantôme MOBY [247] a été obtenu à partir d’images par microscopie à ré-
sonance magnétique (MRM) de souris mâle de type C57BL/6. Ces images ont ensuite été
ajustées par des surfaces NURBS (bases de fonction S-plines). Cet ajustement, associé à
une acquisition dynamique, a permis de modéliser les mouvements cardiaque et respiratoire.
Outre ces différences, ces deux fantômes se distinguent par leur définition des organes et leur
résolution. Ainsi, le fantôme MOBY différencie 38 régions du cerveau alors que DigiMouse
n’en différencie que 6 (figure 5.2). Compte tenu de l’expertise du groupe avec MOBY, et
de la dimension du champ de vue (25 mm d’extension axiale) du prototype à 4 modules,
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particulièrement adaptée à l’imagerie cérébrale petit animal, nous avons choisi de simuler le
fantôme MOBY.

(a) (b)

FIGURE 5.2: Fantômes numériques du cerveau : (a) DigiMouse, (b) MOBY

La figure 5.4 présente une vue 3D du fantôme MOBY corps entier. La section sélection-
née pour la simulation correspondante au cerveau (figure 5.5) est segmentée en une matrice
de 256⇥256⇥75 voxels de 0,15⇥ 0,15⇥ 0,29 mm3. Il est possible d’obtenir une meilleure
résolution avec le fantôme MOBY, mais plus la résolution est fine et plus le fantôme néces-
site de mémoire lors de l’exécution de la simulation GATE. En tenant compte des contraintes
de fonctionnement de la grille de calcul ainsi que des objectifs de résolution spatiale du to-
mographe, cet échantillonnage représente donc un bon compromis.

La dose injectée à l’animal pour une étude biologique est un facteur délicat : le rap-
port d’échelle des masses suggère l’injection d’une dose réduite d’un facteur 2000 [3] par
rapport à celle injectée à l’homme. Cependant, l’efficacité de détection moyenne des ima-
geurs contemporains est de l’ordre de 5% (hors Inveon qui se situe à 11%) et ne permet pas
d’obtenir des images de qualité équivalente à la TEP humaine avec une telle dose. Ainsi, les
doses injectées sont nécessairement plus élevées, sous réserve toutefois de respecter certaines
contraintes. Parmi ces contraintes, le produit pharmaceutique injecté ne doit pas perturber le
système biologique étudié. Ainsi, l’utilisation de traceur tel que le [18F]FDG à haute dose
pour les études métaboliques ne semble pas être problématique [3]. Ce n’est par contre pas
le cas en ce qui concerne des études de récepteurs où il peut survenir des problèmes de satu-
ration à haute dose [248]. Dans la pratique, lors d’études pré-cliniques métaboliques, 1 mCi
(37 MBq) en moyenne est injecté à la souris alors que pour des études de récepteurs la dose
injectée varie entre 10 et 100 µCi (0,37� 3,7 MBq). Ainsi, pour que les images du fantôme
simulé soient comparables avec des images typiques du cerveau, nous avons simulé une dose
injectée de 2,3 MBq avec 10 secondes d’acquisition et une efficacité de marquage de 100%.

5.2.1.2 Figures de mérite

Nous avons défini deux figures de mérite. D’une part, à l’aide du fantôme de points
sources, nous avons étudié la résolution spatiale en fonction du nombre d’itérations (ML-
EM) ou de sous-espaces (OPL-EM) utilisés lors de la reconstruction. D’autre part, nous
avons défini deux régions d’intérêt (ROI) dans le fantôme MOBY. L’une des ROI est située
dans le striatum et l’autre est située dans le cortex. Chaque ROI est de forme cylindrique de
460 voxels chacune. Bien que le fantôme soit parfaitement connu, utiliser une ROI anato-
mique soulève un problème d’interpolation. En effet, l’image est reconstruire avec un voxel
de 0,2 mm3 alors que le fantôme est simulé avec un voxel de 0,15⇥ 0,15⇥ 0,29 mm3. Nous
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FIGURE 5.3: (a) Localisation du plan du fantôme de résolution, (b) Répartition des points

sources dans le plan y = 0

définissons ensuite le rapport de l’activité reconstruire dans ces deux ROI comme :

R =

∑460
i=1 N(vi)∑460
j=1 N(vj)

(5.1)

Où N(vi) représente le nombre de coups détectés dans le voxel i (i=1,..,460) appartenant à la

ROI du cortex et N(vj), le nombre de coups détectés dans le voxel j (j=1,..,460) appartenant

à la ROI du striatum. Pour représenter une acquisition similaire à une étude biologique, la

bio-distribution du traceur a été établie à partir d’une étude biologique portant sur l’imagerie

des tumeurs cérébrales [249] chez la souris. À partir de cette étude, un rapport d’activités

simulées de 1 : 4 a été établi entre les régions biologiques du cortex et du striatum. De plus,

ces zones ont été choisies pour la concordance de leurs dimensions avec les capacités du

tomographe. L’épaisseur des striata dans le plan sagittal est de l’ordre de 1 mm. La distri-

bution dans les autres zones couvertes par le fantôme (peau, crâne, et autres zones internes

au cerveau) est représentée approximativement (en valeurs entières) par une mise à l’échelle

des travaux de R. Taschereau et coll. [250].

Pour obtenir une estimation de l’erreur statistique (écart type associé) sur ces figures de

mérite, chaque simulation a été réalisée plusieurs fois. En tenant compte des disponibilités

de la grille de calcul, et des serveurs de calculs locaux, 50 réalisations du fantôme de points

sources et 40 réalisations du fantôme MOBY ont été effectuées. Le fantôme MOBY étant

plus complexe, il nécessite plus de temps d’exécution, d’où un nombre inférieur de réalisa-

tions.

Chacune de ces réalisations est reconstruite via l’algorithme ML-EM avec un nombre

d’itérations variant de 1 à 45. Les mêmes données sont aussi reconstruites avec l’algorithme

OPL-EM avec un nombre de sous-ensembles temporels variant de 1 à 45.
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(a)

(b)

FIGURE 5.4: Rendu 3-D du fantôme MOBY corps entier : (b) Vue coronale, (a) Vue sagittale

(a)

(b)

FIGURE 5.5: Fantôme MOBY corps entier : (a) Plan coronal, (b) Plan sagittal

5.2.2 Résultats
5.2.2.1 Résolution spatiale

Les figures 5.6 et 5.7 illustrent la convergence de la résolution spatiale pour un point situé
en x = 10 mm et z = 5 mm. La convergence est recherchée à qualité d’image similaire.
Pour une reconstruction ML-EM (figure 5.6), la résolution transverse décroît à moins de
1 mm après 10 itérations alors que la résolution axiale nécessite 50 itérations pour atteindre
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la même valeur. Un comportement similaire est observé lors de la reconstruction OPL-EM.
Dans ce cas, 10 sous-ensembles sont suffisants pour que la résolution transverse se situe sous
le millimètre, alors que 40 sous-ensembles permettent d’obtenir 1 mm de résolution axiale.
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FIGURE 5.6: Résolution spatiale en fonction du nombre d’itérations (MLEM)
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FIGURE 5.7: Résolution spatiale en fonction du nombre de sous-ensemble (OPL-EM)

Cette différence de comportement (de convergence) entre les deux algorithmes met en
avant l’avantage d’utiliser un passage unique dans les différents sous-ensembles. Ceci est en
accord avec les travaux de A. Reader et al [224]. La différence de comportement entre les
deux plans peut s’expliquer par la nature des mesures selon chacun de ces plans. En effet,
la résolution intrinsèque transverse est définie par la section des cristaux, cette discrétisa-
tion se retrouve dans les mesures. À l’inverse, la mesure de la position axiale est continue,
les données ne sont donc pas discrétisées selon cet axe. Cependant, la résolution est limitée
par la nature algorithmique et statistique de la méthode de reconstruction. Ainsi, la résolu-
tion axiale converge « moins rapidement » vers 1 mm, ce qui correspond bien à la résolution
intrinsèque présentée [81]. Cette caractérisation de la résolution spatiale permet de mettre
en avant la faible dégradation des différentes approches algorithmiques utilisées dans l’en-
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semble du processus d’analyse (clusterisation des charges et identification du cristal) et de
reconstruction des données (ML-EM et OPL-EM).

5.2.2.2 Qualité d’image

Les figures 5.8a à 5.8c représentent une vue transverse, coronale et sagittale du fantôme
cérébral MOBY (représentant 25 mm d’extension axiale). Les images reconstruites (OPL-
EM, 20 itérations) correspondantes sont présentées sur les figures 5.8d à 5.8f. Ces images
montrent que la reconstruction spatiale de l’imageur permet de correctement distinguer deux
régions biologiques d’intérêt inscrites l’une dans l’autre. De plus l’efficacité de détection
(15% au centre du FOV) permet cette distinction avec un temps d’acquisition court (10 s).

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 5.8: Le fantôme cérébral MOBY : (a) Vue transverse, (b) Vue coronale, (c) Vue
sagittale. Images reconstruites correspondantes (d), (e) et (f) (OPL-EM, 20 sous-ensembles)

Le rapport d’activités, R (équation 5.1) est présenté en fonction du nombre d’itérations
ML-EM (figure 5.9) et du nombre de sous-espaces temporels (figure 5.10). Nous observons
une convergence de l’algorithme après 30 itérations (ML-EM) ou 20 sous-ensembles tempo-
rels (OPL-EM). Les deux méthodes de reconstruction convergent vers une valeur de R = 4,2
contre R = 4 initialement simulée. Cette différence de 5% peut s’expliquer par l’effet de vo-
lume partiel entre les deux régions biologiques d’intérêt et le reste du cerveau. Une méthode
alternative pour quantifier la reconstruction est l’utilisation du coefficient de recouvrement :

Rc =
Ar

roi

As
roi

(5.2)

Où Ar
roi est l’activité reconstruite dans la ROI et As

roi l’activité simulée dans le cas d’une
modélisation. En écrivant l’équation 5.1 à l’aide de ce coefficient pour les deux ROI, alors :

R =

✓
Rc

1

Rc
2

◆
⇥ As

1

As
2

(5.3)
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Avec Rc
1

, le coefficient de recouvrement de la ROI 1, Rc
2

le coefficient de recouvrement de
la ROI 2, As

1

et As
2

l’activité simulée dans la ROI 1 et 2 respectivement. Ainsi, si Rc
1

> Rc
2

,
le rapport R peut être supérieur à sa valeur simulée. La détermination de ces coefficients est
cependant complexe dans le cas de ROI anatomiques. Le protocole NEMA-NU4 préconise
l’utilisation d’un fantôme dédié pour la détermination des coefficients de recouvrement. Ce
fantôme est composé de ROI cylindriques de diamètres variables et de positions variables
dans le FOV. Il est composé de trois cylindres, l’un d’une activité faible, et deux autres
d’activités haute et nulle inscrites dans le premier cylindre. Cependant, dû à un problème
technique, il n’a pas été possible de modéliser un tel fantôme dans notre configuration logi-
cielle.
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FIGURE 5.9: Convergence du rapport d’activité entre les ROI du cortex et du striatum dans
le fantôme MOBY (MLEM)
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FIGURE 5.10: Convergence du rapport d’activité entre les ROI du cortex et du striatum dans
le fantôme MOBY (OPL-EM)



110 Chapitre 5. Preuve de concept

Le rapport R est défini en utilisant la moyenne de la valeur des voxels à l’intérieur de la
ROI. Soit µstri, la moyenne dans la ROI du striatum. Il est possible de définir un écart type
�stri sur l’ensemble des 40 réalisations. Cette définition de l’écart type permet de s’affran-
chir des effets d’auto-corrélation entre les voxels (par opposition à un écart type calculé au
sein de la ROI). Celui-ci est obtenu à partir d’un ajustement gaussien de la distribution des
moyennes calculées {µi}, 8i 2 [1 : 40]. Les résultats concernant la moyenne et l’écart type
sont présentés séparément pour plus de clarté. Les images ayant servi à cette étude ont été
reconstruites par l’algorithme OPL-EM avec 5 sous-ensembles (valeur fixe).

La figure 5.11 présente l’activité moyenne reconstruite (µ/t) dans cette ROI en fonction
du temps d’acquisition.
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FIGURE 5.11: Évolution de l’activité moyenne en fonction du temps d’acquisition

La figure 5.12 présente l’évolution de l’écart type en fonction du temps d’acquisition.
Son évolution correspond à la loi attendue en

p
N , où N représente la statistique de l’ac-

quisition (proportionnelle au temps d’acquisition). Cette figure présente de plus l’évolution
de l’image en fonction du temps d’acquisition (points noirs). Ces images n’ont pas subi de
post-traitement.

5.2.3 Discussion
Avec une activité injectée de 2,3 MBq et 10 s d’acquisition, 2,5⇥ 106 LOR peuvent po-

tentiellement être utilisées pour la reconstruction d’une réalisation du fantôme MOBY. Ceci
représente une efficacité de détection de 10%, contre 15% pour un point source centré dans
le FOV [114]. Cependant, dans le cadre des images présentées précédemment, seuls les évè-
nements avec une interaction par module sont considérés : les interactions de types double
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FIGURE 5.12: Évolution de l’écart type en fonction du temps d’acquisition avec un ajuste-
ment de type f(x) = a/

p
x (ajusté avec a = 0,015)

photo-électriques, photo-électrique et Compton ainsi que double Compton. Une augmenta-
tion théorique de 35% environ du nombre de LOR reconstruites est possible via l’intégration
de l’identification de la première interaction. Néanmoins, les résultats obtenus avec le ré-
seau de neurones artificiels que nous avons choisi d’investiguer reste à ce jour mal compris
(section 3.5.4, page 72) et il serait alors difficile de tirer des conclusions sur l’évolution
des figures de mérite en fonction de la structure du réseau utilisé. De plus, le processus de
clusterisation actuel peut mélanger des charges d’évènements différents, ce qui complexifie
la définition de performances d’un réseau de neurones utilisé sur une simulation complète
d’une acquisition.

5.3 Le TEP petit animal corps entier (16 modules)

5.3.1 Introduction
Pour augmenter à la fois l’extension axiale du champ de vue et donc l’efficacité de détec-

tion, il est nécessaire d’ajouter d’autres modules selon la direction axiale. En effet, il n’est
pas envisageable d’augmenter la taille des cristaux puisque cela conduirait à une dégrada-
tion de la résolution axiale et une augmentation du temps mort [80, 81]. Ainsi, un prototype
composé de 16 modules, 4 selon le plan transverse (l’ensemble est dénommé « couronne »),
et 4 couronnes selon la direction axiale a été proposé. Une telle configuration géométrique
devrait permettre une efficacité de détection de l’ordre de 40%. Cependant, la contrainte se
trouve dans le placement des photo-détecteurs. Il est nécessaire de placer un photo-détecteur
à chaque extrémité de la matrice de cristaux, de ce fait chaque espace inter-couronne (d)
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doit contenir deux photo-détecteurs. Le choix du photo-détecteur doit permettre d’une part

de remplir les conditions de segmentation, ainsi que les prérequis de couplage optique, et

d’autre part doit être suffisamment compact pour limiter les effets de pertes de données.

Pour évaluer l’effet de l’espace entre les couronnes de détection, une simulation, dont

le paramètre libre d est la longueur de cet espace, a été mise en place (figure 5.13). En

considérant l’épaisseur des photo-détecteurs potentiels, 3 configurations géométriques ont

été envisagées avec d = 2, d = 3 et d = 5 mm. Ces configurations se basent sur les carac-

téristiques géométriques des photo-détecteurs actuels, avec les modifications envisageables

suivantes :

ASIC 0,7 mm → aminci 0,5 mm

Epoxy 0,3 mm → supprimé 0,05 mm

Support connecteur 1,5 mm → connecteur souple 0,5 mm

Épaisseur totale(*) 2,5 mm → épaisseur réduite(*) ∼ 1 mm
(*) l’épaisseur totale concerne un photo-détecteur et doit donc être multipliée par deux pour correspondre à l’es-

pace inter-module d

Les difficultés de cette configuration sont dans un premier temps de conserver les perfor-

mances intrinsèques, d’établir une chaîne d’analyse des informations fournies par le tomo-

graphe et de maintenir une température contrôlée dans un espace confiné.

d25 mm cristal
photo-détecteur 

y

z

38,4 mm

51,2 mm

100 + 4d mm

FIGURE 5.13: Schéma du tomographe à 16 modules avec l’espace inter-couronne variable

(vue selon la direction [O-X})
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5.3.2 Méthodologie
5.3.2.1 Efficacité de détection

Pour déterminer l’efficacité de détection absolue, deux méthodes ont été utilisées. Dans
un premier temps, une simulation GATE d’un point source centré dans le champ de vue a
été réalisée pour obtenir l’efficacité de détection absolue en coïncidence. Celle-ci est alors
définie comme le nombre de coïncidences détectées par rapport à l’activité injectée. Puis
dans un second temps, une simulation Monte-Carlo dédiée a été développée. Celle-ci permet
d’obtenir l’efficacité absolue pour tout point de l’espace détecteur de façon plus rapide. Cette
méthode utilise d’une part, la génération aléatoire de lignes de réponse dont la direction
d’émission est isotrope mais dont le point d’émission est fixe. Et d’autre part, elle utilise
un algorithme de type AABB 1 de test d’intersection d’une ligne avec un volume. Cette
algorithme générique a été modifié afin de prendre en compte la probabilité d’interaction
dans un volume de cristal de LYSO : Ce.

5.3.2.2 Résolution spatiale

Afin d’estimer l’influence du paramètre d sur la résolution spatiale, un fantôme de réso-
lution composé de 9 points sources a été simulé. Ce fantôme est comparable à celui utilisé
précédemment (section 5.2.1.1). Il se situe notamment dans le même plan {xOy} avec y = 0
(figure 5.3). La figure 5.14 présente la répartition spatiale des points sources dans l’espace.

x

z

0 5 10

5

10

0

(mm)

(mm)

point 
source

FIGURE 5.14: Fantôme de résolution spatiale avec 9 points sources

Les points sources étant uniquement répartis de z = 0 à z = 10 mm, nous avons réduit
les dimensions de l’image de sensibilité propre à chaque configuration. Les dimensions du
plan transverse sont inchangées (Lx = Ly = 60 mm). Selon la direction axiale, l’image de
sensibilité a été estimée sur 25 mm uniquement (au lieu de 100 + 4d mm). Cette réduction
permet d’accélérer le processus de simulation. Ces images de sensibilité (pour chaque valeur
de d) ont été obtenues avec une activité simulée de 200 MBq 2 pour 1 s. Des approxima-

1. Axis-aligned bounding box
2. La simulation a été effectuée avec un nombre de paires de photons gamma à émettre fixe de 200 millions
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tions supplémentaires ont été utilisées pour accélérer les simulations du fantôme. À partir
des Singles issus de GATE, un tirage aléatoire gaussien est effectué sur la position axiale
exacte de l’interaction dans le cristal. Ce tirage aléatoire permet de modéliser la contribution
du module de détection à la dégradation de la résolution de reconstruction axiale (de l’in-
teraction). Les dégradations dues à la méthode de regroupement, ainsi qu’à l’identification
du cristal ne sont donc pas représentées. Les approximations utilisées pour cette étude sont
résumées ci-après :

– image de sensibilité de dimension réduite,
– bruit gaussien direct sur la position axiale exacte z dans le cristal,
– simulation complète du module non exécutée,
– ni reconstruction axiale ni reconstruction transverse des évènements (algorithmes de

clusterisation, et reconstruction axiale).
Chaque fantôme de points sources a été simulé avec une activité de 9 MBq – 1 MBq par
point – pendant 1 s.

Cette étude permet d’étudier la variation relative de la résolution spatiale en fonction du
paramètre d. Les résultats présentés ne correspondent donc pas à la véritable estimation de la
résolution spatiale. Nous considérerons la configuration avec d = 2 mm comme référence, et
conclurons par rapport à cette référence. Cette configuration a été choisie car elle correspond
à la distance inter-couronne minimale qu’il est possible d’envisager aujourd’hui.

5.3.3 Résultats
5.3.3.1 Efficacité de détection

Le tableau 5.1 présente l’efficacité de détection en fonction de l’espace inter-couronne 3

d. Il montre qu’une augmentation de l’espace inter-couronne de 3 mm ne diminue l’efficacité
de détection absolue que de 0.56%. Cet espace mort a donc peu d’incidence sur l’efficacité
de détection.

Distance d (mm) Efficacité (%)

2 38,96
3 38,97
4 38,88
5 38,74

TABLE 5.1: Variation de l’efficacité de détection en fonction de l’espace inter-couronne

La figure 5.16 présente un profil de l’image de sensibilité en y = 0 mm pour une distance
d de 2, 3 et 5 mm. Ce profil a été obtenu en utilisant une moyenne mobile sur 5 points. De
ce fait, les derniers points autour de z = 25 mm ne sont pas correctement représentés. Ceci
explique la dissymétrie visible sur cette figure. Nous remarquons que la sensibilité varie très
peu en fonction de la distance d. Cette faible variation peut être constatée sur l’ensemble
de l’extension axiale mesurée. Celle-ci s’explique par la géométrie cylindrique de l’imageur
complet. Contrairement au prototype à 4 modules pour lequel le diamètre (D) de l’imageur

3. Pour cette étude, un point supplémentaire d = 4 mm a été simulé
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est supérieur à l’extension axiale (A), le prototype à 16 modules présente une configuration
telle que A > D. Dans ce cas, la variation de l’angle solide en fonction de la position axiale
correspond à une forme de type « cloche », dont la variation est faible autour de z = 0 mm.
La figure 5.15 présente le profil en x = 0 et y = 0 de l’efficacité de détection absolue
obtenue à l’aide de la simulation dédiée. Celle-ci montre la forme particulière de l’efficacité
de détection pour d = 2, d = 3 et d = 5 mm.
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FIGURE 5.15: Profil de l’efficacité de détection absolue pour x = 0 et y = 0

��
��
��
��
��

���
���
���
���
���
���

�� �� ��� ��� ��� ���

	

��
�
�
��
���

��

�����������
�����

�����
�����
�����

FIGURE 5.16: Profil de la sensibilité pour d = 2 mm et d = 5 mm

La figure 5.17 présente une vue sagittale de l’image réduite de sensibilité pour les cas
d = 2 mm et d = 5 mm. Ces figures montrent deux zones particulières où la sensibilité est
inférieure. La distance entre ces deux zones correspond à la distance inter-couronne d. Cette
démarcation s’explique par le fait qu’au delà de cette distance au centre, les coïncidences à
angles faibles par rapport à l’axe y sont détectées.
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d = 2 mm

z

y

module

(a)

d = 5 mm

z

y

module

(b)

FIGURE 5.17: Vue sagittale de l’image de sensibilité : (a) d = 2 mm, (b) d = 5 mm

5.3.3.2 Résolution spatiale

Les figures 5.18 à 5.20 présentent la résolution transverse et la résolution axiale obtenues
pour chaque point du fantôme de résolution (algorithme OPL-EM, 10 sous-ensembles) avec
d = 2 mm, d = 3 mm et d = 5 mm respectivement.

Ces figures montrent que les résolutions spatiales, transverse ou axiale, ne sont pas mo-
difiées par la distance d et ce quel que soit le point considéré.

5.3.3.3 Discussion

Ces études sur le prototype à 16 modules ont mis en avant le fait que l’espace inter-
couronne (d) a peu d’influence sur les figures de mérite utilisées. En effet, l’efficacité de
détection absolue pour un point source centré dans le FOV n’est que très peu modifiée par
la distance d. Comme nous nous y attendions, l’image de sensibilité est quant à elle modi-
fiée. Cependant, cette modification n’influence pas la résolution spatiale. La distance inter-
couronne n’a pas d’effet notable sur la résolution spatiale. Cette étude montre qu’à partir de
5 mm, la réduction de l’espace entre les modules ne devrait pas être une priorité de recherche
dans le cas de notre prototype.
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FIGURE 5.18: Résolutions spatiales axiale et transverse pour chaque point du fantôme de
résolution pour d = 2 mm

0.75± 0.03

0.75± 0.03

0.76± 0.03

0.75± 0.03

0.74± 0.02

0.74± 0.03

0.76± 0.03

0.75± 0.03

0.76± 0.03

0.78± 0.03 0.76± 0.02 0.76± 0.02

0.76± 0.02 0.76± 0.02 0.76± 0.02

0.75± 0.02 0.77± 0.02 0.75± 0.02

resolution transverse
resolution axiale

FIGURE 5.19: Résolutions spatiales axiale et transverse pour chaque point du fantôme de
résolution pour d = 3 mm
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FIGURE 5.20: Résolutions spatiales axiale et transverse pour chaque point du fantôme de
résolution pour d = 5 mm
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5.4 Conclusions

La preuve de concept des performances spatiales de la géométrie axiale a pu être établie

dans le cas d’un imageur petit animal à 4 modules. L’utilisation d’un fantôme de résolution

a permis d’estimer une résolution spatiale moyenne inférieure à 1 mm dans l’ensemble du

FOV avec l’utilisation d’une approche de reconstruction statistique itérative. Un fantôme de

type préclinique a montré qu’il est possible d’aller voir des structures biologiques fines chez

la souris comme le cortex et les striata de la région cérébrale. De plus, ce fantôme a été

simulé avec activité et un temps d’acquisition réalistes. Ce prototype à 4 modules présente

donc une efficacité de détection de 15% pour un point source centré dans le FOV avec une

résolution spatiale moyenne de 1 mm. Il présente donc une efficacité de détection supérieure

de 27% à celle de l’Inveon avec une extension axiale 4 fois plus petite environ. La résolution

spatiale image est supérieure de 23% si nous la comparons à ce même imageur (figure 5.21).

Cependant, ces résultats sont indicatifs pour deux raisons principalement : d’une part, la

procédure NEMA-NU4 normalement utilisée pour ce type d’étude n’a pas été complètement

suivie. D’autre part, les travaux présentés ici sont issus de simulation alors que les résultats

concernant l’imageur Inveon sont issus de mesures expérimentales.

Une étude d’un prototype à 16 modules a été réalisée. Cette étude a montré l’influence

de la distance entre les modules sur l’efficacité de détection et la résolution spatiale. Cette

distance n’a que très peu d’influence sur l’efficacité de détection. De plus, elle n’a pas d’in-

fluence notable sur la résolution spatiale. De ce fait, il n’est pas nécessaire d’optimiser l’es-

pace entre les modules selon la direction axiale en dessous de 5 mm. La méthodologie pour

cette étude ne permet pas de conclure sur la résolution spatiale absolue. Cependant, à partir

des études de résolution effectuées sur l’imageur à 4 modules, nous nous attendons à une ré-

solution similaire, d’environ 1 mm selon les trois directions. Ainsi, un tel prototype devrait

permettre une résolution spatiale de 1 mm avec une efficacité de détection de 39% environ,

avec un champ de vue comparable avec celui de l’Inveon.
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FIGURE 5.21: Performances simulées des prototypes à 4 et 16 modules (études spécifiques)

par rapport à l’état de l’art en imagerie préclinique (études NEMA-NU4)
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– Un prototype à 4 modules permet :
– une efficacité de détection de 15% avec une résolution spatiale moyenne infé-

rieure à 1 mm
– de voir des structures biologiques fines

– Pour un prototype à 16 modules :
– l’espace inter-couronne a peu d’influence sur l’efficacité absolue de détection
– il n’a pas d’influence sur la résolution spatiale reconstruite
– une résolution de 1 mm avec une efficacité de détection de 39% environ

peuvent être envisagées

Résumé
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6.1 Introduction
La section introductive (section 1.1, page 6) a permis de mettre en perspective les pré-

requis de l’imagerie pré-clinique et de l’imagerie clinique avec les performances attendues de
la géométrie axiale. Ainsi, une résolution spatiale sub-millimétrique est une caractéristique
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primordiale en imagerie pré-clinique lorsque l’on souhaite aller au delà d’une simple étude
de biodistribution au niveau de l’organe. Cette haute résolution doit être homogène pour
l’ensemble de la zone à imager. Ces deux domaines de l’imagerie nécessitent une efficacité
de détection importante pour diminuer la dose injectée et réaliser des études dynamiques.
Le challenge est donc d’obtenir un tomographe haute résolution, haute sensibilité avec un
champ de vue adapté à l’objet d’étude.

Nous avons montré au chapitre 5 qu’il est possible d’obtenir avec 4 modules de détection
une résolution spatiale de moins d’un millimètre selon les trois directions avec une efficacité
de détection de 15%. Multiplier le nombre de modules par 4 permet d’adapter le champ de
vue à l’imagerie petit animal corps-entier. Cette augmentation ne modifie pas la résolution
spatiale, mais amène l’efficacité de détection à 40% environ.

Ce chapitre doit permettre dans un premier temps de repositionner les travaux effectués
dans un contexte plus général. Nous présenterons à la section 6.2 les autres approches géo-
métrique ou technologique pouvant répondre aux problématiques de l’imagerie petit animal
et de l’imagerie cérébrale. En terme technologique, une approche en cours d’évaluation est
l’utilisation des détecteurs semi-conducteurs. En terme de concept géométrique, le cristal
continu et la géométrie axiale laissent tous deux présager de hautes performances. Nous in-
sisterons sur leurs limitations actuelles et évoquerons leurs perspectives propres. Dans un
second temps, nous nous consacrerons aux facteurs limitants actuels de la géométrie axiale
et des solutions potentielles.

Ainsi, la section 6.3 permet de mettre en relation les avancées technologiques avec les
spécificités de la géométrie axiale. En particulier, nous verrons que les photo-détecteurs de
type SiPM répondent en partie à la problématique du couplage individuel, et à la compacité
nécessaire avec 16 modules (section 6.3.1). Les récents développements concernant les cris-
taux scintillants peuvent aussi être appliqués à la géométrie axiale. Nous verrons que pour
réduire le nombre de modules, il peut être envisagé d’utiliser de nouveaux cristaux (sec-
tion 6.3.2), ou des cristaux photoniques (section 6.3.2.2). Ces derniers permettent à la fois
une augmentation du rendement lumineux et de la résolution temporelle.

Que ce soit en imagerie petit animal, comme cela a été détaillé dans les chapitres précé-
dents, ou en imagerie cérébrale, le nombre de voies électroniques et le nombre de cristaux
soulèvent un certain nombre de défis. En effet, chaque élément doit idéalement être indivi-
duellement calibré. La calibration est de ce fait un facteur limitant. De nouvelles méthodes
pour la calibration de la DOI, ainsi que pour sa reconstruction seront présentées à la sec-
tion 6.3.4.

La dernière section est consacrée à l’imagerie cérébrale. Ce domaine d’imagerie néces-
site un champ de vue de grandes dimensions pour imager la tête du patient. Ceci est possible
en géométrie axiale en augmentant le nombre de modules. Nous présenterons donc un proto-
type composé de 190 modules similaires à ceux utilisés dans les chapitres précédents. Nous
verrons qu’une telle approche permettrait de maintenir une résolution inférieure au milli-
mètre tout en offrant une haute efficacité de détection. Cependant, les défis présentés dans
le cadre de l’imagerie préclinique sont d’autant plus limitants en imagerie cérébrale pour la-
quelle le nombre de modules est important. Nous indiquerons des pistes spécifiques au grand
nombre de modules utilisés dans cette modalité d’imagerie.



6.2. Comparaison des trois approches haute résolution, haute sensibilité 123

6.2 Comparaison des trois approches haute résolution, haute
sensibilité

En imagerie préclinique, l’imageur Inveon (Siemens) est considéré comme étant le tomo-
graphe de référence (section 3.3.1, page 59). Il propose une résolution spatiale moyenne de
1,4 mm LTMH. Il présente une sensibilité de 11% pour un champ de vue axial de 127 mm,
compatible avec l’imagerie du petit animal corps-entier. Il existe actuellement trois axes
majeurs concernant le développement d’un imageur à la fois haute résolution et haute sensi-
bilité.

6.2.1 Les détecteurs semi-conducteurs
Les technologies des semi-conducteurs pour la détection directe des photons gamma

offrent une résolution spatiale de l’ordre de 0,5 mm [251]. Un autre avantage de cette tech-
nologie est la très bonne résolution en énergie des modules de détection. Elle est par exemple
de 3% à 511 keV avec un semi-conducteur CdTe [251] et de 2% en utilisant un semi-
conducteur CZT [252]. La possibilité d’utiliser ces modules de détection dans un imageur
multi-modal TEP/IRM représente un des autres avantages notables de cette technologie. Les
semi-conducteurs utilisés pour la conception des modules sont en effet très peu sensibles aux
champs magnétiques. De plus, les méthodes de fabrication permettent d’obtenir des éléments
de détection très compacts, d’épaisseur inférieure à 1 mm [253]. L’obtention d’éléments de
détection de petites dimensions est réalisée par des procédés industriels standards [252], ne
nécessitant donc pas d’assemblage mécanique comme dans le cas d’une matrice de cristaux
scintillants. Cependant, les détecteurs semi-conducteurs présentent une faible efficacité de
détection aux photons gamma de 511 keV. Le CdTe par exemple présente une photo-fraction
plus faible que le cristal de LSO d’un facteur 3. L’efficacité de détection des prototypes ou
modules présentés est inférieure à 5% (3% pour le module basé sur le CdTe [251]). Enfin,
le facteur le plus limitant en TEP est la résolution temporelle (en coïncidence) de ces détec-
teurs. Elle est par exemple de 21 ns LTMH dans le cadre du module CZT [252] proposé par
le Brookhaven National Laboratory. Cette faible résolution temporelle provient en particulier
de la faible mobilité des porteurs de charges positives dans le semi-conducteur. Une discri-
mination par analyse du signal temporel issu des électrons permet d’améliorer la résolution
temporelle [254]. Ainsi, un autre prototype de module basé sur le semi-conducteur CdTe
propose une résolution de 6 ns [255]. Cependant elle reste très inférieure aux résolutions
temporelles obtenues avec des cristaux scintillants.

6.2.2 Le cristal continu
Une autre alternative devant permettre une haute résolution est l’utilisation de cristaux

continus. Cette approche permet théoriquement d’obtenir, à volume égal, une meilleure ef-
ficacité de détection qu’une matrice de cristaux segmentés. La résolution en énergie, dé-
pendant notamment des surfaces optiques, est typiquement de l’ordre de 15–20% pour un
cristal de LYSO : Ce [63]. Cependant, nous retrouvons avec ce genre de configuration géo-
métrique le même inconvénient qu’avec la géométrie conventionnelle. Il existe une relation
entre résolution spatiale et efficacité de détection. Pour favoriser l’efficacité de détection, il
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est nécessaire de présenter un grand volume de détection, ce qui implique une profondeur
importante selon la direction radiale. Or dans cette approche, la résolution spatiale dépend
essentiellement de l’épaisseur du cristal continu. Pour un rayonnement gamma d’incidence
normale au détecteur, P. Bruyndonckx et coll [61] ont pu obtenir une résolution spatiale 1

de 1,76 mm LTMH pour une épaisseur de 10 mm de LSO et de 2 mm LTMH pour 20 mm
avec une section de 20⇥ 10 mm2. Pour améliorer la résolution spatiale, notamment lorsque
l’incidence du rayonnement n’est pas normale au détecteur, il est possible d’utiliser une ap-
proche statistique de reconstruction de la position soit par des algorithmes statistiques de
maximisation [256], soit par l’utilisation d’un RNA [66] par exemple. Il est aussi possible
d’utiliser plus d’un photo-détecteur, ce qui permet d’obtenir plus d’information sur la dis-
tribution spatiale de la dispersion optique [62, 61]. Bien qu’il soit ainsi possible de tendre
vers une résolution de l’ordre du millimètre [257] ou inférieure, la sensibilité associée reste
limitée. J.M. Benlloch et coll. [258] proposent un imageur basé sur 4 modules composés cha-
cun d’un cristal continu trapézoïdal de LYSO : Ce. Le cristal mesure 10 mm d’épaisseur et
présente une base de 49⇥ 49 mm2. Chaque cristal est couplé à un photo-détecteur PSPMT
Hamamatsu H8500 de 64 anodes. Un tel dispositif ne présente une efficacité de détection
que de 1%. Pour augmenter l’efficacité de détection, l’approche utilisée est de multiplier le
nombre de modules [259]. Ainsi, l’intérêt de cette approche se situe d’une part dans la réduc-
tion de la complexité des procédés de fabrication des cristaux et d’autre part la réduction de
l’espace mort dans le module. Cependant, si la résolution spatiale semble être une propriété
prometteuse, l’efficacité de détection reste néanmoins un facteur limitant.

6.2.3 La géométrie axiale
Le dernier axe prometteur est bien entendu l’utilisation de la géométrie axiale. À volume

de détection égal, c’est actuellement la seule approche permettant de maintenir à la fois
une haute résolution et une haute efficacité de détection. À volume de détection équivalent,
c’est-à-dire en définissant le volume tel qu’une efficacité de détection donnée soit garantie,
cette approche pourrait être supplantée par les technologies à semi-conducteurs. Les facteurs
limitants étant la résolution temporelle de ces derniers, le nombre de canaux de lecture pour
un tel volume, ainsi que le coût de l’imageur. Cependant, pour pouvoir pleinement répondre
aux prérequis de l’imagerie préclinique et de l’imagerie cérébrale, un certain nombre de
facteurs instrumentaux et algorithmiques nécessitent un développement complémentaire.

6.3 Axes de recherches pertinents en géométrie axiale

6.3.1 Les photo-détecteurs : vers un couplage individuel
La géométrie axiale, rappelons-le, permet de limiter le lien existant entre efficacité de dé-

tection et résolution spatiale. Pour obtenir une résolution spatiale de 1 mm selon chaque di-
rection, il est possible d’utiliser des cristaux de LYSO : Ce de 25 mm d’extension axiale avec
un revêtement de TiO2/PMMA. Comme nous l’avons évoqué à la section 3.2 (page 54), le
facteur limitant de cette approche est le partage de lumière entre plusieurs canaux du photo-

1. La section du faisceau utilisé pour la mesure n’a pas été décorrélée du résultat
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détecteur. Ce partage rend les évènements proches les uns des autres non distinguables. S’ils
sont suffisamment éloignés, le partage de lumière oblige à utiliser un algorithme de cluste-
risation, source de dégradation de la résolution spatiale. Ainsi, afin de pouvoir correctement
distinguer les évènements ICS, en vue de leur intégration aux données ou de leur rejet, il
est nécessaire de développer un réel couplage (1 : 1), c’est-à-dire idéalement sans dispersion
optique et sans dispersion électronique (diaphonie). L’intérêt des photo-détecteurs APD et
des photo-détecteurs SiPM est alors double dans le contexte de la géométrie axiale.

6.3.1.1 Les photo-détecteurs APD

Les photo-détecteurs APD, comme les photo-détecteurs SiPM, présentent une faible
épaisseur ce qui les rend particulièrement intéressants pour les prototypes de plus de 4 mo-
dules de détection. Leur efficacité quantique est de l’ordre de 60 à 70 %. Cependant, l’un de
leurs deux inconvénients majeurs est leur gain limité. Il est de l’ordre de 10 à 103, à comparer
à 106 pour un PMT. Leur autre inconvénient significatif est leur résolution temporelle. Pour
obtenir une bonne résolution temporelle, un photo-détecteur doit présenter un temps de ré-
ponse le plus faible possible. Cependant, le temps de réponse des photo-détecteurs APD est
environ 5 fois supérieur à celui des PMT ou des photo-détecteurs SiPM. Ainsi, si ce type de
détecteur peut être envisagé en imagerie préclinique, il n’est pas pertinent dans le cadre du
prototype destiné à l’imagerie cérébrale. En effet, en imagerie cérébrale le détecteur devrait
permettre l’utilisation du temps de vol (TOF-PET) pour améliorer le rapport signal–sur–bruit
dans l’image.

6.3.1.2 Les photo-détecteurs SiPM

Dans le cas des SiPM, et en particulier des SiPM monolithiques, leur compacité permet
la conception de la configuration géométrique de l’imageur à 16 modules. De plus, ce type
de photo-détecteur présente une faible diaphonie. Cette diaphonie ne dépend pas de la tem-
pérature de fonctionnement, mais bien de la tension de biais appliquée [260]. La diaphonie
optique provient de l’émission d’un photon optique par le plasma électronique (10�5 pho-
tons/électron [261]) créé pendant l’avalanche. Ce photon peut alors entraîner une nouvelle
avalanche dans un pixel voisin. Pour limiter cet effet, les pixels de la matrice du photo-
détecteur peuvent être optiquement isolés [262]. Avec cette approche une diaphonie de 1,5%
de probabilité a été obtenue avec un SiPM (STMicroelectronics) de 29,3 V de tension de
claquage opéré à une tension de biais de 10%. Pour obtenir un réel couplage (1 : 1), il est en-
core possible de supprimer la fenêtre d’entrée d’époxy du photo-détecteur et de développer
une isolation optique à chaque jonction entre la voie du photo-détecteur et le cristal.

Cependant, l’utilisation de photo-détecteurs de type SiPM pose deux problèmes majeurs :
d’une part, le gain électronique dépend de la température, et d’autre part un pixel peut accom-
moder un nombre restreint de photons optiques. Le nombre de micro-cellules par pixel, dans
le cadre du photo-détecteur 64 canaux AdvanSID R�, est de 840 cellules de 50⇥ 50 µm2. Le
pixel mesure 1,5⇥ 1,4 mm2 avec un pas de 1,5 mm. Or une scintillation issue d’un photon
de 0,511 MeV produit 16860 photons en moyenne, dont la moitié seront transportés vers le
photo-détecteur.

Si nous considérons une transmission idéale (100%) à une position axiale proche de la
fenêtre d’entrée du photo-détecteur possédant une efficacité de détection du photon de 20%
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pour les meilleurs, alors 1686 photons en moyenne produisent un signal électrique. Dans
ces conditions, le pixel du photo-détecteur associé au cristal scintillant sature. La probabilité
d’interaction d’un photon gamma est uniforme selon l’extension axiale du cristal. Or à 2 mm
de la fenêtre du photo-détecteur, la transmission est de 80%. Ceci réduit le nombre potentiel
de photons à 1300 environ. À partir de 4 mm, la transmission devient inférieure à 70% et le
nombre de photons inférieur à 1200. Les développements concernant les SiPM permettent
d’aujourd’hui d’obtenir des micro-cellules de dimensions inférieures à 30⇥ 30 µm2. De
telles dimensions permettraient d’obtenir des pixels contenant plus de 1200 micro-cellules
(Fondazione Bruno Kessler).

La proportion de photons gamma dont la position d’interaction axiale est inférieure à
4 mm de l’un ou de l’autre des photo-détecteurs est de 30% environ. La probabilité d’in-
teraction photo-électrique étant de 33%, la proportion de gamma dont l’interaction est trop
proche des photo-détecteurs est d’environ 9%. Ainsi, seulement 9% environ des interactions
gamma à 511 keV pourraient saturer les pixels d’un des photo-détecteurs. Cependant, ce sont
ces mêmes interactions qui dégradent le moins la résolution spatiale.

Les dSiPM, introduit au chapitre 1 (section 1.4.5.2, page 1.4.5.2), offrent quant à eux des
perspectives en terme de résolution temporelle.

6.3.2 Les cristaux scintillants
La résolution axiale intrinsèque dépend de la nature du cristal, de ses dimensions, ainsi

que du revêtement. Pour un cristal de LYSO : Ce, le meilleur compromis (section 3.13,
page 78) implique une longueur de 25 mm afin d’obtenir une résolution sub-millimétrique.
Cette limitation est due à la génération des photons optiques et à leur transport.

Ainsi, en améliorant le rendement lumineux, il est possible d’améliorer la résolution en
énergie et la résolution axiale. Un autre aspect intéressant est aussi de conserver les per-
formances actuelles en terme de résolution et d’augmenter l’extension axiale du cristal. En
effet, cette augmentation permet de réduire le nombre de modules selon la direction axiale
tout en préservant une couverture comparable du champ de vue. Ainsi, une augmentation de
5 mm de l’extension axiale du cristal permet de conserver 90% du champ de vue et élimine
un total de 4 modules (soit 25% de réduction en cristaux et voies électroniques).

Deux approches instrumentales permettent d’effectuer ces améliorations. Une première
approche consiste à utiliser un nouveau cristal de performances supérieures. L’autre approche
est de conserver le même cristal tout en modifiant l’interface optique d’extraction.

6.3.2.1 Les nouveaux cristaux

Durant cette décennie, de nouveaux cristaux scintillants ont été produits et testés. Ces
nouveaux cristaux sont essentiellement à base d’halogénures (par exemple LaBr3), ou de lu-
técium LuAG, LGSO par exemple). Le cristal scintillant de LaBr3 présente un rendement
lumineux deux fois plus important que le LYSO : Ce (61000 ph/MeV), cependant il est de
densité plus faible et son coefficient d’absorption linéaire est presque deux fois moindre. À
nombre total de cristaux constant, ceci aurait pour effet de considérablement réduire l’effi-
cacité de détection (une augmentation du nombre de cristaux implique une augmentation du
nombre de voies de lecture). La forme cristalline et l’hygroscopie de ce cristal le rendent
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très fragile et quasi impossible à segmenter en 1,5⇥ 1,5 mm2. Le cristal de GaGG : Ce pré-
sente lui aussi un certain intérêt. Sa densité est de 6,5 g/cm3. Son maximum d’émission se
situe à 520 nm, ce qui permet un très bon couplage avec les SiPM dont l’efficacité quantique
est plus élevée à cette longueur d’onde. Son rendement lumineux est de 46000 photons par
MeV, soit une augmentation de 40% par rapport au LYSO : Ce. Cependant, ce cristal présente
deux composantes de décroissance : une composante rapide de 90 ns (90% de l’intensité lu-
mineuse) et une composante lente de 250 ns (10%). Le cristal de LGSO : Ce présente un
rendement plus élevé mais il est aussi 40% plus lent. Les caractéristiques de ces cristaux
sont résumées dans le tableau 6.1.

LYSO : Ce GaGG : Ce LGSO : Ce LaBr3

Mass. Vol. (gm/cm3) 7,1 6,63 ND 5,08
Rendem. Lumin.
(⇥103 ph/MeV) 33 46 40 32

Tps. décroissance (ns) 41 90 65 16
Compos. lente - 258 - -

Radio-activité nat. O N O N

TABLE 6.1: Comparatif des nouveaux cristaux

6.3.2.2 Les cristaux photoniques

Pour améliorer la résolution en énergie et la résolution temporelle d’un TEP conven-
tionnel basé sur la scintillation des cristaux, il est aussi possible d’améliorer l’extraction de
la lumière à l’interface optique entre le cristal et le photo-détecteur. Une telle amélioration
augmente le nombre de photons optiques détectés et, de ce fait, en géométrie axiale, ceci
implique soit une augmentation de la résolution axiale, soit une possibilité d’augmentation
de l’extension axiale.

Les cristaux photoniques ont été initialement étudiés pour leur caractéristique temporelle.
Dans un souci de clarté envers les références utilisées, nous introduirons cette approche
selon le même angle. En imagerie cérébrale clinique, le temps de vol est une information
pertinente permettant d’améliorer le rapport signal–sur–bruit dans l’image reconstruite. Les
performances en temps de vol dépendent d’une part du photo-détecteur utilisé, mais aussi des
caractéristiques du cristal. En effet, selon la théorie de Hyman [263], la résolution temporelle
d’un cristal scintillant peut être approchée par :

�t ⇠
r

⌧

Nph/ENF
(6.1)

Où ⌧ est le temps de décroissance et ENF , « l’Excess Noise Factor ». Nph correspond au
nombre de photons optiques générés. Cependant, ce nombre doit être pondéré par la trans-
mission optique du cristal et de ses interfaces, le nombre de photons extraits du cristal peut
s’écrire :
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Nph,extraits = Nph,generes ⇥ LEE (6.2)
Où, LLE est l’efficacité d’extraction de la lumière (Light Extraction Efficiency) [264].

Ce paramètre influence le nombre de photons optiques détectés, et notamment le nombre de
ceux détectés durant la phase initiale du signal temporel de scintillation. Lorsqu’un cristal est
couplé à un photo-détecteur par une interface optique, il existe un angle critique d’incidence,
au-dessus duquel les photons optiques subissent une réflexion totale. Par exemple, pour un
cristal de LYSO : Ce couplé à un photo-détecteur par une graisse optique, la proportion de
photons incidents avec un angle inférieur à l’angle critique ne représente que 34% environ
[265].

Un cristal photonique est un cristal conventionnel dont l’interface d’extraction a été mo-
difiée. En effet, une couche fine de matériaux présentant une variation régulière du coefficient
diélectrique est introduite entre le cristal et le photo-détecteur. Cette variation est réalisée par
exemple par l’insertion de trous cylindriques d’air dans une fine couche de substrat de Si3N4
[266] (figure 6.1). Cette modification de l’interface optique permet d’augmenter la trans-
mission optique en permettant aux photons dont l’angle d’incidence est supérieur à l’angle
critique d’être transmis. Des travaux de simulation de P. Lecoq et coll. [267] ont montré une
amélioration de la LLE de 60 à 100% pour des cristaux de LuYAP et de LYSO respecti-
vement. En terme de résolution temporelle, cette même équipe a pu obtenir une résolution
temporelle de coïncidence mesurée de 400 ps LTMH entre deux cristaux de LuAG : Ce et de
250 ps en diminuant le seuil de détection sur ces mêmes cristaux sans dopant [266].

FIGURE 6.1: Exemple de structure de cristal photonique (A. Knapitsch et coll. [266])

Cette approche permet donc d’une part, d’améliorer la résolution temporelle du module
de détection en augmentant le nombre de photons optiques extraits du cristal, en particulier
durant la phase initiale de la génération du signal de scintillation. D’autre part P. Lecoq et
coll. [268] proposent d’évaluer l’utilisation des photons Cerenkov créés lors de l’interac-
tion du photon gamma pour améliorer d’autant plus cette résolution. En effet, une dizaine
de photons Cerenkov sont créés par l’interaction du photon gamma bien avant le signal de
scintillation. Avec l’amélioration de la transmission apportée par les cristaux photoniques, et
la réduction du seuil de détection du photo-électron, leur détection est envisageable.

Les cristaux photoniques répondent donc à trois problématiques. Ils permettent d’amélio-
rer la résolution temporelle et la résolution en énergie d’un module de détection. Utilisés avec
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la géométrie axiale, ils permettront aussi soit d’améliorer la résolution axiale intrinsèque du
module, soit d’augmenter l’extension axiale du cristal. Une telle augmentation permettrait
de réduire le nombre de modules nécessaires selon la direction axiale. Cette suppression ap-
porte une solution à la gestion de la quantité de données produites par l’imageur, et permet
de diminuer les temps de calibration.

6.3.3 La problématique de la calibration
La caractérisation complète du tomographe nécessite idéalement de calibrer chacun des

cristaux, ainsi que chacune des voies électroniques de lecture. Pour un prototype à 4 mo-
dules utilisant un couplage individuel, 3072 cristaux et 6144 voies électroniques doivent être
calibrés. Le prototype à 16 modules nécessite quant à lui la calibration de 12288 cristaux et
donc de 24576 voies électroniques. De plus, la méthode de reconstruction axiale nécessite
elle aussi une procédure de calibration. Cette procédure, effectuée par pas de 1 mm, im-
plique l’acquisition de 25000 évènements par cristal (100000 évènements pour 4 modules).
Ces quelques chiffres montrent que la calibration individuelle de tous les éléments du tomo-
graphe soulève un problème critique pour sa mise en fonctionnement et la surveillance de
l’évolution des éléments dans le temps.

Une nouvelle méthode de calibration de la DOI pour la lecture double photo-détecteur
a été proposée par Y. Shao et coll. en 2008 . Celle-ci se base sur l’irradiation du cristal par
une source cylindrique, uniforme, d’extension axiale égale ou supérieure à celle du cristal
d’étude [269]. Cette procédure a été étudiée en 2012 par F. ur-Rehman (et coll.) [83] pour
un cristal de LYSO de 3,2⇥ 3,2⇥ 100 mm3. Dans ces travaux, ils ont mis en perspective
l’utilisation d’une source externe d’extension axiale supérieure ou inférieure à celle du cris-
tal, ainsi que de l’utilisation de la radioactivité naturelle du LYSO. Cette étude a aussi été
effectuée dans le cas où les deux photo-détecteurs présentent des caractéristiques différentes.
L’un de leurs résultats suggère que l’utilisation de la radioactivité naturelle du cristal donne
des résultats en accord avec les deux autres méthodes, dans le cas de détecteurs identiques
ou de caractéristiques différentes. De plus, avec un cristal de 100 mm d’extension axiale et
9 prises de mesures, l’utilisation d’un balayage nécessite 18 heures de mesures contre 10
minutes par la méthode de Y. Shao (et coll.) et environ 12 heures par la radioactivité du cris-
tal. Bien que cette dernière méthode ne soit pas beaucoup plus rapide qu’un balayage, elle
ne nécessite pas de source externe, et peut être faite sans aucune intervention humaine, en
parallèle pour un grand nombre de cristaux. Ainsi, elle est particulièrement intéressante pour
la re-calibration d’un tomographe en fonctionnement clinique.

6.3.4 Nouvel algorithmique de reconstruction de DOI
Des méthodes alternatives de reconstruction axiale ont été présentées à la section 3.4

(page 62). La méthode ML est une méthode prometteuse dans la mesure où il est possible de
considérer la nature stochastique des phénomènes associés à la génération, au transport et à la
collecte des photons optiques. Cependant, pour le moment nous n’avons pas pu déterminer
une densité de probabilité convenable. De plus, ces méthodes nécessitent la calibration de
tous les cristaux composant l’imageur.

Une autre alternative est l’utilisation des données brutes de calibration. En effet, lors
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de la procédure de calibration nécessaire à la méthode du contraste, le balayage axial du
cristal génère une grande quantité de données. En effet, pour chacune des 25 positions axiales
considérées, 1000 évènements sont enregistrés (soit 25000 évènements pour une calibration
complète par cristal). Nous proposons d’utiliser un algorithme de type K-NN (K-Nearest
Neighbours) capable d’utiliser directement l’ensemble des données de calibration. Ainsi, il
serait possible de calibrer un nombre restreint de cristaux et de reconstruire la position axiale
à l’aide de l’ensemble des données de calibration. La non-uniformité entre les cristaux est
ainsi prise en compte.

De plus, avec une approche de type contraste, les données sont analysées pour obtenir
un ajustement analytique. Celui-ci permet d’interpoler la fonction de contraste selon un pas
choisi par l’utilisateur (section 3.4, page 62 et S. Salvador et coll. [81]). Or, cet ajustement
ne restitue pas toute l’information statistique. En effet, pour chaque position axiale, seule
la moyenne 2 sur les évènements à cette position est utilisée lors de l’ajustement (l’écart
type permettant de contraindre l’ajustement). Pour utiliser toute l’information, l’algorithme
K-NN parcourt tout l’espace des données disponibles afin de rechercher les évènements les
plus semblables à l’évènement dont nous voulons connaître la position axiale.

L’algorithme permet de sélectionner les k plus proches voisins 3 d’une observable quel-
conque parmi N observables enregistrées. La notion de distance entre l’observable donnée
et les N observables enregistrées est au libre choix de l’utilisateur. Cet algorithme peut être
utilisé pour obtenir les k évènements les plus proches d’un évènement dont nous voudrions
connaître la position axiale. Pour cela, les données de calibration sont considérées comme
les observables enregistrées avec les attributs suivants : {Qr,Ql,z} (charge droite, charge
gauche, position axiale). La distance définie est une distance euclidienne (D) dans l’espace
2-D des attributs {Qr,Ql} :

D2 = (Qm
r �Qi

r)
2 + (Qm

l �Qi
l)
2 (6.3)

où l’indice m représente l’évènement de position inconnue, et l’indice i désigne un enregis-
trement parmi N.

La figure 6.2 présente un exemple de la répartition de deux ensembles {Qr,Ql} pour
z = 1 mm et z = 3 mm. L’algorithme K-NN ne peut pas être directement utilisé comme
classificateur puisque les données sont continues dans {Qr,Ql}. Dans le cas d’une discrétisa-
tion (virtuelle) de la position axiale, la classification peut néanmoins être utilisée. Cependant,
dans ce cas, même avec une discrétisation de 2 mm le long du cristal, une union non nulle
des deux espaces en z existe. De ce fait, il n’est pas possible de reconstruire une position
axiale correspondant exactement à une position balayée avec un taux de réussite de 100%.
Une alternative serait alors de considérer cette approche comme une méthode de « moyenne
à la volée ». À partir des k plus proches voisins, une moyenne de la position axiale est déter-
minée. L’implémentation la plus directe consiste à effectuer un barycentre parmi les k voisins
avec comme poids p, l’inverse de la distance quadratique (p = 1/d2) :

z =

Pk
i=1

pi ⇥ ziPk
i=1

pi
(6.4)

2. obtenue par un ajustement gaussien
3. K-NN est associé à un algorithme de type Quicksort
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Or, cette approche ne tient pas compte de la statistique intrinsèque à l’ensemble des mesures
pour une même position. La méthode pour en tenir compte consiste à établir un histogramme
2-D de la distance calculée en fonction de la position z. À partir de cet histogramme, un
ajustement gaussien permet d’obtenir la position moyenne z (figure 6.3).

Avec un balayage simulé par pas de 1 mm pour un total de 22796 évènements enregis-
trés (1000 acquisitions simulées par position axiale), et en choisissant k =

p
N ⇠ 150, la

résolution de reconstruction à une position z = �5 mm est de 1,6 mm LTMH (contre en-
viron 0,6 mm LTMH pour la méthode par calibration). Bien que la résolution semble moins
intéressante avec cette méthode, ces résultats sont préliminaires et nécessitent une étude ap-
profondie. En effet, la génération de la projection nécessaire pour l’ajustement gaussien, peut
par exemple être pondéré par 1/d2. De plus l’ajustement doit être contraint par un intervalle
en z pour supprimer la dégradation engendrée par la faible statistique aux z très distants. Cet
intervalle pourrait être déterminé après une première estimation de z par un barycentre, per-
mettant ainsi de définir un intervalle d’ajustement sur [z��z : z+�z] (avec �z déterminé
de façon empirique).

À condition d’améliorer la résolution spatiale reconstruite, cette méthode présente un
intérêt en terme de calibration. En effet, la calibration pourrait, par exemple, être faite sur
un ensemble de 100 cristaux (parmi 3072, prototype à 4 modules) afin d’incorporer la non-
uniformité inter-cristaux. L’ensemble des évènements ainsi obtenus serait alors utilisé pour
l’ensemble des cristaux des 4 modules.

Un inconvénient notable de cette approche est le temps de calcul. En effet, avec un en-
semble d’environ 1,5⇥106 évènements enregistrés, le temps de reconstruction de z de façon
barycentrique (k = 1200) est de 0,5 s par évènements (Intel Core 2 Duo à 2,26 GHz, OSX).
Cependant il s’agit d’un temps issu d’un algorithme non optimisé (notamment sans les ins-
tructions SSE 4), et non parallélisé. Du fait du grand nombre d’accès mémoire et de la pro-
cédure de tri, une exécution sur architecture GPU implique une implémentation complexe 5.
Cependant, V. Garcia et coll. [270] ont montré un gain d’exécution de l’ordre de 67 pour
un algorithme K-NN implémenté en CUDA (NVIDIA GeForce 8800 GTX avec 768 MB
de DDR3) et comparé à une implémentation en C. La taille des données enregistrées est de
38400 éléments, de dimension 8.

Une alternative architecturale prometteuse est le FPGA. D’une part, l’algorithme peut
être implémenté en ligne dans la chaîne électronique de lecture. D’autre part, le gain permis
par cette architecture est d’environ deux fois celui permis par le GPU [271] (soit 124 par
rapport à un CPU).

Les calculs de l’algorithme K-NN étant de type “embarrassingly parallel”, une implé-
mentation multi-coeurs, multi-CPU est directe, mais seulement appropriée dans un contexte
de traitement hors ligne des données. Le gain dépend de façon quasi linéaire du nombre
de coeurs et de CPU. Cependant, le rapport coût par unité de calcul est beaucoup moins
intéressant avec une approche CPU qu’avec une approche FPGA ou GPU.

4. Streaming SIMD Extensions
5. Les fonctions récursives, nécessaires à Quicksort ne sont pas systématiquement supportées par le matériel
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FIGURE 6.2: Représentation de l’espace des attributs pour deux positions axiales z = 1 mm
(rouge) et z = 3 mm (bleu)
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FIGURE 6.3: Représentation de l’histogramme de distance (gauche), et ajustement gaussien

sur une projection selon z (droite)
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6.4 L’imagerie cérébrale : prototype à 190 modules

6.4.1 Description de l’imageur
Les développements présentés sur la géométrie axiale dans le cadre de l’imagerie petit

animal peuvent être envisagés pour l’imagerie cérébrale. En imagerie cérébrale, le champ
de vue doit être suffisamment grand pour permettre le passage de la tête. En utilisant le
module de détection composé de 768 cristaux, nous pouvons définir un imageur cérébral
avec 19 modules selon le plan transverse et 10 modules selon la direction axiale. Le champ
de vue ainsi obtenu est de 350 mm de diamètre et 268 mm d’extension axiale (figure 6.4).
L’extension axiale des modules est de 25 mm, des photo-détecteurs de type SiPM de 1 mm
d’épaisseur ajouteront 18 mm d’espace mort selon cette direction.

FIGURE 6.4: Représentation graphique de la simulation du prototype cérébral utilisant 190
modules

6.4.2 Efficacité de détection
L’efficacité de détection d’un imageur peut être estimée de façon analytique à partir de

l’angle solide couvert par les détecteurs (⌦), de l’efficacité de détection en coïncidence de
deux modules (✏2), et d’un facteur de remplissage des modules de détection (f ) :

⌘ =
✏2f⌦

4⇡
(6.5)

L’angle solide soutenu par les 190 détecteurs pour un point source centré peut s’exprimer
par :

⌦ = 4⇡sin


tan�1

✓
A

D

◆�
(6.6)
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où A représente l’extension axiale, et D le diamètre. Les équations 6.5 et 6.6 permettent
d’estimer l’efficacité de détection de l’imageur à 190 modules à ⌘ ⇡ 0,46. Ainsi un tel tomo-
graphe devrait permettre une efficacité de détection proche de 50%. Le HRRT-D, considéré
comme la référence en imagerie cérébrale, présente quant à lui une résolution moyenne de
2,4 mm avec seulement 3,3% d’efficacité de détection (section 3.3.1, page 59).

6.4.3 Résolution
L’utilisation de la géométrie axiale permet de très fortement limiter l’erreur de parallaxe.

Ainsi, l’augmentation du diamètre de l’imageur n’affecte pas la résolution spatiale. La ré-
solution intrinsèque de chaque module est inférieure à 1 mm, l’augmentation du nombre de
modules ne devrait pas influencer la résolution intrinsèque du système.

6.4.4 Gestion des données
Hormis le couplage individuel précédemment développé, l’utilisation de la géométrie

axiale présente une autre difficulté majeure, particulièrement en imagerie cérébrale. L’utilisa-
tion de 190 modules représente 145 920 cristaux associés à 2 fois plus de voies électroniques.
Bien qu’il soit possible de réduire le flux de données à traiter grâce au couplage individuel
entre les cristaux et les voies de lecture, la quantité de données à traiter reste importante. Le
HRRT possède 119 808 cristaux 6 (tableau 6.2) répartis en deux couches, permettant d’ob-
tenir la DOI (phoswich). Ces cristaux sont répartis en matrice de 8 ⇥ 8 cristaux, lus par 4
PMT (16 :1), regroupés dans une tête de détection de 9⇥ 13 matrices. Chaque tête comporte
117 voies de lecture [272], soit un total de 936 voies de lecture. Du fait du paradigme de
« quadrant sharing » utilisé et de l’obtention de la DOI par phoswich le nombre de voies par
rapport au nombre de cristaux est considérablement diminué. Afin de réduire le nombre de
voies électroniques, il est possible d’utiliser un réseau de résistances pour effectuer un re-
groupement électronique (sommation des signaux). Un tel réseau est par exemple utilisé par
Tae Yong Song et coll. [273] pour obtenir 4 signaux (de position) de sorties à partir d’une
matrice de 9 MPPC.

De plus, l’approche développée dans le cadre de l’imagerie petit animal, qui consiste à
transférer tous les Singles détectés pour traitement hors ligne, de façon similaire à l’imageur
MAD-PETII [27], n’est pas envisageable avec 190 modules.

Ainsi un certain nombre de traitements, comme la recherche des coïncidences [25, 274],
devront être faits en ligne. En effet, la simulation d’un point source centré au centre du FOV
permet d’estimer la quantité de données générées. Avec une activité de 3,7 MBq, cet imageur
génère environ 1 GB de données mode-liste simulée par seconde (temps d’acquisition). Cette
simulation ne prend pas en compte l’émission spontanée du LYSO, ni le bruit intrinsèque de
l’électronique.

L’autre défi concerne la reconstruction de l’image. Le HRRT possède un potentiel de
4,5⇥ 109 LOR. Pour reconstruire une image, un cluster 7 de 32 serveurs bi-processeurs est
utilisé avec l’algorithme 3D-OSEM. À titre de comparaison, avec une discrétisation de la
longueur axiale du cristal par pas de 0,2 mm, le prototype à 190 modules présente plus de

6. hormis le HRRT-S
7. Cette implémentation date des années 2000
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Caractéristiques HRRT Axial 190

Cristaux 119 808 145 920
Voies électroniques 936 291 840

LOR 4,5⇥ 109 1
Reconstruction 3D-OSEM 3D OPL-EM

TABLE 6.2: Comparaison entre le HRRT et le prototype à 190 modules

1000 milliards de LOR possibles. De plus, le facteur limitant l’utilisation d’une approche
mode-liste concerne l’obtention de l’image de sensibilité. Pour être statistiquement correcte,
chaque voxel de l’espace image doit avoir été traversé par toutes les lignes de réponse pos-
sibles. Ainsi, même une estimation nécessiterait énormément de simulations. Pour compa-
raison, l’obtention de l’image pour le modèle à 4 modules a nécessité plusieurs semaines
de simulation sur une grille de calcul pour obtenir 20 GB de données mode-liste. Cepen-
dant, contrairement au calcul d’une matrice de probabilité, pour laquelle il est nécessaire
de maintenir un lien entre la ligne de réponse et le voxel sous-jacent, l’image de sensibilité
représente la probabilité pour qu’un voxel soit détecté n’importe où par l’imageur. Ainsi, il
est aussi possible d’obtenir cette image par la mesure. En effet, en balayant une source de
dimension comparable à un voxel dans le champ de vue, il est possible de construire l’image
de sensibilité voxel par voxel.

6.5 Conclusion

La géométrie axiale est donc une approche très prometteuse qui permet de fournir à
la fois une haute résolution et une haute efficacité si nous considérons, soit un volume de
détection équivalent, soit une efficacité de détection équivalente. Du fait de l’utilisation de
deux photo-détecteurs par matrice, le nombre de voies électroniques est très important. Il est
par exemple de 6144 pour 4 modules et de 291840 pour 190 modules. Un couplage indivi-
duel minimisant les dispersions optiques et électroniques est indispensable afin de réduire la
quantité d’information à transférer. Une autre approche permettant de réduire le nombre de
voies est l’utilisation d’un réseau de résistance, cependant une telle approche peut réduire la
résolution spatiale intrinsèque et doit donc être spécifiquement étudiée pour cette géométrie.
Un autre point critique lié à l’augmentation du nombre de voies est l’approche de recons-
truction mode-liste notamment du fait de l’image de sensibilité. L’approche Monte-Carlo
utilisée jusqu’à maintenant peut devenir un facteur limitant lorsque le nombre de modules
est trop important. Cependant, cette image peut aussi être obtenue par la mesure ce qui serait
beaucoup plus rapide.

Un prototype cérébral basé sur 190 modules devrait permettre d’obtenir une résolution
spatiale moyenne dans l’espace image de l’ordre du millimètre, avec une efficacité de détec-
tion proche de 50%. À titre de comparaison, la résolution spatiale du HRRT-D est égale à
2,7 mm et l’efficacité de détection de l’ECAT HRRT est égale à 6,4%.
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– Seule la géométrie axiale permet actuellement à la fois une haute résolution et
une haute sensibilité

– Cette géométrie soulève un challenge dans le nombre de voies électroniques
– Une réduction des informations à transmettre est possible par un véritable

couplage individuel
– Une réduction des voies électroniques est possible par l’utilisation d’un réseau de

résistances
– En imagerie cérébrale, un prototype à 190 modules devrait permettre une résolu-

tion intrinsèque de 1 mm avec une efficacité de détection proche de 50%.
– Le challenge avec 190 modules est l’image de sensibilité, mais elle pourrait être

obtenue par la mesure

Résumé



Conclusion

Alors que la géométrie conventionnelle semble atteindre une limite en ce qui concerne la
résolution spatiale et l’efficacité de détection, nous avons proposé une géométrie alternative
dans laquelle l’orientation des cristaux est le facteur principal. Dans cette géométrie, que
nous qualifions d’axiale, les cristaux sont orientés parallèlement à l’objet d’étude. Cette mo-
dification géométrique permet de limiter le lien existant entre résolution spatiale et efficacité
de détection. Ainsi, il est possible d’obtenir à la fois une haute efficacité de détection et une
haute résolution spatiale.

Une chaîne de simulation robuste a été développée. Celle-ci prend en compte les spé-
cificités de la géométrie et la double lecture de la matrice de cristaux. Elle fait pleinement
appel aux méthodes de calculs intensifs (grille de calcul, multi-CPU) et permet d’obtenir des
résultats fiables en un temps convenable.

La reconstruction de la position du gamma en 3-D, indispensable pour obtenir une haute
résolution, a représenté un certain défi. La position transverse de l’interaction est reconstruite
en déterminant le cristal activé. Or, à cause des dispersions optique et électronique, plusieurs
canaux de lecture sont activés pour une interaction du gamma dans le module. Un algorithme
de regroupement K-Moyennes associé à une recherche de maxima par morphologie mathé-
matique permet une réussite d’identification du cristal de plus de 90% et un regroupement
des autres anodes avec 90% de réussite. La reconstruction axiale est effectuée grâce à une
calibration et dépend considérablement des performances précédemment énoncées. Avec ces
méthodes, nous pouvons reconstruire la position axiale avec une résolution de 1 mm (LTMH)
quelle que soit l’énergie de l’interaction. Si plusieurs interactions ont lieu dans un module
de détection, il est important de les reconstruire individuellement. En effet, un rejet ou une
reconstruction spécialisée permet de ne pas dégrader la résolution spatiale. La reconstruction
spécialisée consiste à déterminer quelle était la première interaction. Une approche utilisant
un réseau de neurones artificiels a été mise en place. Celle-ci présente une performance de
80%, mais la compréhension de ce résultat reste cependant incomplète.

La composante continue de la position axiale de l’interaction doit être utilisée en recons-
truction d’image avec le moins de perte de précision possible. Ainsi, différentes méthodes de
reconstruction ont été étudiées. La première consiste à utiliser une approche par matrice sys-
tème précalculée. Cependant, cette technique soulève deux problèmes importants. Premiè-
rement, afin de conserver une résolution spatiale image proche du millimètre, nous devrions
stocker une matrice système d’environ 1 PB. Bien que l’informatique soit en constante évo-
lution, une telle solution ne semble pas envisageable pour le moment. Le deuxième problème
soulevé concerne l’approche intrinsèque de cette solution. En effet, l’utilisation d’une ma-
trice système précalculée nécessite une discrétisation de la mesure selon la direction axiale,
ce qui peut potentiellement dégrader la résolution spatiale. Pour ne pas être pénalisé par ces
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deux problématiques, une approche mode-liste a été étudiée. Cette solution permet d’utiliser
les données brutes délivrées par l’imageur dans la reconstruction et paraît être de ce fait la
solution la plus pertinente dans le cadre de la géométrie axiale.

Deux prototypes destinés à l’imagerie du petit animal composés respectivement de 4 et
16 modules de détection présentent une efficacité de détection de 15 et 40 %. La résolution
spatiale image est inférieure au millimètre selon les trois directions. Ces deux prototypes
laissent envisager de très grandes perspectives pour la recherche biomédicale. En effet, cette
haute résolution et cette haute efficacité de détection permettent l’obtention d’une quanti-
fication à faible dose injectée ou dans des temps d’acquisition courts avec une très bonne
résolution spatiale.

Cependant, des travaux de recherches sont encore nécessaires afin de véritablement pou-
voir tirer profit de tout le potentiel de cette géométrie. Dans un premier temps, un véritable
couplage individuel entre le cristal et la voie de lecture électronique devrait être développé.
En effet, la réduction des dispersions optiques et électroniques permet d’une part de réduire
la quantité d’information à transférer, et d’autre part de limiter les dégradations induites par
les algorithmes de regroupement et de reconstruction axiale. Dans un second temps, des
cristaux de rendement lumineux plus élevé, ou des cristaux photoniques pourraient être in-
vestigués afin de pouvoir réduire le nombre de modules à utiliser. Cette réduction permettrait
d’alléger le coût électronique d’un imageur axial.



A
État de l’art

Craig et al[21] ainsi que Chatziioannou[87] présentent un état de l’art pré-clinique jus-
qu’aux années 2007, comprenant les imageurs suivants :

– AX-PET
– PetBox
– HIDAC
– LabPET
– LabPET II
– microPET II
– Focus
– MadPET II
– Ge Explore Vista
– (YAP)-PET
– microPET (UCLA)
– ClearPET

– APD-BGO (Sherbrooke)
– rPET
– King’s College/Hammersmith PET
– NIH Atlas PET
– A-PET Philips
– Mosaic Philips
– VUB Pet
– MadPET
– IndyPET
– RatPET
– SmartPET
– Inveon

Ces scanners ont été rajouté : AX-PET/COMPET[107], PetBox[93], Alibra PET[68],
King’s College/Hammersmith PET[275], IndyPET II[90], Philips Mosaic[91], SmartPET[89],
rPET[92], vrPET[94].
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Emmanuel BRARD 
La tomographie à émission de 
positrons à géométrie axiale : 
de l’imagerie de la souris au 

cerveau humain 

    

 

 

Résumé 
 

La tomographie par émission de positrons est une technique d’imagerie nucléaire utilisant des noyaux 

radioactifs. Elle est utilisée dans le domaine clinique et préclinique. Cette dernière nécessite l’utilisation de 

petits animaux, comme la souris. Comme en imagerie clinique, l’objectif est d’obtenir le meilleur signal avec 

la meilleure précision spatiale possible. Cependant, un rapport d’échelle homme-souris suggère une résolution 

inférieure à 1 mm3. Un imageur conventionnel est constitué de modules de détection entourant le patient, 

orientés radialement. Cette approche lie efficacité et résolution spatiale. Ce travail concerne l’étude de la 

géométrie axiale. Les éléments de détection sont ici orientés parallèlement à l’objet. Ceci limite la corrélation 

entre efficacité de détection et résolution spatiale, et ainsi permet d’obtenir une haute résolution et haute 

sensibilité. La simulation de prototypes a permis d’envisager une résolution spatiale moyenne inférieure au 

millimètre et une efficacité de 15 ou 40% selon l’extension axiale. Ces résultats permettent de présager de 

bonnes perspectives en imageries préclinique et clinique.  

 

 Mots clés : Imagerie, Petit Animal, TEP, Reconstruction, Géométrie Axiale 

Abstract 
 

Positrons emission tomography is a nuclear imaging technics using nuclear decays. It is used both in clinical 

and preclinical studies. The later requires the use of small animals such as the mouse. The objective is to obtain 

the best signal with the best spatial resolution. Yet, a weight ratio between humans and mice indicates the need 

of a sub-millimeter resolution.  A conventional scanner is based on detection modules surrounding the object to 

image and arranged perpendicularly. This implies a strong relationship between efficiency and spatial 

resolution. This work focuses on the axial geometry in which detection modules are arranged parallel to the 

object. This limits the relationship between the figures of merit, leading to both high spatial resolution and 

efficiency.  The simulations of prototypes showed great perspectives in term of sub-millimeter resolution with 

efficiencies of 15 or 40% according to the scanner’s axial extension. These results indicate great perspectives 

for both clinical and preclinical imaging. 
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