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Résumé

La Tomographie par Emission de Positons (TEP) aarbtdéoxyglucose marqué au Fluor 18
(*®F-FDG), analogue du glucose, permet d'obtenir oregé de la consommation de glucose
dans l'organisme. La plupart des foyers tumoragsentant une consommation excessive de
glucose, son utilisation en oncologie permet d'@r el la prise en charge des patients en
diminuant le temps nécessaire pour évaluer ['dfii€éades traitements tels que la
chimiothérapie et la radiothérapie. Mon projet eeherche visait a proposer et améliorer des
méthodes de quantification en TEP &B-FDG afin de caractériser au mieux I'évolution
métabolique des volumes tumoraux.

De nombreux facteurs biaisent la quantificationT&f. Parmi eux, I'Effet de Volume Partiel
(EVP) reste difficile a corriger, notamment a cadeda faible résolution spatiale des images
TEP. Afin de déterminer lI'impact de la correctianldEVP sur I'évaluation des réponses des
tumeurs, une étude sur données simulées par Manrte &€ tout d’abord été effectuée. Cette
étude a été complétée par I'analyse de donnéesIDBP(Tomodensitométrie) acquises chez
40 patients atteints de cancers colorectaux métasta (CCM), traités par chimiothérapie a
I'Institut Jules Bordet (Bruxelles). Lanalyse d&lltumeurs a montré que les critéres tels que
le SUV, n’incluant pas de correction de I'EVP, et gflétent alors le volume tumoral et son
activité, prédisaient mieux I'évolution tumoraleeges critéres corrigés de 'EVP.

Compte tenus des résultats prometteurs récents é#hodes de caractérisation de
'hétérogénéité de la fixation du FDG dans les tursgun second volet de notre travail a
consisté a étudier l'intérét de la prise en comgeela texture dans le cadre du suivi
thérapeutique. L'application de I'analyse de tegtaux cas de CCM étudiés précédemment
n'a pas permis de démontrer une valeur ajoutéendiéses de texture par rapport aux index
guantitatifs couramment employés en clinique. Nausns montré que cette conclusion
s’expliquait en partie par la non-robustesse ddg@s de texture vis-a-vis des parametres

impliqués dans leur mesure.

Nous avons enfin cherché a évaluer une meéthode allyde Factorielle de Séquences
d’'Images Médicales (AFSIM), appliquée au contextesdivi thérapeutique, pour caractériser
I'évolution tumorale tout au long du traitement.ti€eétude a porté sur 9 séries de 4 a 6
examens TEP/TDM de patients traités par radiotheérap Centre Hospitalier Universitaire
Henri Becquerel de Rouen. Outre I'information visuglobale apportée par cette méthode,
'analyse quantitative des résultats obtenus a igedna caractériser I'hétérogénéité de la
réponse vue par I'AFSIM. Léchec des index classgjuprovenant entre autres de leur
incapacité a distinguer les processus inflammadodte I'activité métabolique tumorale, a
permis de monter la valeur ajoutée de I'AFSIM papport aux index tels que le SUV
maximal ou moyen.

Mots-clés: TEP/TDM, *®F-FDG, suivi thérapeutique, quantification, SUMieefde volume
partiel, hétérogénéité, texture, analyse fact@j@&FSIM
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Introduction




a tomographie par émission de positons (TEP) estechnique d'imagerie médicale

non invasive, qui permet de rendre compte de l&ildigion de la fixation, en 3

dimensions, d'un radiotraceur injecté dans l'orgam@. En mettant a profit les
particularités du métabolisme des cellules cans@&xul est possible, grace a la TEP, de les
distinguer des autres tissus. Si de nombreux tracgant étudiés a I'heure actuelle, le plus
utilisé en clinique est le 2-deoxy*&-fluoro-D-glucose (ou FDG), un analogue du glucose
qui permet de visualiser et de quantifier, a I'dehanacroscopique, le métabolisme
glucidigue exacerbé des lésions cancéreuses. Emlarduun imageur TEP a un
tomodensitomeétre (ou TDM), il est alors possibldabaliser et de caractériser I'agressivité et
le développement de la maladie chez les patietgmts de cancer. Outre I'intérét diagnostic
de cette technique d’'imagerie, la TEP est de phuglas utilisée pour suivre I'évolution de la
maladie, ou évaluer sa réponse a un traitemenefiet, les modifications biologiques des
volumes tumoraux, vues par la TEP, précédent ledifibations anatomiques (vues par
exemple par la TDM seule), ce qui explique I'imppotentiel de 'imagerie métabolique dans
la prise en charge thérapeutique des patients.

En dépit des progrés techniques, la résolutionimlegies TEP reste en deca de celles des
images obtenues par les systémes d’'imageries aiptesrtels que la TDM ou I'lmagerie par
Résonnance Magnétique (IRM). Le probléme du braisdes images reconstruites, et surtout
leur résolution spatiale limitée, constituent desites majeures a la quantification en TEP.
L’Effet de Volume Partiel, ou EVP, qui est di aftas a la faible résolution spatiale du
systeme d'imagerie et a I'échantillonnage des desnést une source de biais d’autant plus
critigue dans le contexte du suivi thérapeutiqud dapend de nombreux parametres, ce qui
rend sa correction complexe.

Les méthodes de quantification utilisées a I'hexateielle en TEP clinique reposent en grande
partie sur la détermination de I'évolution entraixiexamens TEP non corrigés de I'EVP,
d'un index semi-quantitatif, appelé valeur de fieat standardisée, ou SUV pour
Standardized Uptake Valu€et index caractérise I'activité métabolique a@éumeur étudiée.
L’évaluation de la réponse précoce de la tumeutraitement consiste alors a mesurer la
valeur des SUV entre un examen de référence ekamen acquis durant la thérapie, et a
conclure en comparant I'écart relatif entre ceg2ws a des seuils empiriques. La simplicité
d’obtention et d’interprétation de cet index justien grande partie son succes actuel. Cette
approche, tres simple, offre un large champ deexifh a la recherche de méthodes plus
évoluées.

En effet, si de nombreuses méthodes ont été prepodans la littérature pour corriger
I'activité mesurée de l'effet délétere de I'EVP,upd’études ont étudié I'impact de cette
correction sur la classification de la réponse apéutique précoce. Le rble du volume
métaboliguement actif des tumeurs (par oppositidiadivité métabolique) reste a mieux
comprendre dans le cadre du pronostic et du sh&apeutique. De méme, les résultats
diagnostics récents trés prometteurs de la mesairehétérogénéité de la distribution du
radiotraceur dans le volume métaboliquement aesftdmeurs restent valider et a confirmer
dans le contexte du suivi thérapeutique. Enfin, cpisoit en utilisant le SUV, le volume ou
encore en analysant la texture de la tumeur, |dtafart actuel ne propose que tres peu de
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meéthodes pour caractériser I'évolution du métabwigylucidique a partir de I'information
contenue a I'échelle du voxels. Il n'existe pas pius de méthode qui permette de décrire
synthétiquement I'évolution au long cours de laada, a partir de plus de deux examens
TEP.

Dans ce contextépbjectif de notre travail de these était d’étudie les valeurs ajoutées et
les limites de différentes méthodes de quantificath potentiellement utiles dans le
contexte du suivi thérapeutique en TEP au FDG.

Le premier chapitre du manuscrit rappelle les ppee de base de la TEP et présente les
différentes méthodes de quantification du métabwiglucidique décrites a I'heure actuelle.

Le second chapitre expose les différentes méthatkesclassification de la réponse
thérapeutique basées sur I'imagerie anatomiqueeddant, puis sur la TEP d’autre part.

Le chapitre 3 explique I'effet de volume partieldgcrit les différentes méthodes proposees
dans la littérature pour le corriger, en mettant fwarticulierement I'accent sur les méthodes
applicables dans le contexte de I'oncologie. Eni@arer, une synthése des résultats de ces
méthodes dans le contexte de I'oncologie est ptésen

Le chapitre 4 présente les résultats de deux é(udessur données simulées, une sur données
cliniques) que nous avons réalisées pour mieux oemojoe le role de l'effet de volume
partiel et de sa correction dans le contexte dui shérapeutique en oncologie. Ce travail
aboutira a des conclusions concernant I'impact alecdrrection de volume partiel sur
I’évaluation de la réponse précoce de cancersedimnx métastatiques a la chimiothérapie.

En travaillant la méme cohorte de patients attedet€ancer colorectaux métastatiques, nous
décrivons, dans le chapitre 5, nos résultats coac¢da valeur prédictive d'index de texture.
Nous discuterons alors leur valeur ajoutée parad@ux index classiques utilisés en clinique
a I'heure actuelle.

Enfin, dans le chapitre 6, nous évaluons une aperdiémagerie paramétrique permettant de
décrire la réponse tumorale vue par un certain merdb TEP successives au moyen d’'une
seule image paramétrique, tout en fournissant miisds utiles pour la classification de la

réponse. Sur des données acquises chez neuf padit@ints de cancer du poumon non a
petites cellules et traités par radiothérapie diorahimiothérapie, nous montrerons comment
cette méthode met en évidence I'hétérogénéité diptanse tumorale.

En conclusion, nous dégagerons les perspectivesrtegvpar notre travail dans le contexte
global de la TEP et de ses évolutions prochaines.

11
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Chapitre |
La Tomographie par Emission de Positons en cancéie
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es cellules cancéreuses se différencient des eglidrmales par plusieurs aspects. La

connaissance des mécanismes biologiques liés pacisularités permet d’améliorer

les thérapies mais aussi les méthodes de diagn@séist entre autre la capacité des
cellules tumorales a reprogrammer leur métabolighaeidique qui permet de les distinguer
des autres tissus en Tomographie par Emission sieoRs (TEP) au 2-deoxy-2F-fluoro-D-
glucose (ou FDG). Apres avoir présenté brievemenichractéristiques des tissus cancéreux,
nous exposerons donc le principe de la TEP etifegehtes étapes qui permettent de passer
de la détection du signal a I'obtention d’'une imagerprétable en routine clinique. Nous
détaillerons enfin les différents types d’analyséisnages décrites dans la littérature qui
permettent de caractériser le métabolisme glucadgs tumeurs a partir d’'une image TEP au
FDG.

I.1. Caractéristiques des cancers

[.1.1. Caractéristiques des cancers et particularités tisgaires

Une revue récente de la littérature par (Hanahah \&einberg, 2011) a relevé que les
tumeurs humaines développaient, au cours de lewlutian, 10 caractéristiques
complémentaires (résumées dans la figure 1.1):

* Une indépendance vis-a-vis des signaux de prdiitéra

* Une insensibilité aux signaux antiprolifératifs.

* Le développement d'une résistance a la mort céléula

» Une capacité a induire I'angiogenése.

* Une capacité a développer des mécanismes d’invaside dissémination.

» L’acquisition d’un potentiel illimité de réplicatio

» La capacité a ne pas activer le systeme immunitaire

* Lareprogrammation du métabolisme énergétique.

» L’instabilité génomique et les mutations.

* L’inflammation.

14
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Figure 1.1 : Résumé des 10 grandes caractéristiquees tissus tumoraux (Hanahan and Weinberg, 2011).

Ce sont les particularités du métabolisme glucigiggcommunes a la plupart des tumeurs
humaines, qui ont justifié le succes clinique d&danographie par Emission de Positons, ou
TEP, en oncologie. En effet pour maintenir un talex prolifération élevé, les cellules
tumorales doivent ajuster leur métabolisme éneaggétiPour ce faire, elles mettent en ceuvre
une maniere de consommer le glucose tres partieubgpeléffet Warburgd’apres le nom
du physiologiste allemand, Otto Warburg, qui I'asran évidence dans les années 1920.

1.1.2. Métabolisme glucidique des cellules normales

Afin d’assurer leurs fonctions, les cellules noroligrantes des tissus différenciés des
mammiféres produisent I'énergie dont elles ont lmesous forme d’Adénosine TriPhosphate
(ATP), une coenzyme utilisée par la plupart descggsus métaboliques. La production
d’ATP se fait grace a la glycolyse, littéralemeatlyse du glucose, qui consiste en une
transformation par réactions successives du glupodsent dans la cellule, en glucose-6-
phosphate puis en pyruvate, un acide organiqueréig?2).
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Figure 1.2 : métabolisme glucidique des cellules denammiféres. Le sang apporte de l'oxygene (via
'hémoglobine) et du glucose aux cellules constitna les tissus. Le glucose entre dans le cytoplasrpar
l'intermédiaire de transporteurs spécifiques (famile des GLUT, protéines de la famille des transportes
de glucose) ou il est alors transformé en pyruvat€e pyruvate sera alors étre soit réduit directemenen
lactate dans le cas d'absence d'oxygéne (respirati@naérobie) pour ne former que 2 ATP / glucose doi
étre oxydé dans la mitochondrie et former jusqu’'a 8 ATP (phosphorylation oxydative). (Schéma extrait
de (Gatenby and Gillies, 2004)).

En l'absence d'oxygéne, le pyruvate est transfoanéacide lactique, ou lactate qui est
ensuite excrété par la cellule. Le rendement en AIEPce processus appeidycolyse
anaérobie est tres faible, de I'ordre de 2 ATP par unitéghieose.

En présence d’oxygéne, une autre voigahasphorylation oxydativéseaucoup plus rentable,
est favorisée au détriment de la glycolyse anaérdbile correspond a I'oxydation d’'une
partie du pyruvate efl,0 et CO, au cours du cycle des Acides TriCarboxyliques €&op
cycle ATC, ou encore cycle de Krebs (Krebs and Sohn1937, 1980)), qui se déroule dans
la mitochondrie (figure 1.2). Parmi les produitssn@n jeu lors de cette transformation, le
NADH (ou nicotinamide adenine dinucleotid@/AD*) réduit) produit durant I'ATC est
utilisé pour alimenter la phosphorylation oxydatafen de maximiser la production d’ATP et
de minimiser la production de lactate. L'oxydatidnne molécule de glucose permet, dans
ces conditions, la formation d’'un maximum de 36 ATP

[.1.3. Particularités du métabolisme des cellules cancérseas : I'effet
Warburg

C’est en 1924 qu’Otto Warburg observe que le méishe glucidique des cellules tumorales
difféere de celui des tissus normaux (Warburg, 19%6aNarburg and Posener, 1924). En
effet, la plupart des cellules cancéreuses, et glreralement les tissus en prolifération,
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augmentent leur consommation de glucose et, indigpement de la présence d’oxygene,
diminuent leur phosphorylation oxydative tout eoduisant une grande quantité de lactate
(caractéristique d’'une glycolyse anaérobie). Cefiecolyse aérobieaccrue des cellules
tumorale est aussi appeléiet Warburg

L'une des questions qui se pose encore a I'heureléE dans le domaine de la biologie des
cancers concerne l'intérét évolutif de cette méthde consommation du glucose par les
cellules tumorales. En effet, la production d’ATRr mette voie est bien moindre que par
phosphorylation oxydative, et elle est a peine pkrgable que la glycolyse anaérobie en
terme de création d’énergie (~4 ATP produits pacgse consommeé).

[.2.L'imagerie TEP

L’amélioration des connaissances relatives auxcténatiques des cancers bénéficie des
progres faits dans le domaine de l'imagerie, eamotent I'imagerie métabolique. Apres

avoir présenté le principe de fonctionnement dé€H&, nous verrons en quoi son utilisation
se justifie en oncologie.

[.2.1. Principe et fonctionnement

La TEP est une modalité d'imagerie fonctionnellar ppposition aux systemes d’imagerie
anatomique tels que la tomodensitométrie (TDM) 'budgerie par Résonance Magnétique
(IRM) anatomique, par exemple. Elle permet la meswvivo du lieu de désintégration d’'un
radiotraceur administré dans I'organisme dans tedbumettre en évidence la fonction ciblée
par le radiotraceur. Nous allons résumer dans emier temps les propriétés physiques des
radiotraceurs utilisés en TEP et les moyens mieawre pour les détecter. Nous expliciterons
ensuite les étapes qui permettent de passer desusigiétectés a une image interprétable
visuellement.

[.2.1.1. Bases de physique

L’étude du métabolisme en TEP se base sur l'utiisBade marqueursradioactifs, qui
correspondent a des atomes émetteurs de positobgedtif est de localiser dans I'organisme
les zones d’accumulation d’'une molécule vectricgppe a la fonction a étudier : \ecteur
C’est cette associatianarqueur-vecteyrencore appelégeaceur, qui est administrée au sujet
avant 'examen TEP.
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[.2.1.1.1. Les émetteurs de positons

Lorsqu’un noyau possede un exces de nucléons,n&aid neutrons, il devient instable. Son
retour a l'équilibre est permis par une successiiume ou plusieurs désintégrations
radioactives. Lorsque que ces atomesramlionucléides présentent un exces de protons, ils
se désexcitent de deux manieres distinctes (om p@@mbranchemesj : soit par émission
B+ soit par capture électronique.

» La premiére de ces désexcitations met en jeu iatdgsation élémentaire suivante :

pon+et+ v, Eq.l.1

avec p correspondant a un proton, n un neutrdan positon, antiparticule de I'électron, de
masse égale a celle d'un électron mais de chargesép etv, un neutrino, particule
élémentaire de charge électrique nulle et de masgiegeable.

Appliquée ainoyau meéreX de numéro atomique Z et de nombre de masseobremoté; X,
on obtient la formation dooyau fille,_4Y telle que :

AX - LAV + et 4+ v, Eq. 1.2

Appliquée au fluor 18, noté 18F, élement instaldendmbre de masse A=18 et de numéro
atomique Z=9, par exemple, la désintégration g'écri

$F - 504+ et + v, Eq. 1.3

» La seconde, appelée capture électronique, s’écrit :

‘;X+ e” - Z—/lly + v, Eqg. 1.4

Soit dans le cas diF

BF+e” - B0+ v, Eq. 1.5

Le taux d’embranchement’est-a-dire la probabilité pour que le noyauitsuive I'une ou
'autre de ces voies de désintégration, dépencpomwiétés du noyau mere. Il est en faveur
de I'émission de positon pour les noyaux de farlenéro atomique Z. Ce sont donc ces
derniers qui sont considérés lors de I'élaboratiennouveaux traceurs en imagerie TEP.
Ainsi, dans le cas diiF, le taux d’embranchement est de 97% pour la tégiations™* et de
3% pour la capture électronique.

Dans le cadre de la désintégratih I'énergie libérée durant I'émission du positort es
partagée entre le noyau fils, le neutrino et letposLes positons produits sont émis avec une
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énergie cinétigue qui varie de 0 a une énergie malei ..« de I'ordre du méga-électron volt
(ou MeV, avec 1 eV = 1,602xT8), ot By est principalement fonction la masse des noyaux
mere et fille. L’énergie moyenne des positons aénsis par la sourc@™ est environ égale au
tiers de Rax

Une autre notion importante relative a l'utilisatides radiotraceurs en imagerie est le temps
de demi-vie, propre a chaque élément radioactifuetcorrespond au temps nécessaire pour
que la moitié des éléments de I'échantillon sendégre.

Les propriétés des principaux radionucléides @slisn TEP sont résumées dans le tableau
I.1.

Radionucléide Demi-vie (min) Energie maximale du positon Distance effective moyenne (d)
apres annihilation (MeV) parcourue par le positon dans I’eau (mm)

e 20 0,96 0,92
13y 10 1,20 14
150 2 1,73 24
18p 110 0,64 0,54
8Gq 68 1,90 2.8
82Rp 1 3,36 6.1

Tableau 1.1 : Principales caractéristiques des radinucléides fréiquemment utilisés en imagerie TEP.

[.2.1.1.2. Annihilation

Une fois émis, le positon perd rapidement son éaecmétique par suite de collisions
inélastiques avec les électrons du milieu. Une éaite énergie dissipée, sur un parcours
moyen de l'ordre de 1B-10° cm, fonction de I'énergie d’émission du positon, sié
recombine a un électron, de charge opposée. Tetablm, la paire électron/positon ainsi
formée, dont la durée de vie moyenne est de I'oiéré0'° secondes, va alorsasinihiler et
produire simultanément 2 photons de 511 keV émis dis directions quasiment opposeées.
Comme les positons ne sont pas complétement aus ragant cette annihilation, la
distribution de I'angle entre les directions dgsh®tons correspond a une Gaussienne centrée
sur 180° et de largeur a mi-hauteur (LMH) d’envifyf° (Colombino et al., 1965) suivant la
description de (Derenzo et al., 1993).

La figure 1.3 (droite) résume I'ensemble des évesmqui se produisent suite a I'émission
du positon dans le milieu dans le cas#u

19
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Enregistrement de 1I’évenement

Figure 1.3 : Principe de la TEP et de la mesure en coincidencgaluche) et illustration des événements
suivant I'émission du positon lors de la désexcitan d'un atome de'® (droite). d : distance effective
moyenne parcourue par le positon. Elle correspond da distance entre le noyau mere et le lieu de
désintégration du positon, mesurée perpendiculaireent a la ligne définie par les directions prises pdes
deux photons produits suite a I'annihilation.

1.2.1.1.3. Interaction rayonnement matiére

Les photons issus de I'annihilation du positonriaggssent avec la matiere qu’ils traversent,
c’est a dire la matiére constituant le patientcadte constituant les détecteurs qui vont étre
utilisés pour localiser la source émettrice de tpasien TEP. Nous allons résumer les
principales interactions subies par les photoriddta 1.2).

» Effet photoélectrique

Le photon incident cede toute son énergie a urtréleorbital du milieu gu'’il traverse. Si
I'énergie ainsi transférée excéde I'énergie desdimide I'électron, celui-ci est alors éjecté de
sa couche électronique : on parle alorpldetoélectronCet effet implique plus généralement
des électrons des couches internes (K ou L). Id&sttant plus important que I'énergie du
photon incident est faible et que le numéro atomidw milieu est éleve.

» Effet Compton

Le photon incident interagit avec un électron dmscbes les plus périphériques des atomes et
seule une partie de son énergie est transmisdegti@n, sous forme d’énergie cinétique.
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L’énergie restante est attribuée a un photon sedmmdouphoton diffusg émis dans une
direction différente de celle du photon primaireuxAniveaux des énergies considérées en
TEP, cet effet prédomine largement dans les tigausapport a I'effet photoélectrique.

» Effet Rayleigh

Contrairement a la diffusion Compton, la diffusiRayleigh est une diffusion élastique, c’est-
a-dire sans transfert d’énergie. Ainsi, le photatident est dévié par un électron du milieu,
mais sans perte d’énergie.

- électron éjecté
rayonnement incident ... _ N

¥Ys11kev > <N
Effet Z SN
photoélectrique . v
électron éjecté
rayonnement incident -
Vsitkev o=~
Diffusion NN Y <stikev
\ rayonnement
Compton Pil @ il diffusé
rayonnement dif fusé
Vs11kev
rayonnement incident
Vsitkev o7 pFY
Effet
Rayleigh

Tableau 1.2 : 3 principales interactions entre rayanement et matiére pour des photons de 511keV.

1.2.1.2. Détection des photons

1.2.1.2.1. Types de scintillateurs

La détection des photons émis lors de l'annihifatpasse par l'utilisation de détecteurs
constitués de matériaux capables de les arréteis @anesure ou le volume de ces détecteurs
influe sur la résolution spatiale des images, tliggortant gu’ils soient les plus compacts
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possibles. On favorise donc des matériaux dansiéésd’effet photoélectrique prédomine
aux énergies considérées, c'est-a-dire des matérieu Z élevé. En TEP, on utilise
principalement de<ristaux de scintillation dont les atomes produisent des photons de
scintillation de quelques eV pour revenir a I'éduié électronique suite a leur ionisation par
les photons incidents. La lumiere émise par cesaurx est collectée par delotodétecteurs
qui convertissent le signal optique en signal éiget. De nombreux paramétres rentrent en
compte dans le choix du cristal utilisé tels quedastante de décroissance lumineuse des
photons de scintillation, qui caractérise le taxcdmptage du détecteur, ou la résolution en
énergie, qui caractérise sa capacité a différeegephotons primaires des photons diffusés
avant leur arrivée dans le détecteur. Le tabléatesume certaines propriétés des cristaux les
plus couramment utilisés en TEP.

1/p (mm) 25,9 11,2 15.0 12,3 12,6
Constante de décroissance (ns) 230 300 60 40 40
Résolution en énergie (en % de 511KkeV) 7.8 20 8.9 <9 11

Probabilité d’absorption par effet

-
photoélectrique a 511keV (%) = i 22 S K
Masse volumique (g/cm?®) 3,67 7,13 6,71 7.35 7,19
Z effectif 50 73 58 65 64
Nombre de photons produits
(102 photons /MeV) i 9 s = =
Susceptibilité magnétique Non Non Oui Non Non

Tableau 1.3 : Caractéristiques physiques de certas des scintillateurs couramment employés en TEP.
Données pour des photons de 511 keV. La définitiadu coefficient d’atténuation linéique i est donnée au
paragraphe 1.2.1.6.

[.2.1.2.2. Bloc de détecteurs

Dans la plupart des tomographes, tigses photomultiplicateurssont couplés a des matrices
de cristaux scintillants, pour amplifier et convrerte signal lumineux en un signal
électronique. L’association des photomultiplicaseaux matrices de cristaux forme bioc

de détectionplus compact et moins cher que les détecteunsretmiere génération (Casey
and Nutt, 1986).

Il existe d'autres solutions technologiques que tlgses photomultiplicateurs, basées sur
I'utilisation de semi-conducteurs, tels que f@sotomultiplicateurs sur siliciunSiPM) ou
encore des photodiodes a avalanches (ou APD Aamlanche Photodiodgsmises en ceuvre
dans les TEP les plus modernes. A caractéristiqunagparables, ces photodétecteurs sont
beaucoup plus compacts mais aussi insensibles llamps magnétiques, d’'ou leur intérét
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pour la TEP/IRM. Plus de détails sur ces techne®giont fournis par (Lecomte, 200par
exemple.

.2.1.2.3. Détection en coincidence

La localisation des zones de fixation du radiotmaceans le patient en TEP repose sur
'annihilation des positons dans la matiére et I&3ion en opposition et en simultanée des
deux photons mono-énergétiques qui en résulte KBY). On utilise ainsi unédétection en
coincidence pour identifier le tube d’émission desy®’annihilations. Ainsi, des détecteurs
tout autour de la source émettrice de positonsiéguet en ne prenant en compte que les cas
ou des paires de détecteurs mesurent quasi-siréaimt un photon de 511 keV, on peut
supposer que I'annihilation qui a donné naissange2y mesurés s’est produite n’importe ou
dans le tube reliant les deux détecteurs. Cette, teuvent décrit par une droite reliant les
centres des détecteurs, est appelée Ligne De R&bbR). La détection des coincidences
suivant un grand nombre de LDR permet, en utilidameconstruction tomographiquécf
paragraphe 1.2.1.5), d’estimer la distribution ddiotraceur dans I'organisme.

D’'un point de vue technique, la détection en caiecce nécessite de relier a chaque
détecteur unanalyseur d’amplitude multicanalCelui-ci permet de générer un signal
analogique binaire pendant un tempsres bref, lorsque I'énergie d’'un photon déteatérs
appelésingle est comprise dans un intervalle encadrant leskBY1 Cet intervalle d’énergie
est appeldéenétre en énergiesi un autre détecteur de I'anneau (figure l.3iche) génere lui
aussi un signal binaire dans un laps de tempsctreg défini par undéenétre temporellge
durée égale at2on considere qu’une coincidence s’est produitéasUDR joignant les deux
détecteurs. L’événement est alors enregistré. hgueur de la fenétre temporelle dépend du
type de cristal utilisé dans les détecteurs, massiade I'électronique. Elle est de l'ordre de
guelques nanosecondes pour les systemes ne fpessanisage de la mesure du temps de vol
(cf paragraphe 1.2.1.3).

Il est important de noter que le lieu d’émissionpaisiton n'appartient pas a la LDR définie
par les photons détectés du fait du parcours diigmoavant annihilation. Ceci introduit, en

plus de la non-colinéarité des directions d’émissies photons d’annihilation, une limite en
résolution intrinseque de la méthode de détectiorc@ncidence, que nous décrirons au
paragraphe 1.2.1.8.

1.2.1.2.4. Types d’événements mesurées en TEP

Du fait des résolutions finies en énergie et erptedes différents constituants de la chaine de
mesure des coincidences, certaines d’entre ells®mtepas desoincidences vraieg’est-a-
dire des coincidences entre 2 photons issus d’uememannihilation (figure 1.4A). Nous
présentons les types de coincidences parasitespsildes d’étre détectées.
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+ Coincidences diffusées

Une coincidence diffusée implique des photons apiimteragi au moins une fois dans le
patient avant d’étre mesurés par les détecteurs Serte d’énergie qui résulte de cette/ces
interaction(s) n’est pas suffisante pour permettrdes discriminer en énergie par I'analyseur
d’amplitude, ils sont enregistrés par le systemeaiacidence. Il en résulte une LDR qui ne
passe plus par le lieu d’annihilation (figure 1.48)donc une dégradation de I'image.

* Coincidences fortuites

Si les photons enregistrés par le systeme de daincé sont issus de deux annihilations
distinctes (figure 1.4C), on parle de coincidenmeuite.

e Coincidences multiples

Une coincidence multiple est mesurée lorsqu’il gégection de plus de deux photons dans
une méme fenétre de coincidence (figure 1.4D)stlpossible d’ignorer 'ensemble de ces
évenements ou, si on fait 'hypothése que l'infotioracontenue dans ces mesures implique
au moins une coincidence vraie, d’annuler selotaicey critéres (énergétiques par exemple)
une ou plusieurs des mesures pour ne garder quiDRe

—Arrét du
photon
--Ligne de
réponse

Figure 1.4 : Principe d'une coincidence vraie (A)d'une coincidence diffusée (B), d'une coincidencerfuite
(C) et d’'une coincidence multiple (D) en TEP.
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[.2.1.3. TEP temps de vol

Pour améliorer la localisation du lieu d’annihitatisur une LDR donnée et donc la résolution
spatiale des images, les TEP cliniques les plusntés permettent la mesure du décalage
entre les temps d’arrivés des photons gammas sulelex détecteurs, aamps de vol (Time

of flight, TOF,équation 1.6). Connaissant la vitesse de la lumi@g&ation 1.7), il est en effet
possible de déterminer plus précisément le liemrdtdlation des photons sur la LDR et ce
d’autant plus précisément que la résolution temgode la TEP utilisée est grande (figure
1.5).

Figure 1.5 : principe de la localisation du lieu dannihilation avec la mesure de temps de vol (Timefo
Flight, TOF) (source : (Lecomte, 2009)).

avec

At = tz - tl Eq. |.6

et

¢ X At Eq. 1.7

Ax =

A titre d’exemple, une TEP temps de vol avec unécigion temporelle de 500 ps,
correspondant a un ordre de grandeur sur les meAiBP temps de vol actuelles, permet de
localiser le lieu d’annihilation du positon aveceumprécision de 7,5 cm sur la LDR.
L'utilisation de la TOF permet de diminuer le brsiatistique et donc d’améliorer le rapport
signal sur bruit dans I'image reconstruite (Budmd®83; Soussan et al., 2011).
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[.2.1.4. Acquisition 2D/3D

[.2.1.4.1. Acquisition 2D

L’'acquisition de données en TEP clinique est efféeta I'aide de plusieurs anneaux de
détections coaxiaux, constitués de détecteursanedl & ceux présentés précédemment. Les
premieres générations de TEP a anneaux multiplggereettaient la prise en compte des
coincidences mesurées que dans les détecteursn@ome anneau, appelpk&n droit, ou en
moyennant des coincidences mesurées dans des amliregtement voisins, pour former des
plans croisés(figure 1.6A). La prise en compte des coincidenisssies des plans croisés
améliore I'échantillonnage axial, dans la mesuréestévenements ainsi mesurés proviennent
directement des espaces entre les plans droits.liroter la quantité de photons diffusés et
éviter de mesurer des photons d’annihilation isdasplans plus éloignés, la solution
technologique la plus fréquemment utilisée consiatplacer des anneaux septa(en plomb

ou tungstene) d’environ 1 mm d’épaisseur entramggeaux.

Il est possible d’améliorer la sensibilité du spsté en augmentant la tolérance sur
I'éloignement entre les plans croisés (figure |,6BYuisant cependant une diminution de la
sensibilité au bord du champ de vue (ou FOV geaeld Of View en anglais), ou seuls les
plans droits et directement voisins sont pris engte (figure 1.6A).

1.2.1.4.2. Acquisition 3D et stockage des données

Une augmentation de la sensibilité d’'un facteur(€Eherry et al., 1991) est possible en
prenant en compte I'ensemble des combinaisonsaiasidences pouvant avoir lieu entre les
différents plans (figure 1.6C). Ceci nécessite U@mession des septa, afin de mesurer les
lignes de réponses les plus obliques, induisants alme augmentation du nombre de
coincidences diffusées d’un facteur ~3 (Cherryletl®91). Comme l'acquisition ne se fait
plus seulement dans des plans paralleles ou qaedigles, on parle d’acquisition 3D.
L’augmentation de la sensibilité par rapport adimsnées acquises en 2D permet de diminuer
la dose de traceur injectée, d’améliorer le rappmmal sur bruit ou encore de diminuer la
durée des examens. L’augmentation de la sensillést pas uniforme dans la direction
axiale et est d’autant plus faible que la mesutréagie au bord du FOV (Fahey, 2002).
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Figure 1.6 : Définition des types d’acquisition enTEP : A) acquisition 2D avec plan droit et plan crisé B)
2D haute sensibilité avec plan droit et plan croisét C) acquisition 3D (extrait et modifié de (Turkngton,
2001)).

Les coincidences détectées peuvent étre enregisinés 2 formats :

Le formatmode-liste ou format séquentiel, consiste a stocker, pareoctironologique de
détection des coincidences acquises, une listéodivations telles que I'énergie des photons,
la position des cristaux ayant détecté les diffsr@&vénements et I'instant de cette détection
ou encore le temps de vol, quand cette mesureesssible.

Un autre format de stockage, appalgogrammepermet de stocker les données sous la forme
de projections faites sur 180° autour du patiergcales échantillonnages spatial, temporel et
spectral prédéfinis.

[.2.1.5. Reconstruction des données

L’étape qui consiste a passer des données stockdasdistribution en 3D de Il'activité
mesurée est appeléeconstruction Deux grands types d’algorithmes de reconstrucsiamt
utilisés : les méthodes analytiques, telle que é@oprojection filtrée, et les méthodes
itératives. Les méthodes analytiques tendant ad&renoins en moins utilisées en routine
clinique, nous décrirons uniquement, dans la su#eseconde série de méthodes. Nous
renvoyons les lecteurs a (Cherry et al., 2006) meurplus amples informations sur les
méthodes analytiques.

Le principe de base des méthodes itératives censisestimer I'image par une suite
d’itérations. Une premiére étape consiste a fouume estimée grossiére de l'image a
reconstruire. Le processus itératif consiste adopsojeter les images estimées selon chaque
LDR puis a les comparer aux projections mesurees.differences obtenues, mesurées par
unefonction de co(tsont alors utilisées pour ajuster I'estimée atdtile long des LDR. Ce
processus est répété jusqu’a ce que les écares@ofections estimées et mesurées atteignent
un certain niveau de tolérance.
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Les méthodes itératives présentent des avantagess: ont été concues pour des images
discrétisées, elles permettent de prendre en colaptpropriétés statistiques des données
mesurées ainsi que les phénomenes physiques ratdrfévec I'acquisition ou encore les
particularités géométriques du tomographe. La epattie de ces algorithmes est un colt de
calcul important, chaque itération nécessitant igenen ceuvre d’'un grand nombre de
projections/rétroprojections. Ces méthodes regnidiestimation de lanatrice systéemaune
matrice de grande dimension (composée de’>~403° valeurs) modélisant la probabilité
gu’un positon émis soit détecté par coincidences dhacune des LDR possibles.

Les algorithmes les plus utilisés en routine clieigeposent sur une approche statistique. On
notera en particulier ceux basés surla maximisatie I'espérance Eikpectation
Maximisation EM) :

* ML-EM: qui vise & maximiser la vraisemblanddaximum Likelihood ML) pour
minimiser la fonction de codt (Shepp and Vardi, 298

* OS-EM Ordered Subset®©S, (Hudson and Larkin, 1994)) : une version lgcéé de
ML-EM qui minimise la fonction de colt par sous-embles (owsubseten anglais)
de projections réparties uniformément autour dume.

En bref, dans ces 2 méthodesytaisemblancecorrespond a une mesure statistique qui est
maximale quand les différences entre les projestiestimées et mesurées sont minimales.
L'algorithme de maximisation de dspéranceest un algorithme itératif qui permet de
maximiser la vraisemblance lorsque I'on fait I'hyipeése que les données sont affectées d’'un
bruit de Poisson, ce qui est le cas des donnéessiskes TEP. On notera que, dans le cas de
l'algorithme OS-EM, la qualité de I'image finalemebtenue dépend en partie du nombre de
sous-ensembles et d'itérations utilisées. En efiet,nombre d'itérations détermine la
restitution des hautes fréquences mais aussi leanivde bruit dans les images. Cette
dépendance au nombre d’itérations existe aussitpatalgorithme itératif.

[.2.1.6. Correction des données

Chacune des étapes permettant I'obtention des sMEgE implique des phénoménes pouvant
dégrader la qualité de I'image reconstruite. Nollsna présenter certaines méthodes de
corrections utilisées pour réduire I'impact de phénomenes.

* Normalisation

La mesure en coincidence repose sur l'utilisationn dgrand nombre de détecteurs.
Cependant, la sensibilité de chaque LDR dépendadeosition dans I'espace et de la
géométrie des blocs de détecteurs utilisés. De mBseparticularités de chaque détecteur
telles que leurs dimensions effectives, les progsigphysiques des cristaux de scintillations
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ou encore le gain des photomultiplicateurs néasgsiu’une correction soit appliquée afin de
réduire les différences de sensibilité entre chafdR. Cette correction est appelée
normalisation.

Une premiére série de méthodes (Defrise et al.1)198ites directes, consistent a mesurer
I'activité d’'une source uniforme de géométrie camnues facteurs de normalisation
appligués a chaque LDR sont alors égaux au rapgare le nombre de coincidences
attendues et le nombre de coincidences effectivemesurées. Les principaux inconvénients
de cette technique sont d’'une part la nécessitbtehir un taux de comptage €levé pour
maximiser la précision de la correction appliqguéehaque LDR, d’autre part la prise en
compte de sources de biais inhérentes a la meslieeque la mesure des coincidences
diffusées.

Une autre méthode (Hoffman et al., 1989) consiglesiger les facteurs de normalisation en

deux composantes : l'efficacité de détection progrehaque détecteur d'une part et la

dépendance de la sensibilité de chaque LDR a Badghcidence des photons sur le cristal,

purement géométrique, d’autre part. L'avantagealite anéthode est, qu’une fois estimés, les
facteurs de correction ne changent plus dans lpdefoutefois, il est nécessaire de prendre
en compte la dérive de I'électronique en effectuggulierement des mesures de sources
connues placées au centre du FOV du scanner.

+ Correction d’'atténuation

Parmi les corrections nécessaires a I'obtentiomatjes interprétables en TEP, d’'un point de
vue visuel ou quantitatif, la correction d’atténaatest la plus importante. Comme nous
I'avons vu précédemment, a 511 keV, il existe urmdabilité non nulle pour que I'un ou les
deux photons issus de [I'annihilation d'un positonteiagissent avec la matiére
(principalement par effet photoélectrique ou diidimsCompton, cf tableau 1.2). Ceci réduit le
nombre de coincidences détectées et induit une-estumsation de I'activité estimée. Le
résultat de cette sous-estimation est illustréguréd 1.7.

Non corrigé Corrigé

Figure 1.7 : effet de la correction d’'atténuation sir 'image d'un cylindre d’activité homogéne. Extrait et
traduit de (Cherry et al., 2006).
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En considérant un flux de photons mono-énergétigi@mis en un point donné et I(D) le flux
de photons du méme faisceau apres sa traverséendlien d’épaisseur D, on déduit une
relation exponentielle entre ces deux flux telle qu

I(D) — Ioe—fODM(X)dx Eq. |.8

oU u(x), exprimé en cm, correspond au coefficient d'atténuation linéiguepre au milieu
se trouvant a la position x. Il dépend en partezutie I'énergie des photons.

L’atténuation des deux gammas issus d’'une annibrilatiétectée le long d’'une LDR ne
dépend donc pas du lieu de I'annihilation sur ceteme LDR. La probabilité pour que
chacun des deux photons soit atténué ne dépendegiiegténuation totale le long de la LDR
(terme intégral de I'équation 1.8).

La méthode de correction utilisée en routine clieiqepose sur I'utilisation d’'une source
externe émettrice de rayons X issue d’'un TDM, deeent associé au systeme TEP (Beyer et
al., 2000). L'image anatomique obtenue sert a détexr la carte d’atténuation des photons
de 511 keV en tout point du milieu. L'utilisatioriud tube & rayons X, dont I'énergie
moyenne des photons est de I'ordre de 100 keV,sséeecependant une conversion de la
carte d’atténuation pour estimer I'atténuation plestons a 511keV. Pour ce faire, la méthode
la plus classique consiste a séparer les zone®rtis fatténuations des zones de faibles
atténuations sur l'image TDM. On applique ensusiechacune des deux composantes
obtenues, un facteur d’échelle tabulé (Burger.e@02; Kinahan et al., 1998). L'application
de facteurs d’échelle propres a difféerentes valelitnités Houndsfield (UH) permet de
prendre en compte les différences de sectionsaef des effets Compton et photoélectrique
entre les photons de 100 et 511 keV.

e Correction de la diffusion

La majeure partie des photons diffusés sont détestéc une énergie inférieure a 511 keV. Il
est donc possible de supprimer leur contributiomerconsidérant que les photons compris
dans une fenétre d’énergie donnée (cf paragrajhe.d.3). Cette méthode est cependant
insuffisante pour différencier les photons ayarg énergie légerement inférieure a 511 keV
et donc peu déviés durant leur parcours dans ierpat

Les méthodes de correction les plus précises ariiligles simulations numériques pour
déterminer la part du rayonnement diffusé a pdsita distribution de I'atténuation (fournie
par un TDM par exemple) et d'une estimation deistribution de radioactivité. La premiere
de ces estimations correspond a I'image reconstsaihs correction du diffusé. La part du
diffusé peut alors étre estimée en utilisant :

e un modéele analytique simplifié (Ollinger, 1996).
* une simulation Monte-Carlo (Levin et al., 1995).
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Le processus est ensuite répété en utilisant conomeelle estimée de la distribution I'image
ainsi corrigée. L'avantage de ces méthodes estlgsilgrennent en compte I'hétérogénéité de
la distribution mesurée ainsi que les donnéesivekat I'atténuation de I'objet étudié.

e Correction des coincidences fortuites

Il existe principalement deux méthodes principafgsur estimer la distribution des
coincidences fortuites. La premiere méthode utiismesure du taux de comptage des singles
pour chaque cristal. Si on notde temps d’ouverture d’'une fenétre temporelle énpiar un
analyseur d'amplitude multicanal suite a la mesdhien single, alors le nombre de
coincidences fortuiteR;; mesurées par chaque LDR joignant les détecteirjsviaut :

Avec N; etN; nombres de singles, mesurés par les détectetysaspectivement.

On soustrait alors le nombre de coincidences feguiinsi estimées au nombre de
coincidences totales détectées.

Une seconde méthode consiste a utiliser une sedené&e de coincidence décalée dans le
temps : ldenétre de retardWilliams et al., 1979). Le principe est le suivaparallelement a
I'enregistrement des coincidences par la méthodeitdéau paragraphe 1.2.1.2.3, chaque
single détecté par un détecteur i ouvre une fenétmporelle de longueur identique a celle
utilisée pour le premier circuit de coincidence,ismavec un retard r. Une fois la fenétre
ouverte, apres le temps r, un autre single, is&ugedannihilation différente (si r a été pris
grand devant), est détecté par un détecteur j et est alorgestré. La probabilité de détecter
des coincidences fortuites est stationnaire darienigs. L'ensemble des évenements ainsi
enregistrés, qui correspondent par définition a @#acidences fortuites, permet d’estimer,
pour chaque LDR, le nombre de coincidences foduit@yen enregistré par le systeme de
coincidences utilisant la fenétre sans retard.

[.2.1.7. Etalonnage

Si les images obtenues suite aux processus de ctionfeeconstruction présentés
précédemment sont visuellement interprétablesester encore une étape afin de pouvoir
caractériser l'activité observée en une grandeuwysigbe : I'étalonnage L’étalonnage
consiste a passer de la valeur numérique issuénaiggé brute, généralement en nombre
d’évenements par voxel, a I'activité des tissusymaie de volume, en Becquerel par millilitre
(Bg/mL).

L’étalonnage consiste a acquérir, a l'aide du toraplkye, la distribution d’'une source

BN

d’activitt homogéne connue, généralement un cyindiacé au centre du FOV, et a
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reconstruire I'image en appliqguant I'ensemble desections décrites précédemment. La
moyenne du nombre de coups mesurés dans le voliméré& (VOI, Volume of intere¥t
correspondant a la zone d’activité connue dansabjenreconstruite est alors utilisé afin de
calculer le facteur de calibration par :

Activité mesurée/Volume

o Eq. 1.10
featibration Nombre de coups dans le VOI \

[.2.1.8. Limites de résolution

La résolution spatiale d’'un systeme d’imagerie lasplus petite distance permettant de
distinguer deux objets dans 'image. En TEP, eflpathd de plusieurs facteurs :

» Facteurs liés a I'origine du signal

0 Le parcours du positon avant son annihilation aue@lectron du milieu. Il
dépend de l'isotope utilisé mais aussi du miliemsdéequel se produit la
désintégration.

o0 La non colinéarité des photons émis suite a l'atatibn du positon. La
résolution spatiale du systeme sera d’autant plusvaise que la distance entre
deux détecteurs en coincidence sera €levée, ceretjai directement la
résolution spatiale de la TEP au diametre de I'anrde détecteurs utilisé.

» Facteurs liés au tomographe

o0 La géomeétrie des détecteurs joue un réle imposianta résolution intrinseque
du tomographe. Plus la surface utile des détectestsgrande, moins la
résolution de I'image sera bonne. Ceci est liénagossibilité d’échantillonner
les fréquences spatiales f de I'objet étudiée didgquence d’échantillonnage
utilisée n’est pas au moins supérieure a 2f (Shant@49).

0 Les caractéristiques du détecteur, liées par exemph qualité du couplage
entre cristaux et photomultiplicateurs ou a la reatlu matériau constituant le
scintillateur. Méme si le cristal est choisi pousximiser la proportion d’effet
photoélectrique pour un rayonnement incident de K&\, I'effet Compton
prédomine a cette énergie (cf paragraphe 1.2.1.1.85t donc impossible de
connaitre avec certitude la localisation exactéaderemiére interaction entre
un photon incident et les électrons du cristal,tdes dimensions dans les 3
directions de I'espace sont de 'ordre de 4x4x30°’mm

» L’algorithme de reconstruction.
o L’algorithme de reconstruction permet de compengezconstruction
analytique) ou de modéliser directement (dans laricea systeme des
algorithmes itératifs) des effets physiques et/@iémels propres a I'imageur
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TEP utilisé. Les parameétres de I'algorithme utilpgrmettent d’atteindre un
compromis entre résolution spatiale et niveau deit bdans I'image
reconstruite pouvant impliquer que I'un soit volmintment dégradé au profit
de l'autre (Qi and Leahy, 2006). Pour des raisamsahfort d’interprétation
visuelle, degost-filtragesconsistant & convoluer I'image reconstruite par une
gaussienne 3D de largeur a mi-hauteur donnée s@st aouvent utilisés, ce
qui dégrade la résolution spatiale dans I'imagal@én

La qualité de I'image reconstruite issue d’'un torapie TEP est donc limitée par un grand
nombre de facteurs allant du principe de détedfies photons d’annihilation a I'algorithme
de reconstruction utilisé. Au final, la résoluti@patiale dans les images reconstruites
interprétées par les médecins nucléaires en TER@r¢ actuelle est de I'ordre de 5 a 8 mm.

Dans certaines conditions, la faible résolution mheages TEP peut biaiser la mesure. Cet
effet, appeléeffet de volume parti€EVP), ainsi que I'ensemble des méthodes propaises
la littérature pour corriger de cet effet, serarigentés dans le chapitre Ill.

[.2.1.9. Imagerie multimodalité

L’imagerie multimodalité a pour but de fournir diesages médicales issues de différentes
modalités d’'imagerie pour un méme patient, puisemign correspondance spatiale et
temporelle.

Les modalités ayant le plus profité de I'approchdtimodalité sont sans conteste I'imagerie
TEP et I'imagerie TEMP (pour Tomographie d’Emissibtonophotonique). En effet, la
combinaison de la TEP ou de la TEMP a un imageuviiermet lafusiondes informations
métaboliques et anatomiques en un seul examen. &pkrmis d’'une part d’améliorer la
localisation des zones fonctionnelles d’intérétdiémrganisme, et d’autre part de fournir une
carte d’atténuation précise, prérequis indispemsabl’obtention d'images TEP ou TEMP
guantitatives.

Ce sont les travaux de (Hasegawa et al., 1990)mjuinitié le développement de l'imagerie
multimodale en Médecine Nucléaire. L'objectif étdé remplacer les sources radioactives,
utilisées sur un systeme TEMP pour obtenir 'imdgeransmission, par un tube a rayons-X
de basse énergie. La concrétisation en un premaotgpe TEP/TDM pour le domaine
médical s’est produit 10 ans plus tard (Beyer et28100) et a remporté un succes rapide. Les
TEP non couplé a un TDM ont maintenant quasimeasgaiiu des hépitaux a I'heure actuelle.

Si 'importance de la TEP/TDM en cancérologie eprésent largement admise, le débat sur
l'intérét de la multimodalité renait depuis peu @ve développement d’imageurs couplant
TEP ou TEMP avec I'IRM. Bien que les preuves dedhilité de tels systemes soient
contemporaines de celles des imageurs TEP/TDM (@hao et al., 1997)), leur apparition au
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niveau hospitalier ne fait que débuter (Pichlealet 2010). En bref, les difficultés de tels
systemes résident dans des problémes technologiques

» La sensibilité des détecteurs TEP aux champs miggeétde I'lRM.
» La perturbation des champs magnétiques par lestdéts TEP.
» Ladifficulté d’acquérir les données simultanémgaris interférence mutuelle.

Ces nouveaux systemes permettent une améliorattisnnette du contraste dans les tissus
mous (eg: cerveau), le recoupement entre les m#tons issues des images IRM
fonctionnelles (eg: images de perfusion ou deusifin) et les images TEP et enfin la
réduction de la dose au patient (de I'ordre de m&¥ pour un TEP/TDM corps entier, soit 6
mSv de moins que la dose maximale annuelle auton®@ir les personnels exposeés en
France, la dose délivrée par la TDM représenta®i 86 la dose TEP délivrée (Coulot et al.,
2011)). Le besoin d’'une image d’atténuation dest@i®de 511 keV pour corriger I'image
TEP fait partie des points encore débattus a Idactuelle.

[.2.2. Métabolismes mis en évidence par la TEP/TDM en caéamlogie

La TEP permet de mettre en évidence I'accumulationtraceur afin d’évaluer l'activité
meétabolique tumorale. Nous allons décrire les fonstmises en évidence a l'aide de la TEP
en routine clinique ainsi que les principales famt étudiées en recherche a I'heure actuelle.
Le métabolisme glucidique, mis en évidence par D& Fet faisant I'objet des travaux de
recherches présentés ici, sera détaillé plus angpiedans un second temps.

[.2.2.1. En routine clinique

L'utilisation de traceurs en routine clinique escadrée en France par I'article L5121-8 du
code de la santé publique. Il définit 'TEMEA (Agenduropéenne d’Evaluation des
Médicaments) a I'échelle européenne, et 'ANSM (&hce Nationale de Seécurité du
Médicament), a I'échelle nationale, comme étant desales entités autorisées a délivrer
I'Autorisation de Mise sur le Marché (AMM) de nolles spécialités pharmaceutiques.
L’'obtention de cette AMM est un prérequis indispie a la commercialisation d’'un

nouveau médicament par une entreprise. Le procebshgention de cette autorisation est
long et colteux et nécessite la démonstration regme de l'innocuité du médicament ainsi
gue celle de son efficacité, qu'il soit a viséeatiwe ou diagnostique. Il se décompose

généralement en 4 phases successives :

e Une phase préclinique, en laboratoire, généralermentmodele animal, permet de
définir les niveaux de doses de référence et lantiedle toxicité du produit.

» La phase I correspond a I'évaluation sur un faitdebre de volontaires (<100), sains
ou non, de la tolérance et effets secondaires aliugr

» La phase Il, subdivisée en 2 sous phases, a pour bu
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o a) d’évaluer l'efficacité de la molécule sur ungplation limitée de malades
(100~200 patients)
o0 b) de déterminer la dose de médicament adéquade 300 patients)

* Le but de la phase lll est enfin de démontreriteffité du médicament par rapport au
traitement existant, ou a I'absence de traitemeand aucune stratégie thérapeutique
n'est définie au moment des tests. Les tailles d#®rtes peuvent ici atteindre
plusieurs milliers de patients.

Chacune des phases mettant en ceuvre des testssumk est rigoureusement encadrée par
des comités d'éthiques (ou comité de protection mErsonnes) validant la pertinence, la
légalité et I'éthique de I'étude.

— Y. Distribution .
Traceur Meécanisme de captation ciblé . . Exemple d’indications
physiologique

Diagnostic:
* Cancer primitif ou métastatique

X X X e -Cerveau Stadification et suivi de la réponse thérapeutique
Diffusion simplifiée par les
18F-Fluorodeoxyglucose -Coeur pour des cancers:
transporteurs du glucose dans . . . X L.
(FDG) -Graisse brune * Des voies aérodigestives supérieures
les cellules tumorales PN . .
-Elimination urinaire  *  Pulmonaires
¢ Colorectaux
* Seins
¢  Autres
-Striatum . . & . o
Pancréas Détection de récidives/maladies résiduelles dans le
e EEREL Synthése dopaminergique -Voies biliaires 5 Gl SITETE:
(FDOPA) v P gl , Cérébrales primitives
-Duodénum R R .
ZN A * Endocrines digestives
-Elimination urinaire
-Glandes salivaires
Jfoie Détection de récidives/bilan d’extension:
18F-Fluorocholine Transport actif/passif de la -Pancréas :
X ¢ Cancer de la prostate
(FCH) choline vers les cellules -Rate

. . ¢ Carcinome hépatocellulaire
-Intestin gréle

-Elimination urinaire

Tableau 1.4 : distribution physiologique et exempls d’indications des 3 traceurs ayant recu '’AMM en
France.

En France, les radiotraceurs TEP ayant obtenu I'’AN#vis le cadre du diagnostic sont :

« La 6-%-fluoro-L-dihydroxyphénylalanine (FDOPA), analogwBun acide aminé
aromatique naturel transformeé par les tissus céabedopamine, un neurotransmetteur.

« La'®F-fluorocholine (FCH), analogue de la choline, witriment essentiel rentrant en
jeu dans de nombreux processus cellulaires (egthéye de phospholipides
membranaires, de neurotransmetteurs ou signahsgitiasmembranaire).

« Le 2-deoxy-2**F-fluoro-D-glucose (FDG), analogue du glucose, seuténergie des
cellules.
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Le tableau 1.4 résume certaines des indicationsederadiotraceurs en oncologie ainsi que
leurs propriétés principales. La FDOPA est cepenhgancipalement utilisée en neurologie

pour mettre en évidence la perte des neurones doeagigues au niveau du striatum (eg :

maladie de Parkinson).

A I'heure actuelle, le FDG est le traceur le pluspoyé en clinique (>90% des examens
TEP), en dépit, comme nous allons le voir, de sangque de spécificité et notamment de son
incapacité a différencier les tissus en prolifératiies zones d’'inflammations chroniques. S'il
permet de diagnostiquer, de déterminer le stadead@ment de la maladie et d’évaluer la
réponse a la thérapie de la plupart des cancapgpdrte cependant peu d’informations en cas
de cancers de la prostate, de carcinomes hépallagels et de cancers gastriques, d’'ou le
développement de nouveaux traceurs. Le cas degrsade la prostate est au coeur de ces
recherches compte tenu de leur incidence, ce qustdié la mise sur le marché du FCH,
cependant peu discriminant de la malignité de @ tge lésion (Schwaiger and Wester,
2011).

[.2.2.2. En phase de recherche

Si on ne considére que les traceurs TEP préseates ldMolecular Imaging Probes and
Contrast Agent ListMIP & CA List) fournie par la MICAD Kolecular Imaging and
Contrast Agent Databagequi répertorie la grande majorité des sondegoubhires utilisées
dans des études sur 'homme ou lanimal a partirbdses de données fiables (eg:
PubMed/MedLine), on comptabilise en 2012 plus de0lgsultats, toutes indications et tous
marqueurs confondus. Parmi eux, environ 550 ontitltéés dans le contexte de I'oncologie.
Certains, présentés dans le tableau 1.5 par lestibmis qu’ils permettent de mettre en
evidence, ont fourni des résultats tres encourag¢dnweid and Cheson, 2006; Kumar et al.,

2008; Zhu and Shim, 2011).

L’ensemble des travaux rapportés dans le présentnaent portant sur la quantification en
TEP au FDG, nous allons a présent détailler comnileest possible de connaitre le
meétabolisme glucidique des tumeurs a partir dedaure de la fixation de ce traceur dans les
tissus.

|.3. Etude du métabolisme glucidique & I'aide de la fixdon du **F-FDG

[.3.1. Les limites du traceur

L'utilisation du TEP au®F-FDG fait consensus pour évaluer le métabolisreigjgue des
tumeurs. Cependant, il existe, en plus des biaimésure inhérents a I'obtention d'images
TEP quantitatives vus précédemment, de hombrewamsoes biologiques pouvant altérer
l'interprétation de ces examens (Hoekstra et D22 En effet :

* Une partie du FDG capté est utilisé par les maageb du microenvironnement et
non par les cellules tumorales elles-mémes. Cet gsind’autant plus critique que la
thérapie est avancée et que le systéme immuniéaget au traitement.

36



* La captation de FDG est liée au nombre de cellodagéreuses, a I'hypoxie ou a
d’autres formes de prolifération.

* Les mécanismes de réparation cellulaire peuvengneasa mort cellulaire.

* Les changements de perfusion de la tumeur peuvenemir de son évolution propre
ou de la réaction au traitement.

* Le FDG, analogue chimique du glucose, differe safiment de ce dernier pour étre
intégré plus rapidement que lui par les cellulemetpas étre phosphorylé aussi
rapidement une fois dans le cytoplasme.

Si ce dernier point peut étre pris en compte paiaicees méthodes de quantification pour
diminuer le biais introduit par l'utilisation de cadiotraceur (cf paragraphe 1.3.3.1), les autres
limites justifient 'utilisation et le développemietiautres radiotraceurs, plus spécifiques de la
présence de cellules tumorales.

Malgré ces limites et la faible résolution des ie®dEP, il existe de nombreux moyens pour
caractériser le métabolisme glucidique. Une vuenskenble de ces méthodes, allant de
'analyse qualitative aux différentes méthodes djtatives proposées dans la littérature et
présentées par ordre décroissant de complexitprasbsée et discutée.
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[.3.2. Analyse qualitative

L’analyse qualitative correspond a l'analyse vikual’'un examen TEP statique par le
praticien. Elle se base sur les differences derast& entre la Iésion et les tissus sains
avoisinant, qui dépendent :

» Du temps entre injection et acquisition.

* Du glucose sanguin.

e Du taux d’insuline.

* De la nature des tissus voisins de la lésion.

Ces analyses, nécessaires pour le diagnostic owiless d’extensions, sont cependant
considérées comme peu reproductibles et sont déilées dans le contexte du suivi
thérapeutique pour la plupart des localisationsanDee cas, la mesure de parametres est
recommandée. L’analyse qualitative reste cepengplavitégiée pour I'étude des lymphomes
par exemple (cf paragraphe 11.2.1).

[.3.3. Mesure du métabolisme glucidique

Le modéle compartimental utilisé pour déterminecdmsommation de glucose a partir du
niveau de radioactivité mesuré par suite de I'éimisde positons difF-FDG chez 'Homme

a été adapté par (Phelps et al., 1979; Reiviclh,et379) du modéle de consommation du 2-
deoxy-D-[14C]-glucose (2DG) dans le cerveau déS3akoloff et al., 1977).

[.3.3.1. Analyse cinétique complete et hypothéses sous-jaten

Cette description compléte de la métabolisatiofrDGE se base généralement sur un modele
a 3 compartiments et 4 constantes d’échanges €fig8) permettant de décrire les passages
entre :

» Le FDG circulant et le FDG intracellulaire, aves tmnstantes cinétiques Kt k.

* La phosphorisation du FDG en FDG-6-P@ar les hexokinases une fois dans la
membrane cellulairekg) et la déphosphorylation par la glucose-6-phosgsea({G-6-
P) du FDG-6-P®@en FDG k,, introduite par (Phelps et al., 1979)).

Le FDG-6-PQne pouvant pas étre métabolisé par la cellule,diff@rence du glucose ayant
suivi la méme voie, il slaccumule dans la celldée,constante de déphosphorylation étant
négligeable devant celle de la phosphorylation BGFLes cellules tumorales ayant intégré
une plus grande part de FDG sont donc les lieuralzoncentration d&F plus importante
gue les cellules saines moins avides en glucosgyigestifie I'utilisation de radiotraceurs en
TEP comme marqueur de I'activité glucidique.

39



k3

K, Hexokinase
@ 18pfppg [ | !8F-FDG ?| 18F-FDG-6-PO,
E Dans le plasma Intracellulaire Intracellulaire
% GO e | G® | ___ Cu (1)
k, G-6-P
ks

Figure 1.8 : modéle compartimental utilisé pour dédre la métabolisation du FDG dans les tissus.

Ce modeéle compartimental (Wienhard, 2002) impliglesieurs hypothéses, parmi lesquelles
on retiendra que :

» Les tissus contenus dans la région d’intérét éeudant homogénes et les cinétiques
qui les caractérisent sont identiques. Autrementel parametres de flux sanguin, de
transport entre plasma et tissu et les taux depttooglation du FDG et du glucose par
les hexokinases sont identiques dans I'ensembliédwntillon.

« Ces taux, ainsi que la concentration de glucoses danplasma et celles des
intermédiaires de la voie glycolytique sont conttaturant la mesure. Cela implique
que la glycolyse soit a I'état d’equilibre.

* Les concentrations de glucose et de FDG dans $enplartériel sont a peu prés égales
a leurs concentrations plasmatiques dans les a@psl

L’hypothese relative a I’'homogénéité des tissusanamx étant rarement veérifiée en oncologie
(eg : hétérogénéité de la vascularisation, vanalticale du microenvironnement, proportion
de tissus nécrotiques), I'estimation des parameédiesmodéle est biaisée et induit une
surestimation de la métabolisation du glucose dansas de la prise en compte de la
déphosphorylation du FDG-6-R@Schmidt et al., 1992; Schmidt et al., 1991). Gemiers
travaux sur données simulées ont dailleurs comwgla la constante de déphosphorylation
pourrait en fait traduire I’hétérogénéité de la éum Des améliorations du modéle, visant a
prendre en compte ces hétérogénéités, ont été gepdSchmidt et al., 1992; Wu et al.,
1995) mais les résultats obtenus par ces méthaagsantradictoires (eg : (Hoekstra et al.,
2002)). Des développements supplémentaires sembilemic requis, d’autant que
'augmentation du nombre de paramétres a déternj@er 6 parameétres dans le cas de (Wu
et al., 1995)) pourrait accroitre la variabilitésdeleurs estimées.
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Le modele a 3 constantes cinétiques permet d’exgorianconcentration de FDG, exprimée en
kBg.mL?, dans le VOI, & chaque instant par :

t

FDG(t) =Ki*f Ci(7) . dT + V,Ch(t) Eq. I.11
0
avec K= Ky ks Eq. .12
LT e ks q-!
ou :

Cp(t) : Concentration plasmatique de FDG a un instaer kBq.mLY).
V, : Fraction de volume plasmatique dans le VOI (sanite).

K; : Débit net entrant de FDG dans le VOI, aussi &@ebnstante de liaison, exprimée en

min™.

Connaissank;" ainsi que la concentration plasmatique de glu€gggexprimée en mmol.t,
il est possible d’estimer le taux de métabolisatienglucose dans le VOI, ou constante de
transport, exprimée en pmol.Mimin™ et notéeM R, par la formule :

Couu- Ki'

Eq. 1.13
LC a

MRglu =

ou LC est une constante (en anglawmped Constajtpermettant de prendre en compte la
différence de transport et de phosphorylation eRP& et glucose.

Si l'analyse compartimentale est la méthode la phéxise pour analyser les données TEP,
elle nécessite cependant des données complexgsiéria@n routine clinique :

* La mesure de lfonction d’entrée artérielleUne alternative a la mesure invasive de la
fonction d’entrée artérielle consiste a I'estimgadtir d’'une zone artérielle tracée sur
les images TEP (eg : courbe rouge en figure 1.9B).

e Une acquisition d'images dynamiques TEP a partindument de I'injection afin de
déterminer la concentration de FDG dans la régioniédét a chaque instant (tissue
TAC).
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Figure 1.9 : Données collectées pour I'analyse coraggimentale d'un adénocarcinome pulmonaire (T2) du
lobe supérieur droit (A). TAC de la tumeur (bleu) & de I'aorte ascendante (rouge) (B). (Extrait et taduit
de (Vriens et al., 2010)).

Les caracteres, invasif de la mesure de fonctimntiBe artérielle, et chronophage de
I'acquisition dynamique, justifient le développerhde méthodes plus adaptées a la clinique.
Elles se décomposent en deux groupes : les métlviuEtsues simplifiées et les méthodes
semi-quantitatives.

1.3.3.2. Simplifications a I'analyse cinétique compléte

De nombreuses méthodes d’analyse cinétiques siégdifont été proposées dans la
littérature, dont certaines sont discutées dangdeses de (Buvat, 2007; Hoekstra et al.,

2000; Tomasi et al., 2012). Nous présenterons ricdétail la plus utilisée en recherche,

I'analyse graphique de Patlak (Patlak et al., 1988présenterons brievement les apports et
inconvénients des méthodes moins usitées.

1.3.3.3. Analyses graphiques de Patlak et ses dérivées

L’analyse graphique de Patlak repose sur la lis@ddn des eéquations du modele
compartimental a 3 compartiments et 3 constantegiques (i.e. ou la déphosphorylation est
négligée %, = 0 min™). (Patlak et al., 1983) mettent en effet en évigegu’aprés un certain
temps T, il existe une relation affine entre :

e Le rapport entre les variations dans le temps désités du tissu KDG(t)) et du
plasma C; (1)) (terme de gauche de I'équation 1.14).

* Le rapport entre l'intégrale d€;(t) entre l'injection et T et sa valeur instantanée
(terme de droite de I'’équation 1.14).
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tel gu’en tracant le graphique Y(X) (équation 1)144 mesure de la pente et de I'ordonnée a
I'origine de la droite obtenue permet de détermijeetV,, respectivement. Un exemple de

courbe issue de I'analyse de Patlak de la tumeurtn@® a la figure 1.9A est présentée en
figure 1.10.

t
FDG(t) Jy Cp (@) .dr
; = Kix—0—~—+V Vvt>T Eq. 1.14
Cy(0) : C(0) P g
l l
Y(t) = K xX()+ V,
Eq. .14’
2

__ 18 “~Courbe d’activité de Patlak
S 16
(%]
— 14
“ pu
by Iy = 0.0148x + 0.401
O g |  R*=0.997
~
= 08
p—
S 06
Q
fr, 04

0.2
0
0O S5 10 15 20 25 30 35,40 45 S0 55 60 65 70 75 80 85 90 95 100

fot Cp(1).dt/Cy(t) [min]

Figure 1.10 : courbe obtenue suite a I'analyse ded®ak de la tumeur présentée a la figure 1.9. Extrd et
traduit de (Vriens et al., 2010).

Cette méthode graphique nécessite donc une adoumisiynamique simplifiée (la cadence
d’acquisition des images peut étre allégée parapp ce qui est nécessaire a l'analyse
cinétique complete), débutant 15~30 minutes apmgection, et toujours un prélevement
artériel.

L’'un des avantages de I'analyse de Patlak prowenrit linéarité de phénoméne mesuré : elle
est en effet beaucoup plus rapide mais aussi meénsible au bruit que les méthodes
d’analyses cinétiques completes. Ce dernier padninpt de I'appliquer a la mesure de la
constante de deébit entrant net de FOG)(a I'échelle du voxel et donc de déterminer la
valeur du taux de métabolisation du glucose enpoirtt de I'image reconstruite. On obtient

ainsi une image paramétriqgue. Cette méthode ne gbetapendant pas de distinguer les
valeurs des parametres cinétiques inclus &dnEf équation 1.12) ni de prendre en compte la
déphosphorylation du FDG-6-RO
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Beaucoup de publications ont mis en ceuvre l'analigs@atlak, jugée aussi performante que
'analyse compartimentale (eg : (Hoekstra et @002 comparant 34 méthodes d’analyses,
incluant différents temps d’acquisition post-injent sur 19 patients atteints de cancers du
poumon ou (Krak et al., 2003) a partir des donrd®e20 patientes atteintes de cancers du
sein). Elle est aussi a la base du développememodereuses autres méthodes, comme
détaillé dans (Hoekstra et al., 2002). On noterasegample une méthode simplifiée proposée
par (Wong and Hicks, 1994) dont le but est de détesr les parametres déterminés par la
meéthode Patlak sans passer par I'acquisition etintende la fonction d’entrée artérielle. Si
I'écart trouvé sur la constanig” par rapport a la méthode graphique de Patlakeebbrtire

de 3 a 4%, celui portant sur la valeurfjeest compris entre 7 et 15%, dans une étude portant
sur 7 sujets sains. Ce modéle a cependant étgduvedtilisé dans la littérature.

Des alternatives au préléevement artériel ou veinemixaussi été proposées, se basant sur
I'acquisition des dynamiques d’'images thoraciquieslfaorte, du ventricule ou de Il'oreillette
gauche) et donnant des résultats comparables atlhhodas de références (eg: (Chen et al.,
1998)) mais nécessitant des durées d’acquisitingues et 'inclusion de la zone thoracique
dans le FOV, non forcément compatibles avec lameuwinique. Ces approches sont de plus
limitées par I'EVP et la captation de radiotracedens les tissus proches de la région
d’intérét (Hapdey et al., 2011).

1.3.3.4. Analyse cinétique simplifiée

Pour éviter I'acquisition de données dynamiquesinter et al., 1996) ont décrit une méthode
cinétique simplifice (SKA,Simplified Kinetic Analys)s basée sur une estimation (plutbt
gu’une mesure) de la fonction d’entrée. Cette noghequiert I'acquisition d’une image TEP
statigue de 15 minutes (effectuée 45 a 60 minupessal'injection de FDG) ainsi qu’un
échantillon veineux ~55 minutes post-injection. faisant I'hypothese que l'intégrale de la
fonction d’entrée, entre le temps d’injection etdalisation de 'examen TEP, est uniquement
fonction:

» De la dose totale de radiotraceur injectée.
» De la concentration de FDG mesurée dans un édoangtnguin tardif.
* Du poids du patient.

il est possible d’estimer le taux de métabolisatdanglucose. La fonction d’entrée du patient
est déduite en ajustant les parametres d'un moc@ilespondant a la somme de trois
exponentielles (équation 1.15).

Cp(t) = Aje™ Pt + Aje™P2t + Azebst Eqg. .15
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avec

* b;(i €[1,2,3]) parametres supposés communs a tous les patieolgestus a partir
d’'une population témain.

 Ajet A, déterminés a partir de la masse maigre du patiedieda dose de FDG
injectée.

» A; obtenu en ajustant le modele mathématique dééini g; (t) (équation 1.15) en
utilisant la mesure d’activité de I'échantillon meux préleveé tardivement.

Si cette analyse est applicable en routine cliniglle reste néanmoins perfectible de par la
non distinction entre FDG meétabolisé et non méiabatians la tumeur/( = 0%). Cette
valeur a pourtant été estimée comme pouvant vdge a 67% d’'une tumeur a l'autre au
moment du TEP statique (Freedman et al.,, 2003)plDs, I'hypothése selon laquelle la
fonction d’entrée de tous les patients suivraimotdele mathématique unique (équation 1.15)
est une hypothése forte.

Afin d’améliorer cette méthode, (Sundaram et @04 ont tenté de prendre en compte le
FDG non métabolisé a partir de I'acquisition despurs images mesurées tardivement, sans
mesure de la fonction d’entrée. Cette méthode dgba mi-chemin entre I'analyse de Patlak
et I'analyse cinétique simplifiée, repose aussil'stitisation de la fonction d’entrée artérielle
moyenne d’une population témoin, mise a I'échellgdtient auquel un prélevement sanguin
est effectué, 40 minutes apres l'injection du radeur. Si les résultats obtenus sont proches
de la méthode de référence de (Patlak et al., 13%3)e analyse permet de diminuer la
variabilité et les biais observés avec la méthad@linter et al., 1996), probablement du fait
de la prise en compte du taux de FDG non métahga@ameétre important quand les tumeurs
sont le siege d’'une forte inflammation ou qu’elEésentent des zones de tissus non viables
(Sundaram et al., 2004).

Récemment, une généralisation de SkEAténsion of the Simplified Kinetic AnalydsSKA)

a été proposee par (Hapdey et al., 2011) pour cgetinhe modele de fonction d’entrée. Le
modele proposé est dérivé d’'un ensemble de forectibentrées issues de patients témoins
ayant subi le protocole d'intérét. Une analyse e@mmosantes principales de cet ensemble de
fonctions est réalisée. Seules les 2 premieres asampes (notées,_; (t) etC,_,) de cette
analyse en composante principale, associées alusZmandes valeurs propres (i.e. les plus
représentatives de la décomposition), sont retepoesdécrire la fonction d’entrégs (t) de
chaque patient. Le modeéle a ajuster est donc fibertee :

C{;(t) == Alc;_l +A2 ;_1 Eq. |.16

ou A; etA, sont deux constantes permettant d’estimer la immat’entrée propre a chaque
patient. Elles sont déterminées grace a deux mélemts sanguins effectués peu de temps
apres l'injection et a la fin de I'examen, respestnent.
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Cette méthode a conduit a estimer d&sd’autant plus proches des résultats fournis par
'analyse de Patlak et d’autant plus éloignés desltats de la méthode SKA originale que le
protocole d’injection étudié s’éloignait de celuoposé par (Hunter et al., 1996).

1.3.4. Méthodes semi-quantitatives

Les méthodes dérivées de I'analyse compartimeptaimettent de déterminer des parametres
quantitatifs caractérisant les tumeurs. Cependesitnoyens a mettre en ceuvre pour obtenir
les données nécessaires a l'utilisation de cesadéthsont souvent incompatibles avec la
pratique clinique. Le compromis entre simplicitéestimation de grandeurs quantitatives a
largement favorisé le développement et I'utilisatde méthodes semi-quantitatives. C'est la
meéthode de calcul du SU\B{andardized Uptake Valyegue nous allons présenter, qui en a
le plus bénéficié. Cette mesure utilise une unif&® statiqgue, généralement acquise une
heure apres l'injection du radiotraceur, et ne ssite pas plus d’informations que la dose
injectée et le poids ou la taille du patient.

[.3.4.1. Valeur de fixation normalisée : le SUV

La valeur de fixation normalisée a été proposéel®dd par (Kenney et al., 1941) sous le
nom de DAR Differential Absorption Ratipet a trouvé ses premiéere applications en TEP
dans les années 80 (Kubota et al., 1985). Malgmodebreux débats relatifs a son utilisation
en oncologie (Keyes, 1995; Thie, 2004), il est éspnt I'index quantitatif le plus utilisé en
clinigue (eg: (Beyer et al.,, 2011)). Pour cettésam, il fait régulierement I'objet de
recommandations dans des protocoles de normahsatomt I'objet est de limiter les sources
de variabilité entre les centres en uniformisastdeatiques (eg : (Wahl et al., 2009)). Nous
présenterons ici les hypothéses simplificatrices pprmettent de passer de la mesure du
métabolisme glucidique telle que décrite par I'ggalcompartimentale a celle du SUV.

.3.4.1.1. Définition du SUV

La fixation de traceur dans les tissus dépend eiicpber de la dose injectée et du volume
sanguin dans lequel I'activité se distribue. Unenid@ simple de normaliser la fixation
mesurée consiste donc a prendre en compte cedatgaurs, tels que :

Concentration d'activité (%)

-1y —
SUVBW(gml ) = Dose injectée (kBq) Eq 1.17
Poids du patient (g)
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Cette définition du SUV normalisé par le poids (Bady Weight BW, en anglais) est
généralement donnée sans dimension. Dans ce céait donc I'’hypothése implicite que la
masse volumique du patient est de 1 g'rrhasse volumique de I'eau).

Comme nous le verrons dans le chapitre Il, il exish dehors du choix de la normalisation
(i.e. du dénominateur), autant de moyen de dé@nBUV d’'une Iésion que de maniére de
choisir le VOI représentative de la concentratitactivité de la tumeur (i.e. du numérateur).
A titre d’exemple ici, on notera:

L'utilisation croissante (Beyer et al., 2011; Wadtl al., 2009), en clinique ou en
recherche, du SU¥ix Dans ce cas, le VOI utilisé pour calculer le SeB¥ le voxel de

la tumeur ayant la concentration d’activité la pileveée.

L'utilisation du SUVjeax dont le VOI (ou VOJeay utilisé pour calculer le numérateur
est un volume fixe dans la tumeur. La concentrattactivité utilisée est alors la
moyenne de la concentration d’activité des voxetgenus dans ce VOI. La définition
exacte du VQkakdoit encore faire consensus. Récemment, I'impaatedte définition
sur la classification de la réponse tumorale a&@idiée (Vanderhoek et al., 2012), en
considérant 24 définitions possibles du Sk Pour cela, les auteurs ont analyse des
images TEP ad®F-FLT de 17 patients, acquises avant et pendamai@ement. Les
résultats montrent que la réponse intra tumorate par cet index dépend plus de la
taille du VOleakconsideré que de sa localisation dans la tumemtr@ sur le SUMay

ou placé dans la zone d'activité la plus élevée)deusa forme (circulaire ou
sphérique). Nous reviendrons en détail sur leslasiuns de cet article au paragraphe
11.4.5.

1.3.4.1.2. Hypothéses simplificatrices et écart au modéle
cinétique

Comme rappelé dans (Buvat, 2007), la mesure dubmigteme glucidique par 1§UVy,, se
base sur des simplifications du modéle compartielgatsavoir :

L’évolution temporelle de la fixation de FDG daastiimeur est négligée. On suppose
de plus qu’au moment de réaliser I'examen TEP ukntjté de fixation de FDG dans
la Iésion est égale a la quantité de FDG piégé tlanhsmeur. Or la fixation de FDG
dans la tumeur continue généralement de croitrenament de I'acquisition des
données. Par conséquent, la mesure dépend du tgiingest eécoulé entre l'injection
du radiotraceur et le début de I'acquisition.

Comme pour la méthode SKA (Hunter et al., 1996)comnsidére que toute I'activité

mesurée dans la tumeur correspond a du FDG métébglitrement dit, la fraction de

FDG circulant est nulle. Cette hypothese peut irddiimportants écarts entre SUV et
métabolisme du FDG mesuré par des analyses demé&comme I'analyse de Patlak
(Freedman et al., 2003; McDermott et al., 2007;dawam et al., 2004).
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La non distinction entre la métabolisation du gheet celle du FDG. Dans le calcul
du SUV, on fait I'hnypothese implicite que la comgtalocalisée (LC, cf équation 1.15)
utilisée par le modele compartimental pour rendrate de

o lintégration plus rapide du FDG dans le cytoplasinme part,

o0 de sa plus lente déphosphorylation une fois daosllale d’autre part,
est identique dans toute la tumeur, invariante damesmps, et égale a 1, ce qui n'est
pas justifié d’aprés les études sur tissus cér&lpathologiques (Wienhard, 2002).

Qu’en utilisant la normalisation par le poids dtigrat (cf équation 1.17), on considere
que tous les tissus non tumoraux consomment uneltitgatotale de FDG
proportionnelle au poids du patient. Comme releae(Keyes, 1995), cette hypothése
n’est pas vérifiee dans le cas des tissus adigkamn, la fixation de FDG est inférieure
a celle des autres tissus. Ce probleme est majans de contexte du suivi
thérapeutique, ou la modification de la masse ggaise d'un patient durant le
traitement peut engendrer des interprétations deations du SUW,y contradictoires.

Pour remédier a ce dernier probleme et réduireéfedance du SUV a la masse graisseuse
du patient, d’autres définitions du volume de dstiion ont été proposées. Les plus
communément employées sont :

La surface corporelle totale (BSBody Surface Arda exprimée en f Elle est
couramment calculée a partir de formules empiriagsant intervenir la taille et le
poids du patient (eg: (Haycock et al., 1978), (Mdber, 1987)). La formule
préconisée par European Organisation for Research and TreatmentCahcer
(EORTC), qui a décrit 'un des 2 principaux protleso TEP pour le suivi du
traitement en oncologie (cf paragraphe 11.3.1)ladbrmule proposée par (Du Bois
and Du Bois, 1916) :

BSA(m?) = 0,00718 x poids(kg)®**® X taille(cm)®72° Eq. 1.18

La masse maigre (LBM,ean Body Masgroposée pafZasadny and Wahl, 1993)).
Elle est également obtenue par des formules empsiqiépendant de la taille, du
poids mais aussi du sexe et de I'age du patierdd(gations 1.19 et 1.20).

| _ poials(kg))2
Femme : = N =4 149
LBM(kg) = 1,07 X poids(kg) — 148 x (mi”e(cm) a
| _ poids(kg))z
Homme : = - =a 120
LBM(kg) = 1,10 X poids(kg) — 120 x (tai”e(cm) g
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Si ces deux normalisations permettent de réduiiteélation entre le SUV et le poids du
patient (Kim et al., 1994; Zasadny and Wahl, 1993) été montré, sur une population de 153
patientes, que les différentes formules proposéeas galculer la masse maigre induisait une
variabilité importante des SUV ainsi normaliséss@can et al., 2002). Pour remédier a ce
probleme, (Chan, 2012) a proposé une méthode atitpraapermettant de déterminer la
masse maigre du patient a partir d'un TDM non-capiger de faible dose. La comparaison
de ces deux méthodes de normalisation a fourniasestats contradictoires, soit en faveur du
SUVssa ((Graham et al., 2000; Izquierdo-Garcia et alg®0soit en faveur du SU¥y (Kim
and Gupta, 1996; Krak et al., 2003).

Enfin, comme le glucose est en compétition aveED&, il est généralement demandé au
patient de se présenter a jeun au moment de I'exakwe effet, une glycémie élevée peut
induire une plus faible fixation du radiotraceuns donc une sous-estimation du SUV
(Lindholm et al., 1993). Des études évaluant liiétéde la normalisation du SUV par la

valeur du glucose sanguin n'ont pas fourni de agich univoque. Certains auteurs ont ainsi
conclu sur son intérét (eg: (Wong et al., 2005)rpla classification de lymphomes) et

d’autres sur I'absence de bénéfice (eg: (Stahhlet2004) pour le suivi thérapeutique).
Certains auteurs ont conclu que cette correctianirdie la reproductibilité de la mesure du
SUV (Hadi et al., 2008). (Cheebsumon et al., 201dri)enfin souligné le besoin d'utiliser

des méthodes de mesure du glucose sanguin préeissde contexte du suivi thérapeutique
pour diminuer la variabilité test-retéstu SUV corrigé du niveau de glucose sanguin.

La simplicité d’obtention du SUV explique qu’il $de seul parameétre largement adopté en
routine clinique. Afin de valider sa fiabilité, dembreuses études ont donc comparé cette
estimée du métabolisme glucidique a celles fourpasles méthodes plus complexes. Les
résultats obtenus mettent en évidence une bonmélation entre les valeurs prises par cet
index et celles obtenues par des analyses pluslerespdans de nombreuses localisations
étudiées (eg : tumeurs osseuses : (Brenner &08K,), cancers du poumon : (Cheebsumon et
al., 2011b; de Geus-Oei et al., 2007), cancereiu(Freedman et al., 2003), du sein (Krak et
al., 2003), gastro-cesophagien (Kroep et al., 20@3)tains de ces auteurs ont cependant
relevé la faible capacité du SUV a reproduire lasations du métabolisme glucidique vues
par les méthodes de référence, dans le contexseiduthérapeutique. La reproductibilité du
SUV a elle aussi été largement étudiée a travessétledes de type test-retest. Une méta-
analyse récente de ces travaux (de Langen eDdR) 2 permis de montrer que la répétabilité
du SUV était de I'ordre de ~30%. La reproductiBilifest en outre avérée meilleure pour un
SUV dont la concentration d’activité (numérateun’dgquation 1.17) correspond a la moyenne
de plusieurs voxels de la tumeur que pour le Sl a répétabilité du SUV étant d’autant
plus mauvaise que l'activité mesurée dans la |éétadiée était faible, les auteurs ont enfin
proposé de déterminer, en plus de la variatiortivelalu SUV, sa variation absolue, et de
comparer aussi la variation absolue a un seuillodére de 1 g/mL. La combinaison de ces
deux seuils pourrait permettre de s’assurer, daesmtexte du suivi thérapeutique, que toute

! variabilité test-retest : test qui consiste a égala capacité d’une méthode de mesure a repeoduirésultat a
partir de deux mesures effectuées dans des camslitientiques. Plus cette variabilité est faiblaspa méthode
étudiée est capable de reproduire un résultat gaacwin paramétre d’entrée ne change.
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modification de la valeur du SUV ente deux examess représentative d’'une réponse
physiologique de la tumeur et n’est pas uniquenderet & des fluctuations statistiques. Ce
point sera développé plus completement dans leitchdh ou l'influence de chacun des
facteurs affectant la mesure du SUV sera détaillée.

[.3.4.2. Rapport tissus tumoraux / tissus sains

Le rapport entre 'activité moyenne dans la tumawtans les tissus sains, ou rapport T/N, est
index semi-quantitatif le plus simple d’'acces,imaouffre de plusieurs biais. Se basant sur
les mémes données que celles requises pour |'odmest SUV (ie : d’un TEP statique acquis
~60 minutes apres l'injection du radiotraceur)adksséde les mémes sources de biais que ce
dernier. De plus, si la définition de la zone tuaterest un probléeme majeur en TEP, celui de
la définition de tissu sain est elle aussi compldxe effet, I'activité des tissus sains peut
évoluer du fait du traitement, et ce méme si laongp tumorale est négative. De méme, il
n'est pas toujours aisé de définir une zone deregt®, comme dans le cas de cancers
meétastatiques ou la zone de tissu sain préconeekep protocoles peut elle-méme contenir
des foyers tumoraux. Enfin, comme l'activité dagstissus sains est généralement faible, une
erreur sur la valeur de l'activité dans ces zores pnduire une erreur statistique importante
dans celle du rapport. Pour ces raisons, le SUdast bien plus utilisé que le rapport T/N.

[.3.5. En résumé

La littérature propose de nombreuses méthodes qaactériser, de maniére plus ou moins
précise, le métabolisme glucidique des tumeurstir pkexamens TEP. Dans la pratique, les
impératifs cliniques ont largement favorisé leseidemi-quantitatifs, et surtout la valeur de
fixation normalisée, ou SUV, pour sa simplicité latention. Cependant, les nombreuses
sources de biais affectant cette mesure et lesthgpes simplificatrices qui la lient aux
grandeurs quantitatives d'intéréts (eg;¥*,KMRyy,) impliquent de prendre de nombreuses
précautions avant toute interprétation. Le table@urésume I'ensemble des avantages et
inconvénients des différentes méthodes présentéeégemment.

|.4. Conclusion

La TEP est utile pour la caractérisation du méiabw des maladies néoplasiques. Bien que
peu de traceurs aient obtenues 'AMM a I'heure eltdy I'effort fait en recherche sur les
radiotraceurs innovants laisse penser qu’il deviendossible de marquer séparément
différentes caractéristiques des cancers. Actueleml’étude du métabolisme glucidique
exacerbé des cellules tumorales, permise par I'angpl routine clinique du FDG, revét un
intérét particulier. En effet, si une partie defficliltés rencontrées pour quantifier les
grandeurs biologiques relatives a I'emploi de adiateaceur sont propres aux mécanismes
cellulaire mis en jeu (eg: distinction entre leptations concomitantes de FDG par les
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cellules inflammatoire et tumorales), d’autres slggs au principe méme de la mesure en
TEP (eg: probléeme de mouvement respiratoire, noéelioésolution spatiale des images
reconstruites). La plupart des méthodes de queatiifin présentées dans ce chapitre sont
transposables a d'autres types d'images TEP, ue.ag soit a des images TEP/IRM ou
TEP/TDM temps de vol, au FDG ou non. En faisardhieix explicite de ne s’intéresser qu'a
une classe d’'index semi-quantitatif, dont les legmisont connues et largement décrites dans la
littérature (Keyes, 1995), nous admettons ddedactodes biais, inhérents aux hypotheses
sous-jacentes a leur définition. Nous expliciterat@ns la prochaine partie, les conséquences
de ce choix sur la mesure et détaillerons leségies proposées dans la littérature pour en
atténuer les principaux effets.
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Chapitre |l
Le suivi thérapeutique en cancérologie :

Criteres anatomiques et criteres TEP
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oncologie, c’est d'abord parce qu'elle permet danit des informations sur

'agressivité des lésions tumorales, leurs loctbsa vis-a-vis des structures
anatomiques et leur extension dans l'organismeh&dcque lI'imagerie métabolique a le
potentiel de mettre en évidence des modificatia@isilaires des néoplasmes, induites par le
traitement, plus précocement que les modificatioat@nique, cette modalité d'imagerie est
aussi utilisée pour évaluer la réponse thérapeaitien-Haim and Ell, 2009). La TEP/TDM
est également utilisée pour I'évaluation de nowgeditratégies de traitement et pour l'aide a la
planification de traitement en radiothérapie (Bentz 2005; Grégoire et al., 2007).
L'utilisation de la TEP pour I'évaluation de la oayse thérapeutigue nécessite une
méthodologie rigoureuse, que ce soit pour la ré@bis des examens, mais aussi pour
'analyse des résultats obtenus.

Si I'utilisation de la TEP/TDM au FDG est largemeatimise a I'heure actuelle en

Dans le contexte du suivi thérapeutique, I'utiisatdes critéres anatomiques reste cependant
la norme. En 1979, I'Organisation Mondiale de lat8§gOMS, ou WHO pouworld Health
Organizatior) proposait les premiéres recommandations pouslig&tion de la réponse des
tumeurs solides (Miller et al., 1981; WHO, 1979cluant des mesures sur données
anatomiques. L’objectif de normalisation des prai) largement atteint, a cependant souleve
de nombreuses discussions dans les communautésateddiLa collaboration entre trois
grands groupes de travail, a savoir : TEORTELropean Organization for Research and
Treatment of Cancgret les NCI National Cancer Institutgsaméricaines et canadiennes, ont
permis de proposer en 2000 de nouveaux critéres :ctiteres RECIST pouresponse
Evaluation Criteria in Solid Tumorgou RECIST 1.0 (Therasse et al., 2000)). Ceux-ci
prenaient en compte les limites des criteres OM&stavancées technologiques apparues
dans l'intervalle. Une mise a jour de ces criteegpelée RECIST 1.1, a été proposée en 2009
(Eisenhauer et al., 2009). Cependant, ces critee®nt pas adaptés a toutes les localisations
ou traitements, d’ou la proposition de métriquess @pécifiques.

Parallelement a ces travaux sur données anatomitiapparition et le potentiel prédictif
précoce de la TEP clinique ont permis a 'EORTCs d899, de proposer un protocole
clinigue permettant I'évaluation de la réponseraitdment. Il se base sur la mesure de SUV
effectuée sur des examens au FDG acquis précocayp@stle début du traitement (Young et
al., 1999). La généralisation des TEP en servigspitaliers a conduit a un accroissement
rapide des connaissances dans ce domaine et apasfiion, des 2009, d’'un protocole plus
complet : PERCIST, polPET Response Criteria in Solid Tum@wWahl et al., 2009). Si les
objectifs de ces recommandations sont de perméittégration et la comparaison des
informations métaboliques quantitatives dans lesogoles de recherches cliniques (phases |
a lll), elles visent, a plus long terme, a étreligges a la routine clinique.

Dans ce chapitre, nous exposerons tout d’abordrlgses anatomiques les plus utilisés en
routine clinique pour évaluer la réponse tumorala #&hérapie. Nous décrirons ensuite les
critéeres de Choi (Choi et al., 2007), qui consisteprendre en compte, en plus des variations
des dimensions caractéristiques des lésions, cgdlda densité tumorale vue par la TDM.

Apres avoir détaillé et discuté les criteres prepiiela TEP et préconisés a I'heure actuelle
pour l'évaluation de la réponse a la thérapie, npussenterons les méthodes semi-
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guantitatives proposées dans la littérature potnae& une plus grande information que la
seule activité moyenne ou le volume métabolique. tritéres fonctionnels autres que ceux
relatifs a la TEP débordant du cadre de ce tranails n’avons pas développé ces aspects.

l.1. Criteres anatomiques

L’évaluation de la réponse tumorale en pratiquaiglie repose le plus souvent sur de
nombreuses informations allant des taux de margusnques (eg : taux de PSA dans le cas
de cancer de la prostate) en passant par la paipdtendoscopie ou encore l'imagerie.
L'utilisation des critéres anatomiques que nousrallprésenter fait donc partie d’'un tout. Le
but de ces protocoles est de fournir une informatuantitative permettant d'aider le
praticien a évaluer le succés ou I'échec de laéglimthérapeutique adoptée.

1.1.1. Principales recommandations

[1.1.1.1. Criteres OMS

Les criteres OMS (WHO, 1979) visaient a normaliserpratiques cliniques et a fournir un
langage commun dans le cadre de I'évaluation detpanse tumorale au traitement. Les
recommandations portant sur les données radiolegi(LDM, IRM ou échographie) classent
les lésions en deux catégories :

e Les tumeurs mesurables. Elles sont caractériséedapmesure, sur les données
anatomiques considérées, et par une approche gaeleodu produit de leurs deux
plus grands axes orthogonaux. Quand plusieursngsiont observées dans un méme
organe, la réponse se base sur 'ensemble de siesdén considérant la somme de
ces produits.

 Les lésions non mesurables (eg: lymphangites mdines métastatiques) sont
caractérisées en estimant leur évolution ou enaatdeur apparition/disparition.

Les réponses de chaque tumeur (tableau 11.1), égalsur des examens distants d’au moins 4
semaines, sont classées en Réponse Compléete (R@nse Partielle (RP), Maladie Stable
(MS) ou Maladie Progressive (MP) et permettent ééuite la réponse globale du patient au
traitement. L’'ensemble des critéres, pour les dmtggories de Iésions, mesurables ou non,
sont indiqués dans le tableau Il.1. Le cas desstases osseuses, explicité dans le texte de
(WHO, 1979), n’a pas été rapporte ici.
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Type de lésions Réponse Compléte (RC) Réponse Partielle (RP) Maladie Stable (MS) Maladie Progressive (MP)

eDisparition de toutes  *APdL < -50% *APdL > +25% pour une ou
. . y .- L. , L.
Mesurables les lésions conntlxes SEJI‘ ePas d appantlon. de Ifsnon 0-50% <APdL< +25% plus d tfn.e Ieslon
deux examensséparés  ePas de progression d’une eApparition d’'une
2 4 semaines seule lésion nouvelle lésion
eDisparition de toutes ePas de changement *APdL estimé > +25% pour
N p—— les Iésions connues eAPdL estimé < -50% significatif une ou plus d’une lésion
pendant au moins 4 ©-50%<APdL estimé< +25%  eApparition d’'une
semaines nouvelle Iésion

Tableau 1.1 : criteres OMS de la réponse tumoral@u traitement. L'évaluation se base sur de I'évolubn

du Produit des plus grandes Longueurs orthogonale@APdL) de chaque tumeur mesurable ou de cette
méme grandeur estimée dans le cas des tumeurs norsurables. Ces mesures se font sur des examens
espacés d’au moins 4 semaines.

La réponse globale du patient se déduit de laifitztton par |ésion de la maniére suivante :

* La plus mauvaise réponse doit prévaloir dans lelegzatients n’ayant que des lésions
mesurables.

» Si les lésions non mesurables sont classées M& Hkloclassification en RC des
lésions mesurables est inchangée mais la clagsificgiobale du patient est RP.

Sl y a un nombre supérieur ou égale de RC ou RP rppport aux MS dans
I'évaluation par organe, alors la réponse globatdRé.

* Si une seule lésion apparait ou si une lésion lass@ MP, la réponse globale au
traitement est MP.

Ces criteres sont discutables sur plusieurs pdigdhord, la notion de lésion non mesurable
nécessite une estimation subjective. De méme, ué de classification en MP peut étre
atteint a cause de biais de mesure ; en effet,augenentation de ~11% de la mesure de
chacun des axes de l'une des lésions induit unenanigtion du produit des longueurs de
25%. De plus, ce protocole n'a pas permis datt@ntobjectif de normalisation des
pratiques visé par 'OMS, car il ne spécifiait paar exemple, le nombre maximal/minimal de
lésions a prendre en compte dans I'évaluation.

11.1.1.2. Criteres RECIST 1.0

Pour dépasser les limites de ces criteres et pagmlicompte I'apparition en routine clinique
de nouvelles technologies telles que I'IRM, leseces RECIST 1.0 ont été proposés en 2000
(Therasse et al., 2000). Les différences princgaiennent de :

* La définition du nombre maximal de lésions a preneln compte (10 au total et 5 au
maximum par organe, sans pour autant donner datidics sur la méthode de
sélection a appliquer).
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* Seule la mesure du plus grand axe des Iésionsré&sbrpsée. On considere donc la
somme des plus grands axes pour I'évaluation dms&p

» La définition précise déésion non mesurablequi implique la non mesure de toute
lésion de moins de 20 mm (ou 10 mm quand un TDMcdiélal est utilisé pour
I'évaluation).

» La définition delésions ciblesmesurables, mesurées et choisies pour I'évaluatio
I'examen avant traitement en fonction de leurs giamdes dimensions.

« La définition delésions non ciblesdont certaines peuvent ne pas étre mesurablas mai
contribuer malgré tout a la réponse globale dedtadie. Elles font I'objet de criteres
différents de ceux utilisés pour définir la répodss Iésions cibles.

Les criteres RECIST 1.0 de la réponse tumoralethdieapie des Iésions cibles et non cibles
sont donnés dans le tableau 11.2.

Type de lésions Réponse Compléte (RC) Réponse Partielle (RP) Maladie Stable (MS) Maladie Progressive (MP)

eASdL 2 +20% en prenant
eDisparition de toutes ©-30% <ASdL< +20% en comme référence la plus petite
? . *ASdL < -30% en prenant o . ',) P
. les lésions connues sur o prenant comme référence la SdL obtenue depuis 'examen de
Cibles AR comme référence la SdL . , . o
deux examens séparés ” s plus petite SAL mesurée depuis  référence
. obtenuesur lexamen initial s " ’
2 4 semaines I'examen de référence eApparition d’une nouvelle

lésion
eProgression sans équivoque

eDisparition de toutes ePersistance d’une ou plusieurs lésions . o "
d’une lésion existante

. les Iésions connues et/ou
Non-cibles L - . et/ou
eNormalisation des eMaintien du niveau des marqueurs tumoraux au dessus des - , .
. eApparition d’une ou plusieurs
marqueurs tumoraux limites acceptables

nouvelles Iésions

Tableau 11.2: criteres RECIST 1.0 de la réponse tumrale au traitement. L'évaluation des lésions cibkese
base sur 'évolution de la Somme de leurs plus grdes Longueurs ASdL). Ces mesures se font sur des
examens espacés d’'au moins 4 semaines (et 6~8 spasdans le cas d’'étude de phase II).

L’évaluation de la réponse globale est similaicele proposée par la classification OMS une
fois la réponse des Iésions cibles et non ciblerdénée :

» Réponse compléte au traitement si les lIésionsscédlaon cibles sont classées RC.

* Réponse partielle si les Iésions cibles répondaarti€llement ou completement) et si
les lésions non-cibles ne sont ni RC ni MP.

* Maladie stable si les lésions cibles sont clasd®st si les |ésions non cibles sont
non MP.

* Maladie progressive dées lors que de nouvellesriéssont apparues ou si les lésions,
cibles ou non, ont progresse.

Une comparaison rapide des criteres RECIST 1.0 RISQmet en évidence qu'une

augmentation de 20% des plus grandes dimensionsganiales d’une tumeur correspond a
une augmentation du produit de ces longueurs de C&¥te |ésion, a la limite d’étre classée
MP selon les criteres RECIST 1.0 (tableau 1&€8) vue comme largement MP si on se réfere
aux criteres OMS (tableau 1l.1). Ce fort écart ptied entre les deux criteres montre que
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RECIST 1.0 est moins sensible que les criteres OM\8r illustrer cette différence, (Therasse

et al., 2000) relévent que parmi 'ensemble des 28#nts classés MP, les criteres OMS et
RECIST 1.0 classent des réponses MP a la mémealdase92% des cas. Dans 7,3% des cas,
les criteres OMS ont classés une maladie progmesgfectivement progressive plus tét que

les critéres basés sur une mesure unidimensionnelle

Afin d'évaluer la validité des criteres RECIST 1(Therasse et al., 2006) ont effectué une
revue de 60 publications les ayant mis en ceuvire @00 et Novembre 2005. Parmi elles,
7/8 études confirment que les criteres OMS permettie détecter plus précocement la
récidive que les criteres RECIST 1.0. Cependantpiaparaison de la classification obtenue
par des mesures en volume (3D) et non plus unidiaenelles valident bien les criteres
RECIST 1.0 (Therasse et al., 2000). L'étude sitesfia des résultats fournis par RECIST 1.0
a enfin mis en évidence que ces criteres n'étgiagtadaptés a I'évaluation de la réponse des
mésothéliomes ou des tumeurs stromales gastrdiirgkes (GIST Gastro-Intestinal Stromal
Tumour$ traités par Imatinib, un inhibiteur de I'activitgrosine kinase. Dans le premier cas,
des modifications des criteres RECIST 1.0 ont édggsées (eg : (Byrne and Nowak, 2004))
car la mesure unidimensionnelle n’est pas adafigeqe type de pathologie. Dans le second,
plus complexe car la réponse a la thérapie des @KL impliquer une augmentation du
volume de la lésion par exemple, (Stroszczynskalgt2005) ont proposé d’associer un
examen IRM a 'évaluation. (Choi, 2005) a proposés fiormalisé (Choi et al., 2007) la prise
en compte des changements simultanés des dimeretidesla densité de la tumeur mesurés
sur images TDM. Nous reviendrons en détails sudeesiers criteres au paragraphe 11.1.2.

[1.1.1.3. Criteres RECIST 1.1

Pour améliorer les performances de classificatierRECIST 1.0 et prendre en compte ses
limites (Therasse et al., 2006), (Eisenhauer et28l09) ont publié une mise a jour de ce
protocole, sous la forme des criteres RECIST X.fafideau 11.3). Elle vise a permettre :

» La prise en compte d’un nombre plus faible de lEsi® au total dont un maximum de
2 par organe au lieu des 10 Iésions préconisées dmnpremiére version)
représentatives de tous les organes atteints paaladie, sans modifier la réponse
globale du patient.

 La prise en compte des ganglions lymphatiques corpmesant faire partie des
lésions mesurables (si leur petit axe &85 mm) ou non mesurables (quand le petit
axe est compris entre 10 et 15 mm). C’est la longuael petit axe qui est intégrée
dans la somme des longueurs utilisée pour défninéponse des Iésions cibles. En
dehors de la mention relative aux ganglions, laonotle Iésion cibleet Iésion non
cible est inchangée par rapport a la définition propasées les criteres RECIST 1.0.

» L’intégration «raisonnable» des données qualiéatiissues du FDG-TEP pour la
prise en compte de I'apparition de nouvelles l&sion

e La diminution du taux d’erreurs de classificatiamagd seules des petites lésions sont
considérées. La progression de la maladie n’est gidus définie seulement par la
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croissance de 20% de la somme des plus grandegssione des tumeurs mesurables,
mais aussi par une croissance, en valeur absaygud de 5 mm.

La précision de la notion de « progression univoguiilisée pour décrire les Iésions
progressives non mesurables (cf Tableau 11.2).

Type de lésion Réponse Compléte (RC) Réponse Partielle (RP) Maladie Stable (MS) Maladie Progressive (MP)

Sur deux examens séparés
2 4 semaines:
eDisparition de toutesles
lésions mesurables

En prenant comme
référence la SdL obtenue sur
I'examen initial :

En prenant comme référence
la plus petite SAL mesurée

depuis 'examen de référence :

En prenant comme référence la
plus petite SAL obtenue depuis
'examen de référence :
eASdL(relatif) 2 +20%

Cibles . eASdL(relatif) < -30% oASdL (relatif) > -30%
2 +
I-T:lush:;? g::sgllons oASdL (relatif) < +20% ;tA/SOduL(absolu) 5mm
WAL q . eASdL (absolu) < +5mm L.
pathologiques doivent eApparition de nouvelles
avoir un petit axe <10mm lésions
eDisparition de toutesles
LT e eProgression sans équivoque
eNormalisation des ePersistance d’une ou plusieurs lésions. N & P 2 9 9
d’une lésion existante
. marqueurs tumoraux et/ou
Non-cibles . . . . et/ou
eTous les ganglions eMaintien du niveau des marqueurs tumoraux au dessus des -
. . eApparition de nouvelles
lymphatiques limites acceptables

lési
pathologiques doivent esions

avoir un petit axe <10mm

Tableau 11.3 : criteres RECIST 1.1 de la réponse tmorale au traitement. L'évaluation des lésions cilgs
repose sur I'évolution relative de la Somme de learplus grandes Longueurs ASdL(relatif)) ou sur sa
variation absolue ASdL (absolu)). Ces mesures se font sur des examespacés d’'au moins 4 semaines

Les regles relatives a I'établissement de la répagiebale du patient au traitement sont
identiques a celles détaillées pour RECIST 1.0.

(Wahl et al., 2009) relevent différents probléemesinmuns a I'ensemble des méthodes de
classification anatomiques. Le premier vient dpdee d’information inhérente a la réduction
des données continues mesurées (eg : produit desgphndes longueurs orthogonales de
chaque lésion mesurable) en une classificationr@isade la réponse (ie : RC, RP, MS ou
MP). De plus, dans le cas de nouvelles stratépi@speutiques, dont I'objectif est de cibler
une fonction cellulaire précise, I'évaluation derégponse tumorale par les criteres RECIST
peut ne pas étre le meilleur moyen d’estimer lbaffité réelle du traitement. C’est le cas
particulier des GIST traités par imatinib ou depdiémes traités par sorafefildont les
résultats clinigues n’ont montré qu’une réductiodstlente du volume tumoral malgré une
augmentation notable de la survie des patientsiebaier point montre que la sensibilité des
criteres anatomiques tels que RECIST 1.0 ou 1l.4tmenc pas suffisante pour ce type de
stratégie thérapeutique (Benjamin et al., 2007aiRand Eckhardt, 2004).

Pour remédier a ce probleme, des critéres plustéslagu type de pathologie ou a une
population d’intérét donnée ont été proposés. Oteraopar exemple, dans le cas des
carcinomes hépatocellulaires, I'existence desrest&ASL European Association for Study

of the Liver (Bruix et al., 2001)) qui reposent sur la prisec®mpte du rehaussement du

Z Le sorafenib et I'imatinib sont deux inhibiteurs certaines kinases, des enzymes impliquées parpe dans
la prolifération cellulaire, I'invasion des tisssains ou encore I'angiogenese.
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contraste vasculaire établi sur des données rajiiples avec injection de produit de

contraste. Ces criteres ont fourni de meilleursitats que les critéeres RECIST 1.0 (Forner et
al., 2009) ou 1.1 (Spira et al., 2011). Nous allawenir a titre d’illustration sur les criteres de

Choi (Choi et al., 2007) proposés pour I'évaluatiena réponse des GIST.

11.1.2. Autres criteres : les criteres de Choi

Nous avons vu que les criteres RECIST, et notamohestriteres RECIST 1.0, sous estiment
la réponse tumorale précoce de patients atteintS18& métastatiques traités par imatinib
(Choi et al., 2004). Choi et ses collegues ont gsépde les modifier afin de prendre en
compte la variation de densité tumorale due atetrant. Pour cela, ils proposent d’exploiter
des mesures du coefficient d’atténuation contems das TDM d’évaluation (exprimé en
UH). Les variations du volume anatomique des GIltés par imatinib étant faibles, ils
proposent, en sus, de diminuer les valeurs dessgaaiposés dans les criteres RECIST 1.0
(qui portent sur la variation des dimensions deseturs, cf tableau 11.2) (Choi et al., 2007).
Les seuils suggérés par Choi et al. sont compaE.a des criteres RECIST 1.0, dans le
tableau I1.4. La sélection des Iésions sur lesqadilappliquent ces criteres sont les Iésions
cibles définies dans les criteres RECIST 1.0 (afpaphe 11.1.1.2).

Critéres (par patient) | Réponse Compléte (RC) Réponse Partielle (RP) Maladie Stable (MS) Maladie Progressive (MP)

eVariation de la somme des eNi RC, ni RP, ni MP ...
. - PP eVariation de la somme des plus
eDisparition de toutes plus grandes longueurs<-30%  ePas de détérioration
RECIST 1.0 - .. . grandes longueurs 2 +20%
les lésions ePas de nouvelle lésion symptomatique - ’
(Therasse et al. 2000) - . - o s a eApparition d’une nouvelle
ePas de nouvelle lésion  ePas de MP parmi les lésions attribuée a la lésion
non mesurables progression tumorale

eVariation de la somme des

e e e eVariation de la somme des plus

grandes longueurs 2 +10%

ou *Ni RC, ni RP, ni MP =
. eDisparition de toutes eVariation de la moyenne des *Pas de détérioration s
Choi e . ot " . eVariation de la moyenne des
(Choi et al., 2007) les lésions coefficients d’atténuation TDM  symptomatique T T P EA T T oA oL,
" *Pas de nouvelle lésion  (UH) des lésions < -15% attribuée ala P
s . (UH) des lésions 2 +15%
ePas de nouvelle Iésion progression tumorale

eApparition d’'une nouvelle

ePas de MP parmi les lésions lésion

non mesurables

Tableau 1.4 : comparaison des critétres RECIST 1.Get Choi. ASdL : variation de la somme des plus
grandes longueurs des tumeurs mesurables, comme iqdé dans (Therasse et al., 2000). Les différences
entre les criteres sont indiquées en rouge.

Appliguée sur une cohorte de 40 patients ayant 2ubiamens TDM a 2 mois d’intervalle,
(Choi et al., 2007) montrent une specificité (resipement sensibilité) de leur critere a
identifier la réponse vue par la TEP de 97% (rebpmment 100%) contre 52%
(respectivement 100%) pour les criteres RECIST lIuh des problemes de cette évaluation
repose sur la définition des criteres utilisés paéfinir la réponse tumorale de référence. En
effet, pour valider leur approche, les auteurs asebt sur des mesures de Sld\obtenues
sur un examen TEP au FDG effectué au méme moment22imois apres le début du
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traitement) que les examens TDM d’évaluation. Lindén de la réponse TEP utilisée ne se
base cependant pas sur les criteres EORTC propo$époque (Young et al., 1999) (cf
paragraphe 11.3.1), ces derniers n'ayant pas ingasr leur définition, de cas de GIST. Les
criteres TEP utilisés par (Choi et al., 2007) cgpmndent en réalité a une combinaison de
données non fournies ou portant sur les résul@aidedx études pour lesquelles la définition
des seuils de réponses optimum étaient établiedesul EP acquises apres 21-40 jours (Van
den Abbeele et al., 2002) ou apres 1 semaine dentent. Ainsi par exemple, une étude
récente (Dudeck et al., 2011), visant a comparerclpacités predictives sur 3 mois des
criteres RECIST 1.0 et Choi sur 51 patients attedet GIST, traités en seconde ligne avec du
sunitinib, a montré que les criteres Choi clasgailes réponses partielles (31,4%, contre 2%
pour les criteres RECIST 1.0), les criteres RECIST prédisaient plus souvent des maladies
stables (72,5% contre 41,1% pour les critéres Chmi)étudiant la survie globale et la survie
sans progression, les auteurs ont de plus mon&rdegupatients classés MS par RECIST 1.0
n'avaient pas un plus mauvais devenir que les mistielassés MS ou RP selon les criteres
Choi.

11.1.3. Conclusion sur les criteres anatomiques

bY

Bien que peu prédictifs en début de traitement ein nadaptés a certaines
localisations/traitements, les criteres OMS et REIC$ont largement employés en recherche
pour évaluer la réponse thérapeutique. La vartabie la mesure et la latence importante
entre réponse métabolique et anatomique mesurabiterit cependant leur utilisation en
clinigue. Nous allons exposer dans quelles contities données issues de la TEP, acquises
dans les premiéres semaines aprés le début denemt, offrent des perspectives pour
remédier a ce probleme et évaluer précocementckeité de la stratégie thérapeutique
employée.

1.2. Criteres métaboliques en TEP

11.2.1. Utilisation de la TEP au FDG en clinique

Comme nous l'avons vu dans le chapitre |, il estsgale, en prenant certaines précautions,
d’obtenir des images TEP quantitatives. Une reente sur les méthodes d’évaluation de
la réponse au traitement, (Abgral et al., 20119welque I'analyse qualitative a été peu a peu
abandonnée au profit d’outils d’analyse quantitatilans le cas des tumeurs solides. Ainsi,
(Beyer et al., 2011) ont par exemple constaté cames da pratique clinique, 90% des
institutions relevaient et incluaient une valeur 88UV dans les rapports d’analyse des
examens TEP/TDM. Toujours selon cette étude, 9184sies utilisent cet index pour le suivi
du traitement, la ou seulement 35% s’en servent dotérencier les lésions malignes des
Iésions bénignes. Cette étude est cependant bizasdmsee sur les données fournies par les
centres ayant accepté de répondre au sondageaugai &€ soumis.
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L’analyse visuelle est toujours mise en ceuvre pdéraluation de la réponse
thérapeutique des lymphomes (Abgral et al., 2011) :

* Pour I'évaluation de fin de traitement (comme c’&stcas pour les criteres IHP
(International Harmonization Project in lymphoimaécrits par (Cheson et al., 2007;
Juweid et al., 2007), mais qui nécessitent cepdrdimesures sur TDM).

e Pour I'évaluation précoce au cours du traitemegt @chelle de Deauville, du nom de
la ville ou s’est produit le colloque internatiompli a permis a (Gallamini et al., 2009)
de rédiger leurs critéres).

Si la mesure du SUV est explicitement déconseitléas les criteres de Deauville, de
nombreuses équipes ont cependant montré la sup&ra@s index semi-quantitatifs pour
I'évaluation précoce (~2 cycles de chimiothéraplie)a réponse de ces maladies (Casasnovas
et al., 2011; Lin et al., 2007).

11.2.2. La quantification en TEP au FDG dans le contexte du
suivi thérapeutique : difficultés et enjeux

Si l'usage fréquent du SUV s’explique d’abord parsgmplicité d’obtention en comparaison
aux méthodes plus quantitatives, il est nécesshénealuer I'impact de ses limites. Apres
avoir montré comment la littérature propose de miser la variabilité de cette mesure,
critigue dans le cadre d’études multicentriquesisnprésenterons les principaux protocoles
permettant de classer la réponse tumorale a piariet TEP au FDG. Nous présenterons enfin
une vue d’ensemble des méthodes originales propaksdes la littérature et dont I'objectif est
d’extraire plus d’information sur le métabolismenaral & partir des images TEP.

11.2.3. Facteurs affectant la mesure du SUV

Si la premiére partie de notre exposé a permisedtifier les phénoménes qui pouvaient
influencer la mesure du métabolisme glucidique &P,Til reste a déterminer la part de
chacun de ces parametres sur la mesure du SUMttéature abondant sur ce sujet (eg:
(Buvat, 2007; Huang, 2000; Keyes, 1995), nous rgons le lecteur a I'une des dernieres
revues effectuées sur ce sujet, proposee par (Aedamls, 2010), a laquelle cette section se
réfere en partie.

[1.2.3.1. Facteurs biologiques

Le SUV est le plus souvent mesuré sur des donnaegues acquises environ 1 heure apres
I'injection du radiotraceur. Les facteurs biologéguaffectant la mesure sont donnés dans le
tableau I11.5.
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Répartition de la masse
corporelle

Calcul/mesure du
facteur de pondération

Taux de glucose dans le

sang

Délai entre injection et
acquisition (ATacq)

Mouvement
respiratoire

Confort du patient

Inflammation

Description de I'effet sur la mesure du SUV Ampleur de l'effet sur la mesure

-Les tissus adipeux fixent moins le FDG que les
tissus musculaires :

oSUV dautant plus élevé que la masse
graisseuse du patient est élevée.

-Le poids du patient peut changer pendant le
traitement.

-Utilisation de la surface corporelle
totale/masse maigre plus pertinente?

-Inhibition de la captation de FDG si taux de
glucose sanguin trop élevé :
e Aglycémie => NSUV

-L’élimination du FDG est plus rapide dans les
tissus normaux que dans les tissus tumoraux.
-AATacq => ASUV

-Mouvement respiratoire vu par la TEP et non
pris en compte par le TDM utilisé pour la
correction d’atténuation :

ecorrection d’atténuation inexacte

eSUV biaisé (mesure N si amplitude du
mouvement A)

oEffet dépendant de la taille de la lésion, sa
localisation, du cycle respiratoire du patient

-Le stress ou mauvaises conditions de repos
du patient aprés injection du traceur
impliquent:

@ ZASUV dans la graisse brune ou les muscles
Biais de la mesure

Méconnaissance du processus inflammatoire
dans la zone tumorale d’intérét implique:
eASUV non liée a la consommation
glucidique des cellules tumorales

Chez les patients en surpoids, le SUVBW dans les tissus
sains (foie, rate ou sang) jusqu’a 2 fois plus élevé que chez
les patients maigres (Zasadny and Wahl, 1993).

-Diminution de la médiane du poids de patients atteints de
cancers du poumons de 6,5% (hommes) et 11% (femmes)
pendant le traitement (Harvie et al. 2003).

-Diminution de la corrélation entre SUV et poids en utilisant
d’autres facteurs de pondération.

-Détérioration de la qualité de 'image.

-Disparition de 30% des lésions connues quand glycémie
trop élevée et sous-évaluation de la décroissance du SUV
dans le cas de carcinomes colorectaux (Crippa et al. 1997).

-SUV de nodules pulmonaires malins jusqu’a 30% plus grand
pour un ATacq passant de 60min a 120min (Lowe et al.
1995).

-En fonction de la phase du cycle respiratoire a laquelle est
acquis le TDM d’atténuation : variation du SUVmax de 30%
et jusqua 21% de réduction de dimension du volume
métabolique entre phases extrémes du cycle respiratoire
(Erdi et al. 2004).

-Surestimation de 100% du volume des petites lésions a
proximité du diaphragme (Kinahan and Fletcher, 2010).

-La graisse brune est une source potentielle de faux-positifs.
L'acquisition de 2 TEP/TDM rapprochées dans le temps de
32 patients a montré une ASUVmax de la graisse brune
dans 76% des cas, variant de +12 a +192% (moyenne : 42%)
(Alkhawaldeh and Alavi, 2008).

-Inflammation => 2 du nombre de faux-positifs notamment
lors de lidentification de lésions bénignes (Zhuang et al.,
2001)

Tableau I1.5 : facteurs biologiques affectant la msure du SUV. (Extrait et complété de (Adams et al.,

2010) et (Boellaard,

2009)).

11.2.3.2. Techniques

Les facteurs techniques ont un effet importaniaunesure. Si I'effet de chacun d’eux sur la
valeur du SUV obtenue est faible en moyenne (<1%8@), accumulation peut entrainer une
grande variabilité des mesures entre instituti@wellaard, 2009). Ces facteurs incluent : les
parametres technologiques (types de détecteurséstibu encore utilisation de la mesure
temps de vol), les paramétres de reconstructiernrelir sur le facteur de calibration de la dose
injectée, l'erreur de mesure sur le temps écoutéeenjection du radiotraceur et début
d’acquisition, 'utilisation d’agent de contrasteyvant modifier I'atténuation vue par le TDM
utilisée pour la correction d’atténuation et le toamage du volume tumoral métabolique
(manuel ou non). Un résumé de leur impact sur lsuneedu SUV est présenté dans le tableau
I1.6.
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_ Détails des sources de biais Impact de l'effet sur la mesure

Parameétres technologiques
relatifs au tomographe

Paramétres de
reconstruction

Erreur de calibration de la
dose injectée

Erreur sur la base de temps
utilisée par la TEP/TDM

Injection d’agent de
contraste pour améliorer la
visualisation de structures
sur données TDM

Méthode de segmentation
utilisée pour délimiter la
zone tumorale

Erreurs des programmes de
lectures des données

eDimensions des cristaux

eMéthode de correction des coincidences
fortuites

eMise en ceuvre du temps de vol

eAutre facteurs

eDimension des pixels de 'image
reconstruite.

eAlgorithme utilisé et paramétres associés.
eUtilisation d’un post-filtrage pendant/aprés
la reconstruction.

-La dose injectée au patient n’est pas celle
prise en compte pour le calcul du SUV.

-La dose injectée est mal corrigée de la
décroissance radioactive qui se produit entre
injection et acquisition.

-Augmentation artificielle du contraste vue
par la TDM utilisée pour la correction
d’atténuation.

-Le volume et la variabilité du volume
d’intérét dépendent de la méthode de
segmentation utilisée, qu’elle soit manuelle,
semi-automatique ou automatique.

-Trés grand nombre de méthodes décrites
dans la littérature.

-Méthode de référence non idéale (manuelle
généralement) rend la validation de nouvelles
méthodes complexes (Zaidi and El Naqa,
2010).

-Aprés acquisition des données, les images
sont reconstruites et transformées au format
DICOM avant d’étre transférées a la station de
lecture. Cette station, intégrée ou non au
tomographe, permet d’interpréter les images
i.e. de lire les données au format SUV, de
tracer des VOI et d’évaluer la localisation des
foyers de fixations par rapport aux données
anatomiques.

-Différences de +10% sur la concentration d’activité
mesurée, malgré le choix d’un protocole commun
entre machines différentes (Geworski et al., 2002)

-Le SUV moyen de voxels dans un VOI converge plus
vite que le SUVmax en fonction du nombre d’itérations
utilisées pour la reconstruction OSEM, du fait de
'augmentation du bruit dans I'image (Jaskowiak et al.,
2005).

-Différences non significatives entre SUV calculés sur
image reconstruites par méthodes analytiques
(rétroprojection filtrée) et itératives (OSEM) (Krak et
al., 2005).

-Description du choix des différents paramétres
capitale : influence la mesure du SUV jusqu’a 30%
(Boellaard, 2009).

-Variation du facteur de calibration de ~“4% si aucune
erreur de manipulation.

-Jusqu’a plus de 10% dans le cas contraire (Kinahan
and Fletcher, 2010).

-Un écart de 8 minutes induit une erreur de mesure sur
le SUV de 5%.

-Modifications significatives (faibles dans la tumeur
~7%) des mesures SUV (max ou moyen) quelles que
soient les structures, en phase veineuse ou artérielle
(Behrendt et al. 2012).

-Pas de modification de I'interprétation visuelle.

-Valeur absolue du SUV trés dépendante de
l'algorithme de segmentation utilisé (eg : voxel de plus
grande intensité dans la tumeur, moyenne de tous ses
voxels dont le SUV est >2,5).

-Nombreuses définitions d’'une méme ROl pouvant
induire de grande variation de la mesure du SUV d’une
méme tumeur (eg : variation de SUVpeak jusqu’a £50%
dans le cas du FLT, en fonction de la définition de la ROI
considérée, (Vanderhoek et al., 2012)).

-A partir d’une image au format DICOM d’un TEP/TDM
d’un fantéme NEMA de référence (ou DRO, Digital
Reference Object) dont les paramétres sont connus du
seul laboratoire de référence, (Kinahan et al., 2012) ont
proposé a 13 centres volontaires de télécharger le DRO
et de lire les fichiers DICOM sur leurs stations de
lectures respectives. Les auteurs ont montré qu’une de
ces stations avait obtenue des erreurs de plus de 60%
lors de I'estimations du SUVmax des VOI du fantome.

Tableau 11.6 : vue d’ensemble des facteurs techni@s pouvant influencer la mesure du SUV.

11.2.4.

Besoin de normalisation des pratiques

La mesure du SUV dépend de la préparation du gaterla machine utiliséeles protocoles
d’acquisition, des parametres de reconstructiorermzore des méthodes d’analyse d’'image.
Idéalement, pour diminuer les biais lors du submditudinal d’'un méme patient, il est
conseillé d’effectuer I'acquisition dans les comatis identiques quel que soit I'examen. Le
trop grand nombre de différences observées datigtdeature dans le choix des facteurs
pouvant influencer la mesure du SUV complique leguge des données entre les centres. Ce
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partage permettrait pourtant la définition de cesecommuns utiles a la généralisation les
seuils de classification de la réponse tumoralair Riiminuer ces biais, la communauté a
proposé dés 1998 de normaliser les pratiques (Satedt al., 1998). Les criteres EORTC

appligués a la TEP (Young et al., 1999), proposed 399, sont longtemps restés les seuls
criteres d’évaluation de la réponse au traiteméntdehors de criteres TEP spécifiques aux
lymphomes évoqués précédemment (Cheson et al.; 20@id et al., 2007) et sur lesquels

nous ne reviendrons pas, seuls les criteres PERQI&NI et al.,, 2009), basés sur une

bibliographie plus riche, ont été proposé pour nSgoau besoin de normalisation des
pratiques de la médecine nucléaire.

Une excellente revue de (Boellaard, 2009) a falilen de I'ensemble des recommandations
publiées dans l'intervalle entre la parution detees EORTC et les criteres PERCIST. Elle a
entre autre permis de montrer que tant que l'olbjdat praticien n’était pas de participer a
une étude multicentrique et/ou ne visait pas a mesles grandeurs absolues, I'application de
recommandations strictes (eg : (Boellaard et 8082 ou plus récemment encore (Boellaard
et al., 2010)) n’était pas requise. Dans le casrawa, I'utilisation de protocoles d’acquisition
et d’analyse stricts rend la mesure du SUV trésodeprtible. En se basant sur les résultats
d'une série d’études, (Weber, 2010) a ainsi relgwe la mise en ceuvre de tels protocoles
permettait de réduire I'écart-type des mesurestéégedu SUV a environ 10%.

1.3. Recommandations et criteres de classifications

11.3.1. Criteres de 'EORTC

En publiant des critéres de classification des 19BDRTC visait a proposer des méthodes
de travail communes pour faciliter les études TERioentriques.

[1.3.1.1. Recommandations pratiques

[1.3.1.1.1. Préparation du patient

Les criteres EORTC préconisent que le patientas@un avant I'examen et que la glycémie
soit mesurée. Un niveau de 4-7 mmol/L est attendus mucune recommandation n’est
formulée quand une hyperglycémie est constatédilisation d’insuline est tolérée pour les
patients diabétiques. L'utilisation de diazepam, amxiolytique parfois utilisé pour ses
propriétés anti-convulsivantes, est enfin sugg@me permettre la diminution de la fixation
musculaire physiologique, surtout quand la zonetéiét se situe dans la sphére ORL (Oto-
Rhino-Laryngé).

Si l'utilisation d’un examen statique est choigelr la mesure du SUV), 'TEORTC préconise
de commencer I'acquisition 50-70 minutes apresctiga du radiotraceur et de se servir de ce
temps de référence pour tous les examens d’'un np&tient. Dans le cas ou I'approche
graphique de Patlak (recommandée) est retenust itamseillé d’effectuer une acquisition
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dynamique d’au moins 60 minutes en paralléle d’oresure en continue (ou permettant
d’obtenir des résultats équivalents) de la foncti@mtrée.

11.3.1.1.2. Fréequence des examens TEP

Bien que reconnaissant un manque important de dsnngour optimiser leurs
recommandations, 'TEORTC suggere :

» L’acquisition d’'une TEP, appelée TEP prétraitementssi proche que possible du
début du traitement (avec un écart maximum de 2A5&W8).

* Une latence de 1-2 semaine(s) est suggérée entii@ ke la chimiothérapie et
'examen TEP post-traitement pour éviter la meslie#fets transitoires du traitement
sur le volume tumoral, qui pourraient biaiser I'iExadion de la réponse.

 Le lien entre les changements métaboliques de ri@euu et le traitement par
radiothérapie n’étant pas clair au moment de lactoh du protocole, les auteurs ne
donnent explicitement aucune recommandation potypmede traitement.

[1.3.1.1.3. Mesure de la fixation

Considérant tous les points discutés dans le geapiioncernant les différentes méthodes de
guantification, 'EORTC, bien que soulignant son nugae de sensibilité, préconise de
mesurer le SUV normalisé par la surface corpotetie (SU\ssa, [m?]) défini, dans le texte
par les équations suivantes :

Activité dans les tissus (Bq.mL™1) X BSA
Dose injectée(Bq)

SUVBSA(mZ) == Eq “1

ou la surface corporelle totale (BSA) est obteaygartir de la formule empirique de (Du
Bois and Du Bois, 1916) (cf équation 1.18).

La correction du glucose circulant nayant pas perde démontrer un avantage net sur la
précision de la mesure au moment de la rédactiocedecritéres, (Young et al., 1999) ne
préconisent pas son utilisation.

[1.3.1.1.4. Définition des volumes d’intéréts

Le choix du volume d’intérét utilisé pour évaluarrEponse au traitement doit permettre de
mesurer les évolutions de la fixation du FDG déulaeur. Les recommandations sont donc
les suivantes :
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* Le VOI caractéristique de la tumeur défini sur BPTprétraitement doit étre tracé sur
la région tumorale viable de forte fixation en FDG.

 Le méme VOI doit étre positionné sur les examensude au plus pres des zones
tumorales initiales.

* Les mesures de fixation doivent inclure l'activitbyenne et maximale des voxels
contenus dans le VOI.

» Les variations des dimensions de la fixation de RDX@orale doivent étre indiquées,
i.e. en mesurant les dimensions des plus grands astbogonaux de la tumeur.
Aucune information sur la méthode a adopter pouterib cette mesure n’est
cependant indiquée.

* Pour rendre compte de I'effet de volume partiel FEEMdont I'impact sur la mesure du
SUV peut étre important (cf chapitre Ill), les dimséons anatomiques des tumeurs
étudiées doivent, si possible, étre mesurées epad@es a la résolution de la TEP
utilisée. La encore, aucune méthode de mesurepiate n’'est spécifiée.

Il est important de noter que ce protocole ne dégas les notions de Iésion cible ou de Iésion
mesurable. De plus, aucune information n’est dorsuée la prise en compte de I'éventuelle
activité métabolique des ganglions.

[1.3.1.2. Criteres de réponse tumorale

En considérant le niveau de reproductibilité denkesure sur les TEP conventionnelles (de
l'ordre de 10-20%) et le fait qu'une réduction pée (de 15-25% apres un cycle de
chimiothérapie) ou plus tardive (de plus 25%) nmdiss fiable (aprés 2 ou 3 cycles) du SUV
soit prédictive de la réponse tumorale, 'TEORTC rappsé les criteres de classification
donnés dans le tableau 11.7.

La variation relative du SUV utilisée dans ce tahblest définie par :

SUV(T,) — SUV(T,)
ASUV (%) = SOV x 100 Eq. 1.2
1
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ou l'activité dans les tissus, utilisée pour cadcde SUV de la tumeur (équation 11.1) peut
correspondre a l'activité du voxel de plus forteemnsité dans la tumeur ou a la moyenne des
activités des voxels contenu dans le VOI qui céras la tumeur (cf paragraphe 11.3.1.1.4).
T1 correspond au jour d’acquisition de I'examen @iément et T a celui de 'examen de
contrble.

Réponse Compléte (RC) Réponse Partielle (RP) Maladie Stable (MS) Maladie Progressive (MP)

*ASUV>25%
ou
v s P . o
-Fixation de FDG dans le Apres un cycle de chimiothérapie:  ¢-15%<ASUV<25% -Clrmssaf\ce visible du volume
ASUV<-15/-25% et métabolique tumoral
volume tumoral ) . .. .
n ‘ ePas d’augmentation visible (augmentation >20% du plus
seulementimputable a 5 " e .
Sy . . -Apres plus d’un cycle de du volume métabolique grand axe).
Iactivité des tissus sains A n
e pars chimiothérapie: (augmentation <20% du plus ou
’ ASUV<-25% grand axe). eApparition de nouvelles zones

de captation parmi les lésions
métastatiques.

Tableau 1.7 : détails des criteres d'évaluation déa réponse tumorale selon 'EORTC (Young et al.,999).
ASUV : évolution relative du SUV entre 'examen TEPprétraitement et celui effectué pendant/aprés le
traitement. La définition du SUV a utiliser, maximal ou moyen dans le VOI, n'est pas spécifiée dans le
protocole.

[1.3.1.3. Conclusions sur les criteres EORTC en TEP

Si ces critéeres ont I'avantage d’avoir formalisé lmses de la normalisation en TEP, ils
n'évitent pas les difficultés inhérentes a cet ofifede normalisation. Il subsiste en effet de
nombreux parameétres mal définis et laissés a |&giation des utilisateurs. Il n’est ainsi pas
fait mention de la maniére d’évaluer la réponsdale du patient, de la nature ou du nombre
de lésions a inclure dans I'analyse ou encore dtitare permettant de distinguer lésions
mesurablesdes Iésionsnon mesurablesAinsi, si les auteurs insistent sur le fait qae |
littérature ne leur permet pas de préciser certpoists (eg : choix du seuil de 15/25% de
décroissance du SUV pour la réponse partiell@n itésulte des imprécisions déléteres sur la
classification de la réponse de la maladie.

En effet, si le choix de la normalisation a appdiqyour calculer le SUV est arréte, la
précision de la définition du VOI dans lequel iitd&tre calculé (voxel d’intensité maximal ou
moyenne des SUV des voxels dans le VOI) n'estgashée. Une étude récente de (Buvat et
al., 2012) a par exemple montré que cette défmiindluencait la valeur du seuil permettant
d’optimiser la discrimination entre les tumeursaégant et ne répondant pas a la thérapie
dans le cas de cancers colorectaux métastatiqoesce type de Iésions, une décroissance du
SUVnax de 14% apparait étre le seuil optimum alors aqesil de 22% pour un SUV moyen
incluant I'activité de tous les voxels d’intensstdépérieure a 40% du Sy

De méme, seule I'utilisation d’'une méthode de sedai®mn manuelle étant suggérée, on peut
imaginer que la variabilité de la mesure de longueu de SUV moyen, et donc la
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classification de la réponse, soit tres opératépeddant (Zaidi and ElI Naga, 2010). Cette
variabilité doit cependant prendre en compte le dae seules des grandeurs relatives sont
utilisées pour la classification, ce qui permettdmpenser une partie des erreurs (Boellaard,
2011). Enfin, a la différence des criteres RECISAF pxemple, aucune indication n’est
donnée sur la réponse globale du patient et somaksiere d’appliquer les critéres précédents
guand plusieurs Iésions sont identifiées sur le TERéférence (eg : meélange de réponses
tumorales stables et progressives).

11.3.2. Criteres PERCIST

Profitant d’'une littérature plus fournie et de ailes d’acquisitions optimisés afin de
réduire la variabilité des mesures effectuéesd@sides multicentriques, (Wabhl et al., 2009)
proposent des criteres plus complets.

[1.3.2.1. Préparation du patient

L'un des éléments important du protocole PERCIST lasdéfinition d'un protocole
d’acquisition optimisé pour les études multicentas. Il est basé sur le protocole néerlandais,
tres strict, publié par (Boellaard et al., 2008).

En bref, le patient doit étre a jeun depuis 4 &6rés avant le début de I'examen, avoir une
mesure de glycémie non corrigée < 11,1 mmol/L epa® avoir utilisé d’'insuline. Comme
pour les criteres EORTC, l'acquisition des donnéled se faire 50-70 minutes aprés
injection. L'écart entre l'injection de FDG et léllit de I'acquisition des examens de suivi ne
doit pas étre différent de plus de 15 minutes ppport a celui de I'examen de référence (en
respectant le délai de fixation minimum de 50 eyt Enfin, il est recommandé d’effectuer
I'acquisition de chaque TEP sur le méme apparailiajecter la méme dose de traceur, une
tolérance de £20% étant cependant admise.

[1.3.2.2. Temps entre chaque examen

Le temps a laisser pour évaluer la réussite dtetraint entre les examens TEP prétraitement
et de celui de contrdle est encore débattu. Biéhagpende probablement du type de tumeur
ou encore de la nature du traitement, (Wahl et2809) suggérent que la mesure précoce,
apres 1 cycle de chimiothérapie, permettrait derdéher le développement de résistance
tumorale au traitement.

Par ailleurs, I'acquisition d’'un TEP post-traiterheermet de valider la réussite ou I'échec du
traitement et/ou de proposer de nouvelles stratébiérapeutiques. Si cette derniére option est
envisagée, les auteurs préconisent, comme pouritéses EORTC, d’attendre au minimum
10 jours entre ce TEP d’évaluation et la fin dectamiothérapie afin de ne pas mesurer
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d’effets transitoires. Dans le cas d'une radiothi&rail est recommandé d’attendre 8-12
semaines du fait des réactions inflammatoires &spglet de la formation de fibrose
(chronigue) liée au traitement.

11.3.2.3. Mesure de la fixation

Pour caractériser la réponse tumorale, seule lamaekl SUV est préconiseée. Il est conseillé
de le normaliser par la masse maigre (cf paragragh 1.2, ou SUWsw, que I'on notera
simplement SUL pour la suite de la description deteres PERCIST) mais de ne pas la
corriger du taux de glucose dans le sang. A lisgedes criteres EORTC, les criteres
PERCIST ne donnent pas explicitement de formuldeeméthode de référence pour calculer
le facteur de normalisation par la masse maigre.

[1.3.2.4. Définition du volume d’intérét

L'une des particularités de ces criteres est depeoen la fixation tumorale (SUka) a une
activité de réference (SW) afin de distinguer les Iésions mesurables demrgsnon
mesurables. L’obtention de Sldise base sur le calcul de la valeur moyenne {(Qylet sur
I'écart-type (notéos,,q) de l'activité des voxels contenus dans une R@c¢# dans un

organe de référence. Les ROI & utiliser dépendefibryane considéré.
* Mesure de l'activité de référence (SklL

Quand le foie est sain, on considere comme valeuBdVi,ng la moyenne des SUL des
voxels contenus dans une ROI correspondant a uregesple 3 cm de diametre placé dans le
lobe droit du foie. L’écart-typey,,q (foie) de ces voxels est aussi calculé. La fixation du
foie est considérée normale et peut étre utilisie pévaluation quand elle ne varie pas de
plus de 20% (et de 0,3 unité SUL) par rapport gaieen de référence. La valeur de référence
considérée dans ce cas est :

SUVref(fOie) = 1,5 X SULfond +2 X O'fond(fOie) Eq 1.3

Quand le foie est pathologique ou si les criterestabilité dans le temps de cet organe ne
sont pas satisfaits, Stlket son écart-type sont déterminées a partir dR@éplacée dans le
compartiment sanguin. Celle-ci est obtenue en dénasnt I'activité des voxels d’'un cylindre
de diamétre 1 cm et de hauteur 2 cm dans la direetiale, placée dans l'aorte thoracique
descendante. La valeur de référence a employerocgares s’écrit sous la forme :

SUVyer(aorte) = 2,0 X SULfong + 2 X 0ponq(aorte) Eq. Il.4
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Les criteres de stabilité a utiliser pour validantilisation du SUVe obtenu dans le
compartiment sanguin sont identiques a ceux du foie

On retiendra que lSUV,.(foie) est de l'ordre de 2,5, valeur souvent utilisée rpiau
segmentation de volume cible en radiothérapie (dlestal., 2005).

* Mesure de I'activité des lésions cibles

L’évaluation de la réponse des lésions cibles s la mesure de la moyenne des SUL
(noté SUlyeay des voxels contenus dans une sphere de diameiienal €gal a 1,2 cm (soit
un volume ~1 mL). Cette sphére doit étre placées dariésion de maniere a maximiser la
valeur du SULeakcalculée (Wahl et al., 1993).

Si seule la mesure du Skl peut permettre d'évaluer la réponse des tumeutsagament
(cf criteres de réponse présentés dans le table@y les auteurs proposent de relever
systématiqguement le SUL du voxel de plus grandmsité dans la Iésion (SWky) et, a titre
exploratoire, d’y ajouter la mesure :

» Des SUL moyens de chaque Iésion mesurable dariR@ksscontenant tous les voxels
de SUL supérieures a 50% et 70% du Sld: SULsog €t SULzo9

* Du TLG (Total Lesion Glycolys)s défini par (Larson et al., 1999) comme le produi
pour chaque lésion, du volume métabolique et deastinité moyenne. La ROI a
considérer pour calculer le volume selon (Wahl.e2809) consiste a prendre tous les
voxels de la lésion d'intérét dont le SUL est sigméra SULe(foie) Un facteur 3 sur
I'écart-type (équation 1.4, terme de droite) pétre utilisé au lieu du facteur 2 pour
« les tumeurs tres actives ».

[1.3.2.5. Criteres de réponse tumorale

Comme les criteres anatomiques (RECIST 1.0 et REC1IQ), les criteres PERCIST
définissent tout d’abord la notion de Iésion mekigrat de I€sion cible.

e Lésion mesurable

Toute lésion est mesurable si son activité (Rkfest supérieure a l'activité de référence
(SUR) établie précédemment.

* Lésion cible

Les lésions cibles correspondent gitumeurs mesurables (au maximum 2 tumeurs par
organe) présentant I'activité métabolique la phignse a un instant donné (ie ces lésions
peuvent ne pas étre les mémes d’'un examen desslawitre).
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L’évaluation de la réponse au traitement du patsnbase sur la mesure du Skkvde la
lésion la plus active mesurée sur chaque exameastllpossible, en seconde intention,
d’appliquer les criteres de réponse a la sommeSii#is,c.k des Iésions cibles définies sur
chaque TEP de suivi (Que ces lésions soient lesem@ntre les différents examens ou non)
en seconde intention. La classification consisteraparer la variation (relativet absolue) de
cette grandeur entre la TEP prétraitement et |3 g@st-traitement a différents seuils.

En bref, une réponse complete correspond a la ntigpa visuelle de toute tumeur
métaboliguement active. Une réponse partielle éfihig par la décroissance de plus de 30%
et de 0,8 unité SUL de la tumeur la plus activdidverse, une croissance de 30% et de 0,8
unité SUL, ou I'apparition de nouvelles lésions;ritdune maladie progressive.

- . \ , . Maladie Stable . .
Réponse Complete (RC) Réponse Partielle (RP) (Ms) Maladie Progressive (MP)

eDisparition compléte de la
fixation des lésions mesurables
(SULpeak < SUL,¢ ET non
distinguable de I'activité de fond
du compartiment sanguin)

eDisparition de toute lésion
(non distinguable de l'activité de
fond du compartiment sanguin)

Mesurable

ePas de nouvelle lésion avide en
FDG et dont les caractéristiques
de la fixation pourraient
«évoquer celle d’'un cancer»

©Si RECIST classe la maladie MP,
vérifier le résultat a partir d’un
autre examen

eDisparition de toutes les
lésions

Non mesurable

ePour la tumeur d’activité  eNi RC, ni RP, ni MP

la plus élevée

® ASUL peax < —30%
et

® ASUL ;0 < 0,8

eQuelle que soit la Iésion,
cible ounon

® ASUL ,ak< +30%
et

® Pas d’21>30% de la plus
grande dimension
anatomique (cf MP selon
RECIST ou OMS; dans le
cas contraire, vérifier le
résultat avec un autre
examen)

eQuand non MP
 Persistance d’au moins une lésion
ou

* Marqueurs tumoraux au dessus des limites

acceptables

ePour la tumeur d’activité la plus
élevée : SI I’ de fixation est non
imputable a de
Pinflammation/traitement:

* ASUL peqi > +30%
et

® ASUL ,q > 0,8
ou
e 2 visible du volume
métabolique (ATLG>+75%, sans
NSUL)

eApparition de nouvelle Iésion,
dont la fixation serait «typique
de celle d’un cancer»

eProgression sans équivoque des
lésions non cibles

ou

e Apparition de nouvelle Iésion,
dont la fixation serait «typique
de celle d’un cancer»

Tableau 1.8 : criteres PERCIST d’évaluation de laréponse tumorale au traitement. Dans le cas ou 5
Iésions cibles sont retenues sur la TEP prétraitemg la somme des SULpeak peut étre utilisée pour
I'évaluation, afin de réduire les sources d’erreursASUL : évolution, relative ou absolue (selon le sdi
entre 'examen TEP prétraitement et les examens dauivi, du SUV normalisé par la masse maigre.

Une autre métrique, basée sur I'utilisation du TeE&, proposée a des fins exploratoires. Dans
ce cas, une croissance du TLG de plus de 75% peur sle base a la description d’'une
maladie progressive. Les critéres détaillés samtis dans le tableau 11.8.

La réponse globale au traitement est évaluée awafaere suivante :

» Elle correspond a la réponse la plus optimisteratged partir des Iésions mesurables
jusqu’a la progression ou a la reprise de la maladi
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» Si les Iésiongon cibles mesurables ou non, sont classées RP/MS et gépdase
des lésions cibles est compléte (CRJ)ors la réponse globale est une réponse
métabolique partielle (RP).

» Siles lésiongon ciblessont classées RP/MS, alors la classification em&Pésions
cibles n’est pas modifiée.

[1.3.2.6. Conclusion sur les criteres PERCIST en TEP

Si de nombreuses questions restent en suspensadasrsion actuelle des criteres PERCIST,
ils permettent néanmoins de formaliser certainsntpoidéja présents dans les critéeres
anatomiques de références, comme par exempleptems de |€ésion mesurable et de Iésion
cible. A contrario donc, on note que ces critepEeposes pour fournir une base de travail
solide (eg : choix de protocoles d’acquisitionscr(Boellaard et al., 2008)) suggerent aussi
de nombreuses alternatives, afin de permettre dhaater des preuves pour affiner les choix
des métriques et de seuils proposés dans une preckersion du protocole. On notera par
exemple qu'il est conseillé de rapporter difféerentgesures du SUL (eg : maximal ou moyen
dans un VOI segmenté selon différents criteresgrozore de relever la valeur du TLG a des
fins exploratoires.

11.3.3. Autres méthodes d’analyses des images TEP

L’interprétation quantitative de I'information métlique contenue dans ces examens repose,
dans le meilleur des cas, sur la mesure du SUV mmaxou moyen d’'une population de
voxels définis comme caractéristiques de la legimaliée. De nombreuses méthodes ont été
proposées dans la littérature pour prendre en @diptitres informations contenues dans les
images TEP. Les premieres méthodes, décrites agnaghe 11.3.3.1, ont été développées
pour caractériser I'hétérogénéité de la distributio radiotraceur dans la tumeur. Des études
sur petits animaux ont en effet montré que laitistion de FDG dans les tissus tumoraux est
corrélée aux caractéristiques du microenvironnernenoral (eg : (Pugachev et al., 2005)) et
donc a des informations d’intérét pour le suiviréipeutique.

pY

Outre ces approches, qui consistent a évaluer liGoa d'une information globale
caractéristique de la distribution du FDG dansuladur a un instant donné, certains auteurs
ont développé des méthodes permettant de décreeteinent I'évolution tumorale par une
analyse de la réponse thérapeutique a I'échelleodtel. Ces techniques seront décrites au
paragraphe 11.3.3.2.

[1.3.3.1. Méthodes de mesure d’hétérogénéité

L'état de l'art que nous présentons se base emepart la revue récente de (Asselin et al.,
2012) relative a la mesure d’hétérogénéité danduesgurs humaines vue par la TEP et
'IRM. Nous limitons ici notre propos a I'imagerieEP, et excluons les techniques relatives a
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la TEP dynamique (eg : mesure de la dimensiondiaaes courbes activité-temps calculées
a partir des examens TEP pour décrire I'hétérog€née la cinétique de fixation du
radiotraceur (Dimitrakopoulou-Strauss et al., 2Q@ianitrakopoulou-Strauss et al., 2001b)).

11.3.3.1.1. Analyse visuelle

L’inclusion de paramétres de forme et de textudesfins diagnostiques en TEP/TDM a été
rapportée pour la premiere fois par (Miller et 2003) pour des cas de cancers du col de
I'utérus. Elle consistait alors a cumuler un scaeton différents criteres tels que : la taille de
la tumeur par rapport aux dimensions du pelvispsegricité (0 pour une tumeur sphérique, 1
pour une tumeur non sphérique, la plus grande wagant un moins bon pronostic) et son
hétérogénéité (de nulle a marquée selon que le &Uwtérieur du volume tumoral varie de

0 & 30%).

Plus tard, (Kalff et al., 2006) ont proposé deteogeis basés sur la reconnaissance de forme de
la fixation tumorale de FDG pour caractériser [aorése thérapeutique de carcinomes rectaux.
En se basant sur les travaux de (Singnurkar eR@l0Q) étudiant notamment I'intérét de la
TEP/TDM pour l'évaluation de la réponse apres Btibh par radiofréquence de Iésions
pulmonaires en prenant en compte différentes fordedixation de FDG, (Hofman and
Hicks, 2010) ont discuté I'intérét de ces approgbeasrapport a celles basées seulement sur le
SUV, comme proposées par (Wahl et al., 2009) demneriteres PERCIST par exemple.

[1.3.3.1.2. Utilisation de régions d’'intérét et analyse de forra

En partant du constat que la mesure du SiJVhesurée a partir de la TEP au FDG de
patients atteints de sarcomes était un facteurgstanindépendant de la mort du patient et
gu’il était plus fiable que les données habituedetrutilisées en clinique telles que la biopsie
prétraitement ou I'histologie post-opératoire (Eatyal., 2002), (O'Sullivan et al., 2005) ont
proposé une méthode d'analyse de la distributionladdéixation intra tumorale afin de
déterminer la progression de la maladie. En bitd, aonsiste a déterminer I'écart entre la
fixation de FDG effective de la tumeur et celle Butumeur de forme ellipsoidale dont
lactivité serait maximale au centre et d’autantuspifaible qu'on s’en éloignerait. Les
parametres quantifiant I'hétérogénéité de la tummelle sont déduits de ces écarts.
L’application de cette analyse (Eary et al., 2088% données TEP de 234 patients a montré
gue cette méthode fournissait un facteur pronastiépendant prédictif de la survie sans
progression et de la survie globale du patient.

Sans aller jusqu’a cette généralisation de la needer’excentricité de la tumeur, (El Naga et
al., 2009) ont illustré, sur 14 cas de cancersalue I'utérus et 9 patients atteints de cancers
de la sphere ORL, l'utilisation de grandeurs rgkgia la forme de la tumeur (segmentées sur
la TDM ou sur la TEP) pour prédire la réponse aitdment. On retiendra I'utilisation:
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o De I'excentricité EX, définie par :

2

a
EX=1- 57 Eq. 1.5

ou a (respectivement b) est la valeur du demi-geated(respectivement petit axe) de
I'ajustement du volume métabolique par un ellipsoid

o Du nombre d’Euler qui correspond a la difféerencteeste nombre d’amas de voxels
(i.,e. de voxel connexes) caractéristiques de laetumet le nombre de zones
hypofixantes (ou trous) considérées comme des zaumesactives et contenues dans le
volume métabolique de la tumeur.

o De la solidité, qui mesure la convexité de la $tmec Cette grandeur est définie par
la proportion des voxels appartenant a I'enveloppesexe du volume métabolique de
la tumeur qui sont également présents dans le \whagtabolique de cette tumeur.

o L’étendue : similaire a la solidité, cette grandegprésente la proportion de voxels
appartenant au plus petit parallélépipede rectaagtgobant le volume métabolique
de la tumeur qui sont également présents dandueneométabolique de cette tumeur.

Aucune application de ces métriques n'a cepend&trapportée par la suite dans la
littérature.

[1.3.3.1.3. Analyse d’histogrammes

Deux approches, se basant sur I'étude des nive@ersités des SUV contenus dans les
volumes tumoraux segmentés, sont décrites daitlature.

o Caractéristiques de premier ordre

bY

La premiere approche, trés utilisée en traitemeéimage, consiste a extraire différentes
statistiques directement issues de la répartites \éhleurs de fixations normalisées de FDG
dans la tumeur. On utilise, pour les calculer, istogramme d’intensité représentatif de la
distribution des valeurs des SUV des voxels corgetans le volume segmenté étudié. Il est
pour cela nécessaire de ré-échantillonner les nivda fixations de FDG dans la tumeur i.e.
de les regrouper par valeurs de SUV proches, cemdjans des intervalles de valeurs donnés.
Ce ré-échantillonnage des valeurs permet de réaffem niveau de gris = V(i), avec
v € [1,G] a chaque voxel i. Un exemple de fonction en escali utilisée pour ce ré-
échantillonnage est donné a I'équation V.1. Une fes valeurs de niveaux de gris attribuées
a chaque voxel i, on définit une densité de prdiati(v) telle que :

Card({i/V (i) = v})

P(v) = - Eq. 1.6
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ou Card correspond au nombre de voxels dont leanide gris attribué suite a I'application
de la fonction de ré-échantillonnage V est égaM(ia et n est le nombre total de voxels
représentatifs de la tumeur sur I'image TEP.

Cette méthode décrit les caractéristiques de preoniee et englobe les grandeurs telles que :

0 Les bornes supérieures et inférieures de la digiob.
0 Ses quantiles caractéristiques (e e 3" quartiles ou encore la médiane).
0 Son énergie, définie par :
G
Energie = Z P(v)? Eq. 1.7
v=1
0 Son entropie.
G
Entropie = z —P(v) X In(P(v)) Eq. 1.8
v=1

o Différents moments centrés réduits d’ordre N, natgs (cf : équation 11.9), qui

peuvent correspondre, en fonction de la valeur deohsidérée, a : la moyenne
(N= 1), la variance (N=2, caractéristique de lgdision des valeurs autour de la
moyenne), l'asymétrie (ouskewness N=3), le coefficient d’'aplatissement
(kurtosi9 (obtenu pour N=4), caractérisant la distribution.

1 _
n i O — OV
mN = N/2 Eq 11.9

(% =g (i — f)z)

ou ici, x; est une variable aléatoire continue telle que:

0 x; correspond a la valeur du SUV de chacun des nlyaxeontenus dans le
volume de la tumeur segmentée.
0 X estle SUV moyen dans ce méme volume.

Cette approche a par exemple été mise en ceuvi@igaar et al., 2011) dans le contexte de
la prédiction de la réponse a partir des donnéeR ai FDG acquises avant le début du
traitement de 41 patients atteints de cancer deopteage. Aucun de ces index n'a cependant
fourni de résultat encourageant dans ce contexden@me, dans une étude visant a comparer
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la variabilité de différents index caractérisamigtérogénéite, dont ceux présentés ci-dessus,
(Galavis et al., 2010) ont conclu que seule I'éeeigsue de ces caractéristiqgues au premier
ordre avait un niveau de variabilité faible (<5%)fenction des parametres de reconstruction.

Nous reviendrons en détail sur ces deux résultats  discussion de ce chapitre.

* Histogrammes Intensité Volume

En se basant sur I'Histogramme Dose Volume (ou D{bizymala et al., 1991; Mohan et
al., 1987)) utilisé en radiothérapie pour carastdries niveaux de dose regus par les volumes
cibles et les organes a risques, (El Naga et @9Ront décrit une méthode graphique qui
permet de quantifier I'nétérogénéité tumorale :istdgramme Intensité Volume (IVH). Cet
histogramme caractérise la distribution d’actidns la tumeur en tracant le pourcentage du
volume segmenté total (en ordonnée) dont le SU\aeshoins égal a une valeur donnée en
pourcentage du SUMx (en abscisse). Un exemple de ce type de graplEguprésenté en
figure II.1.

Intensity volume histogram

'1 e — e SR i B @ T TR e
\-\ | Tumor CTV
0.9 t e\ | —— 40% delineated tumor

0.8 : A

0.7 | e T —. |
06 | ; L

0.4 A,

Fractional volume

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45
PET (SUV)
Figure 11.1 : Histogrammes Intensité-Volume (IVH) dune tumeur du col de I'utérus du Volume Tumoral
Clinique (CTV, utilisé pour déterminer le plan de taitement en radiothérapie, courbe marron) et du

volume segmenté sur la TEP grace a un iso contougad a 40% du SUV maximal de la tumeur (courbe
verte). Extrait de (El Naga et al., 2009).

A partir de ce graphique, (ElI Naga et al., 2009 mmoposé d’extraire plusieurs métriques
telles que :

0 Iy : le SUV minimal correspondant a x% du volume.
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0 Vi: le pourcentage du volume étudié dont le SUV astnains égale a X% du
SUVnax de la tumeur.

o Des soustractions entre des valeurs particulidgeds, (respectivement ¥), afin
de rendre compte de I'hétérogénéité de la disinhute radiotraceur dans le
volume étudié. Les auteurs rapportent ainsi :

o l10-0= l10%190%
o V1o ViowVoon

Parmi les différentes méthodes étudiées par (EBNaal., 2009), le calcul des IVH sur les
TEP prétraitement de 9 patients atteints de camt=ela sphere ORL a permis de montrer que
Vgou prédisait mieux la réponse a la radio-chimiothi&raplong terme (aire sous la courbe
(ou AUC pour Area Under the Curve) de la RQReceiver Operating Characerisfiégale a
0,95) que les méthodes classiques tel que le, gl AUC = 0,7). On notera cependant, sur
cette méme cohorte, les trés bonnes performancesldime métabolique (AUC = 0,875).

Toujours dans cette étude, les métriques dérivéd$uH appliquées a une seconde cohorte
constituée de 14 patientes atteintes de cancergotiude l'utérus ont conduit a des
performances lIégérement supérieures a celledaitdss, du SUV ou du volume métabolique
par exemple. Par exemple;dpa conduit a une AUC de 0,65 contre 0,46 pour SiJét
0,57 pour le volume métabolique par exemple. Qsajlee soient les cohortes, le nombre de
patients considérés n’est pas suffisant pour dégiegedifférences significatives.

Pour évaluer I'apport de l'information d’hétérogéééde la distribution de radiotraceur
caractérisée par I'AUC de I'lVH (AUC-IVH) par rappgoau SUV,a (van Velden et al.,
2011) ont mis en ceuvre cette méthode sur des derdegatients atteints de cancers du
poumon non a petites cellules (NSCU@on Small Cell Lung CancerPour réintégrer les
informations d’activité et/ou de volume, importastians le contexte du suivi thérapeutique,
a la valeur d’AUC-IVH, (van Velden et al., 2011)oposent trois nouvelles définitions des
IVH. Elles consistent a normaliser ou non les agas le SUV,ax et/ou le volume de la
tumeur, respectivement. Dans ces cas, une rensatiah des valeurs obtenues est
nécessaire. Ces métrigues ont fourni des résudtatourageants dans le contexte du suivi
thérapeutique, en particulier lorsque les imaga&gt préalablement corrigées de 'EVP par
la méthode de Van Cittert (cf équation 111.10) ébduitées. Dans leur revue sur les méthodes
de quantification de I'hétérogénéiteé en TEP et IRMsselin et al.,, 2012) soulignent
cependant que méme si ces métriques caractérimmtes fixations en formes d’anneaux,
elles apparaissent moins sensibles a I'hétérogenigtla distribution du radiotraceur que
l'inverse du coefficient de variation (i.e. la moye divisée par I'écart-type).

En représentant la valeur absolue du volume ennoe® en fonction du seuil, (en
pourcentage du SUMy utilisé pour le segmenter (cf figure 11.2), (Kidohd Grigsby, 2008)

* La courbe ROC est un outil statistique utilisé péualuer les performances d’un classificateur binaCes
courbes sont utilisées en médecine pour évaluecdescités prédictives d’'une méthode de diagngstic
exemple. Une explication détaillée de cette méthbaealyse est fournie au paragraphe 1V.2.1.4.1.
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ont estimé un parametre d’hétérogénéité H caratifue de la distribution de FDG dans la

tumeur.
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Figure I1.2: courbe du volume en fonction du seuilexprimé en pourcentage du SUY¥,,, utilisé pour le
segmenter. Les auteurs utilisent la pente de la dite d’ajustement (droite en trait plein), tracée apartir
des points obtenus pour un seuil compris entre 40%t 80% du SUV,,.x de la tumeur, pour caractériser
'hétérogénéité de la distribution de FDG dans la dsion. La courbe en pointillés correspond a

I'ajustement, par une fonction exponentielle décraisante, de I'ensemble des points (extrait de (Broskand
Grigshy, 2011)).

Le parametre H est obtenu en effectuant une régrebséaire des points compris entre 40%

et 80% (cf figure 1.2) du SUV maximum, avec comipestulat qu'entre ces bornes, le
volume décroit sous la forme :

VimL) =V, —H XS Eqg. 11.10

avec \p constante, S le seuil (en % du SUV maximal dansutaeur) et H (dVv/dT)
I’hétérogénéité de la tumeur. La pente de la daéteegression fournit la valeur d’intérét. Les
auteurs ont mesuré cet index sur les TEP prétraitene 72 patientes atteintes de cancers du
col de l'utérus. lls ont montré que I'index étaég corrélé au volume métaboliqgue segmenté a
partir d’'une méthode semi-automatique basée swweuit égal a 40% du SU\y (R°=0,88).

La valeur de H n’était cependant pas corrélée pe hystologique de la Iésion (valeur de p =

0,5) mais était associée a la probabilité de d@pslodes métastases ganglionnaires (valeur
de p = 0,0009).
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La méthode proposée par (Kidd and Grigsby, 2008pita I'objet, trois ans apres sa
présentation, d’'un rectificatif important. En eff@rigsby et al. ont réexaminé les données et
observé que dans leur cohorte de lésions, hormis ¢s volumes supérieurs a 150 mL, le
volume métabolique obtenu en utilisant un seuill @ga80% du SUW..x €tait trés petit
(d’environ de 3 mL). En partant de ce constatdat®urs ont montré que les derniers points
considérés pour effectuer la régression linéaireesgaire au calcul de H (figure 1.2 et
eéquation 11.6) étaient indépendant de la tumeur due la pente était approximativement
proportionnelle au volume de la tumeur et donc @ume obtenu en utilisant un seuil égal a
40% du SUV,ax (Brooks and Grigsby, 2011). Seules les fluctuatistatistiques expliquent
alors que deux tumeurs de méme volume aient ureuwvale H différente. Malgré cette
démonstration, (Huang et al., 2012) ont appliquteaaéthode sur les données de 40 patients
atteints de carcinomes du nasopharynx. Leurs edsukur ont permis de conclure que la
mesure de I'hétérogénéité obtenue en calculantai étile pour caractériser ce type de
tumeur et prédire la survie des patients. On najeeaHuang et al. avaient pourtant relevé
une corrélation trés élevée entre H et le voluméabwdique (R = 0,97), résultat qui les a
amené a conclure que I'hétérogénéité tumorale deaiantage liée aux dimensions de la
tumeur qu'au SUWax

On retiendra que la caractérisation de I'hétérog@ngar les histogrammes présentés ci-
dessus ignore toute information spatiale et notamiroelle portant sur les relations entre les
différents niveaux d’activité métabolique contergugintérieur du volume tumoral (Brooks
and Grigsby, 2011).

11.3.3.1.4. Analyse de texture

L’étude de la texture a souvent été utilisée ptamalyse quantitative d’images médicales

dans le but de distinguer des régions saines kologiques ou pour segmenter les volumes
tumoraux, que ce soit en TDM (Tesar et al., 2008; & al., 2006), en mammographie

(Bellotti et al., 2006; Szekely et al., 2006) oulBM (Assefa et al., 2010; Sinha et al., 1997).
Ces méthodes permettent entre autre de réintrotimi@mation spatiale dans I'analyse des

niveaux de gris contenus dans le volume d'intérét.

Différentes techniques ont été décrites dans tarditure : celles basées sur des analyses
statistiques d’une part (c’est le cas des grandsalcsilées a partir du contenu des matrices de
cooccurrence (Haralick et al., 1973), qui permétis déterminer les caractéristiques de
second ordre) et celles basées sur les déecompaséivondelettes, initiées par (Unser, 1995).

La premiere application par (El Naga et al., 20@e8) TEP, dans le contexte du suivi
thérapeutique, s’est limitée a la premiéere sériendéhodes (cf tableau 11.9, colonnes 3 et 4).
La matrice de cooccurrence, alors mise en ceuvaelaitée a des données a 3 dimensions,
permet de mesurer la probabilité de trouver delgoxoisins d’intensité donnée dans toutes
les directions de I'espace. Une fois calculée gaetatrice donne acces a difféerentes grandeurs
locales telles que I'entropie, I'énergie, le coasteaou encore 'homogénéité. Pour illustrer
l'intérét des index dérivés de la matrice de cooence, (El Naga et al., 2009) ont compare
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des meéthodes classiques telles que le QYU le SUVioyen @ celles dHomogeneityet
Contrast dont les définitions mathématiques sont donnégsasagraphe. La comparaison de
ces index portait sur les AUC des courbes ROC semtétives des capacités prédictives de
ces méthodes a distinguer la persistance postthedapie de la maladie chez un groupe de
14 patientes atteintes de cancers du col de I'sit@alonne 3, tableau 11.9) et la survie globale
chez 9 patients atteints de cancers ORL (colontebieau 11.9).

Les résultats exploratoires encourageants de (BaNa al., 2009) sur la capacité prédictive
de ces index ont poussé d’autres équipes a évdhiérét de ces méthodes. Ainsi, (Galavis
et al., 2010) ont étudié la variabilité, pour difdts parametres de reconstructions, des index
dérivés des matrices de cooccurrence mais ausserelatifs aux caractéristiques d’ordres
supérieurs tels que :

* Lalongueur de séries homogénes (Tang, 1998).
» La dépendance a l'intensité des voxels directemaisins (Sun and Wee, 1983).
* Les différences de niveaux de gris (Amadasun amg,Ki989).

La robustesse des index de texture a été étudimetion du type d’acquisition des données
(2D ou 3D), de la dimension des voxels ou du typeatonstruction (nombre d'itérations
OS-EM, ou valeur de la Largeur a Mi-Hauteur (LMH) plost-filtrage gaussien). Les bornes
de I'écart a la moyenne des valeurs obtenues p@oun des 50 index étudiés sur les données
de 20 patients ont permis de mettre en évidensdsndes de certains d’entre eux, soulignant
ainsi la difficulté d’utiliser ces index pour desngparaisons multicentriques.

La colonne 5 du tableau 1.9 donne la valeur alesale I'écart a la moyenne le plus élevé
présentée dans les travaux de Galavis et al. Uearganumeériques données dans ces tableaux
ont été estimées par numerisation des histograrpnésentés dans cet article. La méthode de
numerisation employée implique une erreur d’esiibmatdes valeurs de l'ordre de 3-5%
environ.

Plus tard, mais sans référencer les résultats thviSat al., (Tixier et al., 2011) ont évalué
les capacités de ces méthodes a prédire la répolasthérapie en utilisant les TEP statiques
prétraitement de 41 patients atteints de cancépel®phage. La comparaison portait sur une
partie des index étudiés par (Galavis et al., 2080@ incluait aussi des statistiques issues de
la matrice des longueurs de zones homogenes (@repgsar (Thibault et al., 2011)) et
excluait les index relatifs a la dépendance adhisité des voxels directement voisins (Sun
and Wee, 1983) (cf tableau 11.9, colonnes 6 etLék résultats de I'analyse ROC visant a
établir la capacité des index métaboliques a peéldimréponse tardive des tumeurs vue par
RECIST 1.0 ont montré que les index classiquesdéaves du SUV) séparaient moins bien
les tumeurs répondant des tumeurs ne répondard [zathérapie (AUC<0,6) que les index
dérivés de I'analyse de texture (AUC>0,82). Le mande détails sur les performances des
différentes méthodes évaluées ne permet cependante connaitre au cas par cas leurs
capacités prédictives.
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Afin d’évaluer la reproductibilité de ces index,Xier et al., 2012) ont enfin comparé, pour
16 patients atteints de cancers de I'cesophageategions entre deux TEP acquises a moins
de 4 jours d’intervalle, avant le début du traitemées index étudiés (cf tableau 11.9, colonne
8) n’incluaient cependant plus ceux obtenus amdes matrices des differences de niveaux
de gris, ni ceux issus des longueurs de séries pemes, du fait d’'une corrélation élevéee
entre les index dérivés de ces matrices. La reptduiité de certains de ces paramétres, ainsi
que leur variabilité en fonction du parametre decuditisation ont permis de valider
I'utilisation clinique de ces grandeurs et leuénét pour le suivi thérapeutique.

Nous reviendrons en détails sur les résultats dietea de (Galavis et al., 2010; Tixier et al.,
2012; Tixier et al., 2011) dans le chapitre V. lfesmules et définitions détaillées des
différents index étudiés par (Tixier et al., 20%#&)ont précisées. Etant donné I'importance de
ces résultats pour la suite de notre exposé, nmrsaésumé les valeurs de performance des
index classiques et des index issus des caraaj@astde premier ordre présentées dans le
tableau 11.10.

Noms de I’index issus de la EL Naqa et al. Tixier et al. 2011
caractéristique de premier 2009 RRUMMR < c1ibilite/Spécificité/AUC | Sensibilité/Spécificité/AUC [[RRSNNSR
2010 P P 2012
ordre Col ORL MS+MPvs RP+RC MS+MP+RPvs RC
SUV maximum 0,46 0,7 - 53%1/73%1/0,59 46%/91%/0,7 4,7+19,5%
SUV minimum 0,46 0,6 - ?/?/<0,6 2/2/? 6,3+26,5%
SUV moyen 0,46 0,65 56% 71%/45%1<0,6 62%/81%/? 5,5+21,2%
SUV médian - - 86% ?/?/<0,6 2/2/? -
Variance - - 95% 22?2 Wl -
Ecart-type 0,53 0,675 - 2/121? 2/2/? 1,2+23,2%
Coefficient de variation - - 38% - - -
1/Coefficient de variation - - - - - 4,1+24,1%
Skewness - - 200% - - -0,3+27,5%
Kurtosis - - 200% - - 2,1+18,0%
Energie - - 2% - - -
Entropie - - 0 - - -

Tableau 11.10 : résultats des index classiques et issus des caraistiques de premier ordre utilisées dans les
articles de (El Naga et al., 2009; Galavis et a2010; Tixier et al., 2012; Tixier et al., 2011). Lerésultats
donnés pour (El Naga et al., 2009) (colonne 2 et 8pnt des valeurs d’AUC des courbes ROC pour les 2
cohortes de patients étudiées. Ceux de (Galavisait, 2010) (colonne 4) correspondent & la valeur ablue
la plus élevée de I'écart a la moyenne des valeutss différents index obtenus sur des images reconstes
en utilisant différents parameétres de reconstructia. Ces valeurs sont déduites des histogrammes préagées
dans l'article. Les colonnes 5 et 6 représententdeSpécificité, Sensibilité et AUC des courbes ROCed
index, pour distinguer un groupe de tumeurs de I'oagphage répondant a la thérapie d’'un groupe ne
répondant pas (colonne 5) et pour séparer un groupgpondant complétement par rapport a un autre
groupe, constitué d’un tout autre type de lésionscblonne 6). La derniére colonne rapporte I'écart riatif
entre deux examens TEP acquis a des intervalles temps trés courts, moyenné sur plusieurs lésions
écart-type). - : index non étudié dans la publicatin.
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[1.3.3.2. Méthodes de détection des changements métaboliqu&s
I'échelle du voxel

Pour décrire I'évolution du volume métabolique factes tumeurs, certains auteurs ont
proposé de décrire I'évolution tumorale non plysaéir d’'une information moyenne mais en
utilisant toute I'information de I'image via uneayse a I'échelle du voxel.

11.3.3.2.1. Imagerie paramétrique

Récemment, (Necib et al., 2011) ont proposé unéaedétd’'imagerie paramétrique (IP) pour
décrire objectivement I'apparition de zones d’h@généité ou de nécroses dans les tissus
tumoraux entre 2 examens TEP successifs. Cetteodeitonsiste a analyser I'évolution des
voxels de la tumeur entre des examens réalisésusiepts semaines d’intervalles et a
identifier ainsi les zones dans lesquelles I'atdéivhétabolique a varié significativement entre
les examens. Elle permet d’aboutir a une image &@métrique qui décrit la réponse de la
maladie a la thérapie et a des paramétres décriganmhodifications métaboliques relatives
aux tumeurs.

Les étapes et la théorie sous-jacentes sont leargas :

Recalages des volumes TEpour suivre I'évolution de la tumeur entre 2 meas
TEP successifs (notés respectivement TEPET TEP(T), figure 11.3A et 11.3B) a
I'échelle du voxel, il est nécessaire de recalsrdevolumes d’'images, de sorte
gu’un voxel représente la méme portion de I'esphnes les 2 examens. Du fait de
la médiocre résolution spatiale des images TERiajrdnd nombre de points de
repéres disponibles dans les images TDM associées dEP, les volumes TEP
sont recalés a partir de recalages TDM/TDM. Le®uwast ont pour cela favorisé
une transformation rigide par bloc (Ourselin et 2D00) plutdét qu’'un recalage
elastique, qui pourrait déformer le volume étudiéanc biaiser I'analyse voxel a
voxel.

Calcul de I'image paramétriqueune fois recalée, les images TEP sont soustraite
afin d’obtenir une image de différence DIF, en @8UV, telle que:

DIF = TEP(T,) — TEP(T,) Eq. 11.11

Apres avoir défini un VG contenant la ou les tumeurs étudiées, un graphique
biparamétrique est calculé afin d’identifier lesxgts dont la fixation a évolué
entre les deux examens. L’abscisse et I'ordonnéeedgraphique correspondent
respectivement, pour chaque voxel du ¥(du SUV dans I'examen TER{Tet a
I’évolution du SUV dans lI'image des différences DIF
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Density of voxels

-

-b” PET2()-PET1() PET1()

Figure 1.3 : A : coupe transverse de la TEP/TDM (mtée TEP(T;)) acquise avant le début du traitement
d’'un patient atteint d’'un cancer colorectal métastdique. Les fleches montrent 5 Iésions métaboliqueme

actives. B : coupe transverse de la TEP/TDM acquisapres 1 cycle de chimiothérapie (TEP(2)). C : imag
paramétrique obtenue suite a I'application de la ménode décrite par (Necib et al . 2011). D : graphige de

soustraction avec identification de 3 composantesle bruit correspond a I'amas bleu, la captation
physiologique (relative au foie) est représentée amse et I'évolution tumorale est représentée en ke

Extrait de (Necib et al. 2011).

A partir de ce graphique, les auteurs identifiestdoxels ayant évolué en utilisant
un modele de mélanges gaussiens (ou GMM pgamssian Mixture Modeén
anglais). Cette méthode permet d’estimer, par ysgroghe paramétrique, la
distribution de variables aléatoires étudiées smiedélisant sous la forme d’'une
somme de K gaussiennes (figure 11.3D), chacunet étanactérisée par une
moyenney, et un écart-typer,. L'identification des K gaussiennes se fait de
facon itérative. Au final, on attribue a chaque @lodne probabilité, (x;) (ou x;
correspondent aux coordonnées du voxel i dans dtsp(TER(i),DIF(i))
d’appartenir a 'amas gaussien k. Un maximum de Bludters est admis :
0o 1 correspondant a un groupe de voxels dont l'détivi'évolue pas
(assimilable au bruit).
o0 1 agrégat décrivant les modifications physiologideda fixation non liées
a I'évolution de la lésion.
0 1 groupe de voxels dont I'activité décroit entedeux examens.
o0 1 groupe de voxels dont I'activité croit entre desix examens.

ii. Calcul d’'index a partir des images parameétriqulspartir des agrégats de voxels
obtenus, (Necib et al.,, 2011) définissent deux »ngermettant de refléter
I'information contenue dans les images paramétedtigure 11.3C) :

0 Le premier correspond au volume tumoral dont Rai&ia évolué entre les
2 examens. Il est défini par le plus grand volureevdxels connexes de
chaque amas.
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o Le second correspond a la moyenne des valeursRifnde ces mémes
voxels.
Ces grandeurs permettent de définir la réponsddgue tumeur : RC, RP ou MP.
Il nN'est en effet pas possible de définir une mialastable par cette méthode
puisque I'amas relatif aux voxels d’intensité fidans le temps est assimilé au
bruit dans lI'image.

Cette méthode a été évaluée sur une populatio gatients atteints de cancers colorectaux
meétastatiques. Les résultats présentés par (Néab,€011) montrent que I'lP donne des

résultats au moins aussi bons que le protocole ED&Tterme de sensibilité et de spécificité
de la détection de modification du métabolisme tahde méme, cette méthode apparait
comme étant plus sensible que les criteres RECI® Ttlaangements dus au traitement.

Si elle permet la prise en compte d’'une plus grgatge de I'information disponible dans les
examens TEP, cette méthode ne doit pas étre atiBa@is une étude conjointe des deux
acquisitions TEP initiales. L'IP ne permet pas tigguer une réponse partielle de la tumeur
a une réponse compléte uniquement a partir dex iesigmé. De méme, elle ne permet pas
d’identifier les maladies stables sur les imagesupatriques. Autrement dit, une tumeur qui
n’évolue ni en volume ni en activité ne sera pasasentée sur des images paramétriques. De
méme, si une tumeur apparait dans une zone sitliégtérieure du VOp, la méthode ne
permet pas de détecter la progression de la mal@dienotera enfin que les auteurs ont
montré une bonne robustesse de leur méthode aaxrgpotentielles de recalage. L'étude de
la variabilité des résultats en fonction des ddfées opérations opérateur-dépendantes, tel le
choix des voxels inclus dans le \)Iserait un élément de discussion important.

[1.3.3.2.2. Théorie du raisonnement paradoxal

Une méthode similaire a la précédente a été prepmas récemment pour décrire la réponse
du volume métabolique tumoral a la thérapie (Daatichl., 2012). Elle utilise léhéorie du
raisonnement plausible et paradox@¢ Dezert-Smarandache (ou DSmT, pour I'acronyme
anglais), qui permet de combiner des informationgrtaines et conflictuelles (Smarandache
and Dezert, 2006). Comme la méthode d’IP, elle sigkcrire I'évolution d'un VOI donné.
Les étapes relatives a son implémentation sur dieséds de 2 examens TEP de suivi sont les
suivantes (cf figure 11.4):

i.  Aprés avoir défini le VOI contenant la tumeur adéwn, une premiere étape de
prétraitement est appliquée pour réduire I'effetl@eésolution spatiale limitée du
systeme d'imagerie TEP (i.e. de 'EVP). L'impact ekt effet sur la classification de
la réponse au traitement ayant fait I'objet d’uhgdé a part entiére dans notre travail
de these, nous détaillerons dans le chapitre dlickuses et conséquences de 'EVP
ainsi que les méthodes décrites dans la littérgtoue le compenser. L’algorithme mis
en coeuvre par (David et al, 2012) correspond a Ila&thode de
déconvolution/débruitage utilisée par (Boussioralet 2009) exposée au paragraphe
[11.5.2.1.1. Suite a cette opération, les 2 exandeB étudiés sont recalés suivant une
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approche similaire a celle décrite dans la méthdimagerie paramétrique vue
précédemment, a partir des images TDM associées.

La méthode de détection des changements du métaigoliumoral a I'échelle du
voxel repose sur 3 étapes distinctes :
o Cartographie de l'imagela zone tumorale est d’abord segmentée par une

approche floue, appelée FLAB (pdeuzzy Locally Adaptive Bayesi@Hatt et
al., 2009)), et appliquée sur les VOI des TEP(@t TEP(R). Les zones
tumorales résultantes sont donc différentes sUR(T;) et la TEP(E). En
particulier, cette méthode fait I'hypothese que thstributions d’activités
segmentées suivent un GMM. FLAB permet donc I'eatiam, pour chaque

examen | des paramétreqQ, o) des 2 distributions gaussienna‘g]

recherchées, ol i est soit le « volume tumoral bodiguement actif » (noté
VM), soit le « fond » (noté F).

o Changement de la signaturBuite a la cartographie des images, chaque voxel
est décrit par son activité et sa probabilité dapgnance a I'une ou l'autre des
2 distributions gaussiennes, ou classes. L'appantande chaque voxel a une
classe de l'instant ;Ta linstant  dépend donc de ces 2 parametres. La
seconde étape consiste a caractériser les chantgeemre les 2 cartographies
obtenues a [I'étape précédente. On considére pola e niveaux
d’observation : un local et un autre global.

L’évolution globale de la tumeur est évaluée &dkad’'une mesure de distance
D entre les 2 distributions gaussiennes établiésegé la segmentation floue.
Quatre distances sont ainsi calculées £/R(f#), D(fity, fizv), D&, fiz),
D(fz. f#)-

L’évolution locale de la tumeur se base sur uneumggsour chaque voxel,
d’'un contraste entre ses degrés d’appartenancelitisentes classes définies
a I'étape de cartographie des images. La mesureodgaste proposée par
(David et al., 2012) permet de caractériser I'étiolu de la densité de
probabilité et la variation de l'activité du voxaans cette classe.

o Détection des changements par la théorie paradoxdadebut de la théorie
paradoxale appliqué dans le contexte du suivi @shddéliser directement les
changements en utilisant des fonctions de croyapeifiques. Dans ce
contexte, on définit un référentiel de base, cor@pde I'ensemble des
hypothéses étudiées (ici, « changement » ou « Im@mgement » entre les deux
examens, noté8:ny etBhocngrespectivement), appetiadre de discerneme®
tel que :

o= Qchang Bno chang} Eq. I1.12
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Ce cadre de discernement permet de définir un se@bérentiel, appeldyper
power setnoté [P, tel que :

O_
D _{ zzechang aeno changzgchang U Hno chang’ Qchang m9710 chang} Eq- 1.13

qui sert de référentiel de définition pour évallsevéracité d’'une proposition.
Il permet en outre de définir une grandeur appeléesse de probabilité
élémentaire qui permet de modéliser les difféerentes évoliponssibles des
voxels de la tumeur. On utilise pour cela les cleamgnts de signatures
obtenus a I'étape précédente. En plus des notiensahangement » et « non
changement », la DSmT permet donc de modéliseri dess notions
d' «incertitude » @ ang U Ono crang) €t d& « paradoxe & /49 MNOno crang)-

Au final, on obtient unearte de changememtermettant de caractériser les
voxels ayant évolué, ou pas, entre les 2 exameRs TE

Classification La derniere étape consiste a combiner les donhéBset la carte de
changement pour distinguer I'évolution de chacus dexels étudiés. (David et al.,
2012) distinguent 3 types d’évolution pour les dexmoraux (répondeurs, stables
ou progressifs) et 1 type pour les voxels carastigries du fond (ou physiologiques)
dans les deux examens. La distinction entre vax@ls tumeur ou du fond n’évoluant
pas, la classification est effectuée en s’aidastidi®rmations obtenues durant I'étape
de cartographie de I'image. Les voxels en progoessi répondant a la tumeur sont
distingués en étudiant le signe du changement galéaur du SUV de chaque voxel.
(David et al., 2012) définissent enfin une cartesdgmentation pour les TER]Tet
TEP(T,) en combinant, dans le premier cas les voxels tamoayant répondu et ceux
étant restés stables, et dans le second cas caux pipgressés et ceux étant resté
stables. La réponse de la tumeur est alors dédnitzlculant I'évolution relative du
volume et du SUV moyen ainsi calculés sur chagaenex.
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Figure 11.4 : étapes mises en ceuvre par (David et.a2012). Apres recalage, correction de I'effet deolume
partiel et segmentation des données TEP, une premieétape vise a cartographier la zone tumorale avan
et apres traitement au moyen d'une méthode de segntation floue (les voxels noirs appartiennent a la
tumeur, le reste est attribué au fond). A partir des fonctions de croyances dérivées de l'analyse
paradoxale, on génére une image binaire représentates changements dans I'image (voxels blancs) esl
voxels n'ayant pas changé (voxels en noir). Pour dinguer parmi ces 2 familles de voxels ceux
appartenant a la tumeur et ceux du fond d'une part,et ceux correspondant a une progression ou une
diminution de I'activité de la tumeur d’autre part, on utilise soit les données segmentées, soit ligmas de
image de soustraction. On déduit de ce résultatne carte de changement de la tumeur a partir de
laquelle on calcule I'évolution du SUV et du volumedans une zone contenant les voxels constants et
décroissant sur la TEP initiale (voxels vert et ble ici) et contenant les voxels stables et croissastir le
second examen TEP (vert et rouge, non présents ddfexemple proposeé).

Cette méthode a été validée sur des données sBnydéer lesquelles les distributions
d’activité étudiées sont connues a priori, et &g données de patients atteints de cancers de
I'cesophage traités par radio-chimiothérapie. Lesndes simulées ont servi a évaluer la
robustesse de la méthode en fonction du niveauuwdedans I'image ainsi que l'erreur sur le
volume (EV) ayant évolué ainsi que I'erreur de sifisation (EC) de la réponse.

Sur données simulées, la méthode de (David eR@12) apparait plus précise et plus juste
pour estimer le volume et la réponse que la métledeegmentation adaptative (i.e. prenant
en compte la valeur du fond local) semi-automatiglassique proposée par (Nestle et al.,
2005). Cette méthode fait I'objet d'une descriptidétaillée au paragraphe 1V.2.1.2. La
méthodologie décrite ne donne cependant aucunemafmn sur les données utilisées pour
optimiser la méthode de segmentation adaptatiagj@elle sont comparés les résultats de la
méthode de (David et al.,, 2012). Il est donc di#icd'interpréter les forts écarts
systématiques moyens obtenus par la méthode a@ssjge ce soit sur 'EV ou sur 'EC.
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Dans le contexte de I'évaluation de la réponseahgrtique, la méthode basée sur la théorie
paradoxale a donné des résultats similaires awxxiothssiques tels que le SUV moyen ou
maximal de la tumeur. Elle apparait cependant plo€me de décrire I'évolution du volume
métabolique que les méthodes de segmentation qu&ssid’ou son intérét potentiel dans le
contexte du suivi thérapeutigue durant la radi@pi&; ou la segmentation des volumes
tumoraux peut devenir complexe a mesure que laalogmente (Edet-Sanson et al., 2012).

La méthodologie mise en ceuvre présente cependaitguss points a préciser. La méthode
proposée par (David et al., 2012) prenant en comegteariations de fixations a I'’échelle du
voxel, il serait intéressant d’étudier la varidigilde leurs résultats en fonction du niveau de
bruit dans les images, des parametres de recotigir@nployés ou encore de la méthode de
déconvolution mise en ceuvre. De plus, l'influencectioix du VOI tumoral étudié sur les
résultats fournis par FLAB, et notamment sur lesupeetres des classes obtenus, semble étre
un point important & évaluer.

Un dernier point de discussion porte sur la méthadployée pour distinguer les voxels de la
tumeur échappant a la thérapie de ceux ayant rép&mdlevant I'indétermination entre ces 2
types de réponses via le calcul de I'évolutiontiredadu SUV dans chaque voxel classé
comme ayant changé, le résultat semble sensibbewau Ceci est particulierement critique
vue I'étape de déconvolution mise en ceuvre, etalgnén|'utilisation d’'une décomposition en
ondelette des images afin de diminuer le bruit dessdonnées finalement corrigées de
'EVP. Ces traitements des données suggerent urebiiae potentielle des résultats d’autant
plus critique que la présence de zones échapgartharapie peut jouer un réle important sur
le choix d’'une modification de la stratégie thénajmpie.

11.4. Conclusion

L'objet de ce chapitre était de décrire les métBogeoposées jusqu'a présent pour
caractériser la réponse tumorale a partir des dmnagatomiques ou des données TEP. Dans
ce dernier cas, il apparait que les méthodes mis@suvre en routine clinique reposent dans
le meilleur des cas, sur la mesure du SUV, maxooamoyen dans le volume d’intérét. De
nombreuses méthodes ont été proposéees dansratliteépour enrichir les données prises en
compte, que ce soit par I'analyse de texture oudparapproches plus complexes telles que
limagerie paramétrique ou plus récemment encardifation de la théorie du raisonnement
paradoxal. Si I'application de ces méthodes a ws gkand type de Iésions est nécessaire,
leurs résultats préliminaires n’en sont pas monasnetteurs. Enfin, il apparait qu’en dehors
de la méthode d’analyse factorielle proposée pacifN et al., 2008), sur laquelle nous
reviendrons en détail au chapitre VI, aucune méttmdposée a I'heure actuelle ne permet de
rendre en compte de I'ensemble de I'informationteone dans les images TEP pour statuer
sur I'évolution de la maladie lorsque plus de 2negas TEP sont disponibles.
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Chapitre I
Effet de volume partiel : définition et méthodes de
correction
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'acces généralisé a des images TEP quantitativé aendu possible grace aux
progrés dans le domaine de la reconstruction etéaeloppement de la TEP/TDM.
Cependant, I'Effet de Volume Partiel, ou EVP, déicitialement par (Hoffman et al.,
1979), entraine des biais extrémement importar@%d dans certaines conditions.
L'impact de 'EVP sur les mesures, et notammentslle du SUV, dépend des dimensions et
de la forme de l'objet étudié. Il semble donc démitplus important de corriger de 'EVP
dans le contexte du suivi thérapeutique que lesdsret dimensions des tumeurs peuvent
changer suite au traitement.
Apres avoir détaillé les causes de 'EVP ainsi gae conséquences sur la mesure, nous
présenterons une revue des méthodes de correctipagges dans la littérature, en soulignant
leurs applications en oncologie. Nous mettronsneefi exergue les résultats de certaines de
ces méthodes de correction dans le contexte dutegnapeutique.

l.1. Fonction de réponse

La résolution spatiale d’'un systeme d’'imageriedgginie comme la distance minimale entre
deux sources ponctuelles telle que leurs imagesndiscernables. Elle est caractérisée par la
Fonction De Réponse (FDR) du systéme d'imageriecquiespond a lI'image d’'une source
ponctuelle dans l'air. Malgré swn stationnaritédans le champ de vue (figure Ill.1), due a la
géomeétrie cylindrique des tomographes ainsi qu@jense imparfaite des détecteurs, on la
modélise souvent en :
* Négligeant ses variations dans le plan transverse.
e La décomposant sous la forme d’'une gaussienne 3D ad@mque composante décrit
son étalement dans les 3 directions de I'espacka(raxial et tangentiel), auxquelles
sont associées des largeurs a mi-hauteur (LMHstgjle :

FDRypoder(%,y,2) = FDR,(x) X FDR,(y) X FDR,(2) Eq. IIIl.1

. , 1 2
avec : FDR,(i) = We 207 Eq. Il1.2
2

LMH;
= Eq. 1.3

ou o; est tel que : o, =
‘ q " 2/2xIn(2)
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Figure 111.1 : la résolution transaxiale inclut une composante tangentielle et une composante radialén
éloignant la source radioactive de I'axe du tomogughe, la probabilité pour que les photons incidents
interagissent avec les scintillateurs de plusieurdétecteurs avant d’étre absorbés augmente. Il estodc
plus difficile de définir avec précision le lieu dinteraction des gammas de 511 keV quand la distance
I'axe augmente, d’ol une résolution spatiale dégraik dans cette direction.

Des modeles plus sophistiqués ont été décritsdafiprendre en compte la non stationnarité
de la FDR. lls consistent a modéliser les phénoméldgradant la résolution directement
dans la matrice systéme utilisée pour la reconsbrudtérative (cf paragraphe 1.2.1.5). Nous
reviendrons sur certaines de ces méthodes au pphag(cf paragraphe 111.5.1.1).

1.2. Définition de I'effet de volume partiel

Le terme effet de volume partiel recouvre deux phémnes distincts. L'EVP entraine une
différence entre l'intensité de I'objet mesurééintensité réelle.

* Reésolution spatiale limitée du systéme d’'imagerie

La premiére cause de 'EVP est la résolution sleatimitée du systeme d’'imagerie. Dans le
cas ou l'objet mesuré n’est pas entouré d’actiwt®) signal se trouvera partagé avec celui
des voxels qui lui sont voisinsfill-out, figure 1.1, effet a). Par conséquent, l'activité
mesurée en regard de l'objet sera plus faible ¢aeiMité réelle (figure 1.2, effet b).
Inversement, quand une zone d’hypofixation est @mact avec une zone d'activité plus
élevée, on mesure un signal plus intense sur legshote la zone hypofixantsgll in, figure
11.5C).
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Figure I11.2 : effet de la résolution spatiale du gstéme d'imagerie sur la mesure d'une source circalre de
rayon 10mm et d’'activité uniforme (en unités arbitraires) dans un fond d’activité nulle. Les conséquees
sur la mesure sont un étalement du signal a I'exté&ur des limites de I'objet mesuré gpill-out) et une
diminution de I'activité maximale mesurée. (Extraitet adapté de (Soret et al., 2007)).

Connaissant la FDR du systéeme d’imagerie, une ghéiwer mathématique simplifiee de
I'effet de la résolution finie du systeme d’'imagesur I'image R mesurée s’écrit :

R=1Q FDR Eq. lll.4

avec | distribution d’activité réelle, FDR la forat de réponse normalisée du systéme
d’'imagerie et® I'opérateur de convolution a 3 dimensions.

* Echantillonnage des images reconstruites

Le deuxiéme phénoméne désigné sous le terme d’BVEBUea I'échantillonnage des images
reconstruites. Il correspond au fait que les vogel$image reconstruite peuvent contenir des
tissus d'activité métabolique différentes (figute3B). Le résultat de la discrétisation de
'image en voxels est alors un moyennage des &&tivdes différentes sources d’émission
contenues dans chaque voxel. Ce phénoméne estinént désigné par le terme anglais
tissue-fraction effectCet effet est présent dans toutes les modalitésmgerie, méme celles
dont la résolution spatiale est meilleure que aidida TEP.
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Distribution d’activité

N, : Distribution mesurée Spill-out
de I’objet mesuré (u.a.)

Figure 111.3 : effet de I'échantillonnage sur la mesure d’'un cercle d'activitté homogéne entouré d'une
activité nulle (A). L'activité mesurée dans les pigls se trouvant a la périphérie du cercle inclut da fois

I'activité du signal provenant de l'objet et celledu fond. (B) Une partie du signal de I'objet étudiéest

mesurée au-dela de ses bords externepi(l-out, C). Extrait et traduit de (Soret et al., 2007).

On appelle donc EPV la combinaison du flou lié adsolution spatiale finie du systeme
d’'imagerie et de I'échantillonnage des images rstraites.

11.3. Conséquences de I'effet de volume patrtiel

L’EVP revét une importance particuliere en imagefieP compte tenu de la modeste
résolution spatiale des images reconstruites. &€ éntre image idéale, c’est-a-dire non
affectée de 'EVP, et image reconstruite, donné’pguation 111.3, correspond visuellement a
un effet de lissage. Il est donc plus difficile distinguer les frontieres des objets étudiés du
fait de la diminution du contraste apparent ené® 2ones de différentes intensités (effet
conjoint du spill-in et spill-out, figure II1.3). Cette diminution du contraste exple la
difficulté de segmenter les données TEP et dogecded nombre de méthodes proposées dans
la littérature pour y parvenir (eg : (Zaidi andNEga, 2010)).

L’EVP a aussi un effet important sur la quantifieat Du fait du spill-out, le signal mesuré
pour une lésion métaboliguement active placée damsilieu de faible activité sera d’autant
plus étalé que les dimensions de l'objet serortldai comme nous le verrons dans le
paragraphe IIl.4.1. Ceci est illustré en figuredlllOn constate que pour une sphére dont le
diamétre est inférieur a 3 fois la LMH de la FDRgtivité maximale mesurée dans I'objet est
inférieur a la valeur attendue du fait de 'EVP.
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Figure 111.4 : impact de I'effet de volume partiel sur la mesure de I'activité en fonction du diameétrede
sources sphériques. Ligne 1) coupe transverse deghéres étudiées, d'activités homogenes unitaires
identiques (u.a.) et de diamétres décroissants. lrig 2) Effet de I'EVP (simulé ici par la convolutiondes
images idéales par une FDR de LMH = 10 mm) sur I'imge des objets étudiés et (ligne 3) profils comparé
des distributions. Extrait et adapté de (Cherry etal., 2006).

Dans le cas ou I'objet étudié se trouve dans uremd’activité non nulle, les effets conjugués
du spill-out (figure 111.5B) et du spill-in (figurél.5C) (appelésspill-over) ne se compensent

gue partiellement (figure 111.5D), ce qui rend t@mprétation visuelle et la correction I'EVP

particulierement complexes.

A B

Distribution d’activité
de I’objet mesuré (u.a.)

Spill-out Spill-in Distribution mesurée

Figure II1.5 : Objet mesuré (activité en u.a) (A),effet du spill-in (B) et du spill-out (C) sur cetteméme
distribution et image mesurée résultant de ces dewsffets (D). Extrait et adapté de (Soret et al., 27).
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[.4. Facteurs influencant I'effet de volume patrtiel

Les biais introduits par 'EVP dépendent de plusquarametres parmi lesquels on distingue
(Soret et al., 2007)

« Lataille et la forme de I'objet.

» Le contraste entre I'activité des tissus enviromsiah celui de I'objet étudié.

» Larésolution spatiale des images reconstruites.

* Leur échantillonnage spatial.

* La métrique utilisée pour caractériser la distiitnutd’intérét.

.4.1. Tallle et forme de la tumeur

L'EVP sera d'autant plus marqué que les dimensicarsctéristiques de I'objet d'intérét
seront petites devant une longueur égale a 2 &3dd_MH de la FDR de la TEP utilisée
(Hoffman et al., 1979). Cet aspect est particulet critique dans le contexte du suivi
thérapeutique. En effet, dans le cas ou la thérapieaine une diminution importante du
volume métabolique de la lésion sans pour autandifrap I'activité du métabolisme
glucidique du volume résiduel, 'EVP peut se tradypar une sous-estimation de l'activité
meétabolique résiduelle.

Outre les dimensions de I'objet, sa forme peutrjauwerdle important sur I'impact de 'EVP
(Kessler et al., 1984). En effet, si une des dinogrssde la Iésion étudiée est faible devant la
LMH caractérisant la FDR dans cette méme directadars l'activité mesurée sera sous-
estimée, et ce indépendamment de ses dimensioadetaautres directions de I'espace. Pour
évaluer limpact de 'EVP sur un objet donné, it @onc important de retenir que sa
sphéricité (cf équation V.22), traduisant I'écartre sa forme et celle d’'une sphere (de
compacité égale a 1), doit étre prise en compte¢i#a et al., 1981).

11.4.2. Contraste local

L’EVP a pour conséquence le partage d’'une partisigloal propre a chacune des structures
adjacentes

L’effet de spill-out (figure 111.5B) c’est-a-dire de contamination dgrsal provenant de I'objet
vers les tissus environnants est complétement rdiétér par l'activité, la forme et les
dimensions de la distribution d’activité réelleai objet.

L'EVP affectant la mesure de l'activité d’'un objdépend aussi de l'activité des tissus
environnant : c’est lespill-in (figure II1.5C). Par exemple, une tumeur localisgmns le
poumon, milieu d’activité faible voire nulle, seb@aucoup moins affectée par dpill-in
gu’une tumeur localisée dans le foie. L'impact '#/P sera d’autant plus difficile a estimer
gue l'activité des tissus I'entourant differera m’bord a I'autre de la tumeur (figure 111.6),
comme c’est le cas pour des Iésions localisées darediaphragme par exemple. On notera
aussi que les distributions d’activitt mesurées sdates Iésions pulmonaires sont
particulierement affectées par le mouvement regpiea Ceci a pour conséquence une
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augmentation de I'effet de flou dans la directionndouvement et une diminution de I'activité
mesurée dans la structure étudiée.

Distribution d’activité
de I’objet mesuré (u.a.)

Distribution mesurée

Figure 111.6 : effet de I'activité des tissus envionnant sur I'activité mesurée de I'objet étudié.

Comme nous I'avons vu précédemment en ce qui coedarforme de I'objet, on comprend
'importance de la prise en compte de I'évolutianl@ctivité du fond situé a proximité des
lésions étudiées, dans le contexte du suivi thétapes. L’activité métabolique des tissus
environnants peut en effet changer suite au traiter(eg : réaction inflammatoire des tissus
sains aprées radiothérapie) et ainsi modifier liiptétation des variations du SUV des lésions.
Toujours du fait dispill-in, la présence ou non d’'une zone nécrotique a tisuéde la Iésion
réduira sa fixation apparente et donc la valeusd¥ mesurée (Soret et al., 2002).

11.4.3. Résolution spatiale de I'image reconstruite

La résolution spatiale du systéeme d’'imagerie cérast I'étalement du signal dans I'image
reconstruite (effet a, figure I1.2). Pour cettésom, la valeur du SUV, pour un objet donné,
differera d’'un tomographe a l'autre, i.e. en foontide ses caractéristiques (eg : dimensions
des cristaux, type d’acquisition), mais aussi dammpétres de reconstruction (méthode mise
en ceuvre, nombre d'itérations utilisées dans lesnsructions itératives (Jaskowiak et al.,
2005), type de post-filtrage, etc cf paragraphell3). Pour ces raisons, dans le contexte du
suivi thérapeutique, il est recommandé d'utilisele unéme machine et de conserver ses
réglages entre les acquisitions des données THPrd&me patient (Boellaard et al., 2010;
Wahl et al., 2009). La différence entre les resohg spatiales de chaque tomographe
expliqgue en outre la difficulté de réaliser desdésimulticentriques et I'effort fait dans ce
domaine pour minimiser les sources de variabi{f&ssterterp et al., 2007).
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11.4.4. Echantillonnage spatial

La résolution spatiale dans I'image reconstruiteag@ssi limitée par I'échantillonnage choisi.
Ainsi, plus les dimensions des voxels utilisés peprésenter les données sont grandes, plus
la probabilité pour qu’ils contiennent des informmas métaboliques issues de tissus de
natures différentes est grande (figure 111.7). foimation ainsi moyennée peut alors masquer
d’éventuelles zones d’hétérogénéité tumorale tellessdes zones de nécrose et/ou accroitre la
difficulté de définir les bords des volumes tumoréiigure 111.4).

A B = C

Distribution d’activité Echantillonnage avec une Echantillonnage avec une
dans un disque de 2 cm de diametre dimension des pixels de 4,2 mm dimension des pixels de 5 mm

Figure II.7 : effet de I'échantillonnage sur la dstribution d’activité (en u.a.) mesurée d'un disque(A)
pour une taille de pixel de 4,2 et 5 cm (B et C, spectivement).

111.4.5. Méthode de mesure

L'impact de I'EVP sur la mesure du SUV dépend dul\Onsidéré pour caractériser la

concentration d’activité de la tumeur (Soret et @0D07). Comme nous l'avons vu au

paragraphe 1.3.4.1.1 ainsi que lors de la présentdes protocoles PERCIST (cf paragraphe
11.3.2) et EORTC (cf paragraphe 11.3.1), il n’y agpde consensus sur la définition du VOI le
mieux adapté, que ce soit pour le diagnostic, i suerapeutique ou encore la définition des
volumes cibles en radiothérapie (Zaidi and ElI N&§4,0).

*  SUVmax
Le VOI le plus utilisé, que ce soit en routine e ou en recherche, est le voxel de plus
forte intensite, utilisé pour calculer le SHy¥ (Beyer et al., 2011; Wabhl et al., 2009). La
simplicité de son calcul et I'information physiolgge qu’il contient (dans la mesure ou il est
sensé caractériser la zone la plus agressive lésitm) justifient sa fréequente utilisation. De
plus, en fonction de la forme et des dimensiongdemeur, il est moins affecté par 'EVP ou
le mouvement respiratoire que les autres index|(&el, 2012). Cependant, sa sensibilité au
bruit et donc aux parameétres de reconstructiorgfgit présente une répétabilité moins bonne
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gue les SUV moyens, mesurés a partir d’'un plusdgreombre de voxels (de Langen et al.,
2012).

° Svaeak
Pour diminuer I'effet du bruit sur la mesure du Slgivand celui-ci est calculé a partir d’'un
seul voxel, (Wahl et al., 2009) (cf paragraphe.2)3nt récemment proposé de mesurer la
concentration d’activité moyenne dans un VOI deun@ fixe (VO}eay €t dont la position
dans la tumeur est choisie afin de maximiser lawatiu SUV finalement calculé (SWMy.
(Boellaard, 2012) souligne que le Skd serait moins sensible que le Sk aux
caractéristiques de I'image telles que la résatutidun des problémes relatifs a I'utilisation
de cet index est I'absence de consensus sur laitd#didu VOI. Pour étudier I'influence du
choix de la définition du VQLacsur les valeurs prises par le Sld¥ et en se basant sur les
données TEPF-FLT acquises avant et pendant le traitement deatiénts, (Vanderhoek et
al., 2012) ont comparé les résultats fournis pard@#nitions du SUYeax préalablement
utilisées dans la littérature. Ces définitionsétifient par la taille, la forme ou la localisation
du VOleakdans la tumeur. Les auteurs ont ainsi démontréfane dépendance des valeurs
prises par cet index en fonction de la définitian\dOl. En considérant les 24 valeurs de
SUV,eak Obtenues pour chaque tumeur, les auteurs ontlédeurs variations relatives par
rapport a leurs moyennes et ont constaté qu’etlsré comprises entre -46% a +49%. En
fonction du VOjeacconsidéré, les auteurs ont de plus montré unati@m desASUV,ea(%0)
(cf équation 11.2), entre 2 examens, comprise erdi@% et -35% par rapport a la moyenne de
ces valeurs obtenues pour toutes les tumeurs étidies comparaisons des évolutions
relatives des SUVWax et des différents SUNak entre 2 examens TEP de chaque tumeur ont
prouvé queASUVma(%) était compris dans lintervalle des 24 valedes ASUVjea(%)
obtenus dans 70% des cas. Enfin, il apparait quéptanse tumorale vue par BSUV,ea(%)
est plus sensible a la taille du \Qkqu'a sa forme ou a sa localisation dans la tumeur.

* SUV moyen dans un volume segmenté
Le calcul du SUV moyen dans un volume segmenté @eda prendre en compte toute
linformation métabolique de la tumeur. L'absence donsensus sur la méthode de
segmentation la plus adaptée, le grand nombreatitighes de segmentation proposés dans
la littérature et 'absence de méthode de référaaiéguate pour les valider n’ont cependant
pas permis de justifier la généralisation d’indiaispcomplexes que le SUhx

Des équipes ont comparé les résultats de certdgmithmes de segmentation suivant
différents critéres. (Cheebsumon et al., 2011c) part exemple comparé la justesse et la
précision de différents algorithmes de segmentatgEmi-automatiques en se basant sur des
données simulées et des données fantdmes pouelesgudimension des tumeurs, le bruit
dans l'image, les parametres de reconstructioe ebhtraste tumeurs/tissus sains variaient.
L’évaluation des performances de 6 méthodes courmrhmilisées a permis de mettre en
evidence que les caractéristiques des images itegibe@s pouvaient avoir un effet important
sur les performances des méthodes. Les auteurggrsentl en outre les performances
médiocres des méthodes basées sur un algorithmeoidsance de région sur des données
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non lissées, en partie a cause du niveau de bang tbs images. Cette observation justifie
I'optimisation des algorithmes de segmentatioriaé au type d’'images étudié.

Dans une seconde publication, (Cheebsumon et(dl1a) ont évalué la capacité des mémes
algorithmes de segmentation a reproduire les valéarvolume et d’activité moyenne sur les
données TEP aliFDG et*®FLT dynamiques de patients acquises dans un aiterde temps
court (variabilité test-retest). Si la variabiltest-retest des volumes métaboliques fournis par
les différentes méthodes est tres importante (jasg@%), il est apparu que celle des SUV
moyens extraits des mémes VOI est largement infeie<11%).

Enfin, dans leur méta-analyse sur la variabilii-tetest du SU}ax et du SUVimoyen dans
un isocontour égal a 50% du SKY¥, (de Langen et al., 2012) ont montré que ce dernie
index avait une meilleure répétabilité que le Sk c’est-a-dire une meilleure capacité a
fournir une méme valeur quand aucun parametre (gitiqn, métabolisme etc) ne change.
Les differences de performances observées entiedes a justifié que les auteurs proposent
d’adapter, pour chaque index, les seuils de répanisethérapie proposés initialement par
(Wahl et al., 2009) dans PERCIST 1.0 en fonctiofad¢Ol utilisée. Une telle adaptation des
valeurs de seuils a par exemple été illustrée demdravaux de (Buvat et al.,, 2012) (cf
paragraphe 11.3.1.3).

111.4.6. Conclusion

L’'EVP dépend de plusieurs de facteurs, tels quméeabolisme de I'organe étudié et des
tissus environnants, le type de tomographe utiiaéésolution spatiale, les dimensions et la
forme de l'objet étudié, etc. Nous allons détailles principales méthodes de correction
'EVP proposées dans la littérature. Leur objeesif d'inverser I'effet de la FDR du systeme
d’'imagerie sur I'image reconstruite pour remontda &aleur de I'activité réelle et/ou a la
distribution d’activité étudiée.

Cette opération peut étre effectuée par déconwoiuti’est-a-dire en appliquant I'opération
inverse de celle présentée a I'équation 1.4, démsdomaine image, ou durant la
reconstruction itérative par exemple. La déconvwotutdans le domaine image entraine
cependant une augmentation du bruit. Dans les dasxl'image corrigée présente souvent
des artéfacts de Gibbs, ou artéfact en anneawgiainage des zones de fortes variations de
contrastes. Ces artefacts sont notamment dus taguiaila méthode mise en ceuvre tente de
restaurer des informations de hautes fréquencéemlgsaperdues durant I'acquisition et donc
absentes des données a corriger.

Un grand nombre de méthodes ont été décrites ddit®rature, que certains auteurs tels que
(Soret et al., 2007), (Rousset et al., 2007), (Tawmt al., 2011) ou encore (Hutton et al.,
2006) ont comparé en fonction, notamment, du doendiapplication.
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[1.5. Méthodes de correction de 'EVP

Nous allons détailler les principales techniquesppsées dans la littérature pour corriger les
données TEP de I'EVP. Ces méthodes sont généralepéparées en 2 groupes : celles
appliguées durant I'étape de reconstruction eesalisant a corriger directement les images
reconstruites. Nous distinguerons parmi ces deawpgs les techniques qui visent & corriger
'image et/ou la mesure dans une région d’intérée#es dont le but est de corriger I'image a
I'échelle du voxel. Seules les méthodes visantragar de I'effet de la résolution finie des
systemes d’'imagerie seront présentées.

Comme le soulignent (Rousset et al., 2007), lagtuges techniques de correction décrites
dans la littérature ont été proposées initialenpent I'imagerie fonctionnelle du cerveau, les
premieres applications de la TEP sur 'Homme ayamtté sur cette localisation. Ceci
expliqgue que les méthodes de correction les plphistiquées nécessitent I'utilisation de
données anatomiques provenant de I'IRM, recaléelesulonnées TEP. A la différence de la
TDM, I'IRM est en effet capable de distinguer awectrés bon contraste les différents tissus
mous tels que la Matiére Blanche (MB) et la Mati€m®se (MG). L'utilisation de la TDM
étant a présent généralisée, notamment en oncplogias préciserons, dans notre
présentation, dans quels cas les méthodes de tonreat été mises en ceuvre en oncologie.
Nous présenterons en outre certains des résuiéstsal'application de ces méthodes en
cancérologie pour le diagnostic, la déterminatian slade de la maladie ou encore la
segmentation des volumes tumoraux. Enfin, nousutisons de leur intérét pour le suivi
thérapeutique.

[.5.1. Méthodes de corrections appliguées durant Ila
reconstruction

L’EVP provient en partie de la mauvaise résolutgpatiale des images reconstruites. Un
moyen de corriger de cet effet consiste donc aiamélcette résolution durant I'étape de
reconstruction des images. Les méthodes que ndoesisaldétailler ici s’appliquent
uniquement a I'échelle du voxel.

[11.5.1.1. Amélioration de la résolution

La médiocre résolution des images TEP provient ombmeux parametres physiques (cf
paragraphe 11.2.3.2). De méme, la non stationnatééla FDR provient en partie de la

géométrie des tomographes et de la réponse imjgarthis détecteurs (cf paragraphe
[11.2.1.2.2 et tableau 1.3). En modélisant certailes ces effets directement dans la matrice
systeme utilisée pour reconstruire les donnéespé@hgraphe 1.2.1.5), il est possible

d’améliorer la résolution et de réduire la nonistatarité de la FDR dans le champ de vue.

La décomposition de la matrice systeme M proposeédReader et al., 2002) fait apparaitre
les différents effets affectant M dalfesspace de mesuret dand’espace imageen plus de la
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composante « réponse géométrique » G du systenagu€helement Sde G représente la
probabilité qu’'une paire de photons émise dansaxelj donné atteigne la paire de cristaux
constituant la LDR i. Cette décomposition corregpaun produit matriciel suivant :

M=WGB Eq. .5

ou W (pourweight en anglais) prend en compte tous les effets dédans I'espace des
mesures, G est la matrice de réponse géométriqu® (@our blur) modélise les effets
dégradant la résolution de I'image (parcours dutpos Cette décomposition rend cependant
difficile I'intégration de la non colinéarité debqtons émis suite a I'annihilation des positons
dans I'espace de mesure, dans la matrice G ouedaos I'espace image.

Certaines des méthodes proposées dans la litratot pour but de compenser les
phénomenes dégradant la résolution spatiale desggace image (Reader et al., 2003), ce qui
revient a définir la matrice B (équation I11.5) cora la FDR du systeme d’imagerie.

Il existe 4 grands types de méthodes pour modédtsmatrice systéme. Elles se basent :
* Des simulations Monte Carlo (Engle and Kadrmas/2@D et al., 1998).
» Des modeles analytiques (Rahmim et al., 2008; Teasal et al., 2011).
» Des mesures expérimentales ajustées (Alessio ammhiin, 2008; Panin et al., 2006;
Tohme and Qi, 2009).
* Des méthodes empiriques (Reader et al., 2003; \Wa28d.1).

Pour plus de détails, nous renvoyons le lectetgtatlde I'art exhaustif sur les méthodes de
modélisation de la matrice systéme proposé patgS2010) dans son manuscrit de théese.

La modélisation des effets dégradant la résoludians la matrice systeme est proposée en
option sur la plupart des tomographes cliniqugseetet d’améliorer la résolution spatiale et
le contraste dans les images reconstruites a nideduuit donné (Panin et al., 2006; Reader
et al., 2003). Elle a par exemple été mise en osevrencologie dans I'étude de (Hoetjes et
al., 2010), dont I'objectif était de comparer diffates méthodes de correction de 'EVP selon
des critéres de précisions et de justesse de nsedur8UV. Nous décrirons précisément les
conclusions de cette publication dans la discusdioprésent chapitre (cf paragraphe I11.5.4)
du fait de son lien avec l'application des méthodes correction d’EVP pour le suivi
thérapeutique en oncologie.

[11.5.1.2. A partir d’a priori anatomiques

Une alternative a la méthode précédente consistraruire des a priori anatomiques dans
I'algorithme de reconstruction afin de contrélebleit et de renforcer les bords des structures
fonctionnelles pré-segmentées. A partir de l'inidosde données issues de la TDM ou de
'IRM dans le processus de reconstruction, onsdiliapproche diMaximum A Posteriori
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(MAP), issue de la statistique bayésienne. Ce cddreeconstruction permet par exemple
d’ajouter des contraintes portant sur les variatientre les voxels voisins en fonction de la
région anatomique a laquelle ils appartiennent (Bw®w et al., 1996).

Cette méthode, principalement utilisée pour la EBPneurologie, du fait du besoin d’'une

mise en correspondance trés précise des donndesnamazes et métaboliques, a par exemple
été mise en ceuvre par (Baete et al., 2004; Batilde., 2007; Tang and Rahmim, 2009). On
notera deux applications pour la TEP/TDM corpseznproposées par (Comtat et al., 2002)
et plus réecemment de (Cheng-Liao and Qi, 2011).

Vue la difficulté de recaler précisément des doaraatomiques sur les données TEP dans
ce contexte (du fait du mouvement respiratoiregeample), (Comtat et al., 2002) ont lissé
les informations anatomiques binaires utilisées pefléter I'incertitude sur la position exacte
des structures anatomiques d’intérét. Une étudedsonées simulées et expérimentales a
permis de démontrer la valeur ajoutée de la métlqode@pparait comme un bon compromis
entre recouvrement optimum du signal d’originea@hpensation des erreurs potentielles dues
aux écarts entre données anatomiques et métabmlifpes performances similaires a la
technique de correction de 'EVP GTMs€ometrical Transfer Matrixsur données post-
reconstruction, cf paragraphe 111.5.2.2.3) ont@téenues. Cette méthode n’est pas conseillée
guand I'examen vise a détecter des tumeurs maisgbate diminuer les biais de mesure par
rapport & une méthode ne faisant pas intervenipiitai anatomiques.

En utilisant la méthode de surface de niveaux (LE&el Surface Methdgour décrire les
surfaces des structures métaboliqguement activetermoes dans les images TEP et en les
modifiant pour les adapter en parties aux infororeti anatomiques, (Cheng-Liao and Qi,
2011) ont proposé une nouvelle méthode MAP. Ceteghode a donné des résultats
guantitatifs plus précis sur données simulées ggealtres méthodes de reconstruction
évaluées.

Outre ces articles, qui visaient a démontrer |gafailité de ce type de méthodes dans le
contexte de I'oncologie, aucune étude n’a utilisg méthodes sur des données cliniques.

[.5.2. Méthode de correction appliguée sur les images
reconstruites

Le second type de méthodes de correction a powctibfde corriger directement I'image
reconstruite.

106



[11.5.2.1. Correction a I'’échelle du voxel

[11.5.2.1.1. Correction par déconvolution itérative

e Problématique
L’objectif de la déconvolution est d’estimer latdisution non affectée de 'EVP (terme | de
'équation 11l.4) a partir de I'image reconstruiten corrigée R. Le principal probleme est
gu’il s’agit d’'un probleme mal posé, c’est-a-dime probléme pour lequel :

o Il ny a pas toujours de solution

o Que cette solution, si elle existe, n’est pas uniqu

o Qu’elle ne dépend pas continiment des donnéegjueede petites perturbations sur

les données peuvent induire de « grandes » matififitsade cette solution.

En effet dans notre cas, les conditions sur I'ti@ide la solution et sur sa variation continue
par rapport aux données ne sont pas Vvérifiéesy b en général pas de solution exacte pour
estimer | du fait du bruit dans I'image mais il espendant possible de s’en approcher.

* Meéthodes de déconvolution classiques
On reformule I'équation 111.4 telle qu’elle puiss&crire comme le résultat d’'un opérateur,
noté FDR, correspondant a la convolution de laridigion réelle par la FDR du systéme
d’'imagerie, mais en se placant dans le cas plsteta’'une image mesurée présentant une
composante de bruit B telle que :

R = FDR(I)+B Eq. 1.6

Alors en cherchant a inverser I'opération de coatioh FDR, comme cherchent par exemple
a faire les méthodes de déconvolution classiquesiqus allons présenter, on obtient :

FDR™Y(R) = FDR™Y(FDR(I))+ FDR™1(B) Eq. 1.7

FDR™(R) =1+ FDR™1(B) Eq. I11.8

Autrement dit, 'opération qui consiste a invergeffet de la résolution finie du systéme
d'imagerie sur l'image mesurée permet d’obtenir digtribution réelle plus un terme
d’amplification du bruit. Ceci explique qu'il saiécessaire d’ajouter des étapes permettant de
régulariser la solution c’est-a-dire d’utiliser des contraintes pour oliteine solution stable

et unique.

De nombreux algorithmes ont été décrits dans terditure. La plupart d’entre eux se basent
sur la méthode itérative proposée par (van Citi&¥81) en spectroscopie, dont la procédure

originale repose sur l'algorithme suivant :

I'=I"'+a(R-FDRQI™1) Eqg. 1I.9
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Avec a paramétre de convergence (constant, généralemisrigal a 1) et |i-éme estimée
de | telle que pour i=0 :
I°=R Eq. I11.10

Le terme de droite de I'équation 111.9 est app@gidu. La formulation proposée initialement
par van Cittert (VC) n’est cependant qu’une méthdeeorrection de I'erreur non basée sur
I'optimisation de critéres statistigues connus &Sao, 1999). Une autre formulation, plus
couramment utilisée, et appeléblurredvan Cittert (rVC), consiste a convoluer le résittu
I'équation 1.9 par la FDR tel que :

I'=1"1+a(FDR® (R— FDRQ I''1)) Eq. 1ll.11

Elle a été mise en ceuvre dans des études comparativ données TEP par (Tohka and
Reilhac, 2008), (Boussion et al., 2009), (Thomaalet2011) ou encore (Teo et al., 2007).
Dans cette derniére implémentation de la méthod¥@egéquation 111.10), pour éviter le
probleme d’augmentation du bruit dans I'image deotree, les auteurs cherchent seulement
a faire converger la mesure corrigée du SUV moyersdine VOI pré-segmentée sur la TEP
non corrigée de I'EVP. Reconnaissant le trop faveau de bruit des images corrigées par
VC, (Teo et al., 2007) insistent sur le fait quebige déconvoluée ne doit pas étre interprétée
directement et que leur méthode ne doit étre é@éligue d’'un point de vue quantitatif. Les
auteurs ont proposé de définir a priori le nombigrdtions a utiliser pour atteindre la
convergence. En outre, (Teo et al., 2007) impogent,comme (Tohka and Reilhac, 2006),
d’ajouter une contrainte de non-négativité sur tiesspixels p de I'image déconvoluée telle
gu’'a chaque itération i :

I'p) =0 Eq. lIl.12

Il existe de nombreuses autres méthodes de déadgiorol(cf (Crilly, 1991)) pour lesquelles
'expression du résidu differe. Ainsi par exemde,méthode de déconvolution de Lucy-
Richardson (LR) (Lucy, 1974; Richardson, 1972),al@éppée initialement pour le traitement
d'image en astronomie, a aussi été mise en ceudeendmbreuses reprises en TEP. Dans ce
cas, I'étape de régularisation n’est plus addi(ivéa différence de la méthode de VC), mais
multiplicative :

I'=1"71( ® FDR) Eq. 111.13

FDR @ I'-1

L’'avantage de cette formulation est qu’elle perrdet limiter la propagation du bruit
(Boussion et al., 2009).

* Amélioration des méthodes de déconvolution parutdyge du résidu
Pour limiter la propagation du bruit engendrée lpadéconvolution, (Boussion et al., 2009)
ont proposé d’ajouter des étapes de débruitageldgmecessus itératif de déconvolution. La
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meéthode repose sur l'utilisation d’'une décompositn ondelettes du résidu. Cette méthode,
couplée a l'algorithme de Lucy-Richardson (que nappellerons dans la suite LRWBD,
Lucy-Richardson and Wavelet Based Denoisimagfourni une plus grande précision et une
meilleure justesse que la méthode ne mettant pesusme les étapes de débruitage originale.

Cette méthode a été appliquée en oncologie pat @datl., 2012a) pour évaluer la valeur
prédictive et pronostique de difféerents index meélighes mesurés sur une TEP au FDG
acquises avant la radio-chimiothérapie de 50 pistiatieints de cancers de I'eesophage. Ces
auteurs ont montré que quelque soient les défirstides VOI utilisés pour calculer les
concentrations d’activité necessaire aux calcus S8V (ici SUVnax, SUVpeak €t le SUV
moyen dans un volume segmenté par la méthode dé €Hal., 2009), cf équation 1.17),
LRWBD ne permettait pas d’améliorer la capacitéiddsx a prédire :

0 La réponse thérapeutique établie par les criteESIET 1.0 (cf paragraphe 11.1.1.2)

établie 1 mois apres la fin du traitement.
o0 La survie globale des patients.

» Déconvolution par un algorithme de type ML-EM
Une derniere classe de méthodes de déconvolutiliseutalgorithme de reconstruction ML-
EM (Kirov et al., 2008). Elle ne nécessite cepenghas la détermination précise de la FDR,
ce qui permet, en choisissant non plus de modélseFDR mais une fonction de
déconvolution, plus large, de limiter 'augmentatide la variance dans I'image en calculant
un rapport d’imprécision Ce rapport permet de réduire localement la veeadans les
régions d’activité uniforme, et inversement, d’aggner le contraste dans les régions dont la
variation d’activité est plus importante. Les paeams de la méthode de régularisation
changent localement afin de permettre la détectienlésion ou de bords de structures.
L’avantage de cette méthode est qu’elle permetitdidateur d’optimiser les résultats selon
les objectifs gqu’il se fixe. Dans le cas ou l'olijeest d’améliorer la précision de la
guantification, 8 parameétres doivent étre optimisasplupart d’entre eux dépendant de la
gualité de I'image ou des propriétés du tomograpinéin, (Kirov et al., 2008) soulignent que
leur méthode nécessite d’étre validée pour I'étddegrandes tumeurs hétérogénes, dans
lesquelles le processus d’augmentation locale garilance peut engendrer des artefacts.
Une méthode récente, basée elle aussi sur un thlgeriML-EM appliqué sur les données
post-reconstruction a été proposée pour ce typaspde tumeur (Barbee et al., 2010). A la
différence de la méthode précédente, elle nécdssiteesure précise de la FDR du systéme
(modéle non stationnaire) et ne s’applique de gjus un VOI défini préalablement par
I'utilisateur via un masque binaire. Elle a faibbjet d’'une évaluation sur des acquisitions de
fantdmes présentant des volumes d’activité homogesie une comparaison des résultats a
ceux obtenus avec des meéthodes plus classiques isécassaire pour évaluer la valeur
ajoutée de cette méthode.

» Comparaisons des méthodes de déconvolution
L’avantage des méthodes de déconvolution est gg’ale nécessitent pas de segmentation
anatomique des lésions mais seulement les donnéBsrdconstruites, ce qui permet de
diminuer les biais liés a la mauvaise mise en spordance de données. Ceci explique que
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ces meéthodes soient parmi les plus utilisées dmerelbe pour corriger la mesure d’activité
dans le contexte de l'oncologie. A ce titre, lapalt des publications citées dans ce
paragraphe ont eu pour objectif de comparer difté&e méthodes de correction d’'EVP, dont
au moins 2 par déconvolution.

En comparant les effets de 4 méthodes de corredigorolume partiel sur la mesure de
I'évolution relative du SUV ainsi que sur sa vaiiiéb test-retest, chez 15 patientes atteintes
de cancer du sein et 10 patients atteints de NS(HiGxtjes et al., 2010) ont constaté que les
méthodes de déconvolution de :

0 LR (suivant 'implémentation de (Tohka and Reilh2@08)).

o VC (selon la méthode de la convergence de la vateyenne du SUV de (Teo et al.,

2007)).

conduisaient a des résultats presque identiques.

Dans leur travail visant a proposer une méthodel@mnvolution permettant un meilleur
contrble du niveau bruit dans I'image corrigée, 8sion et al., 2009) ont comparé les
résultats de leur algorithme a ceux obtenus pamkthodes de déconvolution de VC et LR.
Les auteurs ont mis en évidence une tres nette entgtion du bruit dans les images
déconvoluées par VC par rapport aux autres méthddasgmentation du bruit dans les
images corps entier de 13 patients, par rapportraages non corrigées, est de 195+112% en
utilisant VC alors qu’elle n’est, pour les mémesiges, que de 29+14,1% pour la méthode
(non débruitée) de LR. En considérant les volumégaboliques (VM) des lésions de ces 13
patients (moyenne 38+26¢mour 22 VM) tracées manuellement par un médeemaliteurs
relevent une augmentation de lintensité moyenngigge par rapport a la valeur non
corrigée de 59+26% pour VC contre 39t17% pour ldhode de LR non débruitée. Ce
résultat n’est cependant pas cohérent avec lekatssobtenus par les auteurs sur les données
fantdmes, ou le rapport entre le signal mesuré tkasphére et le signal mesuré dans le fond
(SBR, Signal to Background Rafioa été trouvé comme étant tres similaire pour4es
algorithmes comparés. La méthode de VC suresticggendant Iégerement les valeurs
mesurées par rapport aux autres méthodes de dégtomoétudiées. La différence de
définition des VOI avec celle utilisée par (Teoakt 2007) peut expliquer cet écart. Ces
derniers proposent en effet de ne corriger queJe Bioyen de la zone de la tumeur la plus
active, et non pas celui de zones pouvant incksebbrds de la tumeur, ou la correction par
déconvolution est rendue complexe du fait de léepees informations de hautes fréquences
durant I'acquisition des données. Les auteurs ofih enontré que I'erreur sur les valeurs de
SBR due a un écart sur la valeur de la LMH de |&RFRilisée pour la déconvolution
augmentait plus vite pour la méthode de VC que pelle de LR. On retiendra qu’un écart
de 1 mm sur la LMH résulte sur une erreur de medarSBR de ~5% pour la méthode de
VC, en accord avec les résultats de (Teo et d.7R0
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[11.5.2.1.2. Transfert d’informations de hautes fréquences

Pour réintroduire les informations de hautes frégas dans les images TEP, (Boussion et al.,
2006) ont utilisé des données anatomiques de hasméution (MMA, Mutual Multiresolution
Analysig. Le principe consiste a extraire, transformeintdgrer les détails de données IRM
ou TDM a des images de moins bonne résolutionstelle des images TEP ou TEMP. Pour
cela, une transformation en ondelettes discrételeles images est effectuée afin d’obtenir les
fréquences spatiales a un niveau de résolutiodeguiest commun. A partir des détails de
hautes fréquences contenus dans I'image anatoretgdie@n modéle, des informations haute
fréequence (détails ou texture par exemple) sorbdinites dans I'image de plus basse
résolution. Appliquée initialement par (Boussionakt 2006) en 2D, cette méthode a été
étendue a la 3D par (Le Pogam et al., 2008; Le fRogkal., 2011). Dans cette derniére
version, quand une corrélation entre données ang@s et métaboliques est observée, la
région concernée est corrigée de I'EVP. Dans leiroasrse, la nouvelle méthode ne corrige
par la zone de I'EVP, évitant ainsi la formatiorardéfacts dans les données corrigées.
L'image finalement obtenue peut donc présenterfaisades régions corrigée et non corrigée
de 'EVP. Cette méthode a été mise en ceuvre récamfhe Pogam et al., 2012) sur les
données®FLT-TEP/IRM(T1) de 12 patients présentant des tusielu cerveau (gliomes) et
comparée a la méthode de déconvolution de (Bougsiah, 2009). Sans moyen de référence
pour évaluer laquelle de ces méthodes fournisaaineilleure correction, les auteurs ont
cependant relevé que MMA rehaussait de maniére iptpertante (p=0,02) la valeur de
fixation de FLT moyenne dans un VOI tracée par @idecin et fournissait une image plus
contrastée que LRWBD.

La méthode des ondelettes a été modifiée par (Bhideet al., 2009) dans le contexte de la
TEP en neurologie, pour lequel il est possibletdigmner des données segmentées a l'aide d’'un
atlas. Les résultats de ces auteurs suggéerentugilisdtion de 'atlas permet d’améliorer la
guantification. Le probleme de la mauvaise mise@nespondance des données anatomiques
et métaboliques n’est cependant pas évoqué, nidetucas ou les informations anatomiques
ne se traduisent pas dans les données métabolicpieg)i est susceptible d’introduire des
artefacts (Le Pogam et al., 2008). Ces derniemstpdimitent I'application de ces méthodes
au contexte général de I'oncologie.

[11.5.2.1.3. Méthode basée sur le partitionnement
* Méthode de Meltzer (2 compartiments)

En utilisant les informations anatomiques issues dmnées TDM ou IRM, (Videen et al.,
1988) ont proposé une méthode de correction deR’BWéchelle du voxel, pour corriger la
distribution d’activité d’'une région d’intérét doée, appelée compartiment d’étude. Décrite
initialement pour la correction de données 2D ecetéthode a ensuite été developpée pour la
3D par (Meltzer et al., 1990). La motivation iniéiaétait de mettre en évidence les zones
d’atrophie dans le cerveau, en corrigeant la @istion d’activité des tissus cérébraux de celle
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des tissus avoisinants. Cette approche nécesstglaentation des données anatomiques en
deux régions distinctes :

o Celle correspondant au cerveau et constituéeadalé la MB et la MG : Mz+mc.
o0 Le reste i.e. le liquide céphalo rachidien (LCR)ide dans lequel baigne le cerveau
et la moelle épiniere : ¥r.

En considérant I'image reconstruite comme la camiah de la somme des distributions
d’activité des deux compartiments étudiés, on pgptimer I'image R reconstruite par

R(i) = (Amp+mc(D + Acr(D)) ® FDR(D) Eqg. .14

ou Ave+mac(i) est la valeur de I'activité réelle dans le cartpment constitué de la MB et de la
MG, A cr(i) celle du LCR, FDR(i) la FDR du systeme d'imageet i le voxel de I'image
considéré.

A partir de la segmentation des 2 compartimentsgd@auit un masque binairey®vc, de
dimension identique a celle de 'image TEP étudiéleque pour chaque voxel i de P, on ait :

1siie€e VMB+MG

0o Eq. .15

Pypimc(i) = {
En utilisant ce masque binaire et en faisant I'lgpse supplémentaire que I'activité réelle
dans le LCR est uniformément nulle, on obtient :

R(D) = [Aypimc(D) X Pypimc()] ® FDR(D) Eq. 11l.16

Pour résoudre cette équation et remonter a la vdiela distribution d’activité réelle en tout
point de I'image As+ma(i), une derniére hypothese est que la concentratiactivité dans
les tissus du compartiment étudiéy@/ms) fluctue peu par rapport a la moyenne d’activité
dans ce compartiment (Meltzer et al., 1999), caenient a écrire que :

R(i) ~ Aypimc (D) X [Pypime(i) @ FDR(i)] Eqg. l11.17
dou
p @) ~ R(i)
MEMEE ™ TP g mc(D) @ FDR(D)]

Eqg. 1118

En d'autres termes, la valeur de l'activité coregie 'EVP en tout point du compartiment
Vme+me, €st égale a la valeur de l'activité mesurée epaiet divisée par la valeur obtenue
apres convolution du masque binaire de ce compamtimar la FDR du systeme d’imagerie.
Il est important de retenir que, du fait des hypets utilisées, cette méthode implique que :
o L’autre compartiment (M) a une activité homogene.
o La correction d'EVP du compartiment dont on souhabnnaitre la distribution
d’activité réelle se fait a I'échelle du voxel. &€lhe porte donc pas sur la correction de
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la valeur moyenne de son activité (a la différedeela méthode de coefficient de
recouvrement, que nous détaillerons au paragrdpfe12.1).

* Meéthode de Muller-Gartner (3 compartiments)
Pour corriger non plus la distribution d’activité derveau dans son ensemble mais celle de la
MG, (Muller-Gartner et al., 1992) ont généralisapproche de (Meltzer et al., 1996h
distinguant les effets des activités de 2 comparis (la MB et le LCR) sur celle d'un
troisieme (qui correspond alors au compartimentud@ qu’est la MG). Pour ce faire, on
segmente ces 3 régions anatomiques pour obteniraggues binaires. Tout comme la
meéthode de (Meltzer et al., 1999), on suppose ak qplie les activités dans la MB et le LCR
sont homogenes. Elles sont estimées en considéard valeurs moyennes respectives
mesureées sur 'image TEP reconstruite. On obtientd

et
Apcr(i) = Apcr-Prer(d) Eq. 111.20

ou Aug(i) (respectivement Asr(i)) est la distribution d’activité de la MB (resgyement du
LCR) en tout voxel i de I'image telle que sa valest prise égale a la valeur moyenhgs
(respectivementd,-g) mesurée sur I'image TEP. En accord avec l'apmodh (Miiller-
Gartner et al., 1992),.r est généralement fixé a 0. La valeurAjgs peut-étre calculée en
considérant une grande Région d’'intérét (ROI) maae centre de la MB sur I'image TEP
reconstruite. s et Rcr correspondent aux masques binaires (cf équatidib)ide ces 2
compartiments obtenus par la segmentation des Breaggtomiques recalées sur les données
TEP. En faisant la méme approximation que pouatede 2 compartiments (équation 111.18),
on peut déterminer les valeurs d’activités corrsgee compartiment d’étude tel que :

R(i) — Ayp.[Pyp(i) ® FDR(i)] — Aycr. [PLcr(i) @ FDR(1)]

Eq. l11.21
[Prc() ® FDRQ)] q

Aye(i) =

Comme dans le cas de 2 compartiments, cette métheateet de corriger la distribution
d’activité du seul compartiment d’étude (dans llaggiion de (Muller-Gartner et al., 1992),
c’est la MG), a I'échelle du voxel. (Meltzer et,al999) ont étendu cette méthode pour
prendre en compte non plus 3 mais 4 compartiments.

* Modification de la méthode a 3 compartiments
Une modification de la méthode de (Miller-Gartnérak, 1992) (appelée dans la suite
modified Miller-Gartner mMG) a été proposée par (Rousset et al., 1998bp@stimer au
mieux lactivité moyenne dans la MBAf;z, €équation 1I1.19). Cette méthode consiste a
déterminerd, g, a partir d’'une méthode de correction de voluraktig@ post-reconstruction
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au niveau de la région : la méthode GTM (p@@&ometrical Transfer Matrixcf paragraphe
111.5.2.2.3). Cette méthode fait I'objet d'une deption détaillée par (Quarantelli et al.,
2004).

* Applications
La méthode de partitionnement a été mise en ceudeereombreuses occasions en imagerie
TEP cérébrale (eg : (Giovacchini et al., 2005; Medst al., 2011; Mikhno et al., 2008) mais
n'a pas, a notre connaissance, été appliquée enogie. Ceci s’explique par le fait que les
hypothéses sous-jacentes du modele ne sont paspapps a ce contexte (Soret et al., 2007).

Differentes méthodes de correction d’EVP basées I'stitisation de segmentation des
données anatomiques (dont celles de (Muller-Gahed., 1992) et de (Quarantelli et al.,
2004)) ont été comparees a des méthodes de déatamo{rVC, cf paragraphe 111.5.2.1.1),
par (Thomas et al., 2011) dans le contexte de {gnia TEP cérébrale des plagues amyloides.
Cette étude a montré que les performances de taction de rVC étaient en deca de celles
des différentes méthodes de correction utilisastigi®rmations anatomiques sur des données
fantbmes simulées. Les auteurs ont en particuligli& le recouvrement de l'activité dans 10
zones ceérébrales appartenant a la MG dans un fangdmulant un patient atteint de la
maladie d’Alzheimer. Dans ce cas, la difféerenceohless moyennée sur les 10 structures, des
rapports entre activités simulées et activitésigées de I'EVP, est d’environ 20% quand rvC
est utilisé, et de moins de 5% pour les autres odéth de correction d’'EVP évaluées. Les
auteurs expliquent ces sous-performances de laoagtde rVC au fait que les critéres
utilisés pour arréter I'algorithme ne permettaigas une correction suffisante.

Un autre résultat intéressant de Thomas et aleput les coefficients de variations (i.e.
I'écart-type sur la moyenne), pour chaque structdes valeurs d’activités calculées grace a
des mesures effectuées sur plusieurs jeux de dermsirdelées. Les résultats montrent que la
correction d’EVP augmente la variabilité inter-gujes activités mesurées par rapport a la
mesure non corrigée, et ce quelle que soit la z@mébrale étudiée. Pour la majorité des
zones cérébrales, la variabilité des valeurs a@eggétait plus proche de celle des valeurs
d’activité simulées (ou valeurs vraies). En d’asittermes, selon ces auteurs, la correction
d’EVP augmenterait la variabilité inter-patient demleurs d’activités mesurées, mais les
rapprocheraient alors des variations réelles didgtas des structures étudiées.

[11.5.2.2. Corrections a I'échelle d’'une région d’intérét
[11.5.2.2.1. Méthode du coefficient de recouvrement

» Principes de la méthode
L’'une des premieres méthodes de correction de I'EB¥YRussi I'une des plus simples a mettre
en ceuvre, a été proposee par (Hoffman et al., 1&1®) consiste a multiplier la valeur de
fixation de I'objet mesurée sur 'image TEP recoms¢ dans une ROI (fesurep €t @ diviser
cette valeur par un Coefficient de RecouvrementCéu (ou RCRecovery Coefficienen
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anglais), tabulé, pour obtenir la valeur corriged’BVP : Acorigse(€quation 111.22). L'une des
hypothéses implicites de ce modele est donc quévite de I'objet d'intérét est homogéene
dans la ROI étudiée.

Amesurée

RC = —mesurce Eq. 111.22

Acorrigée

La détermination de la valeur de CR a utiliser dtnbjet étudié nécessite la connaissance de
ses dimensions ainsi que de la FDR du systeme gén® Il est donc nécessaire d'utiliser
des CR adaptés au type d’objet étudié (notammeatfarme, cf paragraphe I11.4.1) et que les
valeurs utilisées aient été déterminées sur un gompbe de FDR similaire a celle du
tomographe utilisé pour acquérir les mesures dgeorr(Hoffman et al., 1979) concluent de
plus que cette méthode de correction est bien édapbur corriger la mesure d'activité
d’objets dont les dimensions sont supérieures alegé@ plus de 1 fois la LMH de la FDR du
systeme d'imagerie. Comme le propose (Hoffman et 279), I'estimation des CR a
appliguer pour corriger I'activité mesurée de letb¢tudié peut se faire par deux moyens. Le
premier consiste a estimer les dimensions de Kabjeartir des images anatomiques. On fait
alors I'hypothese implicite que le volume anatonei@st identique au volume fonctionnel. La
seconde approche consiste a déterminer directdegedimensions du volume fonctionnel a
partir des images fonctionnelles par segmentateanepemple. Cette derniere méthode, sur
lesquels nous reviendrons plus loin du fait de application dans le contexte du suivi
thérapeutique (cf paragraphe I11.5.4), a été miseegivre par (Avril et al., 1997; Gallivanone
et al.,, 2011). Une étude de faisabilité de la né¢hde (Hoffman et al., 1979) qui portait sur
des données fantdbmes, réalisée par (Geworski,2C4l0), a montré que cette technique de
correction était applicable pour des lésions deatdimensions étaient supérieures a 1,5 fois
la LMH. Les CR sont généralement calculés pour algets de formes simples via des
acquisitions de données fantébmes tels que desespbardes cylindres d’activité homogene.
On notera qu’il est possible d’appliquer le CR & waleur de Aesurée Calculée comme
I'activité moyenne ou maximale dans une ROI, sidieul du CR a été basé sur des mesures
d’activités moyennes ou maximales, respectivement.

Afin d’adapter cette méthode a des cas ou l'aéidit fond local est non nulle, et donc de
corriger la mesure du spill-over, (Kessler et H84) ont proposé des valeurs de CR prenant
en compte non seulement la forme mais aussi laivdie contraste entre I'objet et le fond. Il
est possible d'adapter la méthode de (Kessler et1884) a des volumes de formes
guelconques sans utiliser de table pour déterniénealeur du CR (Soret et al., 2007). Pour
cela, il est nécessaire de se donner un masquiesbiyge: représentatif de I'objet étudie.

1siie Vobjet

] Eq. 111.23
0 sinon

Posjec(D) = |

ou Vopjet cOrrespond au volume segmenté de I'objet etudié@signe un voxel dans le repere
de l'image TEP considérée. Ce masque peut étrendiéie soit a partir d’'une image
anatomique, soit en segmentant directement lesédsnMEP par exemple. On noterg,f
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I'activité mesurée sur I'image TEP du fond locahslidequel est plongé I'objet étudi€sndure
I'activité moyenne de I'objet dans ce masque péogetr I'image TEP. En faisant I'hypothese
que :

o Le fond n’est pas affecté par 'EVP.

o L’activité de I'objet mesuré est homogene.

on peut alors appliquer I'équation I11.14 proposiéas le cadre de la méthode de (Meltzer et
al., 1990). En faisant I'’hypothése proposée parltdde et al., 1999) (cf équation 111.18), on
en déduit que :

Amesurée = (Acorrigé - Afond) X RC + Afond Eq- .24

Oou encore que :

(Amesurs — Afond) Eq. 11.24’
Acorrigé = RC + Afond

ou CR correspond a la moyenne, dagiel des valeurs obtenues suite a la convolution de
Pobjet par la FDR du systeme d’'imagerie (cf équatiori 8).

L'utilisation de la méthode de (Kessler et al., 4p®écessite de vérifier des hypothéses
fortes, telles que :

o Le fait que I'activité dans I'objet d’intérét sdibmogene.

o L’activité du fond ne soit pas affectée de I'EVR @ui n’est pas vérifié quand I'objet
est a I'interface de milieu d’activités différentear exemple, ou encore quand le fond
considéreé est lui-méme constitué de milieux d’agss/différentes (Links et al., 1996;
Soret et al., 2007)).

* Application de la méthode du CR en oncologie

Malgré ces hypothéses, et surtout du fait de Iplsiité de sa mise en ceuvre, la méthode du
CR proposée par (Kessler et al., 1984) a été ésiligour corriger les mesures d’activité en
TEP dans le domaine de I'oncologie (Avril et aB9Z; Avril et al., 2001; Bural et al., 2009;
Gallivanone et al., 2011; Geworski et al., 2000ckdson et al., 2002; Jentzen et al., 2008;
Menda et al., 2001; Sakaguchi et al., 2010; Sriiga al., 2009; van Heijl et al., 2010;
Vesselle et al., 2004). Certains de ces travauxdéntontré la faisabilité de cette méthode
pour des études cliniques ou ont proposé diffésemigthodes d’'implémentation (Gallivanone
et al., 2011; Geworski et al., 2000; Sakaguchil.e2810; Srinivas et al., 2009). Elle a aussi
été mise en ceuvre pour dans le cadre de nombrautt de recherche clinique.

Dans leurs résultats, (Avril et al., 1997) montrgaten corrigeant a la fois de 'EVP par la
méthode de CR et du glucose sanguin (StJy), la mesure du SUV permettait de mieux
distinguer les tumeurs malignes des tumeurs bésidgaes le cas de cancers du sein. Des
résultats équivalents, basés sur la mesure du SUNgé de 'EVP par la méthode du CR
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(SUVcR), ont été obtenus par (Hickeson et al., 2002)dgsr cancers du poumon. Pour cette
derniere localisation, la comparaison des capacigslifférentes définitions du SU\ a
séparer lésions pulmonaires bénignes et maligmesrdaré que la méthode de correction par
CR ne permettait pas d’améliorer la classificatidn.contraire, la comparaison des aires sous
les courbes ROC (cf paragraphe 1V.2.1.4.1), a ndomtiie le SU¥k était le moins & méme de
séparer les deux groupes de lésions (AUC=0,864)nddleur index étant le SUMx
normalisé par le poids du patient (0,915).

Toujours pour les cancers du sein, et en s’appwtarieurs résultats précédents, (Avril et al.,
2001) ont utilisé le SU¥k gu pour voir a quelles données histologiques cetteuneede
l'activité métabolique était la plus corrélée. Lrésultats ont montré des corrélations faibles
entre cette définition du SUV et les données higfigues, suggérant que la mesure de la
fixation de FDG utilisée ne caractérisait pas lmportement biologique des cancers du sein.
Les auteurs n’ont trouvé aucune corrélation eraréixation de FDG et les dimensions de la
tumeur (coefficient de corrélation de Pearson égdded6). lls n'ont cependant pas cherché a
évaluer I'effet de la correction d’EVP sur les &ations étudiées.

Dans une série de travaux mettant en ceuvre cettection, (Vesselle et al., 2000) ont
montré l'intérét de la correction d’'EVP par le CRez des patients atteints de cancers du
poumons non a petites cellules (NSCIN&n Small Cell Lung Cancedu fait d’un lien fort
entre le SUWa.x corrigé de I'EVP et le degré de différenciationllidaire mesuré
histologiquement (p<1f). Les auteurs ont aussi relevé que le fait d'apeli le CR
supprimait la corrélation entre le diamétre anatpraide la Iésion et le SU (le coefficient

de corrélation de Spearman passant alors de 08®{pa -0,04 (p=0,83)). Toujours chez
des patients NSCLC (N=178), mais dans le contextia gtadification, (Vesselle et al., 2004)
ont ensuite prouvé que la correction de la valauiStVinax par la méthode de CR faisait
disparaitre la corrélation observée entre la medlaetivité non corrigé et le grade de la
tumeur. Dans une derniere étude, (Vesselle €@07) ont enfin montré, en se basant sur une
étude portant sur la survie de patients atteintdN8€LC (Higashi et al., 2002), que la
correction d’EVP par CR du SUV ne permettait plespidédire la survie (p=0,08) pourtant
établie avec la mesure de fixation non corrigéel(p% Ce dernier résultat doit cependant
étre soumis a caution puisque les valeurs de CRsé#els n’étaient pas adaptées au
tomographe de (Higashi et al., 2002), ni a sa needurSUV (les valeurs de SUV rapportées
étant des SUV moyens dans une ROI et non le SRV

[11.5.2.2.2. Méthode d’ajustement

En se basant sur les travaux de (Kessler et &#4)19Chen et al., 1999) ont proposé une
méthode applicable en oncologie permettant d’estiné&a fois le volume métabolique de
I'objet étudié et son activité corrigée de 'EVP Bupposant que les valeurs d’activité dans
I'objet et dans le fond sont homogenes et que ¢bbtudié est sphérique, les auteurs ont
décrit un algorithme itératif dont I'objectif cosge a minimiser la différence entre la
distribution d’activité mesurée et un modele daugikl varient :
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» Lalocalisation de la sphére,
e Son diamétre,

e Son activité,

e L’activité du fond.

Cette méthode nécessite I'optimisation de 3 pan@a®gtour des résultats optimaux. Elle a été
comparée a celle du CR par ses auteurs sur degemrfiantdmes contenant des implants
d’activités homogenes de formes elliptiques ou ut@ices. Elle a permis d’améliorer
significativement I'exactitude des valeurs d’adévéstimées.

Dans leurs travaux, (Tylski et al., 2010) ont prepale modifier la méthode de (Chen et al.,
1999) afin de prendre en compte n'importe quelienBbde tumeur. Cette modification repose
sur une estimation initiale grossiére du volumedtah On utilise pour cela une méthode de
segmentation semi-automatique prenant en compttvilg de fond (Nestle et al., 2005) (cf
paragraphe 1V.2.1.2) que I'on dilate pour obteminolume englobant le volume métabolique
réel de la tumeur. On utilise alors un algorithnéeatif minimisant une fonction de codt afin
d’estimer la distribution corrigée de I'EVP quispproche le plus, une fois convoluée par la
FDR du systéme, de la distribution mesurée. Sunées fantdbme et données simulées, la
méthode d’ajustement a atteint une précision, emdede segmentation, similaire a la
meéthode de (Nestle et al., 2005), elle-méme opéenisour les données traitées. Toujours
dans les travaux de (Tylski et al.,, 2010), la mééhal'ajustement a fait I'objet d’'une
comparaison exhaustive a la technique de CR. Cesanali les valeurs d’activités a estimer
sur différents jeux de données simulées, les autmirétudié I'erreur moyenne sur la mesure
du SUV, maximum ou moyen. Les VOI utilisés pourcaddr ces SUV moyens étaient
obtenus a partir de différentes méthodes de segt@misemi-automatique, puis corrigées ou
non de 'EVP par la méthode du CR. Les résultatatreat que le SUV moyen segmenté par
la méthode de (Nestle et al., 2005) et corrigélpanéthode du CR d’une part, et la méthode
d’ajustement d’autre part, se sont averées étrpliesrobustes des 10 étudiées. Elles sont en
outre plus précises que le SKY, pourtant peu affecté par 'EVP.

[11.5.2.2.3. Geometric Transfer Matrix (GTM)

La méthode de CR de (Kessler et al., 1984) ne pgadlmerendre en compte que le spill-over
entre 2 compartiments : le fond et I'objet (cf éipralll.24’). La méthode GTM permet de
corriger de 'EVP les activités moyennes de n’inipajuel nombre de compartiments.

Proposée initialement par (Rousset et al., 1998ay de contexte de la neurologie, cette
méthode nécessite la segmentation sur les donRdsdes N régions étudiées, mises en
correspondance avec les données TEP.

Le modéle suppose que les distributions d’actigit€intérieur de chacune des N MOI

segmentées (avec k numéro attribué au compartinegit que le[1;N]) sont uniformes et
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€gales a leurs moyennes respectives, NoMgS.r¢ k- CES activités sont calculées
directement sur les images TEP. Elles permettefdrdeer un vecteua,, ..« tel que :

Amesuré = [Amesurék ] /Amesuré € MN,I(]R) Eq' 11.25

ou My ;(R) correspond a I'espace des matrices de dimensioligniis et 1 colonne et a
valeurs dan®.
La seconde étape consiste a déterminer :
» La contribution du signal de chaque compartimentlswsignal mesuré dans les N-1
autres compartiments.
* La part de l'activité émise par chaque compartimentdétectée dans ce méme
compartiment.

Pour définir les NxN contributions possibles entes activités de chaque couple de
compartiments (k,I) (avec €1;N] et I€[1;N]), on calcule les coefficientyg,,. Ces
coefficients permettent de définirdaatrice de contamination croiséetelle que :

gdi1 ° 9in
(;:( : : ) Eq. l11.26

N1 ° 9NN

Il existe plusieurs méthodes pour déterminer léswa degg,,; (Frouin et al., 2002) :

» L’approche imageconsiste a utiliser les N masques binairggdP équation 111.23)
déterminés a l'aide des segmentations des compmantsm sur les données
anatomiques. On convolue le masqued® chaque structure par la FDR du systeme
d’'imagerie TEP considéré puis on calcule la moyete®valeurs ainsi obtenues dans
chaque VQI Les valeurs diagonales de G représentent alqgrartade I'activité émise
dans une structure et détectée dans cette mémetustru Les termesgy,
(respectivemenig,,), tels quek # I, représentent la contamination en activité du
compartiment | (respectivement. k) dans le comait k (respectivement ).

» L’approche sinogramme(Rousset et al.,, 1998a) consiste a utiliser unukitaur
analytique afin d’obtenir les sinogrammes corresjaoih a ces masques binaires puis a
les convoluer par la fonction gaussienne représernta FDR du détecteur. On
reconstruit alors les sinogrammes ainsi dégradés Iparésolution du systeme
d'imagerie en utilisant le méme algorithme que iceitlisé pour reconstruire les
images TEP étudiées.

En se basant sur des données simulées et des ddan&ames, les résultats de la méthode
GTM obtenus en mettant en ceuvre ces deux appraociieté comparées par (Frouin et al.,
2002) dans le contexte de lI'imagerie TEP des atrides deux approches conduisent a des
résultats tout a fait comparables, I'approche imaigsentant cependant un gain en temps de
calcul important (de I'ordre de 1000 sur des dosnéeP 3D).
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En écrivant les activités moyenndg,,,4¢c k NON affectée de 'EVP de chaque compartiment

k sous la forme d'un vectedqrgee, €t €N faisant 'hypothese que les activités mieside
chaque compartiment peuvent se décomposer sowsnie fd’'une combinaison linéaire des
activités réelles dedifférentes structures, on obtient :

AmeSurée =G X ACOTTlgée Eq .27
d'ou, en inversant G :
AC‘"‘”gée =61 x Amesurée Eq. 111.28

Comme la méthode du CR de (Kessler et al., 19B4néthode GTM ne vise pas a fournir
une image corrigée de I'EVP (comme le font par edentes méthodes de déconvolution)
mais estime seulement des valeurs moyennes digstidorrigées de I'EVP dans les N
compartiments segmentés sur les données anatomigaas ce contexte, (Rousset et al.,
1998a) ont montré que leur méthode permettait deine les biais sur la mesure d’activité
dans les petites structures cérébrales a hautel-G%, contre 25-50% en l'absence de

correction de 'EVP. En outre, seW . 4¢c €St affecté par les erreurs de mise en
correspondance des données anatomiques et métmzol{grouin et al., 2002) alors que
Acorrigée €t G~ sont tous deux affectés par des erreurs de segtiten(Tohka and Reilhac,
2008).

* Modifications de la méthode GTM
De nombreuses modifications de la méthode GTM Enpkposées :

o (Du et al.,, 2005) ont démontré les limites de lathonde GTM en TEMP quand
I'algorithme de reconstruction itératif mis en cmuvrest pas linéaire i.e. quand la
somme des reconstructions de 2 jeux de projechitast pas égale a la reconstruction
de leur somme. Pour améliorer la correction d’'E\@hsdce cas, ces auteurs ont
appligué une petite perturbation aux données réotes en utilisant I'approche

sinogramme pour calculer les coefficiergg; . Sur des données fantbme et des
données simulées dans le contexte de la TEMP deeaer la méthode pGTM
(perturbation based GTMa réduit significativement les biais par rapgota méthode
GTM non modifiée (Du et al., 2006).

o En considérant un voxel comme un compartiment paunéthode GTM, il serait
théoriguement possible de corriger I'image de I'E¥iPI'échelle du voxel. Ceci
nécessiterait cependant l'inversion d’'une matriegdrturbation de taille trés grande
et mal conditionnée i.e. trés sensible au mointlegement dans I'image et donc au
bruit. Pour résoudre ce probleme, (Segobin et28l10) ont développé la méthode
PARSLR PARtially-Segmented Lucy-Richard$ajui consiste a coupler I'approche
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GTM a la méthode de déconvolution de LR. Appligeée des données fantéme 2D
du cerveau, PARSLR n’a sous-estimé la valeur d/@#étmesurée que de 0,9% contre
5,2% pour la méthode de LR et 6,5% pour GTM. Appdg a I'échelle du voxel, la
méthode GTM a conduit & une sous-estimation de 18&% valeur corrigée du fait
du mauvais conditionnement de la matrice G.

0 Une derniere mise en ceuvre de la méthode GTM, eéppdBV Region Based Voxel-
wisg a été proposée par (Thomas et al., 2011) poim&sune image corrigée de
'EVP. Elle consiste a appliquer d’abord la méth@lEM pour estimer les activités
moyennesA ., 4¢e k dans les N régions segmentées. A partir de cesinsl(Thomas
et al., 2011) utilisent les N masques binaireget &ttribuent leurs valeurkorrigee k
respectives pour créer une distribution homogénegdie, notée S. La derniere étape
de cette méthode consiste a appliquer une corredtl®VP a I'échelle du voxel, en
introduisant les informations issues de S dansajenTEP reconstruite R telle que
I'image finalement corrigée s’exprime :

S(i)

1(0) = R(i) X SO ® FOR® Eq. 111.29

Cette méthode permet de corriger de 'EVP au skin théme type de tissu, tels que
les différents noyaux contenus dans la MG : leatimals, 'amygdale ou encore
I'hippocampe. Utilisée pour la quantification ddaques amyloides, (Thomas et al.,
2011) ont montré une correction quasi-parfaite 'detiVité mesurée sur données
simulées, et ce quel que soit la zone du cerveadié&l La variabilité des résultats
obtenus par RBV en fonction de la qualité de lansagation des données
anatomiques utilisée doit encore étre établie.

» Applications de la méthode GTM

Cette méthode a été tres utilisée en TEP ou en TE®&PEbrale ou cardiaque. Elle a par
exemple été comparée aux méthodes de déconvoldigoR et rVC (cf paragraphe
111.5.2.1.1) par (Tohka and Reilhac, 2008), sur desnées TEP dynamiques simulées mettant
en ceuvre di'C-Raclopride. Dans ce contexte, les paramétresgihgimues d'intérét sont le
potentiel de liaison du radio ligand (PL) et lesd Aéduites de ces images dans un VOI. Les
résultats montrent la supériorité de la méthode Giodr la quantification de ces grandeurs
guand une segmentation parfaite des données amgien@st utilisée. Les méthodes de
déconvolution ont cependant atteint une précisimmparable a celle de la méthode GTM
dans des conditions optimales quand les régiotiséats pour déterminer les TAC et PL
étaient adaptées aux méthodes de déconvolutioréfoeées, afin de prendre en compte la
non correction de l'effet de I'échantillonnage d®@sges, cf paragraphe 111.2). La méthode de
(Rousset et al.,, 1998a) s’est cependant avérée smabuste que les méthodes de
déconvolution en cas derreurs de recalage ou devame segmentation des données
anatomiques. Elle est aussi difficilement transplespour I'imagerie des cancers du fait de la
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segmentation nécessaire des données anatomiquiss létypothese d’homogénéité de la
distribution d’activité dans les différents comjpaents.

Comme la méthode de (Miller-Gartner et al., 199application de la méthode GTM est
rendue complexe pour la TEP en oncologie du fastlmesoins en recalages et segmentation
des données. Elle n’a pas été appliquée dans caigem

[11.5.3. En résumé

Le choix de la stratégie de correction d’'EVP lasphdaptée a un probleme dépend de
nombreux paramétres tels que :
e La nature des données d’entrée (TEP/IRM ou TEP/TAlc ou sans injection de
produit de contraste etc).
* Lalocalisation étudiée.
* Le type de correction souhaitée (i.e. d’'une comeactle I'image ou directement de
celle de la mesure).
« De la validité des hypothéses sous-jacentes danesomgexte (eg: distribution
homogene dans le compartiment).

Un grand nombre des méthodes de correction de I'&ffiquées aux images reconstruites et
présentées ici ont été développées pour I'imaddfie et TEMP du cerveau. Une particularité
de cette localisation est la quasi-absence de mmoene des tissus cérébraux et donc la
relative simplicité de la mise en correspondancéreees données anatomiques et
métaboliques. De plus, ces méthodes de correcéoassitent une segmentation trés soignée
de structures anatomiques (MB, MG et LCF par exempisibles en IRM, mais souvent non
distinguables par la TDM autrement que par l'inmttde produit de contraste. Pour ces
raisons, la plupart des méthodes utilisées en inegeérébrale sont difficilement
transposables en oncologie. Ceci explique que ségdeméthodes, trés simples, du CR,
proposées par (Hoffman et al., 1979; Kessler et 1884) et de déconvolution, qui ne
nécessitent pas forcément d’a priori anatomiques ptre utilisées, aient été mise en ceuvre
dans ce contexte.

En nous basant sur la classification des méthodesodection proposée par (Soret et al.,
2007), le tableau 1 résume les méthodes de camedt 'EVP présentées dans ce chapitre et
appliguées au moins une fois dans le contexte derfaction d’EVP pour I'imagerie TEP des
cancers.
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11.5.4. Applications des méthodes de correction de volume
partiel au suivi thérapeutique

La quantification absolue en TEP, comme celle psépadans les protocoles les plus récents
(Wahl et al., 2009), requiert de limiter au maximles biais sur la mesure de Il'activité
métaboliqgue. En ce sens, la correction de 'EVPtdompact sur la mesure peut-étre
importante, parait nécessaire pour évaluer la spara thérapie. Cependant, en cancérologie
a ce jour, et en dehors des travaux de (Maisonbhk,€011; Maisonobe et al., 2010), que
nous présenterons au chapitre suivant, seuleséhnoi®es ont cherché a établir I'influence de
la correction d’EVP sur I'évolution relative du SU&htre deux examens et son potentiel
impact sur la réponse thérapeutique.

 Mise en ceuvre de différentes stratégies de coorean oncologie et impact sur
I'évolution relative du SUV entre deux examens

En considérant différentes stratégies de correaiBVP applicables en oncologie, (Hoetjes
et al., 2010) ont cherché a évaluer leurs perfooasuet leur impact sur les valeurs des SUV
dans le contexte du suivi précoce. La comparaisotaip sur 5 méthodes de correction :

o Deux méthodes de correction appliquées durantpéetie reconstruction (Reader et
al., 2003) (cf paragraphe I11.5.1.1).

o Une méthode de CR prenant en compte la forme dget'gar convolution d'un
masque binaire (cf paragraphe I11.5.2.2.1).

o Deux méthodes de déconvolution (VC (Teo et al.,72@2 LR (Tohka and Reilhac,
2008), cf paragraphe 111.5.2.1.1).

Les trois méthodes de correction post-reconstmictiot été appliquées sur des données
reconstruites par un algorithme OS-EM classiques ne corrigeant pas de I'EVP. La
correction d’EVP portait sur une valeur du SUV nalisée par le poids du patient et corrigée
du glucose plasmatique.

Comme nous l'avons vu au paragraphe 111.5.2.14 aleteurs de cette étude ont montré que
les deux méthodes de déconvolution conduisaierdiopeat aux mémes résultats, et ont donc
limité la suite de leur étude aux résultats de édhmde de LR.

L'étude sur données simulées a permis de mettrévatence que pour des volumes de
sphéres supérieures a 4 mL, toutes les méthodgsacées corrigeaient les valeurs d’activité
mesurées avec une bonne précision. Quand les vslutilisés pour la mesure de l'activité

n'étaient plus mesurés a partir du VOI segmenté yae méthode semi-automatique
appliqguée sur les données TEP mais a partir desexadts, le recouvrement de l'activité

réelle était alors de plus de 80%, méme pour uhérspde moins de 1 mL. Les données
fantdbme, qui contenaient un plus grand nombre tiérsg de volume compris entre 1 et 10
mL, ont confirmé ce résultat pour toute sphérelds ge 1 mL.
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L’application sur données patients visait a évallieipact potentiel des corrections sur la
mesure du SUV chez 15 patientes atteints de cacesein avant et apres 1 cycle de
chimiothérapie (pour un total de 18 Iésions) amsé la variabilité test-retest des valeurs
corrigées chez 10 patients atteints de NSCLC (3®né€). En moyennant les évolutions
relatives des SUV apres un cycle de chimiothéragelesASUV (cf équation 11.2) de toutes
les lésions obtenues avant et aprés correction ldgm&miere étude, les auteurs ont montrée
gue seule la moyenne d&SUV corrigés par la méthode de CR n’était pas Bagiivement
différente de celle issue des valeurs non corrigées auteurs soulignent cependant le faible
écart entre la moyenne des valeurs non corrigéssrda -30,5%) et les valeurs corrigées par
déconvolution ou durant le processus de recongiru¢gcomprises entre -26% et -27%).
L’étude de la variabilité test-retest a montré angmentation moyenne du SUV entre 2 TEP
effectuées a 2 jours d’intervalle de 9,8% sansection d’EVP contre 10,8% avec correction
d’EVP, la différence entre ces valeurs étant ngniBcative (p>0,17).

L’analyse de ces résultats a permis aux auteurdelure que la correction d’'EVP pouvait
permettre de supprimer 'effet de la modificatiam wblume sur la mesure de I'évolution de
l'activité métabolique sans pour autant diminuepiécision de cette mesure. En fonction de
la méthode, la correction pouvait changer signifieenent la valeur duASUV et donc
potentiellement la classification de la réponseabksence de différence entre la valeur
moyenne deASUV corrigées par CR et celle des valeurs non@ées a été attribuée au fait
gue cette méthode repose sur l'utilisation d'un V®la différence des 3 autres méthodes de
correction étudiées. La difficulté de segmenterdiesnées en TEP (Zaidi and El Naga, 2010)
peut expliquer I'impact potentiel de ce paramétrelss résultats d’'une méthode qui repose
en grande partie sur cette étape.

(Gallivanone et al., 2011) ont proposé et évalug méthode de correction d’EVP utilisable
en clinique et basée sur la méthode du CR. Lesirsmalde ces CR sont alors déterminées a
partir de courbes obtenues via des données fantbMesmaniére assez similaire a
'application sur données patient proposée par {jdseet al., 2010), Gallivanone et al. ont
ensuite cherché a évaluer la faisabilité de ce#¢hade sur les données FDG-TEP de 16
patients atteints de difféerents types de canceecfgas, sein, cesophage, ORL, etc),
métastatiques ou non.

Pour cette deuxieme étape, 24 lésions (9 primiielb métastases) ont été considérées. Ces
patients ont tous subi deux examens TEP : un deatbut de leurs traitements respectifs
(chimiothérapie et/ou radiothérapie) et un examersuivi (en moyenne 6 mois plus tard,
intervalle de 2 a 10 mois). L’analyse des valeuesumée sur les TEP initiales a montré une
modification significative entre les valeurs de Sdbdfrigées de 'EVP et les valeurs non
corrigées (soit une augmentation de plus de 25% $2% des lésions segmentées par une
méthode automatique sur la TEP).

En considérant I'évolution relative du SUV entre deux examens (cf équation 11.2), les
auteurs ont observé une réductiorAdgJV (maximal ou moyen dans la lésion) par rapport a
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la valeur non corrigée dans 63% des cas et une entgtion dans le cas contraire. Une
analyse statistique des résultats a montré unérelif€e significative entre les différentes
distributions deASUV avant et apres correction d’'EVP par cette nuh@<0,01) suggérant
limportance potentielle de cette correction poarslivi thérapeutique. Malgré le manque
d’homogénéité de la cohorte et les différenceseeles temps écoulés entre les 2 examens
TEP de suivi, (Gallivanone et al., 2011) ont chérch illustrer l'importance de ces
changements d&SUV sur la classification de la réponse tumorateappliquant les seuils de
réponse proposés par les criteres EORTC utiliség p® suivi en TEP (cf paragraphe
11.3.1.2), les auteurs ont illustré la modificatipatentielle de la réponse thérapeutique sur une
Iésion (passant de maladie stable a maladie répboradéa thérapie aprés application de la
correction d’'EVP).

» Impact de la correction d’EVP sur la réponse théuéigue précoce

Récemment, (Hatt et al., 2012b) ont évalué la valeédictive de différents index extraits de
TEP acquises avant puis apres une et deux sem@dngsitement par chimiothérapie preé-
chirurgicale chez 28 patients atteints de cancesctaux localement avanceés. L'objectif des
auteurs était d’évaluer les capacités de différemtex tels que le SU¥. le volume
métabolique (VM), le SUV moyen dans ce volume (Sk¥), le SUVeax la glycolyse totale
de la lésion (i.e. le produit de VM par Sklye et celles des mémes index corriges de 'EVP
(méthode mise en ceuvre non détaillée dans le redurpéster) a distinguer entre différents
groupes de réponse établis a partir d’'une analgsegathologique.

Leurs résultats ont mis en évidence que seul le 8ldyen mesuré sur la TEP prétraitement
était corrélé a la réponse anatomopathologiquedgticulier, les auteurs ont remarqué gu’en
utilisant la TEP acquise aprés une semaine, auesiindex étudié ne prédisait la réponse. En
considérant les données TEP acquises apres dewingsnde traitement, seul le VM ne
prédisait plus la réponse. Dans ces conditiong)CAde la courbe ROC du TLG (0,79) était
alors la plus élevée. La significativité de la sugréé du TLG par rapport aux autres index
étudiés n'a cependant pas été spécifiée. (Hattl.et2812b) ont enfin relevé que la
classification de la réponse thérapeutique, a rpditine TEP prétraitement seule ou en
considérant I'évolution des index métaboliques apl€ux semaines de traitement ne semblait
pas dépendre de la correction d’EVP.

A la suite de ces résultats, il apparait donc dquka sorrection d’'EVP semble pouvoir

modifier significativement I'estimation de I'évolah relative du SUV entre deux examens
(Gallivanone et al., 2011; Hoetjes et al., 2016 snpact, quand il est significatif (Hoetjes et
al., 2010), pourrait cependant ne pas améliorefalssification de la réponse par rapport aux
index plus classiques (Hatt et al., 2012b). Enggutiéme si selon (Hoetjes et al., 2010), la
correction d’'EVP permet de supprimer le lien patdrégntre activité et volume métabolique,

rien n'indique que les seuils proposés dans laréiture pour la classification de la réponse
doivent étre appliqués sans étre ajusté en conségBuvat et al., 2012). Cette question est
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d’autant plus importante que les corrections apges et présentées dans ce chapitre reposent
sur des hypotheses résolument différentes (cfaadie1).

1.6. Conclusion

Ce chapitre avait pour objectif de donner une viemskmble des méthodes de corrections
d’EVP en TEP, en mettant I'accent sur les méthagbgdicables en oncologie. Nous avons vu
gue dans ce contexte, la difficulté de segmentsrvelumes tumoraux sur l'imagerie

anatomiques, du fait du faible contraste entreutisain et pathologique, était un frein a
'application de méthodes pourtant largement épéesven imagerie TEMP et TEP du

cerveau.

Le chapitre suivant étudie I'impact de deux métisode correction de I'EVP sur la réponse
thérapeutique précoce de patients atteints de camderectaux meétastatiques. Une étude
préliminaire sur données simulées aura pour olbjgetmieux comprendre le rdle respectif du
volume métabolique et de I'activité dans le cordet suivi thérapeutique.
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Chapitre 1V
Comparaison des capacites prédictives d’index
métaboliques pour I'évaluation de la réponse tumoria
précoce
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IV.1.  Introduction : faut-il corriger le SUV de l'effet de volume
partiel pour évaluer la réponse tumorale?

i les travaux proposés dans la littérature suggéenenmpact potentiel de la correction

de I'effet de volume partiel (EVP) sur I'estimatide la réponse tumorale au traitement

(cf paragraphe 111.5.4), aucun ne statue sur saméfige pour la classification des
patients en répondeurs ou non répondeurs. L’hypetli@e nous souhaitions valider dans le
travail qui va étre présenté ici était qu'une mestorrigée de 'EVP, et donc a priori moins
biaisée, permettait de mieux distinguer les tumegpsndant des tumeurs ne répondant pas a
la thérapie.

A partir de données simulées numériquement, nooissad’abord tenté de mettre en évidence
l'influence de la correction de I'EVP en fonctioe th tdche de classification. Nous avons
ensuite cherché a comparer nos résultats a cearusbsur des données cliniques de patients
atteints de cancer colorectaux métastatiques (Citts par chimiothérapie et pour lequel
nous possédions une évaluation de la réponse atéosnge. Les 2 ensembles de résultats
présentés dans ce chapitre ont fait I'objet degmtédions orales aux congres deéstaiety of
Nuclear MedicingMaisonobe et al., 2011; Maisonobe et al., 2010).

IV.2. Etude sur données simulées
IV.2.1. Matériel et méthodes

IV.2.1.1.Données simulées
L'implémentation et la validation de méthodes digea d’'images en TEP s’appuient sur
différents types de données: les images simuléezxlkes de fantbmes physiques, pour
lesquelles on connaatpriori les valeurs a estimer, et les images de patients.

Les données simulées ont pour but d'imiter les esagrovenant d'un tomographe. Elles
peuvent étre obtenues a partir de simulations tigabs, dont nous ne détaillerons pas le
principe ici, ou par des simulations Monte Carl@anB les deux cas, il est nécessaire de
définir des données d’entrée, qui décrivent leppétés physiques des objets pour lesquels
on souhaite connaitre la distribution d’activitéevpar la TEP. Ces données contiennent entre
autres la distribution d’activité a simuler, latdisution de densité et enfin un modéle du
tomographe considéré ainsi que les parametres w&tgn associés. Une fois ces données
définies, les simulations Monte Carlo permettentgédeérer des données brutes telles que
détectées par les tomographes. Ces données boutesnsuite reconstruites pour obtenir les
images simulées.

Le principe de base des simulations Monte Carlal'éshantillonner des distributions a l'aide
d'un grand nombre de tirages aléatoires. Ces na@nsmm@ obtenus a partir de générateurs de
nombres pseudo-aléatoires, i.e. des programmesaggies séquences de nombres ayant des
propriétés se rapprochant le plus possible de scalle nombres aléatoires. Une fois
déterminés, ils sont utilisés pour simuler lesratéons de chaque particule dans la matiére,
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et en particulier, les processus intervenant dansedlisation d'un examen de meédecine
nucléaire.

Parmi les simulateurs Monte Carlo utilisés pouruten des examens TEP, on peut citer
SIMSET (Harrison et al., 1994) ou GATE (Jan et2Q4) par exemple. C'est ce dernier qui a
été mis en ceuvre pour obtenir les images TEP édgipour cette etud8ATE (pour Geant4
Application for Emission Tomographest développé depuis 2001 dans la collaboration
OpenGATE impliquant 17 laboratoires internationaux. Il basé sur Geant4 (Agostinelli et
al., 2003), un des principaux codes de simulattdisé& pour simuler le transport de particules
a travers la matiere. Geant4 a été développé lamtient par le Conseil Européen pour la
Recherche Nucléaire (CERN). Dans le contexte dealjerie TEP, GATE permet de simuler
le transport de particules dans le patient maisiadans les détecteurs. De nombreuses
caractéristiques des tomographes peuvent alorpése en compte telles que la géométrie
des cristaux qui les constituent ou encore leuptemort par exemple.

Pour réaliser notre étude, nous avons utilisé desé&es simulées disponibles dans I'équipe.
Elles modélisent des acquisitions réalisées aveenadele validé du tomographe Philips
Gemini GXL, dérivé de celui proposé par (Lamaralet2007). La prise en compte de toutes
les caractéristiques du systeme de détection eenbtélisation trés précise. Les distributions
d’activité et d’atténuation ont été générées aimpaftun fantdme voxeélisé NCAT (pour
NURBS CArdiac Torso phantonfigure IV.1), qui permet de simuler les mouvensent
respiratoires et cardiaques du patient durant tree@TEP.

Figure IV.1 : rendu 3D du fantdme NCAT (Nurb-based CArdiac-Torso phantom) utilisé pour simuler des
données réalistes (extrait de www.bme.unc.edu/~wsag/)

Les tumeurs simulées ont été modélisées par deésespt’activités homogénes placées dans
différentes localisations : 4 dans le poumon dédans le poumon gauche et une dans le foie
(Figure IV.2). Le contraste entre l'activité desfahére du foie (Figure IV.2a, fleche du bas) et
celle du fond difféere de celui des autres sphéretie derniére a été exclue de I'étude afin
d'avoir un jeu de données homogene. Les spheresnauan diametre de 1, 2 et 3 cm.
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L'activité dans les spheres a été fixée de facobtanir 7 valeurs de SUV différentes : {1;

15; 2; 3; 4; 8; 12}. Les données utilisées dgorrespondaient a des acquisitions non
synchronisées au signal respiratoire. Elles inehtadonc un flou cinétique important au

niveau des tumeurs simulées (cf figure IV.2).

Au total, nous disposions de 21 examens TEP sinfu&sun examen contenant des tumeurs
ayant toutes une des sept valeurs de SUV et uneaiesaleurs de volumes possibles), avec,

pour chacun d’entre eux, 7 tumeurs de caractéuessigdentiques, mais variant en taille et/ou

en activité d’'un examen a l'autre. Finalement, é&plicat de ces images a été effectué : ce jeu
de données correspond a la répétition des simnfapeecedentes mais avec une initialisation
différente du générateur de nombres pseudo-aléatoir

a b : C

&
¢ !
2 B .
Figure IV.2 : Fantdme NCAT simulé avec GATE. Les speres, représentant des tumeurs, sont indiquées

avec les fleches vertes. Les images étant non symefisées a la respiration. On remarque que le flou
cinétique est important et modifie la forme des spdres. Extrait du rapport de thése de (Tylski, 2009)

Les distributions étudiées, dont I'activité totaait comprise entre 43 et 45 MBq, ont été
simulées afin d’'obtenir des images équivalentesli@s obtenues lors d’'une acquisition de
deux minutes par pas de lit. Les images ont é@nstruites avec l'algorithme OS-EM 3D (5
itérations et 5 sous-ensembles), et corrigéesati@iiuation. S'agissant de données simulées,
les coincidences détectées sont parfaitement éasgts. Il est donc possible de déterminer,
sans erreur, si la coincidence détectée est vraidiftusée. Dans notre étude, seules les
coincidences vraies ont été traitées, ce qui redesupposer que des corrections parfaites de
diffusion et de coicidences fortuites ont été siiis. La taille des voxels dans les images
reconstruites est de 4x4x4 mrat les images reconstruites ont été post-filtrdesc une
gaussienne 3D de LMH égale a 4 mm.

IV.2.1.2.Caractérisation du métabolisme tumoral
Pour comparer la capacité prédictive des index séinguer entre différentes évolutions
possibles des volumes tumoraux simulés, nous avaleslé, pour chaque tumeur simulée,
différentes estimées du SUV. Une étape préalabtmresisté a optimiser les différents
algorithmes de segmentation nécessaires a cedscal®ite optimisation a été réalisée dans
le cadre du travail de these de (Tylski, 2009),déterminant la valeur des parametres
minimisant, en moyenne, la différence entre le nmusegmenté sur l'image TEP et le
volume réel de la tumeur. Les données utilisées peitie optimisation correspondaient a des
examens TEP simulés réalistes, incluant des tumeamsnécessairement sphériques, mais
d’activités homogénes, localisées dans des exaMmERsde sujets sains selon la méthode
décrite par (Stute et al., 2011). Ces données m@ivai® reconstruites dans des conditions
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identiques a celles des données NCAT présentéearagraphe 1V.2.1.1. Elles ont fait I'objet
d’'une publication par (Tylski et al., 2010).
Les SUV comparés dans cette étude sont les suivants

SUVnmay : le SUV d’intensité maximale dans le volume tuator

SUVeak : le SUV moyen dans un cube de 3 voxels de cétéy& sur le voxel de plus
forte intensité. Cette définition, différente delleeproposée dans le protocole
PERCIST par (Wahl et al., 2009), est considérée ntenfune des définitions
envisageable de la région de volume fixe a utiliBeellaard, 2012).

SUVs3y @ il correspond au SUV moyen dans un volume seggn@npartir d’'un
algorithme de croissance de région et dont I'enserdbs voxels agrégés ont une
intensité supérieure ou égale a 53% du giJM.a valeur de 53% utilisée ici est issue
de l'optimisation décrite ci-dessus.

SUViong : il correspond au SUV moyen dans une région olgtguar croissance de
région et dont le seuil est défini en prenant enpte I'activité moyenne de la zone la
plus active de la tumeur ainsi que I'activité dumddocale (Nestle et al., 2005). La
définition précise de ce seuibs est :

Stond = Afond T €opt X A709; Eq. IV.1

ou Aspng correspond a la moyenne de l'activité dans unéonégléfinie par une
couronne de 2 voxels d’épaisseur placée a 8 mm dégion obtenue en utilisant un
seuil égale a 40% du SW\. Aoy €St égale a I'activité moyenne dans une région
connexe ou tous les voxels ont une activité supiia 70% du SUNax (VOlzge) et

Eopt €St le parametre optimisé a partir des imagesmeurs simulées réalistes decrites
précédemment. La valeur utilisée ici poy: est de 0,32.

SUV, : qui correspond au SUyq corrigé de 'EVP par la méthode de coefficient de
recouvrement (CR) proposée par (Kessler et al.4)1@8 paragraphe 111.5.2.2.1). Ce
coefficient a été calculé en convoluant le masduoeite de chague tumeur obtenu en
utilisant la segmentation mettant en ceuvre le smtimisé &nq par la Fonction de
Réponse (FDR) dans les images reconstruites. Usiedtie méthode de segmentation
optimisée sur données simulées, la Largeur a ntebau(LMH) utilisée a été
optimisée en minimisant I'écart entre le SUV cagrie I'EVP par la méthode de CR
et la valeur réellement simulée. La valeur de LMitEnue suite & cette optimisation

est de 8,9 mm.

La figure IV.3 résume les définitions des VOI @#es pour calculer les différents index SUV
compareés dans cette étude.
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SUV53% SUVpeak

SUVfond

Figure 1V.3 : illustration des contours utilisés pair calculer les différentes définitions de SUV comgrés
dans I'étude sur données simulées.

IVV.2.1.3.Appariement des images

A partir des données NCAT, il est possible, pouactime des 6 tumeurs, d’apparier les
images pour simuler des évolutions de volume ed/adtivité. La disponibilité de 2 réplicats
pour chaque jeu de données permet aussi de sidederas ou le volume ET l'activité réelle
de la tumeur simulée ne changent pas. Pour éviumpacité des index SUV a distinguer
différents types d’évolutions tumorales, nous avapgarié les données NCAT de deux
maniéres distinctes :

« 1°®tache de discrimination : évaluation de la capadits index SUV a distinguer les
deux groupes de tumeurs suivants :

o Tumeurs dont l'activité simulée est inchangée ed@ax mesures, quel que
soit le changement de volume (figure IV.4, ligne West possible former 378
combinaisons (7 activités x 9 combinaisons de vekipossibles par sphére x
6 sphéres) pour constituer ce groupe (G1)

o Tumeurs pour lesquelles I'activité simulée charggeelle que soit I'évolution
du volume. Ce groupe sera noté G2. Il est possidse former 2268
combinaisons pour former ce groupe (i.e. 42 évohgti de SUV x 9
combinaisons de volumes x 6 sphéres).

2°Mtache de discrimination : il s’agit d’évaluer lapacité des index a distinguer les 2
groupes suivants :

o Un groupe G3 de tumeurs pour lesquelles I'actisitéulée ET le volume sont
inchangés (figure 1V.4, ligne B). 126 cas (7 atéigisimulées x 3 diametres x
6 spheres) constituent ce groupe.

o Un groupe de tumeurs G4 pour lequel au moins uanpaire change. Ce
groupe peut donc contenir des tumeurs dont le velwimange mais pas
I'activité, dont I'activité change mais pas le vole et enfin des tumeurs pour
lesquelles activité et volume varient. Ce groupe cemstitué de toutes les
combinaisons constituant G2 (soit 2268 combinaisehsle tous les cas pour
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lesquels I'activité ne change pas mais ou le dimm&tange (soit 7 activités x
6 évolutions de volumes x 6 spheres, donc 252 éas)otal, il est possible
d’inclure 2520 combinaisons dans G4.

L §
‘

=0 M 7,0
20
SUV=8/diametre=1cm SUV=8/diametre=3cm
Adiameétre| ™~
=0 !
20 :
SUV=4/diémétre=2cm SUV=4/diametre=2cm

Figure IV.4 : exemple d’appariement de données utgé pour simuler différents types d’évolution des
tumeurs. Premiére ligne : cas d’'une tumeur dont I'ativité réelle reste égale a 8 (unités SUV) mais dbole
diamétre augmente de 1 cm a 3 cm. Le Sy mesuré passe alors de 2,2 a 7,0 g/mL. Ligne 2 sadune
tumeur n’évoluant pas entre les deux examens mai®pr lesquelles deux simulations utilisant des sésede
nombres aléatoires différentes ont été utilisées.abs ce cas, le SUy,q mesuré change Iégerement (de 3 a
3,2))

IVV.2.1.4.Analyse statistique

IV.2.1.4.1. Caractérisation d’un test diagnostique : définitiors
On caractérise souvent les performances d'un tegnaktique par sesensibilité et
spécificité Cette approche repose sur une vision binairerdbléme de diagnostic : les sujets
sont sains ou malades et la maladie est détectée best pas.

Pour les sujets malades, on définit comme:
* Vrais Positifs (VP) les sujets dont la maladiedgsectée par le test.
* Faux Négatifs (FN) les sujets dont la maladie rpastdétectée.

Pour les sujets sains, on appelle :
* Vrais Négatifs (VN) ceux pour lesquels aucune malatest détectée.
» Faux Positifs (FP) ceux pour lesquels le test détege maladie.
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La sensibilité, aussi appelée Fraction de VraistPoé-VP), est la capacité d'un test a donner
un résultat positif si la maladie est présentee et égale au rapport du nombre de vrais
positifs sur le nombre de sujets malades de I'édittoen(équation 1V.2).

VP
ibilité & —— Eqg. IV.2
Sensibilité VP T FN q

La spécificité est la capacité d'un test a donmerésultat négatif en I'absence de maladie.
Elle est égale au rapport du nombre de vrais fégair le nombre de sujets sains (équation
IV.3).

VN
Spécificité & ——— Eq. IV.3
pecificite VN + FP q

La Fraction de Faux Positifs (FFP) est définie:par

Fraction de faux positif & L = 1 — Spécificité Eq. V.4
VN + FP
Une autre facon de mesurer les performances d'stemsge est de déterminer la qualité des
prédictions issues du systeme, souvent en calcdéant figures de mérite :
e la Valeur Prédictive Positive (VPP), qui représelatefraction de cas réellement
positifs parmi tous les cas identifiés comme pissiar le test :

Val sdicti itive & —© Eq. IV.5
ateur preaictive positive = VP + FP . .

* la Valeur Positive Négative (VPN), qui représerdiefilaction de cas réellement
négatifs parmi les cas identifiées comme négatifdetest :

Val sdicti itive & — Eq. IV.6
ateur predictive positive = VN + FN . .

Contrairement aux sensibilité et spécificité, lakurs prédictives dépendent de la prévalence
de la pathologie, c’est-a-dire la proportion d'widus atteints par la maladie dans la
population considérée. Elles mesurent donc esdentent [|'utilité diagnostique d’'un
systeme, mais pas sa justesse intrinseque.

Considérons un échantillon représentatif d'une padfmn pour laquelle nous savons que les
individus qui la composent sont effectivement matadt un autre échantillon constitué de
sujets sains. Pour une méthode diagnostique D iksamnt, par exemple, une valeur d’autant
plus grande que la maladie est exprimée, on pewerr pour chaque échantillon, un
diagramme représentant la fréquence des valeursiésupar la méthode D. Ce diagramme
représente les distributions des mesures pourelgs échantillons, que nous avons représente
dans la figure IV.5 par 2 gaussiennes.
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A Nombre de sujets
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Distribution de la
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Figure IV.5 : lllustration des distributions des vdeurs fournies par une méthode de diagnostic pourealix
populations distinctes, dont les réponses sont comes a priori par une méthode de référence. En
choisissant un seuil de décision (A), correspondaidt une valeur donnée de l'indice évalué, on définia
proportion de Vrais Négatifs (VN) et Faux Positifs(FP) dans la population saine (B) et celle de Faux
Négatifs (FN) et Vrais Positif (VP) dans la populabn malade (C).

En définissant une valeur seuil au-dela de laquellgaleur de I'indice mesurée chez un

patient le classe comme malade, on peut en dédiirsensibilité et une spécificité. Ces deux
grandeurs étant liées et évoluant dans des seess@®/ le choix du seuil correspond a un
compromis. Si I'objectif de la méthode de diagmo&st, par exemple, de classer comme
malade 100% des patients réellement malades gertgibilité), il est nécessaire d’utiliser un

seuil tres faible, ce qui induit une augmentatiopartante du nombre de faux positifs et donc
une chute de la spécificité. Il est donc nécessa@ese doter d’'un outil permettant de

caractériser les performances de la méthode dsifidasion binaire indépendamment du

choix du seuil. Nous avons utilisé I'analyse ROC.

IVV.2.1.4.1. Courbes ROC

Développée durant la seconde guerre mondiale pam&e américaine pour améliorer la
capacité des signaux radars a prédire la préséau®ms japonais, la courbe ROC (pour
Receiver Operating Characterisfi@a par la suite été utilisée en théorie de laafiéte du

signal et en psychophysique (Green and Swets, 19668 en médecine pour I'évaluation de
tests diagnostiques (Swets, 1988). Cette courbetgepte la fraction de vrais positifs (ou
FVP i.e. la sensibilité, équation IV.2) en fonctida la fraction de faux positifs (ou FFP i.e. 1-
Spécificité, équation 1V.4) pour I'ensemble desilsepossibles. Des exemples de courbes
ROC sont données en figure IV.6. L’indice 1, doatcburbe ROC passe par le point de
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coordonnées (0 ;1), correspond a une méthode dmatiic parfaite car capable de séparer
sans erreur les deux populations. L'indice 2 esdataristique d’'une méthode non informative
i.e. purement aléatoire : il est incapable de mijster les deux populations. L'un des intéréts
de la courbe ROC est de permettre de comparenjexcités predictives d’indices tels que les
indices 3 et 4, pour lequel on constate ici quadite 4 présente une meilleure sensibilité et
spécificité que I'indice 3.

Les exemples présentés ici reposent sur I'hypotlogse les distributions des valeurs des
indices suivent des lois normales chez les deuxulpipns: on parle alors d’approche

paramétrique. Dans le cas ou cette hypothése pastjustifiée, ce qui peut étre mis en

evidence par différents tests statistiques doptus usité est celui de Kolmogorov-Smirnov,

les courbes obtenues sont affines par morceauxcouabe sera d’autant plus lisse que le
nombre d’individus constituant les échantillonsaséleveé.

Nombre de sujets
A\ Distribution de la

population saine
Distribution de la
population pathologique
1 L |/\*
A
‘O
=
a2 4 4 .y 4 .y .y {3 Indice 2
K] A
’ —_— i | | .
’ Indlces 4 + } + + $ + > Indice 3
’ —— Indice 4
0 = A
0 1
1-Spécificité
+ $ + : . + + > Indice 4

Figure IV.6 : Exemple de courbes ROC (gauche) et dedistributions de valeurs correspondantes pour
deux populations et quatre méthodes de diagnostices indices 1 et 2 correspondent a des cas extréntes
la méthode étudiée permet de distinguer totalementindice 1) ou pas du tout (index 2) les différents
groupes de patients.

Il est possible de comparer les performances dectiéh de chaque indice a I'aide de leurs
Aires Sous la Courbe ROC, ou AUC (podrea Under the Curyeen anglais). Cette AUC
varie de 0 & 1. La valeur de 1 est atteinte damsasged’un test parfait (eg : indice 1, figure
IV.6). A l'inverse, si les distributions des résu#t obtenus pour les sujets malades et pour les
sujets sains se superposent, la sensibilité ekt ada FFP pour toutes les valeurs du test : la
courbe ROC d'un tel test est donc superposée eefaipre diagonale et son AUC est égale a
0,5. Un tel test n’a donc aucun apport diagnostidtrgin, une AUC inférieure a 0,5 est
obtenue pour un test dont la réponse est inversepour lequel un sujet effectivement
malade présente un résultat inférieur a celui dufet sain. Mathématiquement, 'AUC
correspond a la probabilité d’identifier correctemiémage avec anomalie quand une image
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avec et une image sans anomalie sont présentéelasiGment a un observateur (Hanley and
McNeil, 1982).

La fiabilité des courbes ROC dépend de la positiompoint considéré sur la courbe. Dans le
cas d’'une approche paramétrique, I'écart-type ehgoint est :

FFP(1 — FFP
Orpp = \/ ( ) Eq V.7

Np~ -1

ou gppp €st I'écart-type de la courbe ROC suivant I'axs dbscisses et Nporrespond au
nombre de cas sains considérés.

De méme, I'écart-type de la courbe ROC suivanied’d&s ordonnées;, p, vaut :

FVP(1—-FVP
O—FVP = \/ ( ) Eq |V8

Npt —1

en notant Nple nombre de cas constituant I'échantillon pathiojog considérée.

On déduit des équations 7 et 8 que les écart-tgpsgoints en abscisses et ordonnées des
courbes ROC varient inversement avec le nombrelj@¢sssains et pathologiques considérés.
Pour ne pas avoir un biais plus grand sur la fraatie faux (respectivement de vrais) positifs
gue sur celle de vrais (respectivement de fauxjtifssl est donc conseillé d'étudier des
groupes de méme taille. Pour cette raison, noussagonsidéré dans cette étude I'ensemble
des cas du groupe offrant le moins de combinaipossibles (128 pour G1 et 378 pour G2)
et tiré au sort un méme nombre de combinaisonsldagreupe qui lui était comparé. L'étude

a été répétée sur 100 échantillons tirés au haderdie s’assurer que les résultats présentés
étaient représentatifs des différentes combinaipossibles.

IV.2.1.4.1. Comparaison des AUC
Afin d’évaluer la capacité des différents indexé&parer les groupes G1/G2 d’'une part et
G3/G4 d'autre part, nous avons effectué une andRGE€ non-paramétrique. Nous avons
systématiqguement calculé les AUC et écart-typescéss, et avons compare la significativité
des différences entre toutes les paires d’AUC pbtssi Les échantillons n’étant pas
indépendants, nous avons pour cela utilisé la ndéthmroposée par (Hanley and McNeil,
1983). En considérant une erreur de type | de 5s mvons donc testé, pour chaque paire
d’indices A et B, I'hypothése HO : « il n'y a pae différence entre 'AUC de l'indice A et
celle de I'indice B ».

Afin de limiter linflation du risque de type | (est-a-dire de rejeter I'hypothése HO alors
gu’elle est vraie), liée a la réalisation de plussetests statistiques, nous avons utilisé la
correction de Bonferroni (Bland and Altman, 1995¢tte méthode consiste a diviser le seulil
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de significativité utilisé par le nombre de comjsoas effectuées. Dans notre cas, ce nombre
est égale au nombre de combinaisons de 2 indices f&s 5 étudiés, i.e. 10. On considérera
donc que la différence entre les AUC étudiées igsificative quand la valeur de p obtenue
pour chague comparaison de paires d’AUC sera efggiou egale a 0,005.

IV.2.2. Résultats

IV.2.2.1.Capacités des index a distinguer des variations d&JV
La premiére tache de discrimination vise a étahlil index est le plus a méme de séparer un
groupe de tumeurs dont le SUV ne varie pas (G1I) dhoupe de tumeurs dont le SUV varie
(G2), et ce quelles que soient les variations demes. Les courbes ROC des 5 index

compares sont montrées sur la figure 1V.7.

1
0,8
2 o6 |
;5
@
o
[, 0,4 B
SUVmax
—— SUVpeak
0,2 — SUV53%
—— SUVfond
=== SUVrc
0 1 1 1
0 0,2 0,4 0,6 0,8 1

1-Spécificité

Figure IV.7 : courbes ROC des 5 indices pour la s@pation des groupes de tumeurs G1 et G2 (N=378
Iésions par groupe).

Les AUC et écart-types correspondant sont donnés ldaableau 1V.1.
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Définition du SUV AUC (o)

SUVmax 0,66 (0,02)
SUVpeak 0,63 (0,02)
SUV53% 0,67 (0,02)
SUVfond 0,67 (0,02)
SUVrc 0,79 (0,02)

Tableau IV.1 : valeurs des AUC (1 écart-type) des éthodes comparées pour la séparation des groupes de
tumeurs G1 et G2.

La comparaison deux a deux des AUC, en prenanbrpte la correction de Bonferroni, met
en évidence que la seule méthode significativerdéi@irente des autres est celle corrigée de
'EVP (SUV(, p<0,0001). Méme sans la correction de Bonferrangune méthode non
corrigée de 'EVP n’apparait significativement diénte des autres (p>0,1).

IV.2.2.2.Capacité des index a identifier un groupe pour legel
aucun parametre ne change

Dans un second temps, nous avons étudié la capdeiténdex a séparer un groupe de
tumeurs pour lesquelles activité et volume sonhangés (G3) d’'un groupe pour lequel au
moins un parametre change (G4). Les capacités tete® a distinguer ces types d’évolution
sont données sur la figure 1V.8. Leurs AUC et ébgres associés sont donnés dans le tableau
Iv.2.

8]
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SUVmax
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0,2 + — SUV53%
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0 0,2 0,4 0,6 0,8 1

1-Spécificité

Figure IV.8 : courbes ROC des 5 indices comparés pola séparation des groupes G3 et G4 de tumeurs
(N=126 lésions par groupe).
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Définition du SUV AUC (o)

SUVmax 0,96 (0,01)
SUVpeak 0,95 (0,02)
SUV53% 0,96 (0,01)
SUVfond 0,97 (0,01)
SUVrc 0,92 (0,02)

Tableau IV.2 : valeurs des AUC (1 écart-type) des éthodes comparées pour la séparation des groupes de
tumeurs G3 et G4.

En ne prenant en compte que les paires d’AUC dedeu&, sans considérer le probleme de
comparaison multiple, seule une différence sigaifi® a été observée entre SkJ\ét
SUViong avec une valeur de p de 0,03. La modification duilsde significativité par la
méthode de Bonferroni ne permet plus de distinguerseule différence entre les aires sous
les courbes ROC présentées dans le tableau IV.2.

IV.2.3. Discussion

L’objectif de cette étude sur données simuléed dadéterminer dans quel cas la correction
de 'EVP permettait d’améliorer la classificatioa kevolution tumorale.

Les résultats obtenus en figure 1V.8 montrent efagnt que la correction de volume partiel
mise en ceuvre permet d’améliorer la classificatio)and I'objectif est de distinguer des

lésions dont l'activité change de celles dont Rat# ne change pas, indépendamment de
I’évolution du volume métabolique. Ce premier résulaisse donc penser que si I'objectif est
de déterminer un changement d’activité indépendamhmhe tout autre changement, alors la
mesure du SUV doit étre corrigée de I'EVP.

A contrario, quand I'objectif est de séparer unuge de Iésions dont au moins un parametre
change contre un autre ou ni l'activité, ni le voki ne changent, alors la correction de
volume partiel n'améliore pas la classification.

Ces résultats peuvent étre expliqués par le fatl@VvP rend le SUV dépendant du volume
métabolique. C’est ce qui peut étre observé stiiglae 1ll.4, sur laquelle on constate que
plus le volume de la sphére étudiée est faibles plin activité mesurée est faible. Ainsi, si
I'objectif de la mesure du SUV est de détecter sngement de volume et/ou de SUV, alors
il semble préférable de ne pas corriger de 'E\&?,I'€volution du SUV non corrigé reflete a

la fois des changements de volume et d’activite.

A l'opposé, si l'objectif clinique est de détectaniguement un changement d’activité
métabolique, alors cette étude montre que la dowred’EVP, qui permet de supprimer la
dépendance de [lactivitt mesurée au volume métamli est nécessaire, et permet
d’augmenter tres significativement les performarteslassification.
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IV.2.3.1.Limites de I'étude
D’un point de vue méthodologique, le travail réalsir simulations présente des limites. Le
premier est lié a la nature des données. Tout dialmmmme nous pouvons le voir sur les
figures IV.2 et IV.4, le fantbme NCAT utilisé corid@ des images tres fortement affectées
par le mouvement respiratoire. De plus, les distiims d’activité des tumeurs étudiées sont
celles de sphéres homogenes, loin des distributdaivité réelles parfois observables sur
données cliniques, ce qui rend complexe toute p@siBon directe des résultats a des
données cliniques. Ce dernier point est d’autans gkitique que les données utilisées ne
présentaient pas un niveau de bruit similaire & a@s images cliniques, obtenus dans des
conditions d’acquisition et reconstructions siméai En effet, la suppression a priori des
coincidences fortuites et diffusées, plutét que tEurection par des méthodes implémentées
en clinique, rend les données un peu trop idéélesi affecte probablement le S\, dont
la sensibilité au bruit a été rapportée (Boella2@ll2; Soret et al., 2007). La correction de
'EVP par coefficient de recouvrement (Kessler let 984) mise en ceuvre est en revanche
bien adaptée au modele de Iésion considéré, ceerky étant d’activité homogeéne.

IV.2.4. Conclusion

Si la correction de 'EVP permet de rendre les messual’activité indépendantes du volume
des tumeurs, il reste a déterminer, en clinique) gat I'objectif de la mesure d’activité. En
mesurant le SUV, l'objectif est-il de détecter uregment de modifications d’activité ou, au
contraire, a-t-il pour but de mesurer des changé&mgaobaux de la tumeur ?

Nous avons cherché a répondre a cette nouvelleigues partir d’'une base de données
fournie par I'Institut Jules Bordet de Bruxelles.

IV.3. Comparaison d’index métaboliques pour I'évaluation de la
réponse précoce au traitement: application & desas de cancers
colorectaux métastatiques traités par chimiothéraps

Le manque de consensus sur la définition de l'inaetabolique le mieux adapté et le plus
prédictif dans le contexte du suivi thérapeutigai@si que le grand nombre de métriques
proposeées dans la littérature, nécessitent quatsmienées des études supplémentaires pour
statuer sur les performances des différents in@exsont pour ces raisons que (Wahl et al.,
2009) ont proposé, a titre exploratoire, de ramypen plus du SUa différentes valeurs
telles que le SUkLax Ou encore la charge métabolique totale (ou TLGr piaatal Lesion
Glycolysis (Larson et al., 1999)). L'intérét pronostique ¢k dernier index, qui combine
explicitement informations de volume et d’activii@,en effet été mis en évidence pour
certaines localisations (e.g, (Cazaentre et allp26iatt et al., 2011) mais sa valeur ajoutée
dans le contexte du suivi thérapeutique ne fait’paanimité (eg, (Benz et al., 2008).

143



L’objectif de I'étude que nous allons présenter aestclarifier I'impact de 'EVP et de sa
correction par différentes méthodes sur I'évaluapoécoce de la réponse au traitement chez
des patients atteints de CCM. A cette fin, nousxavammparé les performances de 8 indices :

e 5 SUV non corrigés de 'EVP.
* 2index corrigés de I'EVP.
e LeTLG.

Nous avons utilisé les TEP/TDM acquises avant pibsjours aprés le début de la

chimiothérapie de patients atteints de CCM et cofpeurs capacités a prédire la réponse
définie par les criteres RECIST 1.0 utilisant unesare de I'évolution de la longueur des

Iésions cibles apres 6 a 8 semaines de traitement.

IV.3.1. Matériels et méthodes

IV.3.1.1.Patients

Les données de 40 patients atteints de CCM traitédgpital Jules Bordet de Bruxelles ont
été utilisées pour cette étude. Ces patients antrérutés initialement pour une étude
prospective dont le but était d’évaluer le rolenigue de la TEP précoce. Cette étude a été
approuvée par le comité d’éthique de I'InstituteduBordet et référencée sur clinicaltrials.gov
sous le numéro NCT00741481. Les traitements sworg indiqués dans le tableau IV.3.
Aucune thérapie ciblée (eg : chimiothérapie ant@FEou anti-EGFR et pour lesquels les
criteres RECIST ne sont pas nécessairement adapaése utilisée pour traiter ces patients.
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N0

Nombre total de patients

Sites des différentes |ésions étudiées

* Primaires 3

* Foie 70

* Poumon 12

* Péritoine 9

* Autres 7

Total 101
Classification RECIST 1.0

* Réponse Partielle 27

* Maladie Stable 55

* Maladie Progressive 19

Age (en années)

* Médiane 65

* Intervalle 17-83
Genre

* Homme 23 (58%)
* Femme 17 (42)
Lignes de chimiothérapie

* Premiereligne 29 (72%)
* Seconde ligne 11 (28%)
Schémas de traitements

+ FOLFOX 20 (50%)
* FOLFIRI 13 (33%)
* FOLFOX + bevacizumab 1 (3%)

* FOLFIRI + bevacizumab 4 (10%)
* FOLFIRI + panitumumab 1 (3%)

* Capecitabine 1(3%)

Tableau IV.3 : caractéristiques des patients et lé&mns étudiés.

IVV.3.1.2.Données TDM

La réponse thérapeutique a été déterminée en cantpdeux jeux de TDM : un premiere
TDM a été acquise sur un scanner hélicoidal, avesans injection de produit de contraste
par voie intraveineuse (en fonction de la Iésionjr@yenne 9 jours (de 0 a 26 jours) avant le
premier TEP. Un second scanner d’évaluation a &éis environ 6 a 8 semaines apres le
début du traitement, et plus tét (3 patients, &8i& des lésions considérées) en cas de
suspicion de récidive. L'épaisseur de coupe vadi@i8 a 5 mm suivant le scanner utilisé. Les
dimensions des Iésions ont été mesurées par uolagde expérimenté, apres sélection des
lésions en accord avec un médecin nucléaire. lsgnie cibles prises en compte dans cette
étude ont été choisies suivant les criteres REQBT{(Therasse et al., 2000), cf paragraphe
[1.1.1.2), avec la restriction suivante : seules lssions clairement identifiées a la fois sur la
TEP/TDM de prétraitement et la TDM diagnostiquesaique celles pour lesquelles le plus
long diamétre anatomique était supérieure a 15 amngété analysées. Chaque tumeur a été
assignée a un des gquatre types de réponse thégapetdrdive : Réponse Compléte (RC),
Réponse Partielle (RP), Maladie Stable (MS) et Bial®rogressive (MP).
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IV.3.1.3.Données TEP/TDM
Tous les patients ont subi un premier examen FDBfTEM, ou examen de référence, en
moyenne 9 jours aprés le scanner de diagnosteryalte [0-26] jours). Quatorze jours apres
le début du traitement, un second examen TERxamen précoce, été effectué. Toutes ces
données ont été acquises sur un méme tomograpRETDE GE Discovery L} 60 minutes
(moyenne : 67 minutes, intervalle [52-88] minutapjés I'injection de 4 MBq/kg de FDG.
Elles ont ensuite été reconstruites a partir digorithme OS-EM intégré, avec 2 itérations et
28 sous-ensembles, puis post-filtrées a partirelgaussienne 3D de largeur a mi-hauteur de
5,45 mm. Ces images sont corrigées de l'atténuatigrartir des données TDM et de la
diffusion par convolution-soustraction (Bailey alikikle, 1994). Les images TDM ont été
acquises a partir d’'un scanner hélicoidal multediur (4 couped)ightSpeedGE Medical
Systems La tension était de 120 kV et la gamme de cduvanait de 30 mA a 200 mA,
fixée par l'algorithmeAuto-mA(GE). Les autres parameétres d’acquisition du scaniagsré :
un pitch de 1,5 et une vitesse de déplacement dable de 15 mm par rotation. Les
dimensions transverses de la matrice des imagemecataient de 512x512 voxels (taille
d’'un pixel : 0,98 mm x 0,98 mm) avec une épaissieucoupe de 5 mm. Les images TEP se
composent quant a elles de 128x128 voxels en wases\(taille d’'un pixel : 3,91 mm x 3,91
mm) avec une épaisseur de coupe de 4,25 mm.
Finalement, les images TEP ont été exprimées ¢du8lJV, en utilisant la normalisation par
le poids du patient (cf équation 1.17).

Afin de mieux visualiser les données mise en cepote ce travail, nous résumons en figure
IV.9 le protocole de déroulement des examens datesips.

TDM initiale TDM d’évaluation
: 14 jours A
| |

1°" Cycle : 28me Cycle 3°me Cycle 4°™e Cycle [
[

Cycles de

Temps
chimiothérapie P

TEP(PT) TEP(J14)

Figure 1IV.9 : frise chronologique indiquant les daes d’acquisition des données par rapport au traiteent.

IVV.3.1.4.Caractérisation du métabolisme tumoral
Huit index métaboliques ont été calculés pour d¢éramer l'activité tumorale vue par
limagerie TEP au'®F-FDG. Tous ces index ont été estimés a l'intéridune large VOI
dessinée manuellement, centrée sur la lésioncktaint au moins 50% d’activité de fond. Si
nécessaire, le volume a été ajusté afin que che@uene contienne qu’une seule région de
fixation élevée. L'ensemble de ces segmentationsuelkes a été effectué par un méme
opérateur, a partir d'une version recherche d’'OV®icplogy WorkStatignfournie par
Dosisoft (version 1.0.0.2.8).
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* Volume métaboliguement actif
Le volume métaboliguement actif des Iésions (nok dans la suite quand il s’agira du
volume calculé sur les lésions étudiées ici) a @véenu a partir de la méthode de
segmentation proposée par (Nestle et al., 2008¢@tte dans le paragraphe 1V.2.1.2.

Pour assurer la connexité entre les voxels dééiniske VM, nous avons considéré la plus
grande région connexe obtenue a partir de I'apgpdicedu seuil défini a I'équation 1V.1, et
avons systématiquement validé visuellement leondgiésultantes.

L’activité de fond, Aeng, propre a chaque Iésion, a été calculée a partia anéthode décrite
en 1IV.2.1.2. Pour éviter I'inclusion de voxels noaractéristiques de I'activité du fond, seuls
des voxels appartenant a l'intersection de la V@linie manuellement et de la région utilisée
pour calculer Anq Ont été pris en compte.

Le parametre; (équation. IV.1) a été optimise a partir de 3 &itjans d’'un méme fantdome
de Jaszczak composé de 6 sphéres de volumes {25418 ; 16} mL. Ces 3 acquisitions
ont été effectuées sur le méme tomographe et agemémes parametres de reconstruction
que ceux utilisés pour obtenir les données pati&dsl le rapport entre activité de fond et
activité dans les spheres a été modifié entre @dhamguisition. Ces rapports étaient de
2,96 :1;5,88:1 et 10:1. Une image obtenue avecontraste de 10 :1 est présentée sur la
figure IV.10. Une valeur dey,g égale a 0,30 a été obtenue en minimisant I'errenyemne
entre le volume réel et le volume mesuré en utitiSang, Ou I'erreur moyenne a été calculée
en considérant toutes les sphéres et tous lesastest

Figure IV.10 : coupe transverse de l'acquisition sudonnées fantdmes de contraste le plus élevé (10 :
utilisée pour optimiser la méthode de segmentatioprenant en compte l'activité de fond (Nestle et al.
2005).
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« SUV
Les capacités predictives de 6 index SUV ont éaduées, en incluant 4 index sans correction
de 'EVP et 2 corrigés de 'EVP. Les définitions 4lele ces 6 index ont été présentées dans le
paragraphe IV.2.1.2. Il s’agit de SW¥, SUVpeak SUViona €t SUV,r. Pour ce dernier index,
qui correspond a la correction de volume partieladmesure d’activité obtenue via S\,
nous avons calculé le coefficient de recouvremansupposant la fonction de réponse du
systeme d’imagerie gaussienne, isotrope et statimnde LMH égale a 7 mm. Cette valeur
de la résolution spatiale a été estimée en minimiBarreur quadratique moyenne sur le
volume des 18 sphéres extraites des images TE&ntiinie de Jaszczak décrites ci-dessus (6
sphéres x 3 contrastes). La correction de spidl-gté prise en compte en utilisant la valeur
d’activité moyenne du fond locakdy décrite au paragraphe 1V.2.1.2.
En plus de ces 4 index, nous avons ajouté une awgsare d’activité corrigée de I'EVP,
obtenue en effectuant une déconvolution 3D baséd'agorithme de Van Cittert (VC)
proposé par (Teo et al., 2007) (cf I11.5.2.1.1), witisant 12 itérations et un parameétre de
convergence égale a 1. La valeur moyenne d'actbatégée SUVecona ensuite été calculée
en utilisant la région utilisée pour calculefod (cf équation IV.1). La valeur moyenne du
SUV calculé dans cette derniére région, S§dy/sans correction de volume partiel, a aussi été
systématiquement relevée.

» Charge métabolique totale (TLG)
Le TLG de chaque lésion a été calculé comme leyirald VM par SUV,ng (Larson et al.,
1999).

Pour chaque index et chaque Iésion de chaque patimus avons ensuite calculé I'évolution
relative entre les 2 examens TEP. Par exemple |poBiUViong, cette évolution relative est
définie par :

SUV fona(J14) — SUV f5nq(PT)
SUV fona(PT)

ASUV fona(%) = x 100 Eqg. IV.9

ou PT et J14 correspondent au moment d’acquisdesidonnées TEP par rapport au début
du traitement, c’est-a-dire avant le début du eéragnt (prétraitement) et apres 14 jours de
chimiothérapie (cf figure 1V.9).

IV.3.1.5.Analyse de données
La moyenne, I'écart-type et l'intervalle de valeprises par I'ensemble des Iésions ont été
calculés pour chacun des 8 index au début et &s&snaines de traitement. Pour évaluer
'accord entre les index, nous avons trace lestggaes de Bland-Altman (Martin Bland and
Altman, 1986) entre les valeurs des différentsxnuesurés sur la TEP prétraitement.
Le graphique de Bland-Altman, du nom de ses inugrfevalue la cohérence des résultats
produits par deux méthodes d’estimation d’'une mégnandeur. Cette méthode est
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particulierement adaptée en l'absence de méthodeéfizence. Elle correspond a la
représentation, pour chaque cas étudié, de largift@ entre les estimées issues des deux
méthodes en fonction de la moyenne des deux esinse le graphique ainsi obtenu, la
moyenne des différences correspond au biais mopée ées deux méthodes. Si on fait
I'hypothese que les différences suivent une loinrade, alors 95% des différences doivent
étre comprises entre cette valeur moyenne et +fbj86Gon écart-type. C'est la raison pour
laquelle on représente également ces deux ligneke siraphique. Cette analyse ne permet
pas de déterminer laquelle des deux méthodes @glast la plus juste mais plutét a
déterminer si les deux méthodes sont interchangeabé figure 1V.11 donne 4 exemples de
graphiques de Bland-Altman, ainsi que leurs integirons.

a @ b ©
Moyenne + 1,966 (5,31) eeeemeemeemeeeeoMoyenne + 1,965 (10,03)
5 o 9
s 4 . ]
% . . 3 o . . .
- b
= IS . o Moyenne (00,18) 3 6 . » * . Moyenne (4,59)
3 o0 * Py 3 s
c £
£ T 3
T 4 * A £ * ’0
= * ~ 0
*® e eemmmmmmmmmm———————————
Moyenne — 1,966 (-5,68) Moyenne — 1,966 (-0,85)
8 o , 4 6 8 10 0 2 4 6 8 10
(Index2+Index1)/2 (u.a.) (Index2+Index1)/2 (u.a.)
18 24
€ emmmeee---...Moyemne +1960(1565) |d " Moyenne +1967 (19,00)
* 16 *
~ 12 ’e = . **
;'» * 0 ¢ ‘:’ 8 "
s . “0’ = . . . Moyenne (1,37)
= * * > * g 2 +—4 s
3 3 T % ¢ .
b . Moyenne (3,83) I ¢
I o0 . ¢ 3 8 .
3 * 2
§ * A = hd o
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24
- 0 2 4 6 8 10 o , B o s 10
(Index2+Index1)/2 (u.a.) (Index2+Index1)/2 (u.a.)

Figure 1V.11 : exemples de graphiques de Bland-Altan. (a) : cas pour lequel un trés bon accord moyen
entre les méthodes évaluées est observé. (b) : epmou il existe une erreur systématique absolue &a
les 2 index comparés. (c) : cas de deux index ddidcart varie linéairement avec I'amplitude de la nesure
et (d) cas de deux index dont les valeurs differeafautant plus que la valeur mesurée est grande.

L’évolution relative moyenne des index métaboliqeesre 'examen TEP PT et I'examen
TEP acquis aprés 2 semaines a été calculée pooues de Iésions :

i GR : groupe de lésions correspondant a I'ensemédelésions classées par les

criteres RECIST 1.0 comme Répondant Partiellem&mR) (ou Completement
(RC).

ii. GNR : groupe de Iésions constitué des Maladiesl&tafMS) ou Progressives
(MP), toujours selon la classification RECIST 1.0.
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Les distributions de valeurs des index étudiegreift significativement de la distribution
normale selon des tests de Kolmogorov-Smirnov. Noasis donc évalué la significativité de
la différence entre les médianes des distributides évolutions relatives (équation 1V.9)
observées entre les groupes GR et GNR en utillsargst de Wilcoxon, en considérant un
niveau de significativité&=0,05.

Pour comparer les capacités des 8 index a pré&dnépbnse a la chimiothérapie vue plus tard
par RECIST 1.0, une analyse ROC non paramétrigéi affectuée (Hanley and McNeill,
1982) a partir des groupes GR et GNR. Ces courkes &t été caractérisées par leurs AUC.
La significativité des différences entre chacune 88 paires d’AUC a été évaluée via une
analyse bilatérale des variances par rangs derfaiedSiegel and Castellan, 1988).

Enfin, nous avons étudié la variabilité de chagueex en calculant les coefficients de
variations (noté CV, équation 1V.10) de la difféterabsolue des index entre les 2 examens
TEP (équation IV.11)

\/ L s (Aindexygsion — Alndex)z

cv. NMS lésion=1 Eq IVlO
fndex = Aindex

avecAindexy;,n €t Aindex définis par :

Aindexygsion = lindexyssion(J14) — indexygsion (PT)| Eq. IV.11
ou
1 Nys
Aindex = N z lindexssion (J14) — index;ssion(PT)|  EQ. V.12
s 4
lesion=1

Le CV a été calculé seulement pour lggsumeurs classées MS par les criteres RECIST 1.0.
Ces lésions sont en effet les seules pour lesguekevariations des index entre les TEP PT et
J14 sont supposées étre négligeables, d'ou le dfiat les CV calculés représentent
principalement la variabilité des index.

IV.3.1. Résultats

IV.3.1.1.Tumeurs
Chacun des 40 patients étudiés présentait un nombyen de 3 lésions (nombre qui variait
entre 1 et 8 |ésions). 101 |ésions satisfaisaentiiteres de sélection présentés au paragraphe
IV.3.1.2. Parmi elles, 3 correspondaient & deoi&sprimaires, 70 étaient localisées dans le
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foie, 12 dans les poumons, 9 dans le péritoinedsins d’autres zones (cf tableau 1V.3). Pour
ces lésions, les criteres RECIST ont conclu a 2798MMS, 19 MP et aucune RC.

IV.3.1.2.Volume métabolique tumoral
Le VM tumoral moyen des 101 Iésions étudiées Mariiant traitement, de 1,0 a 382 mL
(médiane : 8,5 mL, moyen * écart-type : 34,4 + 664). La figure IV.12 montre la
proportion de VM mesurés sur la TEP avant traiteénpéus petite ou plus grande que 5mL,
pour I'ensemble des tumeurs ainsi que pour le®nésrépondant et ne répondant pas a la
thérapie séparément. Un test gtia montré que les distributions des deux groupes de
volumes (plus petit et plus grand que 5 mL avaatament) des tumeurs répondant et ne
répondant pas a la thérapie n’étaient pas statestignt différentes.

100% B |nférieura 5mL
v B Supérieura 5mL
3 . 78%
2 80% 72% 70%
2
-4 60%
©
S 40%
40
B 0 28% 30%
o 22%
S 20%
S
Q.
0% .
Toutes tumeurs Tumeurs répondantes Tumeurs non répondantes
seules (Nrp=27) seules (Nms+Nmp=74)

Figure 1V.12 : Proportion de tumeurs dont le volumeest inférieur ou supérieur a 5 ml pour I'ensemblales
tumeurs étudiées (histogramme de gauche), seulemdas lésions classées comme répondant a la thérapie
(milieu) et seulement les Iésions ne répondant pé&droite).

IV.3.1.3.Index métaboliques

Un résumé des statistiques des valeurs des diffémetex obtenues sur les données TEP est
donné dans le tableau IV.4. Tous les index ontuéagnificativement aprés 2 semaines de
traitement (la comparaison entre les colonnes 3 atété effectuée a partir d’'un test de
Wilcoson par rang bivarié avec un seuil de sigatfigté de 0,05). Le test de Mann-Whitney,
utilisé pour comparer les évolutions relatives tague index pour les deux groupes de
tumeurs (colonnes 4 et 5), montre que les meédiathesces deux groupes sont
significativement différentes pour tous les indaxfgpour VM.
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Répondantes Non-répondantes

6,1 +2,2 5,1+ 1,9% 30,5 + 15,2 -6,7 + 29,9*

SUVfend (g/mL) 15154 (12-10,4) (72,4 — 8,4) (-56,5 — 171,1)
74434 6,0+ 2,9% 33,5+ 17,0 8,8 + 37,1*

SUVpeak (g/mL) | 4 513 (1,1 — 18,0 (-74,0 — -3.4) (65,2 — 250.,4)
8,3+34 6,9 + 3,1 31,0+ 18,3 7.3 + 41 4%

SUV7e% (g/mL) 51135 (13-17,1) (-79,4 —-1,5) (-66,7 - 226,7)

10,5 4,3 8,7 + 3,9% 32,3 +/- 18,3 6,9 +/- 373*

SUVmax (g/mL) (2,5-223) (1,5-21,1) (78,1 —3.5) (-56,3 — 151,2)

7,9 +-2,7 6,7 +/- 2,5* 29,3 +/- 182 6,3 +/- 30,0*

SVE (i) (2,5 - 14.6) (1,7 12,9) (-76,6 — 0,2) (-56,3 —151,2)

T 2524 +/-5593  161,1+/-293,6%  -37,2 +/- 40,7 3,3 +/- 109,9*

g (3,6-36449) (22— 15743) (81,2 - 3,5) (-76,6 — 834,1)

11,7 +- 4,7 9,8 +/- 4,5% 28,0 +/- 22,4 6,6 +/- 45,0*

SUVdecon (/mL) 5% _ 575 (1,8-21,9) (-83.8 - 6,7) (-73,6 — 261,6)
T 344 +/-664 274 +-457* 4.9 +/- 614 6,0 +/- 59,2

(1,0 - 381,5) (1,0 - 262.,4) (77,1 —218.2) (-74.,9 — 254.9)

Variation relative (%)

Tableau IV.4 : valeurs moyenne + 1 écart-type (emntervalle de valeurs) pour les 8 index métaboliques
étudiés pour I'ensemble des Iésions sur les TEP [gone 2) avant traitement et a J14 (colonne 3) (*:
valeur de p inférieure a 0,05, caractéristique d'um différence significative entre les colonnes 2 &).
Moyenne des variations relatives (+ 1 écart-type ahtervalle de valeurs) des index aprés 2 semaineg
chimiothérapie pour le groupe de tumeurs répondant(colonne 4) et ne répondant pas a la thérapie
(colonne 5, * : valeur de p < 0,05 entre les coloas 4 et 5).

IVV.3.1.4.Graphiques de Bland-Altman
La figure 1V.13 montre les graphiques de Bland-Adtmcomparant les index métaboliques
non corrigés de I'EVP (figures IV.13 a a f) ainsiegcelui portant sur les 2 index corrigés
étudiés (figure IV.13 g). La forte relation linéaiobtenue entre la plupart index (en dehors du
graphique f) suggere que les valeurs comparéedresntorrélées. On note ainsi par exemple
que SU\ est en moyenne égale a 70% de gdbM(figure 1V.13h).
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IVV.3.1.5.Analyse ROC
La figure V.14 présente les courbes ROC décrivardapacité des 8 index métaboliques a
détecter la réponse a la thérapie. Les AUC (t1ltdgpe) de ces courbes ROC sont
respectivement de : 0,81+0,04 pavBUViong, 0,79+0,05 pourdASUVpeas 0,77+0,05 pour
ASUVpnay 0,77£0,06 pourASUV., 0,75+0,05 pourASUVzgy, 0,74+0,06 pourATLG,
0,69+0,06 pouASUVyecon €t 0,58+0,07 poukVM.

1
0,8
:g 0,6 = :
% "/ g : [ ——AsuVfond
5 oa _F/— L —— ASUVpeak
3 R - ‘ ASUVmax
....... ASUVcr
02 ~— ASUV70
/) e — ATLG
;—] - ASUVdecon
-
AVM
0
0 0,2 0,4 0,6 0,8 1
1-Spécificité

Figure V.14 : Courbes ROC deASUVigng, ASUVpear, ASUVinay, ASUVe, ASUVgecon ASUVrgy,, ATLG et
AVM calculés a partir d'une TEP/TDM acquise précocérent aprés le début du traitement (J14) pour
I'identification des Iésions répondant (Mp= 27) et ne répondant pas a la thérapie (¥ + Nyp = 74) suivant
la réponse RECIST 1.0 établie sur données anatomigs aprés 6 a 8 semaines de traitement.

Le test bilatéral d’analyse des variances par ralegBriedman, non-paramétrique, a montré
gue ces AUC n’étaient pas toutes identiques. Lapapaison des 28 paires d’AUC par une
procédure prenant en compte la comparaison mukiptonc I'inflation du risque de type | a
montré que seules les Sk, SUViong €t SUV, avaient une AUC significativement
supérieure a celle de VM (p<0,05), alors que SVSUVgecon SUVpeaket TLG n’étaient pas
significativement différentes. SUMon présente des performances assez médiocres, agec un
AUC légerement plus faible que celles des AUC désscaux autres indices SUV. Aucune
comparaison entre paire d’'index n’a montré d’AU@ndicativement différente des autres.

IV.3.1.6.Coefficients de variation
Les CV des différents index entre les deux examidtid des 55 lésions stables est de 0,72
pour SUMong, 0,82 pour SUWeak 0,76 pour SUWax et SUV, 0,75 pour SUVoe%, 1,00 pour
SUVgecon 1,90 pour TLG et 1,70 pour VM.
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IV.3.1. Discussion

L’objectif de cette étude était de clarifier I'imgiade la définition de I'index semi-quantitatif
utilisé, sur des données cliniques, pour caraetéliévolution du métabolisme glucidique de
Iésions cancéreuses a partir d'une TEP acquiset évaraitement et d'une TEP acquise 2
semaines apres le début de la chimiothérapie. ldeoss en particulier cherché a évaluer la
pertinence de la correction de I'EVP dans ce cdatex

IV.3.1.1.Interchangeabilité des index SUV
Toutes les définitions du SUV utilisées sont cessé&e représentatives de l'activité
métaboligue de la lésion étudiée. Il est donc a#sant d'évaluer si elles sont
interchangeables.

Les graphiques de Bland-Altman (figure IV.13) dément des relations de proportionnalité
entre les différents index. Par définition, le Skdvest plus élevé que le S\, ou le
SUV,eak mais les figures 1V.13a et IV13c montrent auss glus le SUV est éleveé, plus la
différence entre les 2 indices est élevée. On atmste plus que le SYMest en moyenne
plus élevé gque SUdMq bien qu’il puisse étre plus petit pour certaineséurs (cf figure
IV.13b). En effet, pour de petites Iésions, le Sidse situe parfois dans un voxel situé a
proximité des bords du volume segmenté. Dans cgsleasoxel de plus forte intensité est
potentiellement entouré par des voxels de faibliwitg non caractéristiques de la Iésion mais
de son voisinage direct. Un tel cas est illusgérg 1V.15. La définition du SUpax utilisé ici
peut alors conduire a inclure des voxels de faidivite dans la VQka mais pas
nécessairement dans celle utilisée pour calcul8tU,.q4, ce qui explique alors que la valeur
de SUVjeak puisse étre plus petite celle de Sidy Bien que différente de la définition du
VOlpeak proposée par (Wahl et al., 2009) dans les crittleRCIST 1.0 (cf. paragraphe
11.3.2), notre définition fait partie des définitis utilisées dans la littérature (Boellaard, 2012).
Dans leur article portant sur la comparaison defopeances du SUpak en fonction du
choix du VO}eas (Vanderhoek et al., 2012) ont montré que le factui influencait la
variation intra tumorale dASUV n’était pas tant la position du VOI dans la eumnque ses
dimensions. Le choix de la méthode la plus adapdée former une sphere de 1 mL, comme
proposé par (Wahl et al., 2009), dans une mateceodel de 4 mm de cbté, reste cependant a
préciser. On remarque enfin que plus l'activitélaléumeur est élevée et plus la difféerence
entre les valeurs fournies par Skdyet SUMVong €st importante.
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Volume d’intérét
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Figure 1IV.15 : cas d’'une Iésion pour laquelle la VO utilisée pour calculer le SUVpeak inclus des vole
situés a I'extérieur du volume segmenté par la métiue de (Nestle et al., 2005). Il en découle une e du
SUVpeak plus petite que celle du SUVfond,

La figure IV.13 montre aussi que pour 'ensemble 8&V non corrigés de I'EVP, la valeur
obtenue dépend davantage de la définition de binddisée quand l'activité de la Iésion a
estimer est élevée. Les fortes relations linéaingses en évidences sur les graphiques de
Bland-Altman (figure 1V.13) suggerent qu’en moyenna index peut étre remplacé par un
autre en utilisant un facteur d’échelle. C’est ds par exemple pour les SEvVet SUVjecon
(figure 1V.13 h) pour lesquels il apparait qu'enyanne, le premier vaut 70% du second. De
la méme maniere, SUMx est en moyenne plus grand que Skdvde 46%, que SUpg de
71% et que SUYq, de 24%.

Le coefficient de variation suggere que tous lesvStbn corrigés de I'EVP ont des
variabilités similaires, c’est-a-dire de 2,1 a &b inférieures a celle du VM. Ces résultats
vont dans le sens de ceux présentés récemmerCtipeelfsumon et al., 2011a) portant sur la
capacités de différents algorithmes de segmentatioaproduire les mémes VOI sur des
données TEP de patients acquises a trés peu de tEimfervalle (ou variabilité test-retest),
avant le début du traitement. Ces auteurs ont feh @émontré que les variabilités des SUV
moyen étaient jusqu’a 10 fois inférieures a celles VM. Enfin, la variabilité du TLG est la
plus élevée parmi tous les index étudiés.

I\VV.3.1.2.Corrections de volume partiel
Comme nous l'avons vu dans le chapitre Ill, 'EVR ka source de biais la plus importante
quand il s'agit de caractériser 'activité tumordks petites tumeurs (Soret et al., 2007). Dans
notre cas, la résolution spatiale des images TEBnstruites étant de ~7 mm, l'activité
mesurée dans toute tumeur de moins de ~5 mL (@eime équivalent d'une sphere de
diamétre égale a 3 fois cette LMH) est fortemefeciée de 'EVP. Dans cette étude, 28%

156



des lésions présentaient un VM plus petit que dettige (figure 1V.12). Une restriction de
notre analyse, visant a ne prendre en compte guéésimdns, n'a cependant pas permis de
démontrer de différence significative entre lesacétgs des différents index a distinguer entre
la réponse et I'absence de réponse a la thérapies Avons donc comparé les différents index
en prenant en compte I'ensemble des lésions, apres pris soin de vérifier que les
proportions de petits VM (<5 mL) et de VM plus gidan(>5 mL) n’étaient pas
statistiguement différentes entre les groupe deetumGR et GNR.

Deux méthodes de correction de volume partiel pastnstruction ont été évaluées. La
premiere était basée sur la déconvolution d'imagesnstruites par la méthode proposée par
(Teo et al., 2007), utilisant une déconvolutionvd (cf paragraphe 111.5.2.1.1). Comme nous
'avons vu, le nombre d’itérations a utiliser paat algorithme doit permettre d’atteindre la
convergence de la valeur d’activité d’'intérét sangmenter le bruit de I'image corrigée de
maniéere trop forte importante. Nous avons vérié@, termes de différences statistiques
significatives entre AUC, que les résultats obtenessaient inchangés quand quatre itérations,
au lieu de douze, étaient utilisées pour I'algong¢hde déconvolution de Van Cittert (VC). Un
autre parameétre important de cette méthode de atimme est la valeur de seuil, en
pourcentage du SUM, utilisée pour définir le volume dans lequel estsarée I'activité
moyenne corrigée de 'EVP. (Teo et al.,, 2007) psapd’utiliser un seuil égal a 80% du
SUVnax Ce seuil s’est avéeré mal adapté dans notre aass Bvons donc utilisé un seuil de
70%, identique a celui utilisé pour calculer Sihy Nous avons aussi implémenté la méthode
de correction de Lucy-Richardson (LR) (Lucy, 1974) paragraphe I11.5.2.1.1) afin de
corriger l'activité métabolique moyenne dans le ¥QI(SUV.Rr). La corrélation entre les
valeurs de SUV corrigées obtenues par ces deuxoaeshsur les données TEP prétraitement
des 101 tumeurs s'est avérée trés élevée (coetfidee détermination Régale a 0,99), avec
un écart moyen trés faible (égale a 0,47 g/mL,rapgique de Bland-Altman figure IV.16).
Ceci suggere que les 2 méthodes de déconvolutiah isterchangeables. En terme de
performances de classification, les 2 méthodesedert/olution se sont avérées comparables
(AUC = 1 ecart-type de 0,68+0,06 pour la méthode de LR edh89+0,06 pour VC).

D’un point de vue quantitatif, nos résultats sooha en accord avec les observations de
(Hoetjes et al., 2010). Ces auteurs ont en eff@bodé avoir obtenu des valeurs de SUV
corrigées quasi identiqgues en utilisant ces deuthodés de déconvolution. Au contraire,
(Boussion et al., 2009) rapportent de mauvaisefoqpeances pour la méthode de VC.
Cependant, la comparaison entre les méthodes det /R faite par ces auteurs porte sur des
valeurs corrigées obtenues dans des volumes seggnergnuellement par des médecins,
correspondant a des seuils sur le Sompris entre 40 et 50%. Or les bords des tumeurs
peuvent contenir des variations d’activité rapidagactéristiques du passage d’'un tissu a un
autre. Apres déconvolution, ces zones peuvent ractles artefacts de Gibbs, qu’il est
important de ne pas intégrer dans I'analyse, qusdit quantitative ou non. Pour cette raison,
(Teo et al., 2007) ont proposé de corriger la vadEactivité dans un VOI trés petite autour du
SUVnax Ces auteurs ont montré que le choix d’'un VOI tgsand (dans leur étude, plus
grand que VOhy) revient a prendre en compte des régions pouuédss la convergence
n’est pas atteinte.
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Figure IV.16 : graphique de Bland-Altman entre lesvaleurs de SUV corrigées par la méthode de
déconvolution de VC (SUVecon €t LR (SUVR) pour les 101 lésions sur la TEP avant traitement.

L’autre méthode de correction de I'EVP que nousnavatilisée est basée sur le CR (cf
paragraphe 111.5.2.2.1). Elle requiert la segmeéntafpréalable de la Iésion ainsi qu'une

estimée de la résolution spatiale dans les imagesnstruites. Pour la segmentation, nous
nous sommes basés sur les performances de la reédeodegmentation de (Nestle et al.,
2005), qui a été jugée équivalente a une méthaeleapt en compte I'EVP pour déterminer le

volume métabolique (Tylski et al., 2010). Concetrarchoix de la LMH, les résultats se sont
averés robustes quand une valeur de 6 mm et uree dait8 mm ont été utilisées au lieu de
celle de 7 mm, utilisée pour les résultats préseinté

Comme observé dans les paragraphes 111.3 et [I2512 mesure de la fixation de FDG est
souvent corrélée a celle du volume a cause de I'B2dRr évaluer I'efficacité des corrections
de I'EVP, nous avons donc calculé les coefficiad#sPearson entre le VM et chacun des
index SUV, a partir des résultats obtenus sur temées prétraitement et aprés 1 cycle de
chimiothérapie. Des coefficients de corrélationspfibles ont été trouvés pour les deux SUV
corrigés de I'EVP (0,14 pour SUMet 0,09 pour SU¥M.con comparés a ceux obtenus pour les
index non corrigées de I'EVP (0,29 pour SiY, 0,40 pour SUVeax 0,36 pour SUMax et
0,23 pour SUVoy), suggérant que les corrections de 'EVP ont #iéaees. SUVecon N'ESt
pas apparu corrélé linéairement au VM (p=0,21) différence de SUM. En évaluant plus
précisément la différence entre SiJ®t SUVjecon ON constate que SW¥on€tait en moyenne
plus élevé que SUY (cf tableau IV.4 et figure 1V.13h), ce qui, comigiépar les valeurs de
corrélations au VM, suggere que S\, est plus efficace que SWV Enfin, la valeur
moyenne, pour toutes les tumeurs, du rapport €W econ qui correspond a la valeur
corrigé de I'EVP de SUXy, et SUVg, est de 1,43 (écart-type = 0,22). Celle du rappotite
SUV,, et SUVng est de 1,33 (écart-type = 0,14). La proximité dg deux valeurs confirme
que les deux méthodes de corrections ont bienfét@ees et que les différences entre les
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résultats obtenus étaient principalement dues @atare de la région considérée pour la
mesure.

IV.3.1.3.Variation relative des index entre les deux examens

Le seul index métabolique pour lequel la variatielative entre les deux examens n’était pas
statistiguement différente entre les lésions répahet celles ne répondant pas a la thérapie
est le VM (cf tableau 1V.4). Cette observation eshérente avec les observations de
(Cheebsumon et al., 2011a) montrant la forte vdit@kest-retest des valeurs de volumes
meétaboliques, contrairement aux mesures d’actigié en sont dérivées. En outre, la
chimiothérapie induit une diminution lente du vokirmeétabolique, avec une diminution
probablement nulle ou faible du volume tumoral apr2 semaines (un cycle) de
chimiothérapie chez les lésions répondant a laapiér Ceci explique au moins partiellement
pourquoi, dans cette étude, la correction de I'EVdméliore la valeur prédictive des index
extraits des données TEP au FDG acquises duramaitkment.

Les courbes ROC (figure IV.14) suggerent que tassihdex SUV ont des performances
similaires pour distinguer la réponse de la nonomép tumorale, telle qu’obtenue
ultérieurement par les criteres RECIST 1.0, en detle celles du SU¥:o,qui conduit a une
courbe plus proche de la diagonale. Les courbes ROrent aussi que les changements de
VM apportent une information permettant de discnieniles deux types de réponse, puisque
I'AUC est significativement supérieure a 0,5 (p2J0 Méme si VM est bien moins
informatif que les index dérivés du SUV (en dehdes SUVjecon), la suppression de
l'information relative au volume métabolique, canie dans les index non corrigés de I'EVP,
pourrait étre préjudiciable. C’est ce qui est ob&dorsque I'on compare les AUC obtenus
avec SUV, et SUVjecona celles obtenues avec les index non corrigeEl (figure 1V.14).

En particulier, SUWecon Qqui correspond au SUV le mieux corrigé de I'EV®,des
performances de classification plus mauvaises @lesc des index non corrigés. Ces
mauvaises performances pourraient aussi étre egagpar la forte variabilité de Skbvon
comparées a celles des autres index SUV non cerdgél'EVP, mise en évidence par
'analyse des CV. Cependant, le CV du TLG étaintseapérieure a celui du S, avec
une AUC pourtant supérieure (0,74). Ceci suggere tps faibles performances de
classification de SU¥.conne peuvent pas étre expliquées par la seule v@gate I'index.

La comparaison de SUMet SUViong Seuls (en ne prenant pas en compte les compasaison
multiples entre les 8 index), qui correspond a deincalculés a partir du méme VOI mais
avec et sans correction d’EVP, montre que la coord’'EVP réduit de maniere significative
’AUC décrivant les performances de discriminaties index (p=0,02). Ce dernier résultat
suggere qu’en supprimant l'information de volumelicitement contenue dans le Sid\

du fait de I'EVP, le SUV; apporte moins d’'information, au sens de la répdnseorale
globale, que quand linformation de volume est ici#ment incluse dans la mesure
d’activité non corrigée de I'EVP. Ce résultat esnfirmé par la différence significative
observée en ne comparant que les AUC des;skAt SUVjeconentre elles (p=0,03).
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Au regard des résultats obtenus sur données sisnatg@ésentés au 1V.2.2, il apparait donc
que la mesure d’'un unique parametre métaboliquguielle SUV non corrigé de I'EVP soit
plus informative en clinique que la mesure d'un Sodfrigé de 'EVP, car elle reflete
n'importe quel type de changement, qu’il soit l@€&activité métabolique ou au changement
de volume seul.

Nous avons aussi cherché a évaluer si un autre,imderespondant au produit du volume
métabolique seul et de I'activité corrigée de I'E\fiermettait de mieux distinguer la réponse
tumorale au sens de RECIST 1.0 que le TLG combileiM et un SUV non corrigé de
'EVP. L'index défini par le produit du VM et de Sldecona conduit a une AUC de 0,70 *
0,07, alors que I'AUC pour le produit du Sg¥et du VM était de 0,75 + 0,06. Aucune de
ces deux valeurs n’est apparue significativemepéseure a celle du TLG défini par (Larson
et al., 1999), ce qui suggére que ces différentdmitions du TLG ne permettent pas
d’améliorer la classification entre tumeurs réparidat tumeurs ne répondant pas a la
thérapie.

Comme le changement de VM contient une informatitile pour la classification de la
réponse tumorale (AUC significativement supérie@re0,5), nous avons examiné la
classification basée sur un graphique en 2D prasestr un premier axe la variation relative
de I'activité corrigée de 'EVPASUVgecon €t sur un second celle de I'évolution de volume
métabolique AVM) (figure IV.17). Nous n’avons cependant pas stud& améliorer la
classification de la réponse tumorale a partir@lgraphique : I'inclusion de l'information de
volume a partir d'un seul index non corrigé de [E¥pparait plus robuste qu’en considérant
conjointement le changement de volume et celuildJ Sorrigé de I'EVP.
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Figure IV.17 : graphique 2D représentant la variaton relative de SUVdecon (axe des abscisses) et de
volume métabolique (axe des ordonnées) entre lesuteexamens TEP.
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IV.3.1.4.Limites de I'étude
Dans cette étude, nous avons cherché a évalueodsibfité d’évaluer la réponse au
traitement & partir d’'une TEP acquise aprés 2 sesaile traitement en utilisant comme
référence la réponse tumorale vue par les criREESIST 1.0 sur des données TDM acquises
apres 6-8 semaines de traitement. L'utilisation ci#eres RECIST comme référence pour
établir la réponse tumorale métabolique précocst wependant pas idéale. Dans ce contexte,
une TEP tardive aurait été un meilleur moyen dédealla capacité d’'une TEP précoce a
prédire la réponse a long terme a la thérapie.ddagdes supplémentaires, similaires a celles
meneées par (Vesselle et al.,, 2007; Vesselle et2@D4), ou (Soussan et al., 2012) par
exemple, et portant sur I'intérét de la correcttbBVP pour évaluer la survie globale et la
survie sans progression, sont donc nécessairesintles calculés sur les TEP précoces et
présentant les AUC les plus élevées corresponaemt aux index prédisant mieux la réponse
vue 4 a 6 semaines plus tard par la TDM. Nous miayias cherché ici a prédire la réponse a
partir de la TEP précoce seule, comme cela a pupétpose par exemple par (Tixier et al.,
2011) sur les cancers de I'cesophage, mais seulengsmaiuer précocement (apres 14 jours de
traitement) la réponse vue a plus long terme pdiDEl. Cette approche sera étudiée dans le
chapitre suivant, dans lequel nous avons mis emexawmnéme cohorte de patients.

Parmi les 101 lésions étudiées, notre échantiltorienait 75% de Iésions ne répondant pas a
la thérapie au sens de RECIST. 1.0. Ceci impliquesrgps résultats surestiment probablement
la spécificité (cf paragraphe 1V.2.1.4.1) des md#w et donc que les courbes ROC

comparées ici tendent a présenter un biais en faVen déplacement des courbes vers la
diagonale. Cependant, le mauvais équilibre entradmbre de tumeurs répondant et ne

répondant pas a la thérapie est pris en compte ldaadyse statique effectuée et ne biaise

donc pas la comparaison entre les différents index.

Cette étude portait principalement sur I'évaluajiwécoce de la réponse tumorale. Le réle de
la correction de 'EVP a un stade plus avancé dehkrapie, c’est-a-dire quand la
décroissance du volume métaboliguement actif ast phportant pour les tumeurs qui
répondent, nécessite aussi d’étre évalué. De mi&welution de la fixation du FDG au cours
du traitement peut dépendre de la thérapie utilif&e exemple, I'imatinib (une thérapie
ciblée utilisée notamment pour le traitement desetwrs stromales gastro-intestinales), induit
une décroissance de la fixation tumorale de FDGs dare période de quelques heures a
guelques jours aprés le début du traitement aloes lg thérapie endocrine, tel que le
tamoxifene (un modulateur sélectif des récepteess astrogenes utilisé pour le traitement
des cancers du sein) impligue une augmentationadBxation de FDG dans le méme
intervalle de temps (Contractor and Aboagye, 2009).

Enfin, nos résultats ont été obtenus pour un typdédions particulier, chez des patients
atteints de cancers colorectaux métastatiques. dénéralisation a d’autres localisations reste
donc a confirmer mais sont cependant en accord l@gecésultats récents de (Hatt et al.,
2012c) sur des cancers rectaux avances (cf paregidpb.4). De plus, il serait intéressant
d’étudier, dans le méme contexte, les capacitédigirdes d’'autres informations
caractéristiques du métabolisme des lésions tgliescelles fournies par I'analyse de texture
proposée par exemple par (El Naga et al., 2009¢ften, des résultats récents, portant sur des
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cancers de I'cesophage (Tixier et al., 2011), omadéré que ces index distinguaient mieux
les Iésions répondant des Iésions ne répondarit [gathérapie que les index classiques quand
ils étaient mesurés sur la TEP avant le débutaltenent. Cette question sera abordée dans
le chapitre suivant.

IV.3.2. Conclusion

Chez 40 patients atteints de cancers colorectauastagiques, pour lesquels 101 Iésions ont
ete étudiées (dont 28% faisaient moins de 5mL)sramons mis en évidence que le SidyY

le SUViong, le SUVpeak le SUVrgy et le TLG calculés sur une TEP précoce (c’estra-di
semaines aprés le début du traitement) et compal&sr valeur de référence, mesurées sur
une TEP réalisée avant le traitement, prédisai@ntéponse tardive vue par les criteres
RECIST 1.0 sur données TDM aprés 6 a 8 semaindbétapie. La mesure de I'activité
métabolique par des SUV corrigés de 'EVP n’a pagleoré la distinction entre lésions
répondant et lésions ne répondant pas a la thégaiablement car la correction de 'EVP
supprime l'information relative a l'information dgolume métaboliquement actif. Le
changement de volume métabolique seul, entre letakbtraitement et apres 2 semaines de
chimiothérapie, prédit mal la réponse tumorale vaeplus long terme, par la TDM,

probablement du fait de la forte variabilité desneées de volume métabolique.
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Chapitre V
Caractérisation de I'hétérogénéité mesurée en TEPEG
et intérét dans le contexte du suivi thérapeutique
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V.1. Mesure d’hétérogénéité tumorale en TEP : motivatios

our caractériser le métabolisme tumoral, I'état'ae actuel propose, dans le meilleur

des cas, de déterminer le volume et/ou le SUV moyemaximal d’'une population de

voxels définis comme caractéristiques de la |éstudieée. Cependant, la simple
analyse visuelle de la fixation de FDG visualisaelp TEP (exemple figure V.1) suggéere que
la distribution intra-tumorale de radiotraceur pétie extrémement hétérogene.

VOI segmenté

~

Lésion d’intérét

Zone de nécrose

P — \/essie

Figure V.1 : coupe coronale de la TEP/TDM au FDG din patient atteint d’'un cancer du poumon non a
petites cellules présentant une importante nécrosentrale. Extrait de (Orlhac, 2012)

Comme nous l'avons vu au paragraphe 11.3.3, cextairieurs ont donc tenté d’établir le lien
entre les mécanismes biologiques tumoraux et lagszd’hétérogénéité observées dans les
examens TEP au FDG.

Dans une étude sur un modéle animal de tumeur pi$ate par exemple, (Pugachev et al.,
2005) ont étudié, par une approche histologiqueolaélation entre la fixation de FDG et
I'hypoxie (i.e. les zone de faible concentrationostygene), le flux sanguin et la prolifération
cellulaire. Leurs résultats ont permis de mettréwdence que, pour le type de tumeur étudié,
une forte concentration en FDG était indicatricd’kigpoxie tumorale, dont I'expression est
un facteur de mauvais pronostic, mais pas des detres fonctions étudiées. Une étude
antérieure, portant sur les données de 49 patmatst bénéficieé d’'une TEP au FDG et une
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autre aut®FMISO (un marqueur de I'hypoxie, cf tableau I.5Jnantré que la corrélation entre
les lieux d’accumulation de ces traceurs semhlaiteiur spécifique (Rajendran et al., 2004).

Toujours a partir de modeles animaux, (Henrikssoal.e 2007) ont étudié le lien entre la
fixation de FDG et les données histologiques destisissues de xénogreffes de carcinomes
épidermoides implantés chez 15 souris. La méthade em ceuvre consistait alors a mesurer
'activité en FDG a l'aide d'un compteur puits déférentes sections de tumeurs (4
sections/tumeurs, 1 tumeur par animal) et a comgdasevaleurs obtenues au nombre de
cellules tumorales viables mesurées par histopagi@l Les auteurs ont constaté que
l'activité en FDG était plus importante dans lestieas de tumeurs contenant plus de 50% de
cellules tumorales viables. Les résultats montaamendant un écart trés faible entre les
valeurs d’activité des deux groupes d’échantilldagumeurs, et une valeur de significativité
limite : p=0,03. De plus, les quartiers de tumeceositenant une plus grande portion de
volume nécrosé avaient une activité en FDG plusldajjue ceux contenant de plus petits
volumes de nécrose. Ces résultats leur ont permisoticlure que I'hétérogénéité intra-
tumorale observable par I'histopathologie étairélée au niveau d’activité du FDG dans les
tissus.

Il est donc possible d’imaginer qu'une mesure HétBrogénéité de la fixation du radiotraceur
permette d’extraire des caractéristiques utilessdancadre de I'évaluation de la réponse
tumorale ou de sa prédiction a plus long terme e@éant, le niveau de résolution des TEP a
'heure actuelle limitede factola nature des hétérogénéités tissulaires que oetttalité
permet d’observer. Ainsi par exemple, si différenstenogenes d’'une méme tumeur se
trouvent meélangés au sein de zones de faibles dioren(un voxel cubique de 4 mm de coté
contenant par exemple ~1€ellules tumorales), alors I'hétérogénéité qui ésutte ne sera
pas mesurable.

De nombreuses approches largement documentéeaitement d'image et déja appliquées
en imagerie anatomique sont depuis peu utilisée3En pour extraire des informations
relatives aux caractéristiques de forme et de texdas volumes métaboliques (cf paragraphe
11.3.3). Ainsi, la mesure de I'hétérogénéité, pes méthodes d’analyse de texture, a conduit
récemment a de bons résultats pronostiques (Téxiak, 2011). Cependant, aucune étude n'a
jusqu’a présent permis de déterminer la capacitéedandex a prédire la réponse précoce au
traitement. Une premiére étude a donc eu pour tthggévaluer la valeur pronostique de ces
index sur les TEP prétraitement de patients at@latcancers colorectaux métastatiques ainsi
gue leur apport pour la prédiction précoce de ppmée a partir d'une TEP acquise peu de
temps aprés le début du traitement.

En outre, I'évaluation de ces méthodes n'a pore gur leur reproductibilité, I'influence du
choix du paramétre de discrétisation (Tixier et2012) et sur leur variabilité en fonction des
parameétres de reconstruction (Galavis et al., 206)s présenterons, dans la partie suivante,
des résultats visant a déterminer la variabilité imhelex de texture en fonction de la fagon
dont la tumeur est segmentée. Ce probleme estadiaptus important qu’il n'y a pas de
consensus sur l'algorithme de segmentation serorazatique optimum pour définir le
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volume tumoral en TEP (Zaidi and El Naga, 2010)u$létudierons, dans un second temps, la
normalisation la plus adaptée a I'analyse de tex¢émr TEP.

Le travail décrit dans ce chapitre a été esseatielht réalisé dans le cadre du stage de Master
2 de Fanny Orlhac qui s’est déroulé du 01/02/2Q131407/2012 au laboratoire IMNC et que
jai co-encadré.

V.2 Valeur prédictive et variabilité des index issus dd'analyse de
texture : application a des cas de CCM

V.2.1 Matériels et méthodes

Pour cette étude, nous avons considéré une souwsatiop des données TEP/TDM de la
cohorte de patients présentée dans le chapitre IV.

En dehors des calculs d’aires sous les courbes JAROC, réalisées sous ROCKIT
(Version 2011 disponible viattp://metz-roc.uchicago.eflutous les calculs et traitements
d’'images ont été effectués sddatlab (MathWorks Version 7.13).

V.2.1.1. Patients
La population de tumeurs que nous avons considgrée obtenue en appliquant plusieurs
criteres d’exclusions. Ces critéres portent :
* Sur les volumes des lésions étudiées.
» Sur la préparation des patients avant 'acquisities données.

Caractéristiques des patients _

Nombre de patients étudiés 28
Age (années)

* Moyenne 63
* Intervalle 28-83
Sexe

* Femme 10
* Homme 18
Ligne de traitement

* Premiére 22
* Deuxiéme 6
Traitement

* FOLFIRI 13
* FOLFOX 14
* Capecitabine 1
Nombre de Iésions par patient

* Moyenne/patient 3
* Intervalle 1-7
* Total 72
Localisation des lésions

¢ Primitive 2
* Foie 59
* Péritoine 4
¢ Autres 7

Tableau V.1 : caractéristiques des patients atteistd’'un cancer colorectal métastatique étudiés.
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Ces criteres seront explicités aux paragraphesl\.2t V.2.1.4.3. Au final, les données
FDG-TEP de 28 patients ont été étudiées. Les @rstiues des patients sont fournies dans
le tableau V.1.

V.2.1.2. Données TDM
La réponse thérapeutigue a été déterminée a pdesr données TDM présentées au
paragraphe 1V.3.1.2. Ainsi, I'application des ai® RECIST 1.0 ((Therasse et al., 2000), cf
paragraphe 11.1.1.2) a permis de déterminer lanmgpc 6-8 semaines aprées le début du
traitement. La classification de la réponse de ghagmeur s’est faite suivant 4 groupes :
Réponse Complete (RC), Réponse Partielle (RP),dMatable (MS) et Maladie Progressive
(MP).

V.2.1.3. Données TEP/TDM
Afin d’évaluer la capacité des index issus de |& EEprédire la réponse précoce, un premier
critere d’exclusion des données a porté sur I'écaakimal admissible des temps post-
injection des deux examens de chaque patient. Eordicavec les recommandations
PERCIST (Wahl et al., 2009), 11 minutes d’interalhu maximum ont été tolérées
(moyenne : 4 minutes, intervalle [0-11] minutes)ett€ valeur correspond au meilleur
compromis statistique possible : le choix d’'un begins strict (mais inférieur & 15 minutes)
ne permettait en effet pas d’'inclure plus de |ési@pondantes.
Les données utilisées ici ont été présentées agquhe IV.3.1.3. Pour les examens TEP de
ces 28 patients, I'acquisition des données prétrant a débuté, en moyenne, 69 minutes
(intervalle [58-88] minutes) apres injection de Bdikg. Celle des données TEP/TDM
acquises apres 14 jours a eété effectuée, en moydheminutes apres injection du
radiotraceur (intervalle [52-92] minutes).

V.2.1.4. Analyse guantitative des données TEP
Une fois les images converties en unités SUV disait une normalisation par le poids (cf
éguation 1.17), une premiéere étape de segmentdéswolumes tumoraux a été effectuée.

V.2.1.4.1. Segmentation des volumes tumoraux
L’ensemble des index ont été calculés, pour chagmeur, a partir de volumes métaboliques,
noté VMs, ou S correspond a la définition du seuil utili$é. ont été obtenus a partir
d’algorithmes de croissance de région, pour lesgeslseuils utilisés correspondent a :

* Sy €gal a 40% du SUV maximum (SWy) de la tumeur
*  Siong (cf équation IV.1), qui correspond a une valeursgeil prenant en compte
I'activite de fond local 4s,,4), suivant la definition de (Nestle et al., 200bgs
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valeurs des différents parametres utilisées potenable seuil propre a chaque tumeur
sont définies par :

0 Ay estle SUV moyen dans le volume obtenu en utiliSa,.

0 Agong €St le SUV moyen du fond local. Cette valeur pomd a la moyenne
des SUV des voxels contenus dans une coque deelsviépaisseur, dont le
bord intérieur est situé a 6 voxels de ¥M et dont on ne considere que les
voxels dont I'activité est strictement inférieur@® unités SUV. Ce dernier
point permet de s’assurer qu’aucun voxel inclussdanrégion utilisée pour
calculerAs,,q N'appartient a une autre Iésion. Cette deéfinitii@As,,q, qui
difféere de celle proposée au 1V.3.1.4, a été deqdr (Cheebsumon et al.,
2011c) dans son étude sur la comparaison de métliedeegmentation.

0 e,y €St Une constante optimisée a partir de 3 acmuisitie fantome Jaszczak.
Nous renvoyons le lecteur au paragraphe 1V.3.1dr pes détails relatifs a
I'obtention de la valeur 0,30 utilisée ici.

Quelle que soit la méthode utilisée, une fermetmerphologique a été appliquée a
'ensemble des volumes métaboliques afin d’assdiiaclusion des zones tumorales
nécrotiques dans I'étude de texture. Pour assarerohvergence de la segmentation, un
ajustement manuel a été effectué quand les algwmeghde croissance de région divergeaient
visiblement ou incluaient d’autres lésions quee=ejpour lesquelles les criteres RECIST 1.0
avaient été établis.

Le seuil Qg9 N'a été utilisé que dans le but de comparer leopeances de classification des
différents index de texture en fonction de la mdtéhde segmentation utilisée.

V.2.1.4.2. Mesures de l'activité métabolique
A partir des volumes métaboliques précédemmenttdédifférents index caractéristiques de
I'activité métabolique ont été calculés:
e  SUV,u: le SUV du voxel d’activité la plus élevée dansuaeur.
*  SUVpeak: moyenne des SUV des voxels contenus dans un "@ll@lépipedique de 3
voxels de coté et dont la position est choisieetle sorte que :
0 Le SUV moyen des voxels contenu dans le VOI sqgilus élevé possible
0 Son centre appartienne a WM
On notera que pour les dimensions des voxels deagam utilisées ici
(3,91x3,91x4,25mf), la sphére de 1,2 cm de diamétre (i.e. ~3 voxmisposée par
(Wahl et al.,, 2009) pour définir le VR dans PERCIST implique linclusion,
I'exclusion ou l'interpolation des valeurs des SU&s voxels définissant les sommets
du parallélépipede circonscrit a cette sphereighé@lsur la maille de I'image. Nous
avons ici choisi d'inclure les SUV des voxels desimets dans le calcul du SEhy
*  SUVjong correspondant au SUV moyen dans le volume segraguaétir du seuil .
* VMiong: le volume métabolique de la tumeur segmentédaparéthode de (Nestle et
al., 2005)
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* La glycolyse totale de la Iésiodtal Lesion GlysolysjgLarson et al., 1999)), qui
correspond au produit de SkM par VMiong.

V.2.1.4.3. Analyse de texture

Pour que le calcul d’'un parameétre de texture aisems, il doit étre effectué sur un volume
relativement grand, incluant suffisamment de vaxBlsur ne pas trop réduire la cohorte de
tumeurs étudiées, nous avons choisi de nous limugriésions de volumes supérieurs a 4,8
mL (~80 voxels). En effet, d'aprés (Soret et a0?), I'EVP introduit des biais importants
pour des structures de longueur caractéristiqugiafres a 2~3 LMH. En considérant que les
images TEP avec lesquelles nous travaillons ontréselution spatiale égale a 7 mm (cf
paragraphe 1V.3.1.4), et en considérant la spheéredidmétre équivalent a 3 fois cette
dimension, on en déduit un volume limite de 4,8 mh,deca duquel nous estimons que le
calcul d’'un parametre de texture ne décrirait pagxture réelle de la tumeur.

* Reé-échantillonnage
o0 Méthode de ré-échantillonnage relatif{5)

Afin de comparer nos résultats a ceux de la litiéea nous avons ré-échantillonné les
niveaux de fixations de FDG en accord avec la nughte discrétisation proposeée par (Tixier
et al.,, 2011). Cette étape vise a réduire I'impagt bruit sur la mesure de texture en
regroupant les valeurs de SUV proches d’'un mémeani\d’intensité. Ce ré-échantillonnage
des valeurs permet de réaffecter un niveau de/gijiss chaque voxel i tel que :

SUV (i) — SUV,n,

V(i) = 2¢ x Eq. V.1
@ SUVyay — SUVoir + 1 q

Avec:

 d : paramétre de discrétisation entier naturelqted d € [3;7]. Le choix de sa
valeur permet de définir le nombre de niveaux de @gale & n=% considérés
pour I'analyse de texture.

*  SUVnin (respectivement SUV. la valeur du SUV d’intensité la plus faible
(respectivement la plus forte) dans la tumeur

e SUV(i) : valeur du SUV dans le voxel i de la tumeur

Par défaut, nous avons utilisé une valeur de deé@yd, soit une discrétisation des SUV des
voxels sur 64 niveaux de gris, en accord avec €rigt al., 2011). Les gammes de valeurs
prises par chaque niveau de gris étant relativesbames des SUV des voxels propres a
chaque tumeur, nous noterons cette méthode detisstion Rt dans la suite de I'exposeé.
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o Meéthode de ré-échantillonnage absolu.{R)

La normalisation Ry, appliguée en amont de la mesure de texture dems/dlumes
meétaboliques vus par la TEP, fait disparaitre de roesures la valeur d’activité réelle, et
notamment la valeur d’activité maximum. Autremeitt deux lésions dont la distribution
d’activité est identique mais dont les activitésximeles different conduiraient a des valeurs
d’'index d’hétérogénéité identiques.

De plus, en utilisant les SUV minimum et maximunoges a chaque tumeur mais en
imposant un nombre de niveaux de gris identiquealeul de Ry utilise un nombre de
valeurs qui n’est pas forcément représentatif degtions d'activités physiologiques intra-
tumorales de toutes les Iésions étudiées. En effeytilisant un ré-échantillonnage sur 64
niveaux de gris, Ratir donnerait, pour une tumeur de SklY= 20 g/mL et SUW,» = 8 g/mL
(i.e. 40% du SUW.ay, 1 niveau de gris tous les 0,19 g/mL. Par comgogy une tumeur dont
les SUV des voxels qui la constituent seraient amngans lintervalle [1,6; 4], Rast
donnerait 1 niveau de gris tous les 0,04 g/mL.

Pour intégrer I'information d’intensité dans la mesde texture, il est possible d'utiliser un
intervalle de SUV commun a toutes les tumeurgsgg. Par cette méthode, un méme niveau
de gris est attribué a tous les SUV des voxelodies les tumeurs compris dans un intervalle
de valeurs défini a I'avance. Pour englober tossdas de figures rencontrés dans notre
cohorte, les bornes maximales et minimales utéiggur décrire I'échelle de niveaux de gris
commune sont prises en remplacant, dans I'équatibpnSUVpni, (respectivement SUW.y

par le plus petit (respectivement le plus grand)yShinimal (respectivement maximal) de
toutes les tumeurs de la cohorte.

* Calculs des matrices de texture

Une fois le ré-échantillonnage effectué, quatrerices de texture ont été calculées, pour
chaque examen et chaque tumeur. Quand nécessasralgorithmes, issus des méthodes
décrites au paragraphe 3.3.1.4, et donc définies ges applications 2D, ont été adaptés a
'analyse de données 3D en moyennant les paranaitesus pour chacune des 13 directions
qui permettent de passer d’'un voxel a ses plushpsoeoisins. Les algorithmes mis en ceuvre
sont illustrés en figure V.2, pour la coupe corendé¢ la tumeur présentée a la figure V.1.
Pour simplifier I'explication, seules 4 valeurs eéchantillonnage ont été utilisées dans cet
exemple.
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Figure V.2 : Principe, pour le cas d'une analyse a2 dimensions, de la construction des 4 matrices litiées
pour I'analyse de la texture de la fixation de FDGrvue par la TEP. Le ré-échantillonnage utilisé ici aes
fins d'illustration ne se base que sur 4 valeurs daiveau de gris (d=2). Les pixels les plus sombres
n'appartiennent pas au volume segmenté et ne sonbic pas pris en compte pour I'analyse. Les fleches
situées dans les cases supérieures gauches des itedr de séries homogénes et de cooccurrence
correspondent au sens de parcours choisi a prioriqur définir, respectivement, les tailles des séries
homogénes et paires de niveaux de gris rencontréarts I'image ré-échantillonnée. Extrait de (Orlhac,
2012).

Les matrices calculées a partir des données cosgetans le volume segmenté correspondent

a:

e Matrice de cooccurrenceCooccurrence matrixC) : elle caractérise les relations
d’intensité entre les couples de voxels voisinse his normalisée par I'ensemble des
occurrences possibles, chaque élément de C, noi&)CEorrespond a la probabilité
de trouver une paire de voxels d’intensités idgrs I'une des k directions de I'espace
(aveck € [1;13]).

* Matrice de longueur des séries homogégesy( level Run length matrixR) : elle
renseigne sur la longueur des sériesr(o) de méme niveaux de gris dans I'image.
Chaque élément R(i,j,k) de R donne le nombre desé@&omogénes de longueur j et
d’intensité i dans la direction k.

* Matrice de différence des niveaux de gNeighborhood gray level difference matrix
N avec Ne M, ,(N*) / n=2, ou M, ,(N*) correspond & I'espace des matrices de
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dimension n lignes et 2 colonnes a valeurs dé&fs: elle décrit les différences entre

chaque voxel et ses voising. € [1;n] :
o N(i,1) est égal a la probabilité d’occurrence duaxel d’'intensité i
0 N(i,2) =X, —A_p| avec [E{voxels d'intensité i} etA_p valeur moyenne des
niveaux de gris des 26 voxels plus proches vodhingoxel p.
* Matrice de longueur de zones homogergray( level Zone length matrixZ) : elle

donne la longueur des zones de niveaux de gristigues. Vi € [1;n] etVj €
[1; m] avec m longueur de la plus grande zone, Z(i,j)esmpond au nombre de zones
de longueur j et d'intensité i dans la tumeur. @edrices, définies initialement pour
décrire les textures d’'images 2D, ont été dévelepp®dur permettre le dénombrement
des tailles de toutes les régions de pixels de raémensités. Elles se construisent sur
le méme principe que la matrice de différencesodgueurs des séries homogenes.
Elles ne visent pas a dénombrer des segments dangeieur donnée dans une
direction choisie mais directement les tailles dégions de mémes niveaux
d’intensite.

En fonction de la maniére dont ces matrices soaya@es, il est possible d’extraire différents
parametres caractéristiques de la distribution de®aux de gris dans limage. Ces
parametres sont resumés dans les tableaux V.Z2tW34 pour les matrices de cooccurrence
(C), de longueur des séries homogéenes (R) et dératite des niveaux de gris (N),
respectivement. Les caractéristiques extraitesradgsaces de longueur des zones homogenes
(2) étant identiques a celles issues des longugessséries homogenes, nous n‘avons pas
reproduit 'ensemble des formules. En effet icileda notion de zoneZpng remplace celle

de longueurRun. Au total, ce sont 31 paramétres dérivés desiceatde texture qui ont été
extraits de chacun des volumes segmentés, puiséstipour caractériser I'’hétérogénéité
tumorale vue par la TEP. Une définition et unerpmtétation sommaire de leur sens physique
sont fournies dans le tableau V.5.

Nom de la caractéristique Définition mathématique

H i i Eq. V2
omogeneity - T+i—J| q- V.
Energy Z C(i,j)? Eq. V3

=
U /4)(1 u,)C(l )
Correlation Eq. V4
Contrast (Inertia) Z li = j12C()) Eq. V5
Entropy Z CLH X))  Eq. V6
Dissimilarity Z C@) x|t —Jl Eq. V.7

Tableau V.2 : caractéristiques extraites des matries de cooccurrences Cp; et a; correspondent
respectivement a la moyenne et a I'écart-type degi(}) pour tous les niveaux de gris j, i étant fixé
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Nom de la caractéristique Définition mathématique

1 R(,))
Short Run Emphasis (SRE) 8> iz Eq. V.8
ij
1 o
Long Run Emphasis (LRE) 7 Z R(i,)) X j? Eq. V.9
ij
1 R(i,J))
Low Gray-level Run Emphasis (LGRE) 7~ 2 Eq. V.10
ij
1 o
High Gray-level Run Emphasis (HGRE) 7 Z R(i,j) x i? Eq. V.11
iLj
1 R(i, ))
Short Run Low Gray-level Emphasis (SRLGE) 7% 2 x )2 Eq. V.12
Lj
1 R(i,j) X i?
Short Run High Gray-level Emphasis (SRHGE) 7 Z — Eq. V.13
ij
1 R(i,)) X j?
Long Run Low Gray-level Emphasis (LRLGE) Xl 2 Eq. V.14
iLj
1 L2
Long Run High Gray-level Emphasis (LRHGE) R Z R(i,J) X i? X j? Eq. V.15
i,j
1 2
Gray-Level Non-Uniformity run (GLNUr) e Z (Z R(1, j)) Eq. V.16
i Jj
. 2
Run Length Non-Uniformity (RLNU) ke Z (Z R(, j)) Eq. V.17
7 \1
0
Run Percentage (RP) v Eq. V.18

Tableau V.3 : caractéristiques issues des matricale longueurs des séries homogends.correspond au

nombre de séries homogénes dans la tumeur. n est fembre de niveaux de gris utilisés pour la
discrétisation et m la longueur de la plus grandeésie. Une fois calculées pour chacune des 13 dirigats

de parcours, les valeurs obtenues pour chacun deglex sont moyennées.

Nom de la caractéristique Définition mathématique

1
Coarseness Z NG, 1) X N(;, 2) Eq. V.19
iJj

Contrast (ﬁ X Z N(i,1) XN(j,1) X (i _]-)2) X (% X Z N(J, 2)) Eq. V.20
L] 1

¥ N(i,1) X N(i,2)
3., iX NG 1D — X N(, 1)

Busyness Eq. V21

Tableau V.4 : caractéristiques issues des matricee différences de niveaux de gris (N). G corresporal
nombre de différents niveaux de gris et E au nombrde voxels contenus dans le volume segmenté.
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Nom de la matrice de texture Définition mathématique Interprétation de I'index

Matrice de co-occurrence (C)

Matrice de longueur des séries
homogeénes (R)

Matrice de différence des
niveaux de gris (N)

Matrice de longueur des zones
homogeénes (Z)

Homogeneity

Energy (ou moment angulaire d’ordre 2)
Correlation

Contrast/ Inertia

Entropy

Dissimilarity

Short Run Emphasis (SRE)

Long Run Emphasis (LRE)

Low Gray-level Run Emphasis (LGRE)
High Gray-level Run Emphasis (HGRE)
Short Run Low Gray-level Emphasis (SRLGE)

Short Run High Gray-level Emphasis (SRHGE)
Long Run Low Gray-level Emphasis (LRLGE)
Long Run High Gray-level Emphasis (LRHGE)

Gray-Level Non-Uniformity run (GLNUr)
Run Length Non-Uniformity (RLNU)
Run Percentage (RP)

Coarseness
Contrast
Busyness

Short Zone Emphasis (SZE)

Long Zone Emphasis (LZE)

Low Gray-level Zone Emphasis (LGZE)

High Gray-level Zone Emphasis (HGZE)
Short Zone Low Gray-level Emphasis (SZLGE)

Short Zone High Gray-level Emphasis (SZHGE)
Long Zone Low Gray-level Emphasis (LZLGE)
Long Zone High Gray-level Emphasis (LZHGE)
Gray-Level Non-Uniformity zone(GLNUz)

Zone Length Non-Uniformity (ZLNU)
Zone Percentage (ZP)

Homogénéité locale des paires de voxels

Uniformité de la texture

Dépendance linéaire des niveaux de gris dans I’image
Mesure des variations locales dans les paires de voxels
Complexité et désordre de la texture

Variation des niveaux de gris dans les paires de voxels

Distribution des segments courts

Distribution des segments longs

Distribution des segments de faible intensité
Distribution des segments de haute intensité
Distribution des segments courts avec une intensité
faible (combinaison de SRE et LRE)

Distribution des segments courts et d’intensité élevée
(combinaison des SRE et HGRE)

Distribution des segments longs et de faibles intensité
(combinaison LRE et LGRE)

Distribution des segments longs et d’intensité élevée
(combinaison LRE et HGRE)

Non uniformité des niveaux de gris

Non uniformité des longueurs de segments
Homogénéité et distribution des séries dans I’'image

Granulosité de I’image

Fréquence spatiale des changements d’intensité

Distribution des petites zones

Distribution des grandes zones

Distribution des zones de faible intensité

Distribution des zones de haute intensité

Distribution des petites zones avec une intensité faible
(combinaison de SZE et LZE)

Distribution des petites zones et d’intensité élevée
(combinaison des SZE et HGZE)

Distribution des grandes zones et de faibles intensité
(combinaison LZE et LGZE)

Distribution des grandes zones et d’intensité élevée
(combinaison LZE et HGZE)

Non uniformité des niveaux de gris

Non uniformité des tailles des zones

Homogénéité et distribution des zones dans I’'image

Tableau V.5 : liste des index extraits des différdas matrices de textures étudiées. Nous renvoyorss |
lecteur au manuscrit de thése de doctorat de (Thikdt, 2009) pour de plus amples informations.

Vue le faible nombre de publications ayant mis arvres 'analyse de texture en imagerie
TEP, nous avons résumé, dans les tableaux V.6A68,\es correspondances entre les noms
utilisés par (Galavis et al., 2010), (Tixier et &011) et (Tixier et al., 2012) et ceux utilisés
pour définir les différents index présentés.

Les matrices de longueurs de zones homogenessidsseravaux de (Thibault et al., 2011),
ont été mises en ceuvre pour la premiére fois paiefTet al., 2012; Tixier et al., 2011), d’ou
le fait que (Galavis et al., 2010) ne les aient pagsentées (tableau V.6B, colonne 3). De
méme, constatant les fortes corrélations entrevdésurs obtenues par les matrices R et Z,
(Tixier et al., 2012) n'ont pas jugé nécessaireapgorter les résultats obtenus par la matrice
de longueurs des séries homogenes dans leurs satiohel (cf tableau V.6A, colonne 5).
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L’'une des principales difficultés dans le travadl domparaison que nous avons meneé vient
des écarts entre les définitions des index de textextraits de Z (cf colonne 6 tableau V.6B):

» Certaines définitions d’index different entre (Exiet al., 2011) et (Tixier et al.,
2012), comme c’est le cas que pduatensity Variability (GLNU2 et Size-Zone
Variability (ZLNU). Ces écarts sont cependant difficiles a recetiaes la mesure ou
tres peu de formules sont fournies dans (Tixied.e2011).

» Certains index définis dans (Tixier et al., 201&) tableau V.7) et extraits de Z ne
suivent pas a la méme définition que les index éemennom définis dans (Thibault,
2009). Ces dernieres formules sont elles-mémewvédirides formules issues des
travaux de (Tang, 1998; Xu et al., 2004), relati®es matrices de longueur des séries
homogeénes (cf tableau V.3). Pour pouvoir compaosrrasultats aux travaux initiaux
de (Tixier et al., 2011), qui portent sur l'inte@inique des index de texture, et pour
lequel il est Iégitime de supposer que les formated en accord avec la littérature (cf
ecarts entre (Tixier et al., 2011) et (Tixier et &012), tableau V6.B), nous avons
donc calculé les index selon les formules usugtieposées par (Thibault, 2009). Les
formules proposées dans (Tixier et al., 2012) gpodaées a I'identique dans le tableau
V.7, laissent en effet penser que certaines erssus®nt probablement glissées dans le
formulaire fourni, notamment du fait:

o De notations utilisant des indices non référencésir ples expressions
mathématiques deémall-Area EmphasistLarge-Area Emphasis

o Du remplacement systématique du signe multiplié yreg virgule dans les
termes de sommation.

Le fait de considérer les formules usuelles permet outre de conserver les
interprétations des index fournis dans le tabledu(®olonne 3).

Formulas for Regional Heterogeneity Features

Feature Formula Feature Formula
Small-area emphasis 1 {' >”. :(::;jl High-intensity emphasis 1E & 2.2
Q<= F Q,50,=0
Large-area emphasis L & &3 Low-intensity small-area emphasis N1
=5 ¥ i) =9y y 2=2
a,%,% ST,
. — a2 igh-i i » 1 M ON
Intensity variability 1 ;I \\ 2(ij) ngel:nlnrt‘:r;issﬂy small-area o Y Y 22 (i)
as & o P i=1j=1
Size-zone variability LN T M ) Low-intensity large-area emphasis 1 ;’. ; 72 2(i.j)
) .\- { -\- 3 } Q5= P
' High-intensity large-area 1M N2 2(i.))
Zone percentage <L I S
pe 9 Q/ Y ¥ i) emphasis 0,52 F
i=1j=1

() = number of homogeneous areas within tumor; z = intensity
size-zone matrix; M = discretization value; N = size of largest
homogeneous area within tumor; z(ij) = number of areas with
intensity i and size j.

Tableau V.7 : Reproduction du formulaire présenté ar (Tixier et al., 2012) pour définir les index de
texture déduits de la matrice de longueur des zonéd®mogenes.
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V.2.1.4.4. Analyse de forme

Afin d’évaluer le potentiel prédictif de la formeedl Iésions, nous avons enfin étudié la
sphéricité de la tumeur, définie par :

(6 X Volume)?/3

Eqg. V.22
Aire

Sphéricité = m'/3 x

ou Volumeet Aire sont obtenus, pour chaque tumeur et chaque exgraenne triangulation
de Delaunay (Wadell, 1932). Cette méthode corre$@onne méthode de maillage par des
triangles qui vise a maximiser le plus petit andée 'ensemble des triangles utilisés. La
valeur obtenue varie entre 0 (cas d’un plan infemirfin) et 1 (pour une sphere parfaite).

V.2.1.5. Analyse statistique
e Valeurs prédictives des index
Dans un premier temps, la capacité des 37 indestsi@cécédemment & prédire la réponse a
la thérapie a partir de 'examen prétraitement (8] a été évaluée.

Par la suite, nous avons cherché a déterminergdacié prédictive de la variation de ces
index (notéeAindex) entre la TEP prétraitement (TEP(PT) et |&PTiEécoce (i.e. acquise
aprés 14 jours de traitement, que I'on notera dassiite TEP(J14)). La formule employée a
été présentée a I'équation IV.9.

Les valeurs des index utilisées pour ces deux gr@sianalyses ont été obtenues a partir de
la méthode de segmentation définie par le sesid SVMiong.

Pour ces deux études, une analyse ROC non parquee{if paragraphe 1vV.2.1.4.1) a été
utilisée pour déterminer la capacité des indexpars® les 2 groupes de lésions identifiés par
RECIST 1.0 aprés 6-8 semaines de traitement :

o0 Lésions répondant a la thérapie (RC et RP) d’'umie pa

0 Lésions ne répondant pas a la thérapie (MS et Néajre part.
Les aires sous la courbe ROC et leurs écart-typesei® systématiquement rapportés et
comparés a la valeur de référence 0,5 en utilisantest non paramétrique de Wilcoxon
(a=0,05).

* Variabilité des index métaboliques
o En fonction du parametre et de la méthode de disat®&n

Nous avons évalué l'effet du choix du parametréeiderétisation sur les capacités prédictives
des index de texture. A partir de mesures effestisér la TEP prétraitement seule, nous
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avons rapporté les valeurs des AUC des courbes B®Chaque index de texture pour 5
niveaux de discrétisation.

o En fonction du volume métabolique considéré
Afin d’évaluer I'impact du choix de la définitiorudsolume métabolique sur les valeurs prises
par les index de textures, nous avons tout d’abaxdié I'accord entre les valeurs de ¥M
et VMo, établies sur la TEP(PT) a I'aide d’'un graphiquéstbnd-Altman (cf 1V.3.1.5).

Nous avons ensuite étudié I'impact de la méthodsedgnentation sur les valeurs prises par
les difféerents index. Seules les valeurs des iraddoulés sur les examens TEP prétraitement
ont été étudiées ici. Pour chaque index étudiéaférelatif moyen (et son écart-type) des
valeurs obtenues pour toutes les tumeurs de larteolp utilisant &, et Song @ €té rapporte.
L’écart relatif moyen, noté, correspond & la moyenne, sur toutes les tumeless écart-
relatifsA, est défini par :

index(S,90,) — index(S
( 4-0A)) ( fond) % 100

A(%) =
(%) (index(540%) + index(Sfond)> Eqg. V.23

2

Enfin, pour évaluer I'effet de I'algorithme de segmation sur la capacité des différents index
a prédire la réponse RECIST tardive a partir ddE® prétraitement, nous avons calculé
I’AUC des courbes ROC de chacun d’entre eux et @enphacune des valeurs obtenues a la
valeur de référence 0,5 par un test de Wilcoxomr Béterminer si les AUC des différents
index calculés étaient, dans I'ensemble, plus ptiéslien utilisant 'une ou l'autre des
méthodes de segmentation, nous avons effectuéstinde paramétrique apparié bilatéral de
Wilcoxon (ouWilcoxonsigned rank te3ten considérant toutes les paires d’AUC obtenues
pour chaque index a partir de vk et VMaoe (0=0,05).
« Corrélations entre les index métaboliques étudiés

Afin de mettre en évidence les liens entre lediffits index extraits des données TEP, nous
avons calculé les coefficients de corrélation dar§@n obtenus entre les valeurs de tous les
index, pour les valeurs calculées a partir des pieRaitements. Nous avons cherché a mettre
en évidence les liens entre les index :

o0 calculés sur une méme matrice de texture

0 issus des matrices de séries et de zones homogénes

o de texture et classiques ou de forme : SUV MIMTLG ou sphéricité.

+ Evaluation de la méthode de discrétisation absolue

Enfin, nous avons comparé les capacités prédicteesndex (issus de la TEP(PT) seule ou
en étudiant leurs évolutions relatives entre la (FHP et la TEP(J14)) en fonction de la
meéthode de ré-échantillonnage,pBuou Reair, €n utilisant 64 valeurs de discrétisation, a
partir d'une analyse ROC. La supériorité des diffées AUC par rapport a 0,5 a été
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systématiqguement testée a I'aide d’'un test de Wilno De méme, pour les deux études, un
test de Wilcoxon apparié a été effectué pour évatudifférence entre les médianes des deux
groupes d’AUC formés de tous les index de textume ljune et l'autre méthode de ré-
échantillonnage. Pour évaluer plus finement siifiérénce obtenue pour chaque index entre
chaque paire d’AUC par l'une et l'autre des 2 mé#w de ré-échantillonnage était
significative, nous avons mis en ceuvre la méthoeldHthnley and McNeil, 1983). Cette
analyse statistique permet de prendre en compteoleslations entre les valeurs des index
calculés par I'une et I'autre des méthodes de élisation lorsqu’elles ont été obtenues a
partir d'une méme population de tumeurs. Enfin, ¢esrélations entre les valeurs des
différents index de texture obtenues en utilisagysdg d’'une part et les index classiques
d’autre part, ont été systématiquement rapportées.

V.2.2 Résultats

V.2.2.1. Lésions étudiées
* En considérant seulement la TEP prétraitement
La cohorte initiale, présentée au paragraphe NM3regroupait 40 patients CCM (Hendlisz
et al., 2011). Une fois les criteres d’exclusiomplapués (VMong>4,8 mL), les données
TEP(PT) de 28 patients, soit 72 Iésions (cf tabMdl), ont été considérées pour obtenir les
résultats relatifs a la capacité de la TEP pré&maént a prédire la réponse anatomique vue par
RECIST 6-8 semaines apres le début de la chimiayier

Le volume métabolique moyen (respectivement médams 72 |ésions avant traitement,
obtenu en utilisant &g, était de 73,9 mL (respectivement 20,8 mL) (inades[5,0-519,0]
mL). Les critéres RECIST 1.0 établis apres 6-8 seesade traitement ont donné :
0 Aucune lésion RC
o 21RP
o 38MS
o 13MP

* En considérant la TEP prétraitement et la TEP me¢d14)
En appliquant des criteres d’exclusion portant|®eaart entre les délais post-injection des
TEP(PT) et TEP(J14¥K(11 minutes), seules les données de 18 des 2hizat®it un total de
45 tumeurs, ont été étudiees. Pour ces lésionyalesirs caractéristiques des ¥M sur la
TEP(J14) étaient de 71,1 mL en moyenne (médiaBg:mL) (intervalle : [3,2-238,6] mL).

Parmi elles, RECIST 1.0 a distingué :

Aucune lésion RC
9 RP

27 MS

9 MP

o O O O
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V.2.2.2. Pouvoir prédictif des index métaboliques a partir @& la

TEP prétraitement seule
En ne se basant que sur la TEP(PT), nous avonsdéofisun ré-échantillonnage sur 64

valeurs de niveaux de gris et seulement les volunétaboliques segmentés en utilisagitsS
nous avons construit les courbes ROC des 37 indgabuliques. Celles de Homogeneity et
de SUV,eakSONt représentées en figure V.3.

Les AUC (x1 écart-types) des courbes de tous ldexirsont représentées en figure V.4.
Aucun d’entre eux n'a obtenu une AUC supérieurelte de SUVeak(0,66). Sans considérer
le probleme de comparaison multiple, 'AUC de cends index est d’ailleurs la seule a étre
significativement supérieure a 0,5 (p=0,032). Onstate en particulier qu’aucun des index

de texture étudié n’obtient une AUC supérieure6a 0,

1
0,75

P

= —SUVpeak
2 05

S ——Homogeneity
wv

0,25
0
0 0,25 0,5 0,75 1
1-Spécificité

Figure V.3 : courbes ROC de SUVpeak et Homogeneityour la distinction entre tumeurs CR et PR d’'une
part et MS et MP d'autre part, a partir d'un examen TEP prétraitement seul. Extrait et modifié de

(Orlhac, 2012).

1
Matrice de Matrice de longueur Matrice de  Matrice de longueur Index
cooccurrence de séries niveaux de de zones homogeénes classiques
0,875 homogeénes gris
o — Vet Vs N
2 075 *
- ‘ i‘i‘ ‘lii ‘ iiii i “ii li iii i iiiii
0,5 J.
SESERE BEEEBBEES3E PEY NNBSBEBESIS £ FRyES
STFELS SPEEEESE  §ES STYSNJE]  § S£8
w,uatc~ “’m"qw w:m Dy ~J0 a S S
P oy g L0 S < 2>
[<) £ O™ = [ L Y05
£ O ) S e
s © a
T

Figure V.4 : Aires sous les courbes ROC (AUC) et ads-types associés des 37 index calculés a padie
'examen TEP(PT). Extrait et modifié de (Orlhac, 2A2). *: valeur significativement supérieure a 0,5

(p<0,05).
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V.2.2.3. Capacités prédictives des index métaboliques avecige

en compte de la TEP précoce
Nous avons ensuite comparé la capacité des difténetiex a prédire précocement la réponse
anatomique tardive vue par RECIST, a partir dedlétion de ces index entre TEP(PT) et
TEP(J14). Les AUC issues de lanalyse ROC, baséesles données de 45 lésions

colorectales, sont présentées en figure V.5.

1
ok
*k
0,875 x
* *
2 0,75
O’GZSJ- J l lll l l ‘ l‘ J.a l
SACHESND LWWUWWWWWADE 92589 WWUWWWWWANDA > XTXSO
§ESESE FEFSEeEEose fRE NNFHEEEEIEN & FEFSE
SeRESD “IZXxTEIE sES ~ITNNNNSN T S8$8
00"““'°LSE 9 ~ EOS’ @ ~ 0 < D::
o s O%= T O S 9§
9 Q (7]
£E S8 8 S @
o a
I

Figure V.5 : AUC (et écart-types) des 37 index megant I'évolution relative entre les deux examens TE.
AUC significativement supérieure a 0,5 (* : p<0,05** ; p<0,01).

En dehors de VMg, tous les index classiques ont une AUC signifigatient supérieure a
0,5. Parmi les 31 index de textures considéréd, Ran Percentagebtient une p-value

inférieure au seuil de significativité (p=0,047rawne AUC de 0,716.

V.2.2.4. Variabilité des parameétres de texture
V.2.2.4.1. En fonction du paramétre de discrétisation
L’objectif suivant était d’évaluer I'impact du chotlu nombre de niveaux de gris utilisés pour
le ré-échantillonnage sur la capacité prédictive iddex de texture calculés sur la TEP(PT)
seule. Nous avons pour cela systématiquement éalpalr 8, 16, 32, 64 et 128 niveaux de
discrétisation, les AUC des courbes ROC obtenueshmue index. Pour 74% de ces index
(23/31), les performances dépendent peu du nondbrevéaux de gris considéré d’'apres les
faibles différences observées entre les différentakeurs obtenues (cf figure V.6:
HomogeneityCorrelation, GLNUz ZLNU). A contrario,Energy Entropy, LRLGEet SZLGE
montrent des performances quasi-nulles quand seulteB valeurs sont utilisées pour ré-

échantillonner les valeurs de fixations intra tuates ; leurs capacités a distinguer les Iésions
répondant a la thérapie des lésions ne répondargqrd relativement stables pour les autres
niveaux de discrétisation. Enfin, on observe desattans importantes des AUC, bien que

non significatives, pour des degrés de ré-échantithge intermédiaires (16, 32 ou 64), pour

BusynessSZE SZHGEet ZP.
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V.2.2.4.2. En fonction de la méthode utilisée pour segmenter

le volume métabolique
Nous avons enfin comparé la variabilit¢ des mesdedexture en fonction du volume
métabolique utilisé : basé sur un seuil prenant@npte le fond local (g ou sur un seuil
proportionnel au SUV maximal dans la tumeujp

Ne considérant que les données TEP prétraiteniatilisation de Qo0 a fourni un VMo,
moyen, meédian, maximal et minimal de 63,0 mL, 18, 3,8 mL et 429,5 mL
respectivement. Pour mémoire (cf paragraphe V.2.2ek valeurs étaient respectivement de
73,9 mL, 20,8 mL, 5,0 mL et 519,0 mL pour VWM.

Le graphique de Bland Altman permet de caractérisgecord entre les volumes
métaboliques fournis par ces deux méthodes de segtiom (figure V.7) a partir des données
TEP(PT) seules. L'écart moyen (et écart-type) evitviege, et VMiong €st de 10,8 (£30,3) mL,
avec des valeurs en moyenne plus élevées poug.¥8Beules deux tumeurs ont des M
plus petits que la limite de 4,8 mL fixée précédemtrpour I'analyse de texture (3,8 mL et
4,5 mL). Elles ont été conservées pour 'analyseparative des index.

150

g

VM40%-VMfond (mL)
(<)
r .
.
.
M
»
.

Moyenne + 20 : 49,8 mL

(%2
o

P 4 PR *+ Moyenne:-10,8 mL
-50 . oo .
-100 . + Moyenne - 20 :‘-71,3 mL o
-150

0 100 200 300 400 500
(VMfond+VM40%)/2 (mL)

Figure V.7 : Graphique de Bland-Altman comparant les valeurs des volumes métaboliques obtenus en
utilisant deux méthodes de segmentation.

Les écarts relatifs moyens obtenus par chaque jrelgXes données TEP prétraitement et a
partir des 2 méthodes de segmentation sont foemfsgure V.8. SeuBusynes®btient unA
supérieur a 5% en valeur absolue (-8,3 £ 480,3%ddhors de cet index, on constate que les
dispersions des valeurs autourAlsont parfois importantes, comme c'est le cas hGRE
GLNUr, LGZE par exemple. On note enfin la grande robustesseedains parametres de
texture tels queHomogeneity Entropy, SRE SZE dont les écarts relatifs moyens sont
comparables a ceux obtenus par les différents Sgpartés dans cette étude.
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Figure V.8 : Ecarts relatifs moyensA(%) (1 écart-type) calculés en considérant touteles tumeurs pour
chaque index et déterminé a partir des méthodes deegmentation %nq €t Sioe. La valeur présentée pour
SUVneyen cOrrespond a I'écart relatif moyen calculé en comarant les SUVing €t SUViqe.. L'€chelle choisie
ne permet pas de représenter I'écart-type obtenu po Busyness, qui vaut 480,3%.

Afin de déterminer I'impact de la segmentation mdus seulement sur les valeurs prises par
les index mais aussi sur la capacité prédictiveiddsx calculés sur la TEP prétraitement,

nous avons rapporté les AUC (1 écart-type) desbesuROC obtenues a partir dg,$et
Si0 Nous avons reproduit les résultats déja préseatédigure V.4 pour faciliter la
comparaison entre les méthodes de segmentationchaaun des index étudiés (figure V.9).
La comparaison par paire des AUC obtenues polz tgpes de segmentation n’a pas permis

de dégager de différences significatives.

Nous avons enfin cherché a évaluer si les AUC dfiésrehts index calculés étaient, dans
'ensemble, plus prédictifs, en utilisant 'une d¢autre des méthodes de segmentation.
L’hypothése H : « la distribution de la difféerence deux a dees AUC obtenues par les 37
index étudiés en utilisant les deux méthodes deeatation est symétrique, continue et de
médiane nulle » a été rejeté avec une p-value €gaJé02 (test de Wilcoxon), en faveur des

résultats obtenus en utilisant-a

185



1
S40%
B sfond

g 0,75
< ’

0,625 i
0,5
2

*Phericity o
ven A
eak 17777777777 77A—
v A
TLG 7777777 ——

> o wWwwwwws [~ ] W wwww N D AQ x
FESEST 8555599995 58 NNHYOLegIEN § ¢
ScmESS “Ifac%cxy g £ X “INNNNSN S8
(] c “ » - 0 @ 7] (%] (G) S5 £
oYY oy £ £8 3 =
o s O%.> T O g "’gm
§ & g S 3
T

Figure V.9 : comparaison des AUC des courbes ROC ddlifférents index obtenues en segmentant les
volumes des Iésions a I'aide d'un seuil égal a 4081 SUV,,.« (barres hachurées) et sur un seuil prenant en
compte le fond local (barres pleines). Seul I'exameTEP(PT) est pris en compte ici. Les barres d’erngrs

rapportées représentent 1 écart-type.

V.2.2.5. Corrélation entre les index métaboliques
Afin de mettre en évidence les relations entrediffgérents index métaboliques, nous avons
rapporté les coefficients de corrélations entreslealeurs mesurées sur la TEP prétraitement
seule. Le tableau V.8 donne les coefficients deddaaentre les index issus de la matrice de
cooccurrence. Toutes les valeurs sont supérieldegB8den valeur absolue).

| Dissimilarity

| Correlation |Contrast(inertia)| Entropy

‘| Homogeneity | Energy
0,90 -0,92 0,81 -0,97

Homogeneity 1,00 -0,78
Energy 1,00 -0,83 0,85 -0,92 0,84

Correlation 1,00 -0,86 0,86 -0,89
Contrast (inertia) 1,00 -0,82 0,99
1,00 -0,84

Entropy
1,00

Dissimilarity

Tableau V.8 : coefficients de Pearson obtenus entles index extraits des matrices de cooccurrence et
calculés sur la TEP(PT). En vert les coefficientsaht la valeur absolue est supérieure a 0,9, en jaan

supérieure a 0,8.

De méme, nous avons observé des corrélations aréss fentre certains index issus des
matrices de longueur des séries homogenes d'uneepaeux provenant de la matrice de
longueurs de zones homogénes d'autre part (tabl¥a@et V.10). Des corrélations/anti-
corrélations parfaites (coefficient de Pearson éghlou -1) ont été obtenues pour 5 couples
d’index issus de la matrice de longueur des séonesogenes.
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SRLGE | SRHGE | LRLGE

Tableau V.9 : coefficients de Pearson obtenus entfes index extraits des matrices de longueur de sés
homogeénes. En vert les coefficients dont la valeabsolue est supérieure a 0,9, en jaune supérieur®® et
en bleu inférieure a 0,1.

SZLGE | SZHGE| LZLGE

Tableau V.10 : coefficients de Pearson obtenus esttes index extraits des matrices de longueur derms
homogeénes. En vert les coefficients dont la valeabsolue est supérieure a 0,9, en jaune supérieur®® et
en bleu inférieure a 0,1.

Compte tenu des liens entre les définitions mathigoes des index extraits de ces deux
matrices, nous avons rapporté les corrélation® desrindex extraits par ces deux méthodes
(tableau V.11). En dehors des paireRI(GE LZLGE) et (LRHGE LZHGE), nous avons
obtenus des corrélations tres élevées (R>0,81).
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HGRE | SRLGE | SRHGE | LRLGE | LRHGE

Tableau V.11 : coefficients de Pearson obtenus esttes index extraits des matrices de longueur derms
homogeénes et ceux extraits des matrices de longueds séries homogenes. En vert, les coefficients tida
valeur absolue est supérieure a 0,9, en jaune supgure a 0,8 et en bleu inférieure a 0,1.

De moindres corrélations ont été observées engrggiandeurs dérivées des matrices de
différences de niveaux de gris (tableau V.12), eulesContrast et Coarsenesprésentent
une valeur de leur coefficient de Pearson interaiggl(R=0,79).

Coarseness| Contrast Busyness

Coarseness | 004 |

Contrast

Tableau V.12 : coefficient de Pearson obtenus entres index extraits des matrices de différences de
niveaux de gris. En bleu, les coefficients dont aleur absolue est inférieure a 0,1.

Enfin, pour évaluer I'apport d’'information entredex de texture et index classiques, nous
avons calculé systématiquement I'ensemble deslatos entre les valeurs des index de
texture et les index classiques ou de forme (tabMd3). Les corrélations entre SUV et
index de texture sont toutes faibles, voire nullesrevanche, les corrélations calculées entre
VM et ces mémes index de texture sont parfoisél@gtes. Ainsi, la corrélation entre VM et
Entropyd’une part, et VM eEZP d’autre part, est élevée (R=0,78). Des valeursaideélation
encore plus importantes (>0,87) sont enfin obtener@se VM et GLNUr, RLNU, RP,
LZHGE, GLNUzou encore&ZLNU. Ces derniers index de texture caractérisentitesrsions

ou l'intensité des zones homogénes des tumeurs.
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Sphericity | SUVmax SUVfond SUVpeak VM TLG

Homogeneity 0,62 0,45

Energy -0,25 -0,58 -0,48
Correlation 0,24 0,67 0,55
Contrast(inertia) -0,56 -0,43
Entropy 0,28 0,31 0,78 0,67
Dissimilarity -0,60 -0,45
SRE 0,23 -0,13 0,14 -0,11 -0,71 -0,54
LRE -0,23 0,13 -0,14 0,12 0,73 0,56
LGRE 0,15 -0,11 -0,12 -0,49 -0,40
HGRE 0,26 0,37 0,51 0,49 0,32 0,39
SRLGE 0,15 -0,11 -0,12 -0,49 -0,40
SRHGE 0,26 0,36 0,51 0,48 0,30 0,37
LRLGE 0,14 -0,11 -0,12 -0,48 -0,40
LRHGE 0,24 0,39 0,50 0,51 0,41 0,46
GLNUr 0,27 0,98 0,85
RLNU 0,31 0,14 0,33 1,00 0,92
RP 0,28 0,11 0,30 0,99 0,89
Coarseness -0,73 -0,60

Contrast 0,23 -0,56 -0,43

Busyness
SZE -0,68

-0,51

LZE 0,13 0,77 0,61
LGZE -0,13 -0,49 -0,40
HGZE 0,47 0,49 0,44 0,46
SZLGE -0,13 -0,47 -0,38
SZHGE 0,19 0,51 0,45 0,17 0,24
L21GE 015 | 012 [WGGSIN 013 |
LZHGE 0,35 0,21 0,40 0,87 0,81
GLNUz 0,28 0,10 0,29 0,99 0,88
ZLNU 0,33 0,18 0,35 0,99 0,92
ZP 0,24 0,17 0,29 0,78 0,73

Tableau V.13 : coefficients de corrélations de Peson entre index classiques et index de texture. Bert,
les coefficients dont la valeur absolue est supéuee a 0,9, en jaune supérieure a 0,8 et en bleufénieure a
0,1.

Pour illustrer le type de corrélations obtenuegjsnavons ajouté le graphiq@_NUz en
fonction de VMong (figure V.10A). Pour évaluer linfluence du chode la méthode de
segmentation sur ces résultats, et notamment celltives au volume (colonne 6 du tableau
V.13), nous avons aussi etudié les corrélationedas mémes index mais obtenus a partir de
la segmentation utilisant,&, A titre d'illustration, nous avons représentéglaphique de
GLNUz calculé dans les volumes segmentés en utilisagf 8n fonction de VMyo, (figure
V.10B). Dans I'ensemble, des résultats similaireax présentés dans le tableau V.11 ont
été obtenus pour tous les index en utilisapd, §ésultats non présenteés).
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Figure V.10 : corrélation entre GLNUz et le volumemétabolique calculé a partir du seuil $ng (A) et Siou

(B)

V.2.2.6. Comparaison de la capacité prédictive des méthodes
d'analyse de texture pour deux méthodes de ré-
échantillonnage différentes

En considérant les volumes segmentés via le sgriled avec un parametre de discrétisation
de 64 niveaux de gris, nous avons comparé les it@parédictives des index de texture a
partir de la TEP prétraitement seule (figure V.&i)si que celles obtenues en calculant
I’évolution relative (cf équation IV.9) des grande@aprés 14 jours de traitement (figure V.13)

pour 2 méthodes de ré-échantillonnage différeRgsduet Relati)-

1
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Figure V.11 : AUC (+/- 1 ET) des courbes ROC des d@dex métaboliques pour deux méthodes de ré-
échantillonnage a partir de la TEP prétraitement sale. *: AUC significativement supérieure a 0,5

(p<0,05).
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En se basant sur la TEP prétraitement seulgqfpermet d’améliorer la capacité prédictive
de Entropy, Energyet ZLNU, rendant leurs AUC significativement supérieurés5a(p<0,05,
figure V.11). Dans I'ensemble, le test des rangaés de Wilcoxon montre qu’il n’y a pas de
différence significative entre les différentes paird’AUC (p=0,34). La méthode de re-
échantillonnage proposée permet de rendre prédietifropy, Energyet ZLNU. Cependant,

la comparaison par paire d’AUC obtenue pour chamsindex de texture montre qu’aucune
des AUC obtenue par la méthode de ré-échantillamagttant en ceuvre une échelle de
niveau de gris commune a toutes les tumeurs niééteht de celle obtenue en utilisant la

méthode de discrétisation décrite dans la littéeatu

En appliquant la nouvelle méthode de ré-échantibhge au calcul de I'évolution relative des
différents index (figure V.12), 18/31 index de t&et deviennent prédictifs (AUC>0,5) sans
pour autant dépasser les performances de,&lJBeul un indexRP) voit son AUC décroitre
de maniére significative, en utilisanfRir (p=0,004). Le test de Wilcoxon visant a comparer
les deux groupes de paires d’AUC obtenues par leineautre des méthodes montre une
différence trés significative entre les médianes f8x10%. Outre la différence significative
observée entre les deux AUC obtenues pour RP enfale R, la comparaison des AUC
de chaque index montre queyRu permet d’améliorer de maniére significative leacéere
prédictif dHomogeneity Contrast (Inertia), Dissimilarity, SRE Contrast LGZE et ZLNU

(étoiles rouges sur la figure V.12).
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Figure V.12 : AUC (+/- 1 ET) des courbes ROC des index métaboliqueogr deux méthodes de ré-
échantillonnage, obtenues en calculant I'évolutiorelative des index entre I'examen prétraitement eapres

14 jours de chimiothérapie. AUC significativement gpérieure a 0,5 (étoiles noires telles que *: p<5 ;
** 1 p<0,01). Les étoiles rouges marquent les casides paires d’AUC obtenues pour chacun des indexist

significativement différentes en utilisant 'une oul'autre méthode de ré-échantillonnage.
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Les corrélations entre index classiques et indetexkeire obtenus a partir de cette méthode de

discrétisation sont donnés dans le tableau V.14.

Sphericity “ SUVmax | SUVmean “ SUVpeak | Volume

Homogeneity -0,40 -0,78 -0,89 -0,79

Energy -0,22 -0,67 -0,64 -0,69 -0,33

Correlation -0,28 0,24 0,26 0,67

Contrast (inertia) 0,40 0,81 0,90 0,81

Entropy 0,16 0,78 0,65 0,80 0,63

Dissimilarity 0,41 0,82 0,93 0,83

SRE 0,33 0,61 0,74 0,62 -0,19

LRE -0,29 -0,54 -0,66 -0,55 0,18

LGRE -0,25 -0,50 -0,58 -0,52

HGRE 0,44 0,94 0,97 0,95 0,14

SRLGE -0,26 -0,53 -0,61 -0,55

SRHGE 0,44 0,93 0,97 0,94 0,12

LRLGE -0,21 -0,40 -0,48 -0,42

LRHGE 0,44 0,94 0,97 0,96 0,20

GLNUr 0,85 0,69
RLNU 0,39 0,99 0,98
RP -0,13 0,13 0,15 0,96 0,84
Coarseness 0,13 -0,29 -0,31 -0,68 -0,60
Contrast 0,40 0,46 0,67 0,48 -0,33

Busyness 0,11 0,12 0,12

SZE 0,26 0,70 0,77 0,70

LZE -0,12 -0,24 -0,26 -0,23

LGZE -0,19 -0,42 -0,48 -0,43

HGZE 0,40 0,96 0,96 0,96

SZLGE -0,24 -0,52 -0,59 -0,54

SZHGE 0,38 0,95 0,94 0,93 0,13

LZLGE -0,13 -0,25 -0,27 -0,25 0,13

LZHGE -0,23 -0,27 -0,22 0,27

GLNU:z 0,41 0,26 0,43 0,97 0,97
ZLNU 0,59 0,44 0,61 0,87 0,96
ZpP 0,27 0,80 0,79 0,81 0,33 0,49

Tableau V.14 : corrélation entre index de texture ede forme et index de texture calculées sur les FE
prétraitement en utilisant 64 niveaux de gris et umé-échantillonnage commun pour toutes les tumeurde
la cohorte. En vert, les coefficients dont la valeuabsolue est supérieure a 0,9, en jaune supérieuae0,8 et
en bleu, inférieure & 0,1.

La méthode de ré-échantillonnage utilisée introdigt fortes corrélations entre les SUV
(maximum, moyen ou peak) @éiomogeneity Contrast Entropy, Dissimilarity, HGRE
SRHGE LRHGE HGZE, SZHGEetZP (colonnes 3, 4 et 5).
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V.2.3.Discussion

Il a récemment été montré que I'analyse de texdurenétabolisme glucidique intra-tumoral
vu par la FDG-TEP avait, dans des cas de cancet®ed®ephage, une valeur pronostique
prédictive supérieure a celle des index SUV clagsitent utilisés en clinique (Tixier et al.,
2011). L'intérét de cette approche serait de mesuaies informations issues de la
reconnaissance de forme visuelle, dont I'intéréepiiel a été discuté par (Hofman and Hicks,
2010), ou encore de caractériser d'autres infoonatiphysiologiques d’intérét mises
indirectement en évidence par la fixation de FD@sdas tissus tumoraux (eg : (Pugachev et
al., 2005)).

A partir des résultats constatés dans la littéeataous avons d’abord cherché a valider
l'intérét de cette approche dans le cas de cammdosectaux métastatiques, quand elle était
appliguée a des données TEP acquises avant le dig¢liztiterment. Nous nous sommes donc
concentrés sur les index décrits dans la littéeatomme étant prédictifs de la réponse
anatomique de référence en clinique.

Les résultats obtenus dans notre cas (figure V.ditrant clairement qu'aucun index de
texture ou de forme n’est plus prédictif de la g & la thérapigue le SUVeax dont
'AUC, égale a 0,63, est la seule a étre signiiveahent supérieure a 0,5. Cette tendance est
inverse a celle décrite par la littérature danede de cancers de I'cesophage (ou I'ensemble
des AUC des index classiques étaient inférieuiaslas obtenues par les méthodes d’analyse
de texture pour (Tixier et al., 2011)).

Nous avons aussi cherché a évaluer la capacitécpivédde I'évolution de ces index de
texture entre une TEP prétraitement et une TEP iseqgld jours aprés le début de la
chimiothérapie (figure V.5). Si la faible taille d& cohorte de tumeurs étudiée (45 Iésions
dont seulement 9 répondantes) rend la comparaistre ées capacités prédictives des
meéthodes difficile, on constate cependant que talaece observée précédemment se
confirme. Les méthodes mesurant la fixation moyesmnenaximale de FDG dans le volume
tumoral apparaissent predictives de la réponse ralmoA contrario, dans ce contexte, seul
un index de textureRun Percentagea obtenu une AUC significativement supérieures 0
avec une valeur de p a peine inférieure a la lifinige (p=0,047). Ce résultat, qui ne permet
donc pas d’invalider pour autant les performaneges tomparables deRHGE RLNU,
SZHGE LZHGE et ZLNU, dont les AUC sont toutes supérieures a 0,69,cependant
représentatif de I'absence de valeur ajoutée ddsxirde texture dans le contexte de
I'évaluation de la réponse tumorale précoce des CCM

Ces différences par rapport a la littérature cdéeta nous avons cherché a caractériser
limpact du choix de différents parametres surdedormances et la variabilité des index de
texture.

Le premier parametre étudié a été le nombre deauniwede gris utilisés pour le ré-

échantillonnage. Pour évaluer son influence, noossarapporté les AUC des courbes ROC
pour 5 valeurs du parametre (figure V.6). Cette paraison a mis en évidence l'invariance
du résultat précédent (figure V.4) obtenu pour 8kewrs de niveaux de gris, pour la plupart
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des parametres de texture. On constate cependanpaur 4 index de textureEiiergy
Entropy, LRLGE et SZLGH, le choix d’une discrétisation sur 8 niveaux ds dait chuter
leurs performances de classification. De méme, onstate que les performances de
Busyness SZE SZHGE et ZP semblent assez sensibles au nombre de niveauxisle g
considérés pour I'analyse. Ces résultats, a coafigsar une plus grosse cohorte de tumeurs,
peuvent cependant servir de base de travail pooriter I'étude plus approfondie de certains
index de texture par rapport a d’autres.

En nous appuyant sur les données de (Tixier e2@l]), nous avons analysé les différences
meéthodologiques pouvant expliquer les tendancesredss. Pour discuter nos résultats par
rapport a I'existant, nous avons rapporté, dantalgigaux V.6A et V.6B, les correspondances
entre les noms donnés aux différents index utiliséet ceux utilisés dans les travaux de
(Tixier et al., 2012; Tixier et al., 2011). Unefaitilté est que (Tixier et al., 2012) ne déclarent
pas de changements de définition par rapport idlarde 2011 et effectuent malgré tout une
corrélation directe entre les résultats présenads @es deux articles. Les choix faits pour
établir les correspondances entres les noms dex intilisés dans notre étude et ceux
proposés dans les travaux successifs de Tixiér & gont appuyés:

» Sur les définitions et descriptions données aubémdints index extraits de R dans le
domaine du traitement d’image (Tang, 1998; Thih&009; Xu et al., 2004).

» Sur le fait que ces références soient elles-mérikseas par (Tixier et al., 2011) et
gu’elles correspondent alors aux définitions les glourantes.

» Sur l'interchangeabilité entre les termes emplgy@sr nommer les index extraits de
R par (Tixier et al., 2011), et les termes utilis@ss la littérature. A titre d’exemple,
intensity devient gray-level (cf tableau V.6A colonnes 3 et 4). Ces inversises
retrouvent logiguement dans les noms des indexiextde Z dans cette publication
(cf tableau V.6B, col 3 et 4). Ne considérant gRugdans leur seconde publication, et
au regard des formules données pSHAE ou LZE par exemple, il parait |€gitime de
remplacer le termeonepararea et entresmall parshort pour comparer (Tixier et al.,
2011) et (Tixier et al., 2012).

Le premier article de cette équipe ne précise paglimensions des voxels ni la résolution
spatiale dans les images reconstruites. Il est dopossible d’émettre d’hypotheses sur le
fait que le tomographe utilisé dans leurs étudesneie de distinguer des variations de
fixation de FDG plus fines que celles visibles al@domographe que nous avons utilisé.
Nous avons releve les différences suivantes eptre gtude et la leur :

* Le volume minimal de lésion considéré : 10 mL cermmL dans la présente étude.

» Letype de lésions : cesophages primaires contoeembles métastatiques.

» Méthode de segmentatiofruzzy Locally Adaptive BayesiéHatt et al., 2009) contre
une méthode par croissance de région prenant eptedenfond local.

Pour ne pas réduire trop la cohorte de lésionss asans décidé de n’exclure que les volumes
les plus affectés par 'EVP, compte tenu de laltdésm de nos images reconstruites (7 mm).
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Dans leurs travaux, (Tixier et al.,, 2011) n’indiqugpas la distribution des volumes des

Iésions analysées, soulignant uniquement que sdefesumeurs primaires avaient été

étudiées du fait du trop petit nombre de voxels sddes |ésions métastatiques et

ganglionnaires. Nous avons considéré ici qu’'un maumédian de tumeurs égal a 20,8 mL
était suffisant pour appliquer une analyse de textdn accord avec le volume minimal des

Iésions considérées par (Tixier et al., 2011) darsas des cancers de I'cesophage (10 mL),
nous avons cependant validé le fait que les terms$anbservées sur la figure V.4 étaient
conserveées lorsque seules les tumeurs de plus daelL16étaient considérées (résultats non
présentés du fait du nombre trop faible de lésiépsndantes considérées pour I'analyse).

Une seconde différence pouvant expliquer les faipkrformances des index de texture dans
notre cas provient de la nature des lésions étsdiee effet, I'étude présentée ici se base en
majeur partie sur des métastases et seules 3%gesd considérées sur la TEP(PT) sont des
tumeurs primitives (cf tableau V.1). L’hétérogéiéite ces lésions dépend tout d’abord de
leurs origines clonales, c’est-a-dire des partiitéla de la cellule qui leur a donné naissance
(Langley and Fidler, 2007). Autrement dit, deux aséhses issues de la méme tumeur
primaire peuvent présenter des caractéristiquédreiftes. De plus, contrairement a Tixier et
al., notre cohorte regroupait 82% de lésions leéalk dans le foie (tableau V.1). Or
I’hétérogénéité d'une métastase donnée dépend @eissin lieu d’'implantation (Langley and
Fidler, 2007). Enfin, les différences observéesrmoent étre dues a la différence de
vascularisation entre le foie et 'cesophage. Eetelif prolifération tumorale est liée au degré
d’hypoxie (Chan and Giaccia, 2007) qui détermingpartie la fixation de FDG de maniere
tumeur dépendante (Pugachev et al., 2005; Rajerd@n 2004).

Une autre différence méthodologique importanteeehdtude de Tixier et al. et la n6tre vient
de la méthode de segmentation utilisée. Pour étddiepact de ce paramétre sur les
capacités prédictives et sur la variabilité deginde texture, nous avons considéré une autre
méthode de segmentation souvent rapportée daiti®tatlire et basée sur un seuil de 40% du
SUV maximum de la tumeur. L'étude du graphique dan8-Altman comparant les VM
fournis par les 2 méthodes a démontré un écart malge 10,8 mL (figure V.7). Bien
gu’importante absolue, cette valeur correspond &cart relatif de ~15% par rapport au
volume métaboliqgue moyen des lésions obtenu ersantl $ng (cf paragraphe V.3.1). La
variabilité des valeurs prises par certains indextekture en fonction de la méthode de
segmentation (figure V.8) est comparable a celés faible, du SUV maximunSRE LRE
SZEet Sphericity. Elle est similaire a celle obtenue par le SUWerocalculé a partir de ces
deux régions pourHomogeneity Entropy et Dissimilarity, issus de la matrice de
cooccurrence, pour lesquels une répétabilité veisia celle du SUM.x a été rapportée par
(Tixier et al., 2012). La variation moyenne estargtant aussi importante que celle du VM
pour Energy (dont la valeur a été considérée comme peu déptnabes parametres de
reconstruction ou d’acquisition par (Galavis et aD10)) GLNUz et ZLNU, dont les forts
potentiels prédictifs et les faibles variabilités @té soulignés a deux reprises par (Tixier et
al., 2012; Tixier et al.,, 2011). Méme si les pariances de classification des index de
textures apparaissent dans I'ensemble légéeremepérisures en utilisant 5q, cette
comparaison par index des paires d’AUC permet delace que les faibles performances des

195



index de texture ne viennent pas du choix de lehou&t de segmentation utilisée. En effet,
SUV,eak reste le seul index a étre predictif de la repdREEIST établie apres 6-8 semaines
de traitement.

Pour mieux comprendre les liens entre les grandgudiées et voir en quoi elles apportaient
une information différente de celle fournie par ledex classiques, nous avons étudié les
corrélations entre ces différentes grandeurs. Meoss pour cela considéré une discrétisation
de 64 valeurs et le volume métaboliqgue segmentépaéthode de (Nestle et al., 2005). Une
premiére constatation porte sur les nombreuseslations élevées obtenues entre les
différents parametres déduits de la matrice de aooence (tableau V.8). Les résultats
présentés a la figure V.8 montrent la bonne reprtiloilité des valeurs d&Entropyen fonction

de la segmentation utilisée. De plus, les résults (Galavis et al.,, 2010) mettent
particulierement en valeur la robustesse de cetxiridf tableau 11.9 colonne 5). Enfin, ceux
de (Tixier et al., 2011) prouvant la supériorité sdecapacité prédictive ainsi que sa bonne
répétabilité (Tixier et al., 2012) nous permettéatsouligner encore I'intérét potentiel de cet
index. Nous souhaitons cependant mettre I'accantesfait que nos résultats (figures V.5 et
V.4) ainsi que ceux de (El Naga et al., 2009),grdrsur deux cohortes de patients, certes trés
réduites, ne semblent pas valider son intérét poutes les localisations (cf tableau 11.9
colonnes 3 et 4). Enfin, comme indiqué par (Tix@eal., 2011), des corrélations trés élevées
(dans notre cas, R>0,94 cf tableau V.11) ont @évees entre la plupart des définitions
communes utilisées pour définir les index issus mesrices de séries de longueurs et de
zones homogeénes (cf tableau V.5), en dehors desspaiL GE/LRLGE LZHGE/LRLGEet
ZP/LP pour lesquelles des valeurs de R<0,81 ont étéobse

N’ayant pas étudié les parametres extraits desigaatde longueurs de séries homogénes,
(Galavis et al., 2010) ont cependant relevé uri@daiariabilité deGray-level Non Uniformity
(GLNUr), Low Gray level Run Emphas{EGRE et High Gray-level Gray Run Emphasis
(HGRE en fonction des parameétres de reconstructiogqucencite a considérer sérieusement
ces index pour d’autres études. De la méme marh@ne,que relatifs a la matrice Z, et outre
des différences notables entre les définitionsisals dans leurs deux publications
successives, Tixier et.abnt aussi insisté sur l'intérét de ces index. Bales auteurs, les
répétabilités d&LNUzet deZLNU sont comparables a celle de SkdV((Tixier et al., 2012),

cf tableau 11.9). Les corrélations relevées dartsenétude entre ces deux index et le volume
meétabolique (R=0,99, cf tableau V.13 et figure \Al@t ce quel que soit la segmentation
considérée (figure V.10B)) expliquent probablemé&absence de valeur ajoutée de ces
parametres par rapport au volume métabolique daime atude. L'intérét prédictif (Tixier et
al., 2011) ainsi que la variabilité test-retestx{@i et al., 2012) du volume métabolique
n'ayant pas été étudiés pour les cas des cancdi®sigphage dans ces deux études, aucune
information sur d’éventuelles corrélations entre éMes index de texture n’'a été rapportée
dans ces travaux. Le volume métabolique étantqodigrement prédictif de la réponse au
traitement pour cette localisation (Hatt et al.12®& Hyun et al., 2010), a la différence des cas
de CCM étudiés ici (figure V.4, V.5), il serait émessant de comparer les capacités
prédictives des volumes métaboliques a celleZlddU et GLNUz par exemple, dans le cas
de cancers de I'cesophage. Ce travail permettraiailliger 'ajout d’'information par I'analyse
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de texture par rapport au simple calcul du volungatmolique. En particulier, nous pensons
gue la comparaison d’'un grand nombre de parameaijtegustifie I'approche systématique
mise en ceuvre par Tixieet al, Galavis et al. et nous méme, doit non seulement
permettre de :

» Démontrer la valeur ajoutée d’approches complexegeessitant une interprétation
particuliere, pas aussi simple et directe que sete volume ou de lactivité
meétabolique d’'une Iésion.

» Permettre de s’assurer que les nouvelles informatextraites des données TEP par
de nouvelles méthodes d’analyses apportent réatiieome nouvelle connaissance sur
la complexité du métabolisme glucidique des tumelasvalidation de I'apport de
nouvelles informations est d’autant plus importaqigun tres petit nombre de
parametres est extrait des données TEP a I'hetuellec On gardera par exemple en
en téte le probléeme de méthodologie rencontré Beooks and Grigsby, 2011) (cf
11.3.3.1.3) dont la définition de I'hétérogénéitiess avérée étre, par construction,
comparable a la valeur du volume métabolique.

Enfin, nous avons évalué la capacité prédictive iddex de textures quand la notion de
fixation de FDG était réintroduite dans la mesuegekture par le biais de la méthode de ré-
échantillonnage utilisée. Nous avons pour celasgtiine échelle commune de niveaux de
gris pour toutes les tumeurs. La motivation dedl@ation de cette méthode repose sur le fait
gue la caractérisation de texture par les indexdoie pas étre liée a I'agencement d’'un
nombre artificiellement élevé de niveaux de gria) adapté a des tumeurs dont les variations
d’intensité des SUV des voxels qui la constituarant trop faibles. En d’autres termes,
nous avons cherché a éviter de mesurer des textpassentatives de cas ou les différences
entre les activités correspondant a un niveau de @r son suivant ne seraient pas
significatives de différences physiologiques oudnaues entre les zones de la tumeur mais
au contraire liées aux seules limites de la TERaehqu'instrument de mesure (eg : fort bruit
dans l'image, faible résolution etc).

Rabsolu N€ permet pas d’augmenter significativement legsopmances des index (seuls 3
d’entre eux deviennent faiblement prédictifs etlepassent pas les performances de 2V
figure V.11). On constate cependant que dans l@agd®n mesure |'évolution relative entre
le début de la chimiothérapie et 14 jours de tnagiet, 18 index voient leurs capacités
prédictives augmenter suffisamment pour conduma&AUC supérieure a 0,5, comparable a
celle obtenue par SUVa, contre 1 seulRP) en faveur de la méthode de re-échantillonnage
décrite dans la littérature (figure V.4). Pour 7erdte eux, 'augmentation de la valeur
prédictive, évaluée en comparant chaque pair d’Alb&nue par Rsowd’'une part et Rjasit
d’autre part, s’est avérée significative (figurel®). La réintroduction de la notion d’activité
dans le ré-échantillonnage augmente logiguementcdaélation entre les différentes
définitions du SUV étudiées et les index de text(bleau V.14). L'intérét de cette
normalisation reste a évaluer sur une cohorte @eepdur valider le couplage intrinseque des
informations de SUV et de texture en un seul index.
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V.3. Conclusion

L’application de I'analyse de texture a des casa®cers colorectaux métastatiques n'a pas
permis de valider les résultats observés dansdeleacancers de I'cesophage a partir d’'une
TEP prétraitement seule. La mise en ceuvre de cdéBodes dans le contexte du suivi
thérapeutique précoce n'a elle non plus pas anééliarclassification vue par le SUV,
couramment employé en routine clinique. D’aprésid@amble de nos résultats, il apparait
donc que les parametres de texture, leur applitgbét leur supériorité par rapport aux
parametres utilisés jusqu’a maintenant restentpnseious, a démontrer. L'étude des
différences méthodologiques entre les études pedaoéeent publiées et notre étude n’a pas
permis d’expliquer totalement les différences dectusions. Cependant, I'étude de la
corrélation entre les index de texture les plus emsavant dans la littérature a permis de
montrer qu’ils étaient particulierement liés auwmk métabolique, qui, dans le cas de cancers
colorectaux, est peu prédictif de la réponse aitetreent, a l'inverse des cancers de
'cesophage par exemple. L'étude d’'une nouvelle odghde discrétisation, basée sur une
mise a I'échelle des valeurs de SUV commune a $detetumeurs a permis d’augmenter la
capacité prédictive des index de texture de mamsigraficative pour 7/31 index, les rendant
prédictif dans 18 cas. L'intérét de cette approckste a valider sur une cohorte plus
importante.
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Chapitre VI
Evaluation d’'une méthode d’'imagerie paramétrique dda
réponse tumorale
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VI.1. Introduction : interprétation de la réponse tumorale sur des
séries de plus de 2 examens TEP

n oncologie, le suivi du patient a l'aide de la THM au FDG repose souvent sur

une évaluation visuelle de I'évolution des Iésiense les examens, comme c'est le

cas pour les patients atteints de cancers du pommom petites cellules (ou NSCLC,
Non Small Cell Lung Cancgrpar exemple (Hicks, 2009). Pourtant, dans ledeutormaliser
les pratiques entre les institutions, la quantiftcaest de plus en plus fréquemment utilisée
(Boellaard, 2009; Wabhl et al., 2009; Young et 8999). Malgré les problemes de définition
relatifs, notamment, au choix du VOI le mieux aédaptla mesure (cf paragraphe 11.3.1.3), le
SUV semble s'imposer comme l'index quantitatif ééérence. Quelle que soit la définition
retenue, le SUV décrit une information moyenne diatnolisme de la tumeur.

Pour dépasser cette approche trées simplificatrecéaddescription du métabolisme tumoral,
guelques méthodes plus sophistiquées ont été mepatans la littérature, telles que celles
gue nous avons discutées au paragraphe 11.3.3 |kds ceisant a rendre compte de
I'hétérogénéité de la distribution de FDG au sainvdlume tumoral (cf paragraphe 11.3.3.1).
Cependant, dans ces approches aussi, une catipiéridu tissu tumoral est résumée par une
valeur unigue. Quelques méthodes ont aussi étéopees pour caractériser I'évolution
tumorale a I'échelle du voxel, entre deux examelR,Tet ainsi aboutir a une quantification
plus précise des informations extraites de ces &k (cf paragraphe 11.3.3.2).

Le suivi des patients consiste & comparer entreagumoins deux examens (en général un
acquis avant, I'autre pendant/apres le traitememdjs parfois plus. Si des recommandations
ont été proposées pour évaluer la réponse tumdeais le cas ou deux examens ont été
effectués (Wahl et al., 2009; Young et al., 1999)n'y a, a I'heure actuelle, pas de
recommandations relatives a la caractérisationad@ponse tumorale lorsque plus de deux
TEP doivent étre comparées.

Outre l'usage de la TEP pour le suivi thérapeutideg progres récents de la radiothérapie
(RT) vont aussi vers une intégration des infornretimétaboliques lors de la planification de
traitement. En effet, le développement de méthdeddsaitement de haute précision telles que
la RT par modulation d’intensité (appelée IMRT pdntensity Modulated RTen anglais)
permettent de délivrer des doses d’irradiation hgénes tres élevées aux volumes cibles tout
en épargnant les tissus sains voisins. Ces ap@aeheierent une définition tres précise du
volume tumoral macroscopique (ou GTV padross Tumor Volun)ea traiter. Dans ce
contexte, l'utilisation des images anatomiques pigiinir les volumes cibles peut entrainer la
définition d’'un GTV significativement différent duolume tumoral réel. C’est le cas par
exemple quand les caractéristiques, vues par lalit@d’'imagerie utilisée, entre les tissus
tumoraux et les tissus sains voisins, sont sinegaiDe la méme maniere, ces modalités ne
permettent généralement pas de distinguer I'engahisnt des ganglions les plus proches de
la l1ésion, alors qu'il est important de les incldans les volumes a traiter durant la RT.

La TEP/TDM, qui est capable de distinguer les lgésibénignes des lésions malignes tout en
fournissant une information de localisation prégeerr la RT, a donc un rdéle important a
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jouer pour I'amélioration des plans de traitemeviieux encore, le développement de
radiotraceurs tel que le FMISO (cf tableau 1.5),no@rqueur de I'’hypoxie et donc des tissus
tumoraux les plus résistants aux rayons ionisgrdgyrait permettre de cibler encore plus
spécifiguement certaines zones tumorales. L'intémrades informations issues de la TEP
dans les plans de traitements en RT pourrait demmettre non seulement d’améliorer la
définition des GTV mais aussi d’augmenter spécéimant les doses délivrées aux zones des
volumes tumoraux les plus radio résistantes (VIBNBSO) ou les plus agressives (avec le
FDG), pour tenter d’améliorer le contr6le tumor@ktte approche appelédpse painting
(Bentzen, 2005; Ling et al., 2000), est, a I'heactuelle, 'une des méthodes de traitement en
RT les plus étudiées et les plus prometteuses (Becgt al., 2012). Toujours dans l'idée
d’améliorer le contrdle local de la maladie et aubs diminuer la dose aux tissus sains,
certains auteurs (Yan et al., 1997) ont enfin psépde modifier le traitement par RT, planifié
avant le début de la thérapie, au cours du traitén@ette approche permet alors d’adapter la
distribution de doses aux transformations anatoesgiu patient engendrées par l'irradiation.
On parle alors deadiothérapie adaptative

Ces méthodes de traitement par RT offrent un rétentiel a la TEP, qui pourrait permettre
d’améliorer les plans de traitement pour prendrecempte les particularités biologiques
(dose paintinyjet les changementsafliothérapie adaptatiyeocaux de la tumeur.

Compte tenu de la complexité de I'évolution tisselale la tumeur et de sa réponse au
traitement, et en conformité avec les travaux dec{(N et al., 2011), nous émettons
I'hypothese que la réponse de la tumeur serait xnigaractérisée par l'analyse des
changements au niveau du voxel. L'objectif du fiagae nous allons présenter dans ce
chapitre est d’étudier la valeur ajoutée d’une é¢hd’imagerie paramétrique qui décrit les
modifications de la tumeur au fil du temps de faptums compléte que la comparaison de
deux valeurs pour chaque examen. A cette fin, berktoire a développé une approche
d'imagerie paramétrigue qui permet de résumer p@nge tumorale vue par un certain
nombre de TEP/TDM successives sur une seule imagangtrique, tout en fournissant des
index utiles pour la classification de la réponse.

Notre travail a consisté a valider cette approdhéela comparer aux résultats fournis par des
méthodes d’analyse plus classiques sur une séridodrées de 9 patients atteints d'un
NSCLC traités par RT ou radio-chimiothérapie (RTYCT

VI.2. L’Analyse Factorielle appliguée au contexte du suiv
thérapeutique

Pour étudier I'évolution temporelle de Iésions @&rases a I'échelle du voxel, nous avons
utilisé I'analyse factorielle, qui permet d’analyskes séries d'images indexées par le temps.
La méthode SULTAN appliquée ici (pour SUivi Longltoal en Tomographie par ANalyse
factorielle) a été développée par (Necib, 201@oetespond a une application de I’Analyse
Factorielle de Séquences d’'lmages Meédicales (AFSIMisée initialement sur des séries
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d’'images scintigraphiques (Benali et al., 1994; &uwt al., 1998; Di Paola et al., 1982). Par la
suite, 'AFSIM a été mise en ceuvre sur des sériasgagdes dynamiques que ce soit en TEP
ou en IRM par exemple (Bonnerot et al., 1992; Fraatial., 1999; Frouin et al., 2001; Janier
et al., 2002; Klein et al., 2010; Millet et al.,1). Cette méthode a aussi été utilisée sur des
séries d'images TEMP ou scintigraphiques en indeles séries d’images sur I'énergie et
non plus sur le temps afin de séparer la contobuties photons diffusés de celle des photons
primaires (eg: (Mas et al., 1990)). Quelle que 8application, 'AFSIM estime un petit
nombre de courbes, appeldasteurs(représentant des Courbes Activités Temps — TAC ou
des spectres selon que les images sont indexétsmgs ou en €nergie, respectivement),
caractéristiques des tendances majeures dansi¢a dsinages initiale. On associe a ces
facteurs des images, appeléamges factoriellesqui représentent les compartiments. Les
facteurs et images factorielles associées correlgmra une décomposition linéaire du signal
contenu dans la séquence d’'images initiale.

Dans l'application que nous en avons faite, 'AFSANBlyse des séries de données acquises a
plusieurs jours d’intervalles, pendant le suivirtipeutique (cf figure VI.1). Dans ce contexte,
SULTAN est utilisé pour décomposer une séquenaaatjes TEP statiqgues $u i indexe

un voxel du volume étudié tel qig{1; N] avec N égal au nombre de voxels dans I'image et
te[1; T] ou T correspond au nombre d’examens) en un petitbne d'images factorielles

A, (i) associées aux facteurg(t) avec ke[1;K] ol K est le nombre de facteurs
(généralement compris entre 2 et 4). L'objectif ldeméthode est de décrire I'évolution
temporelle du signal dans chaque voxel a partiadmmbinaison linéaire des K facteurs tel
que :

Su= ) &) X F(O) + & Eq. Vi1
k

ou g;.représente le bruit dans I'image et les erreunsiddéle.

Dans I'équation VI.1, seulySest connu, alors que les images, les facteuestetine d’erreur
€ sont estimés. Nous détaillons maintenant la méhiedrésolution du modele.

202



voxel |
S(i) /

— K stable(i)v | + ‘ + K cro(i)r J
t t —{

semaines Fixation stable dans le Fixation croissante dans

temps : F geapie(t) le temps : F .. (1)

EY EX KN

Figure VI.1 : illustration du principe de I'analyse factorielle appliquée a une série de T examens TEP
acquis durant la radiothérapie d’'un patient atteint de NSCLC. On montre ici la décomposition, sous la
forme d’'une somme linéaire de 3 facteurs (3 courbede couleurs) de I'activité d’'un des N voxels inchi
dans le volume étudié. Les images factorielles asges a ces facteurs (en dessous des courbes respEs)
donnent pour chaque voxel i de I'image le poids assié au facteur correspondant.

VI.3. Résolution du modele

Nous nous baserons sur les travaux de (Buvat ,e1298) pour présenter le modele et sa
méthode de résolution, en nous placant dans lextentiu suivi thérapeutique.

Considérons une séquence de T images, chacunetwéasie N voxels. La série d'images
correspond alors & un ensemble de N vecteurga\®c ie[1; N]) possédant chacun T

composantes, notéeg Gvecte[1; T]), en accord avec les notations précédentes. CHaque
est appeldrixel et représente la variation temporelle du signatexau dans le voxel i.

En utilisant le formalisme unifié de (Benali et, dl994), le modéle a résoudre par 'AFSIM
est :

| %)

Sit =

=

K
'Eﬁk(i) x Fo(t) + & Eq. VI.2
k=1

AvecS.., somme totale du signal tel que :

Sit Eq. V1.3

N
=Y
i=1

1

N

~+
1l
[N
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Le modele est résolu en 5 étapes :

I. Le recalage des examens TEP statiques, c’est-dalineise en correspondance
spatiale des voxels pour suivre leur évolution dariemps.

il. La sélection des N voxels a étudier.

iii. Le filtrage du bruit (i.e. I'estimation de;). Cette étape correspond analyse
orthogonaleet conduit & un sous-espace d’étude.

V. L’identification des facteurs dans ce sous-espagwde, par un changement de
base : c’est Bnalyse oblique
V. Le calcul des facteurs de pondératidp(i) associés a chaque voxel, qui

correspondent aux images factorielles.

VI.3.1. Etapes préliminaires : recalage et sélection des x@ls

Les deux étapes préalables a la résolution du mguaékenté a I'équation V1.2 correspondent
a la mise en correspondance des examens TEP stattja la sélection des voxels dont nous
souhaitons décrire I'évolution au cours du traitete

* Mise en correspondance des examens TEP

Le modéle d’'analyse factorielle qgue nous avonsgmtéssuppose qu'il est possible de suivre
I'évolution du signal de chaque voxel dans le tendpgrement dit, les voxels dont on étudie
les variations doivent correspondre a la mémeegatigion anatomique d’'un examen TEP au
suivant. Il est donc nécessaire de mettre en gureiance les régions étudiées dans les séries
d’examens TEP, c'est-a-dire de les recaler. Lecjpen de la démarche que nous avons
adoptée ici est présenté sur la figure VI.2.

En considérant chacune des TDM(t>1), fusionnéesexaxnens TEP(t) et utilisées pour la
localisation anatomique, nous avons déterminé, yper méthode semi-automatique, les
transformations qui permettaient de recaler un melu’intérét, noté VQdcadt>1), sur la
méme zone anatomique, ViQke définie sur la TDM initiale (TDM(1)). La transforation
utilisée, qui est obtenue grace a sur une méthedeechlage rigide, vise a maximiser un
critéere de similitude entre les informations anadtpras contenues dans les volumes a recaler.
Elle nécessite de déterminer 6 paramétres, ou slelgréberté, constitués de 3 rotations et de
3 translations. Nous avons utilisé la méthodebtiek matching(Ourselin et al., 2000)
implémentée dans le logicilogray (Dosisof) qui effectue une optimisation multi-échelle et
une interpolation trilinéaire. Ce choix a été valihns les travaux de (Necib et al., 2011). Le
VOl eca €tait toujours centré sur la lésion étudiée ogrimupe de lésions étudiées quand
celles-ci étaient situées dans la méme zone angienat a proximité (a ~5 cm au maximum)
les unes des autres. Si les |ésions étudiées Etapréloignées les unes des autres, plusieurs
recalages indépendants ont été effectués, un pague Iésion. Le VQLasincluait de plus
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les repéres osseux les plus proches (e.g : cdtes\adrtebres) et se réduisait, quand cela était
possible, a une partie du poumon pour que I'hys#ttBun recalage rigide reste réaliste.

TEP/T:.DM;- Temps écoulé/début
T de la RT (jours)

Figure VI.2 : méthode utilisée pour recaler les donées TEP entre elles. On délimite, sur chaque exame
TDM de la série, la zone a recaler, contenant ladéon étudiée, des tissus sains avoisinants et lepéres
osseux caractéristiques les plus proches (ici, leStes par exemple). A partir d’'un recalage rigide,on
obtient la transformation Ti—1 a appliquer a chaque TDM(i) pour mettre en correpondance la zone
étudiée sur la TDM(1) (premiére ligne de la figure)Une fois ces transformations Fi»1 déterminées, on
les appliqgue a chacune des TEP(i) associées afin daler la méme zone mais entre les TEP(i) et la
TEP(1) (ligne 2).

Une fois déterminées les transformations T, ellels &é automatiquement appliquées aux
examens TEP correspondants (figure V1.2, ligneD&ns certains cas, un ajustement manuel
d’'une ou plusieurs TEP de la série a été effectile @de corriger des mouvements
anatomiques locaux des lésions. Ces derniers pewerereffet ne pas étre précisément
retranscrits par le recalage anatomique, notamupgartd les repéeres osseux utilisés pour le
recalage des données TDM sont trop €loignés dsian.

» Sélection des voxels étudiés par SULTAN

Apres |'étape de recalage, il est nécessaire dects@hner les voxels a considérer pour
I'analyse factorielle. Nous avons pour cela détini VOIsy tan manuellement pour chaque
|ésion étudiée. Ce dernier est automatiquemenbdeyir sur I'ensemble des examens TEP
recalés. Chaque V@QJ tan contenait la |ésion d’intérét ainsi que des tissias voisins, dont

la fixation en FDG était supposée ne pas changecoaws du temps (ce qui exclut par
exemple I'cesophage). Au final, les VOI obtenus epatent 2 a 3 fois plus de tissus sains que
de volume tumoral.

En dehors de I'étape de recalage sur données aigaiEsn pour lesquelles nous avons utilisé
le logiciel Isogray (Dosisof}), 'ensemble des résultats de SULTAN que nousgmtésons a
été obtenu a I'aide du logiciPlixies(Apteryx version 1.11).
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VI.3.2. Analyse orthogonale

La résolution du modele linéaire décrit par I'équatVI.2 passe par celle d’'un modele
d'analyse de la covariance, ditodele a effet fixdCaussinus, 1986), afin d’estimer la
composante non bruitée, tel que :

Sit = Sit + € Eq. VL4

Le modele a effet fixe suppose que le signal olésgnest la somme d’'une composante fixe
(i.e. sans bruit) et d’'une erreur aléataire En résolvant ce modele, on obtient un sous-espace
S deR", appelésous-espace d'étudde dimension Q<T, tel que la projection de tous&

ce sous-espace donne sa composante non b§yitée

L’'espace d’étudeS est obtenu en effectuant une décomposition orthalgoutilisant une
métrique appropriée. Cette métrique peut étre éstiou déduite des données initiales. Dans
le cas d'images TEP reconstruites par la méthod&RSle niveau de bruit dans les images
varie approximativement de fagcon monotone avecideas (Buvat, 2002) Il est donc
préférable d'utiliser la métrique g, optimale dans le cas ou le bruit suit une diatidn de
Poisson (Benali et al., 1993). La décompositiohagbnale correspondante est alors celle de
'Analyse Factorielle des Correspondances (AFC)tteCAFC décrit, dans un espace de
dimension minimale, la partie de I'information iale la plus caractéristique. Les trixels non
bruités peuvent alors étre écrits sous la forme :

& _ SiSe N SiSe 1 .

it —
S. & s,

Eq. VI.5

En notant
T
S, = ZS“ Eq. V1.6
t=1
Et
N
S, = ZS“ Eq. VI.7

Les valeurs propred,, vecteurs propre,(j) et images propreg, (i) résultent de la
décomposition orthogonale. A I'issue de l'analys#ha@gonale, on obtient donc une base de
K-1 vecteurs propreSp, (t)}.=1.r qui engendrent I'espacecontenant les trixels non bruités.
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VI1.3.3. Analyse oblique

L'étape suivante, appelée analyse oblique, a poud’estimer les K facteur®, et les images
factorielles associées (i.e. lesdf) L’hypothése est que ces facteurs et images appaent
a I'espace d'étuds issu de I'analyse orthogonale. Pour cette estonatious avons résolu le
modeéle ditmodéle courbefBenali et al., 1994), qui fait 'nypothése que facteurs peuvent
étre écrits sous la forme :

K—1

i s

Fe(t) =3+ Z Bra®a(®) Eq. V1.8
L

Ou les f, correspondent aux coordonnées Kj€t) dansS. En utilisant ce modeéle, les
images factorielles sont données par :

S, o1
P o Ol 1 :
A =2+ ) = Veqhg @) £q. VIS

Ou lesyy, sont les coordonnees ddg (i) dansS. Dans ce modéle, les coordonnées des
facteurs et des images da&hsont liés par la relation matricielle suivante :

Byt =K Lk Eq. VI.10

Avec f (resp.y) matrice de dimensions*K de termef,, (resp.yx,) et dont la premiere
colonne est constituée de 1, correspond a la matrice identité de dimensionklet y*
transposée de.

La résolution de ce modele se fait de maniéretivéraen utilisant des contraintes de non
négativité, de normalisation et des connaissange®a. En bref, la procédure itérative peut
étre décrite de la maniére suivante : a partir gitemier jeu de facteuds, (t), on déduit les
images associéed, (i). Ces images sont alors modifiées pour satisfaiee différentes
contraintes. En utilisant ces nouvelles imagesg@auit alors les, (t) correspondants. Ces
nouveaux facteurs sont a leur tour modifiés potisfeére les differentes contraintes. Ces
modifications permettent de recalculer les imagesoeiées aux facteurs. Le processus se
répéte jusqu'a ce qu’'un critere d'arrét soit vérifiCe critere peut porter sur le nombre
d’itérations, sur le nombre maximal de valeurs tigga acceptables ou sur la différence
maximale acceptable entre deux estimations corigésutdes facteurs ou des images
associées.

La procédure itérative est plus précisément lassuer:

I. On initialise les coordonnéegk,, des facteurg, (t). On imposeB,,=1 pour tous
les facteurs.
il On calcule leyy, correspondant grace a I'eéquation VI.10.
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iii. On normalise leg,, de maniére a vérifier les équations relatives adate dual
du modéle courbes (i.l2 modele imagesf (Benali et al., 1994)).

V. On calcule les images factorielled, (i) correspondant auyy, a partir de
I'équation V1.9 puis on leur applique des contramte non négativité. Cette étape
revient & annuler toud, (i) dont la valeur est négative. Toujours en cherchant
vérifier les équations du modeéle images (cf étapean déduit puis normalise les

nouveauxyy.

V. En utilisant a nouveau I'équation VI.10, on calclgle cordonnées,, des facteurs
correspondant aux nouvelles coordonnggsdes images factorielles obtenues a
I'étape iv.

Vi. Les facteurd, (t) sont déduits depy, via I'équation V1.8 puis les contraintes de

non-négativité sont appliquées sur les facteur$, &) < 0, alors il est remplacé
par 0. En plus de ces contraintes, notre applicate 'AFSIM au suivi
thérapeutique ajoute une contrainte supplémenpairant sur le fait que I'un des
facteurs soit constanCette contrainte est imposée de la méme manierdezu
contraintes de positivite. On rend alors constanfakteur le plus constant, en
remplagant chaque valeur de la courbe par la valeyenne de la courbe avant
contrainte, puis on normalise. L&, sont ensuite recalculés a partir des

nouveauxf, (t) et normalisés tels qu&,, = 1.
Vii. Retour a I'étape 2 sauf si le nombre d'itérationpeamis d’atteindre le critére
d’arrét impose.

Les contraintes imposées a priori peuvent ne pakétierement satisfaites du fait :

* De leur incompatibilité,
» De I'absence de courbes dans I'espace d'éugigé permettent de les satisfaire.

L’algorithme présenté ci-dessus peut étre sujetea uhstabilités : la modification des
fonctions annule I'effet de la modification des gqmartiments, et inversement. Pour résoudre
ce probleme, il est possible de relaxer les camtieai (Buvat et al., 1998). Cette opération
revient a ce que les fonctions et les compartimastsoient modifiés que s’ils s’éloignent
fortement des contraintes, en prenant en comptédag-types associés aux(iA et k().

Elle permet de stabiliser la convergence en rendiasitcontraintes compatibles. Cette
opération requiert le choix d’'un facteur de releotigui est une mesure, en nombre d’écart-
type, de la quantité dont un point d’'une fonctionddun voxel d’'un compartiment est autorisé
a fluctuer sans étre modifié. Quand nécessairgdeur de relaxation utilisé a été fixé de
maniéere globale, c’est-a-dire identique pour chaoprérainte. Sa valeur était alors gardée la
plus faible possible afin de permettre la convecgette I'algorithme vers une solution stable
et satisfaisant au mieux les contraintes.

Pour réaliser l'analyse, il est nécessaire de aghtesnombre K de facteurs. Nous avons
considéré dans notre étude que 2 ou 3 facteumsnétauffisants lorsque nous avions>T
(soit au moins 3 examens). Ce choix permet de septér les trixels n’évoluant pas (facteur
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constant), ceux diminuant et/ou ceux augmentarftgefe VI.1). Le choix entre deux ou trois
facteurs dépendait de la convergence de I'algostlmsi que du respect des contraintes (et
notamment de la positivité dek,(i)) dans le résultat obtenu aprés convergence. Bi tro
facteurs étaient choisis initialement mais quegbaithme ne convergeait pas ou conduisait a
deux facteurs ayant la méme tendance, alors I'anadtait recommencée avec deux facteurs.

VI.3.4. Projection

Une fois les facteurs, (t) obtenus, les images factorielles associées sdotl€as sur
'ensemble de l'image, et non pas seulement stéden étudiée (i.e. sur la région contenant
les N trixels d’intérét). Pour ce faire, on progetthaque trixel bruité sur la base des facteurs
obtenue. Pour cette projection, il est possibleet®rmaliser les, (t) ou lesA4, (i) selon la
norme L1 (la somme des valeurs absolues), L2 @meaacarré de la somme des carrés des
valeurs), la somme des valeurs positives ou la moge

Nous avons ici sélectionné une normalisation dete@as sur la valeur moyenne :

.
w: 1 Eq. VI.11

Cette normalisation permet de représenter apprdiiement le facteur constant par une
courbe constante de valeB,,stqn: (t) = 1 Vt.

VI.4. Matériel et méthode

VI.4.1. Patients et protocole

Pour évaluer l'intérét de I'analyse factorielle ddm contexte du suivi thérapeutique, nous
avons étudié les données TEP de 10 patients attdmtNSCLC de grades Il a IV. Ces
patients ont tous été traités par RT) ou RT-CT eantre hospitalo-universitaire Henri
Becquerel de Rouen. Les caractéristiques de cefterie sont données dans le tableau VI.1.
Le protocole de recherche pour lequel ces patigliisient informés, étaient enrdlés éte
approuvé par un comité d'éthique. L'étude, closeJanvier 2009, dont le but initial était
d’étudier la modification de l'activité métabolggumorale mesurée par TEP-FDG, tout au
long d'une radiothérapie, chez des patients ayantancer du poumgora été enregistrée sur
e-cancer.fr sous l'identifiant RECF0645 (RTEP1).
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Caractéristiques _

Nombre total de patients 10
Age (en années)

* Moyenne (écart-type) 61 (8)
* Intervalle 40-82
Genre

* Homme 9

* Femme 1

Traitements
e RT 4
e RT+CT 6

Types histologiques
* Carcinomes épidermoides 6
* Adénocarcinomes

e Cellulesindifférenciées

NN

Tableau VI.1 : caractéristiques des patients

L'inclusion des patients impliquait la vérificatiae certains critéres :

Que I'histologie ait permis de démontrer la présetican NSCLC invasif.

Qu’une tumeur montre une fixation en FDG signifiat(par rapport au fond) lors de

l'inclusion du patient. Si I'acquisition d’'un exameTEP n’était pas automatique
durant le diagnostic, la mesure d’'une activité méligue significative (i.e. au moins

deux fois supérieure a celle du fond) sur la FD@Tevait étre effectuée au plus tét
21 jours avant la premiere séance de RT.

D’avoir au moins une tumeur évaluable par les @#&RECIST.

iv. Que le patient soit éligible pour un traitement Bdr a visée curative, et donc que la

V.
Vi.

tumeur soit localisée et non métastatique.
Etre &gé de plus de 18 ans.
Que le patient ait donné son consentement éclairéquit.

Enfin, les criteres d’exclusions portaient surdi §ue le/la patient(e):

Souffre d’'un diabete mal régulée (glycémie >10 njmol

Soit en enceinte ou allaite.

Soit déja inclus dans un autre protocole de retigensettant en ceuvre une molécule
expérimentale.

Les détails précis des différents criteres présemiésont fournis dans larticle de (Edet-
Sanson et al., 2012), qui portait sur la méme dehor
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VI1.4.1.1.Protocole de traitement

Les doses prescrites a I'isocentre du volume g@bédeisionnel (oPlanning Target Volume
étaient de 66 Gy pour les RT-CT et de 70 Gy paIR€ seules.
Le fractionnement appliqué correspondait a une ddse 2 Gyl/fraction et de 5
fractions/semaine, délivrées par un accélérate 8.
Les contraintes de dose appliquées étaient :

* Une dose au PTV comprise entre 95 et 107% de ka pi@scrite,

* Un maximum de 30% du volume total de poumon redesamaximum 20%,

* Une dose maximale a la moelle épiniére de 46 Gy.
Les plans de traitements ont été réalises a l'didee station EclipseMarian Medical
System

VI1.4.1.2.Données TEP/TDM
Outre les criteres précisés au paragraphe Vl.4rkldsion définitive des patients dans le
protocole reposait sur la présence d’'une activgéificative dans une FDG-TEP effectuée
dans les 15 jours précédents la premiére fractioradiation (PET(1)). Apres le début de la
RT/RT-CT, 4 a 5 examens FDG-TEP ont été acquis lesi44 a 16 Gy (i.e. 1 examen tous
les 10 jours), c’est-a-dire toutes les 7 fractiehse jusqu’a 70 Gy. Tous les examens TEP ont
été acquis sur un tomograplograph LSO Sensation 1@iemens Medical Solutions
Hoffman Estates, Knoxville, TN, USA).

Pour diminuer l'irradiation du patient due a l'ineagg TEP, une dose réduite de FDG
(3,5MBqg/kg) a été injectée aprés 30 minutes desepe début des examens a commencé en
moyenne 60 minutes (5 minutes) par une TDM danglitaction cranio-caudale. Les
parameétres de cette TDM étaient : une tensionmé&itation de 120 kVp (poleak voltage

ou tension maximale appliquée au tube a rayons#xg,charge de 100-150 mAs fonction du
poids du patient et optimisée par un logiciel diuction de doseJaredose, Siemens Medical
Solution.

L’examen TEP réalisé avant le traitement (appel® PEctraitement ci-apres) incluait deux
acquisitions distinctes.

» La premiere, faisant suite a I'acquisition de laM,Dxorrespondait a un examen avec
synchronisation (owating) respiratoire, utilisant un systerdenzai AZ-733V (Anzai
Medical, Tokyo, Japon), de 15 minutes, centré sur le thorax. Getfenique a pour
objectif de réduire I'effet du mouvement sur lesagas TEP et notamment de réduire
la sous-estimation de I'activité métabolique mesuhée au flou cinétique.

» Suite a cet examen, une autre acquisition sansgoatete effectuée de la mi-cuisse a
la base du crane.

Pour tous les examens qui ont suivi (i.e. pourasliés TEP acquises durant la RT), seule la
région du thorax (des clavicules a la partie s@pée du diaphragme) a été scannée (avec et
sans gating respiratoire). Il est important de nmfieque_seuls les examens non synchronisés
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a la respiration ont été utilisés pour cette études acquisitions statiques ont débuté en
moyenne 86 minutes aprés l'injection du radiotra¢euervalle : [73-116 minutes]).

Les dimensions des images TDM utilisées pour laection d’atténuation étaient de
512x512x33 voxels (dimensions d’'un voxel : 0,988800 mni) alors que les examens
TDM utilisés pour la localisation anatomique etrigse en correspondance entre les examens
successifs présentaient une épaisseur de coupente, 8hacune espacée de 2 mm pour une
dimensions des voxels en transaxial de 0,98x0,98. ihes examens TEP étaient reconstruits
dans une matrice de dimensions 168x168x81 (dimesgitun voxel : 4,06x4,06x2,0 nin

au moyen d'un algorithme itératiFourier-Rebinning (FORE) et Attenuation-Weighted
Ordered Subset Expectation Maximizatiamec 4 itérations et 8 sous-ensembles (station
Leonardqg Siemens Medical Solutipn Ces examens étaient corrigés des coincidences
fortuites, du diffusé et de l'atténuation a padéss données TDM. Enfin, un filtre Gaussien de
LMH de 5 mm a été appliqué apres la reconstruction.

Pour pouvoir étudier I'évolution tumorale a padés examens TEP, nous avons imposé que
tous les examens TEP de suivi aient un délai énjieetion et acquisition inférieur ou égal a
10 minutes par rapport au méme temps pour la TERgilement. Apres I'exclusion de tous
les examens ne respectant pas cette contraintepatents avec au moins quatre TEP/TDM
ont été inclus dans notre étude. Les images TERrdimt toutes été converties en unités SUV
normalisées par le poids (cf équation 1.17).

VI1.4.1.3.Analyse quantitative des examens TEP
Une premiere partie du travail d’analyse des dosiaéeonsisté a mettre en ceuvre la méthode
d’analyse factorielle décrite au paragraphe V1i3lesidonnées TEP des patients NSCLC.

VI1.4.1.3.1. Méthodes de suivi classique
Par la suite, trois index SUV ont été calculés rmiaque examen TEP et pour chaque Iésion,
a partir d'une station de recherche OVI®gisoft version 1.0.0.43).

*  SUVmax: le SUV du voxel d’activité la plus élevée damslésion étudiée. Quand
I'activité de la Iésion n’était pas discernable aile du fond local, le SUV le plus
élevé de la zone décrite comme tumorale sur la TEPEte relevé.

*  SUVagap:: SUV moyen dans une région segmentée a partir swil adaptatif Jiapt
prenant en compte le contraste entre I'activitésdantumeur et celle du fond. Cette
meéthode, proposée par (Vauclin et al., 2009), aisi&terminer la valeur optimale de
Tadaptpar une approche itérative. Elle nécessite unetifum de calibration qui permet
d’attribuer, a une valeur de contraste mesuréée del seuil a appliquer. Le principe
de I'algorithme itératif est le suivant :
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i. une étape préliminaire permet de former un volur@,\¢nglobant la |ésion et
de déterminer une premiére valeur de segildTappliquer aux voxels contenus
dans VO4.

ii. L'algorithme itératif débute alors en considératans VO, 'amas de voxels
connexes dont 'activité est supérieuria @t qui permet de former V@;.

iii. A partir de VOty;, on détermine une mesure du contraste locale fe@nt

iv. A l'aide de la fonction de calibration, dérivée mesure sur données fantbmes
et qui permet de définir les paramétres A et Bad®oimule VI.12, on déduit
de Conteasune nouvelle valeur de seuil, notée.TSi T est égale anp, on
arréte l'algorithme et Jap Vaut Thp, Sinon on recommence a I'étape 2 en
remplagant {; par Thz.

Tha = A+ B/Cpyes Eqg. VI.12

Les valeurs des parametres A et B utilisées datte éaude, identiques a celles
présentés par (Vauclin et al., 2009), ont été dpées par l'auteur de cette
technique pour le systeme d’imagerie utilisé pocougrir les données patients
décrites au paragraphe VI1.4.1.2. La calibratiorcetealgorithme de segmentation
s’est basée sur des acquisitions de données fargphggique (lequel contenait 6
sphéres de volume variant de 0,55 a 17,2 mL), sBlaniveaux de contrastes
sphéres/fond.

*  SUV40%: SUV moyen dans une zone obtenue par croissancgegamn et dont tous les
voxels connexes ont une activité supérieure oweéydD% du SUWa.x de la lésion.

A partir des deux algorithmes de segmentations@slipour calculer SU¥b, et SUVagap: NOUS
avons aussi relevé systématiquement, quand lesithlges utilisés avaient convergé, les
volumes métaboliques correspondants (notesovet VMagap: respectivement).

En nous basant sur les valeurs des¢¥Mmesurés sur la TEP de référence et fournis par la
méthode de segmentation la plus adaptée a notmrtepla savoir la méthode mettant en
ceuvre un seuil adaptatif, nous avons cherché aevsil le seul volume métabolique, mesuré
sur la TEP initiale, permettait de séparer, avantet analyse d’hétérogénéite, les ganglions
des tumeurs. Nous avons pour cela testé si lesmadumédians de ces deux groupes de
Iésions étaient significativement différents partest non paramétrique de Wilcoxon.
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VI1.4.1.3.2. Comparaison des différentes approches

» Faisabilité des approches en fonction de I'exameR T

Nous avons tout d’abord cherché a évaluer la capadas cing index considérés (SkiW
SUVadapt € VMagap: d’une part et SU¥o, et VMagy, d’autre part) ainsi que de SULTAN a
fournir un résultat non aberrant sur I'activité af#lique de la Iésion pour chacun des TEP.
Pour cela, nous avons calculé, pour chacun desidens TEP (TEP prétraitement et jusqu’a
5 TEP de suivi), le nombre de fois ou la méthoderfssait un résultat aberrant. Nous avons
ainsi déduit le taux d’échec de chaque méthodeoectibn de moment ou les données sont
acquises durant le traitement.

* Réponse des lésions a la thérapie vue par les mé&aboliques

Les critéres d’exclusion appliqués aux donnéestpas permis d’inclure tous les examens
acquis a un moment précis du traitement. Il n'acdpas été possible d’appliquer un seuil
commun pour caractériser I'évolution du SUV dedsidn entre la TEP initiale (ou TEP de
référence) et la derniére TEP prise en compte (R finale, mesurée au tempg,) dans la
mesure ou la derniere TEP considérée n’était pagsséirement acquise a un moment
identique du traitement pour chacun des patientisNavons cependant calculé, pour chaque
patient et chacun des cing index étudiés, I'évotutielative entre le TEP prétraitement et le
dernier TEP, par :

Index(tfinal) - Index(tréférence)
Index(tréférence)

Alndex(%) = x 100 Eq. VI.13

¢ Résultats de SULTAN

Les facteurs obtenus par SULTAN décrivent les pmles évolutions suivies par les voxels
du volume étudié. Les images associées permetiemodnaitre la proportion de chaque
facteur dans le volume. Pour mesurer I'hétérogérdst la réponse a la radiothérapie dans

chaque lésion, nous avons calculé la moyenne,, stesid, (i) (notésﬁ—(z)) ainsi que la
proportion du facteur décroissant dans le volumeabwdique segmenté sur la TEP
prétraitement. Pour cela, nous avons considéréMe dbtenu par la méthode adaptative
décrite au paragraphe V1.4.1.3.1. L'index ainscal, que nous noterongdRoissant €St donné
par :
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— Adécrozssant EC] VI.14
Z§=1Ak

Rdécroissant

avecATk tel que :

— A () .
A = Z M Vj € VMadapt(tréférence) Eq. VI.15
j

oU tererenceCOrrespond au moment de I'acquisition de la presni€eP utilisée pour I'analyse
factorielle et M au nombre de voxel contenus daMaMp: Rdscroissantt€end compte de la
proportion du signal de la tumeur principalemertdriiéar le facteur décroissant. Autrement
dit, une tumeur n’évoluant pas doit avoir ugsRissantproche de 0. De méme, une tumeur
principalement décrite par le facteur décroissama aine valeur de @&oissantproche de 1.
Dans le cas ou deux facteurs sont obtenus etyg@uiRanest proche de 0,5, SULTAN permet
de mettre en évidence une réponse hétérogéneoldtéan de la tumeur est alors en moyenne
bien décrite par un mélange équilibré des différémtteurs.

» Comparaison des résultats fournis par Sk€t SUV,gapra ceux fournis par SULTAN

Nous avons enfin étudié les liens entre les éwmhstidu SUW,ax tout au long du traitement
pour chacune des lésions, du Skl quand cela était possible, ainsi que ceux dietact
décroissant obtenu en utilisant SULTAN. Pour pougomparer les évolutions de SHMt),
Fascroissant(t) €t SUVhgapar NOUS avons choisi de normaliser les valeurs aéstpde la
courbe du facteur décroissant de maniere a ce que :

Fdécroissant(tréférence) = SUVmax (trérérence) EQ- VI.16

VI.5. Résultats

VI.5.1. Lésions étudiées

La liste des lésions étudiées chez les patients qure les détails des examens analysés pour
chaque patient (i.e. pour lesquels une différenagimum de 10 minutes entre le temps post-
injection des différents examens était respectéeprsentée dans le tableau VI.2. Pour le
patient 1, 'examen de référence considéré corres@u premier examen acquis durant le
traitement et non pas a I'examen prétraitementtodal, nous avons étudié I'évolution de 16
Iésions, incluant 5 tumeurs et 11 ganglions. Pesildésions 13 et 15 du patient 9, 'examen 3
a été exclu de I'étude a cause d'un décalage dughie vue dans la direction cranio-caudale
ne permettant pas de suivre I'évolution de towmoleime de ces 2 Iésions.
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G
1 M 52

1
5 T 2-3-4-5--
3 G
2 F 38 2 o 1-2-4-5-6
3 M 74 5 T 1-2-3-4-5-6
4 M 63 6 G 1-2-3-4-5-6
5 M 55 7 T 1-2-3-4-5
6 M 59 8 G 1-2-3-4
9 T
7 M 82 10 G 1-2-5-6
11 G
8 M 76 12 G 1-2-3-4-5
13 T 1235
14 G 1-2-3-4-5
9 M >1 15 G 1-2-3-5
16 G 1-2-3-4-5

Tableau VI.2 : informations relatives aux donnéesansidérées pour I'analyse de données. G = ganglioh.
= tumeur.

A partir de la segmentation des volumes métabadiqefeectués sur les TEP initiales par la
méthode adaptative, nous avons observé que lem$éavaient un volume moyen (+ 1 écart-
type) de 11,3 mL = 13,9 (médiane = 4,2 mL, intkevaompris entre 1,0 et 44,5mL). Les 5
tumeurs étudiées, de volume meédian égal a 29,0 étaient significativement plus
volumineuses que les 11 ganglions (volume meédiaad agl,9 mL) (test de Wilcoxon,
p=0,0014).

VI.5.2. Index métaboliques

Le taux d’échec des différentes méthodes, c’estealeur incapacité a fournir un résultat en
fonction du moment auquel le TEP est acquis dueatmhitement, est présenté en figure VI.3.
Les méthodes de segmentation basées sur l'utilisdtun seuil n'ont pas convergé dans 88%
des cas (14/16 examens) poup.d et dans 56% des cas pouuapt (9/16 examens) quand
elles ont été appliquées sur la derniére imageadgidie. A contrario, SUMx a fourni une
mesure quel que soit la fixation de FDG dans léotégi.e. dans les 76 volumes TEP
considéres). En considérant 'ensemble des dortraig®es, Tooet Tagaptn’ONt pas permis de
caractériser les lésions dans 31/76 (41%) et 16{060) des cas, respectivement. Le suivi
complet n’a pu étre obtenu que pour 1 lésion sweriLGtilisant Foe, contre 7 I€sions sur 16 en
utilisant Tagapr Ces deux méthodes de segmentation échouent afguites que I'examen est
acquis tardivement apres le début de traitementr Bae dose de plus de ~42 Gy, ces
algorithmes ne permettent pas de segmenter lemtedans plus de 40% des cas.
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Figure V1.3 : taux d'échec des différentes méthodesn fonction du numéro de I'examen TEP/TDM de la
série (pour un total de 76 volumes d’'images TEP csitérées).

Les valeurs sur la TER4kencd ainsi que I'évolution relative entre les TER{fnc et
TEP((tnaie) cOnsidérées pour chaque Iésion (tableau V1.2 6) obtenues pour les 5 index
métaboliques sont données dans le tableau VI1.3étkscs des méthodes de segmentation,
quand elles étaient appliquées sur le dernier enamet aussi été rapportés. Ces échecs
s’expliquent par la faible activité résiduelle dé@s lésions a la fin du traitement. Le tableau
VI.3 montre une décroissance du Skivde toutes les Iésions entre les examens TEPlieitia
final supérieure a 25%.

Compte tenu des meilleures performances de I'dlygoe de segmentation utilisant le seuil

adaptatif par rapport a celui utilisant un seuil4f86 (tableau VI1.3), nous avons utilisé les
volumes VMyaptpour caractériser les leésions sur les TEP deagdér (colonne 5).
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VI.5.3. Résultats de SULTAN

SULTAN a fourni des résultats pour 15/16 des lésiétudiées (figure VI.3) mais n'a pas
permis de suivre I'évolution de la Iésion 13. Daascas particulier, on remarque (figure VI1.4)
que la lésion est placée a proximité d’'une zonsocddiose (figure VI.4A) rendant difficile le
repositionnement a l'identique du patient au fis d=xamens TEP. Plusieurs tentatives de
recalages, visant :

e an’inclure dans VQicasque la lésion 13,

» autiliser différents repéres osseux situés a prib&i

» a utiliser des recalages manuels ou semi-autonegtiglastiques a partir des images

TEP seules

n'ont pas permis d’aboutir a une analyse SULTANtipente. De plus, l'instabilité dans le

temps de l'activité du fond local, et notammentcgdle du poumon entourant la Iésion (cf
figures VI.4 D et E) peuvent expliquer la diffiotillde satisfaire la contrainte portant sur
I'existence d’un facteur constant.

Les résultats obtenus sur toutes les autres lésinhsystématiquement fourni au moins 2
facteurs : 'un étant décroissant, I'autre consthi@nalyse factorielle a montré que I'une des
lésions (Iésion 7) nécessitait 'utilisation d’'uroisieme facteur, croissant (cf figure VI.1),

pour satisfaire les différentes contraintes impsstmns le modéle.

A ;|

Coupe transverse /

Figure V1.4 : A) coupe coronale de la TEP prétraitenent du patient 9. En pointillés, les plans axiauet
triaxiaux se coupent au niveau de la Iésion 13. Bpupe transverse de la TEP/TDM correspondant au pta
pointé par une fleche blanche dans I'image A. Lesriages C-E) correspondent aux fusions des TEP/TDM
des examens 2, 3 et 5 respectivement, dans le métan de coupe (sans recalage ici). Images extraitde
OWS (Dosisoft).

Un ajustement manuel des volumes recalés a été&saiee pour 8/60 (13%) des recalages
effectués, et concernaient 5 des 16 lésions étwmdi® 11, 12, 14 et 16). Ces ajustements
correspondaient a des translations des donnéesi@éaRecalées a partir des données TDM,
par un maximum de 2 voxels dans les 3 direction%dpace.

Pour chaque Iésion, nous avons calculé la valeyenre desi, (i) dans le volume Viapt
obtenu sur la TEP de référence (tableau V.4, cwen2 a 4) ainsi que les valeurs de
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RaecroissancCOrrespondante pour chaque lésion. En dehorsédems 7 et 8, toutes les Iésions
expriment plus fortement le facteur décroissant guéacteur constant. En particulier, la
|ésion 8 correspond a la lésion donfABBUV o« était aussi le plus faible de la population de
lésion considérée (tableau VI1.3).

Valeurs des Z_k pour les différents facteurs obtenus
normalisées en SUV

R gécroissant (%)

Constant Décroissant Croissant

2 1,0 3,2 - 76
3 0,7 2,6 - 79
4 0,5 0,9 - 64
5 233 3,7 - 62
6 0,7 1,8 - 72
7 0,9 0,9 0,2 45
8 2,6 1,7 40
9 1,4 31 69
10 0,8 5%5 - 87
11 0,6 4,3 - 88
12 0,6 2,2 = 79
13

14 0,3 2,0 - 87
15 1,3 1,9 - 59
16 0,5 1,5 = 75

Tableau V1.4 : valeurs moyennes ded, (j) dans le VMadapi(treterenced de chaque Iésionﬂ) pour chacun des
2 ou 3 facteurs obtenus (colonnes 2 a 4).

VI.5.4. Comparaison entre index métaboliques et résultats
fournis par SULTAN

Les facteurs décroissants obtenus pour chaquanlésioormalisés par SUMtresrencd, ainsi
qgue I'évolution de SUWax durant le traitement, pour chacune des 15 lésébndiées, sont
donnés en figure VI.5. Le coefficient de détermivaf¥ entre les variations de SWy et le
facteur décroissant étaient supérieures a 0,95 Jhbas (73%) Iésions et compris entre 0,63
et 0,89 pour les 4 autres lésions. En dehors dd ¢&sions, on constate donc un bon accord
entre les évolutions de SW\ et du facteur décroissant.

Pour les lésions 1, 3, 5, 7 et 8, pour lesqueidadteur décroissant semble moins fortement
lié a I'évolution du SUV,ax dans le temps, nous avons cherché a expliqueidesrdances en
examinant I'ensemble des informations fournies$ldL TAN. Nous présentons cette analyse
détaillée.
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Figure VI.6 : 1*® ligne : coupes transaxiale et coronale de la fusiales données TEP/TDM de I'examen de
référence (2 ici) montrant la Iésion 1. 2 ligne : coupes transaxiales de la série d'imagedilisées pour
l'analyse factorielle de la lésion 1 et images famtielles et facteurs résultants (3™ ligne). L’'cesophage
(fleche blanche sur la TEP(5)) ne fait pas partie @ VOIsy tan analysée. Les valeurs négatives obtenues
dans 'image factorielle associée au facteur décssant (image 2, ligne 2, fleche noire) ne font dorpas
partie des résultats interprétés de cette analyse.

La figure VI.5 met en évidence une décroissance mpide du facteur décroissant que celle
du SUVax Ce dernier augmentant méme entre les deux demx@mens pris en compte pour
'analyse. En considérant le facteur constant (BgW1.6, courbes bleue en bas a droite),
décroissant légerement durant les 4 premiers examsemui augmente lors du dernier
examen, il est possible d'attribuer la croissanceSt)Vmax et du SUVgapt ObsServée sur la
figure VI.5 a l'augmentation de l'activité de I'emsable des tissus, sains ou non. Cette
explication se justifie visuellement par l'augmeiaia de l'activité sur les deux coupes
transverses des examens TEP finaux présentés #&uee fVI.6 et sur lesquels une
augmentation de l'activité médiatisnale est obddeseentre les quatrieme et cinquiéme
examens. Ces résultats suggerent que SULTAN peatendistinguer la contribution du signal
commune a l'ensemble des tissus, et qui peut, gample, étre liée a une réaction
inflammatoire de tous les tissus présents dansh&mp irradié, et celle plus propre a
I’évolution de I'activité de la Iésion.

Il est important de retenir que la valeur négatiaéenue dans I'image factorielle associée au
facteur décroissant (fleche noire, figure VI.6) st'@as représentative de I'évolution de la
fixation dans cette zone, correspondant anatomigonema celle de l'cesophage (fleche
blanche sur la TEP(5)). En effet, le \Klran utilisé ici pour caractériser I'évolution de la

tumeur (figure V1.6, TEP(1)) ne contenait pas dexel® de cet organe. Pour étudier
I'évolution de cette zone indépendamment ou noreale de la Iésion, il est nécessaire de
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hY

l'inclure a la VOkyLtan, Sans quoi la projection finalement obtenue nerasawlécrire
convenablement cette région. Une étude complémerdgamnontré qu’en incluant cette zone,
un troisieme facteur, croissant lors du derniernexa permettait de décrire I'cesophagite
visible sur 2 derniers examens de la série mogttadigure VI.6.

e Lésion 3

Lésion 3

TEP/TDM(1)
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Figure VI.7 : 1*®ligne : coupes transaxiale et coronale de la fusiales données TEP/TDM de I'examen de
référence (1 ici) montrant la lésion 3. 2™ ligne : coupes transaxiales de la série d'imagedilisées pour
I'analyse factorielle de la lésion 3 et images famtielles et facteurs résultants (3™ ligne).

La figure VI.5 met en évidence une décroissanceStlVm.x de la lésion 3 durant le
traitement et une stabilisation de cet index el@se2 derniers examens. Les examens TEP
consécutifs (figure VI.7) montrent quant a eux daetivité de la Iésion diminue pour
atteindre celle du fond dans la TEP(4). Au congrale I'évolution du SU¥ax celle du
facteur décroissant montre une activité constantee des deux premiers examens puis une
décroissance rapide de I'activité. Le plateau fimlatienu entre les 2 examens finaux est, par
contre, en accord avec I'évolution suivie par leVakk

Les différences observées s’expliquent, comme taas de la lésion 1, par le fait que le
SUVnax Ne représente pas I'évolution de I'ensemble dédeon, a la différence de I'analyse
factorielle. Ceci est confirmé par la décroissaded’activité moyenne de la Iésion vue par
SUVagapt qui est moins rapide que celle du SKV (figure VI.5) pour les 3 premiers

examens.

L’écart entre I'évolution du SUV.x et celle du facteur décroissant s’explique aussil@
croissance concomitante du volume métabolique dufas 2 premiéres séances de
radiothérapie. La segmentation du volume métabeligar la méthode adaptative sur ces 3
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premiers examens (figure V1.8, et examens TEP déglae VI.7) montre en effet une
augmentation du Viap: inverse a celle de SWyspide cette lésion.

Dans ce cas, il apparait donc que le Skkvqui est la seule méthode classique qui permet de
suivre le métabolisme de la lésion tout au longtiditement, n'est pas suffisant pour
interpréter la complexité de I'évolution de ce#dsibn. En ne se référant qu’a I'évolution de
cet index, la diminution de -57% du SK\ entre TEP prétraitement et le second examen
apres le début de la RT laisse en effet pensereaéponse tumorale trés nette. Cependant,
couplée a I'évolution du volume métabolique deélsidn, qu'’il n'est possible de décrire que
sur 3 examens car les méthodes de segmentatiomerthensuite, cette décroissance du
SUVnax apparait moins univoque et met en évidence leibhato décrire la Iésion dans son
ensemble et non pas a partir de l'activité d’'urgueivoxel. Le facteur décroissant obtenu par
SULTAN, qui ne décroit que de 23% entre la TEP{LRETEP(3), laisse penser a un effet
moindre du traitement par rapport a ce qui est éuggar le SU¥ax seul, en accord avec
I'evolution de VMugapr SULTAN montre donc qu’il est possible de prendm compte
I’évolution de tous les voxels de la lIésion maig@ut de décrire cette évolution quel que soit
le moment du traitement, ce que ne permettent Mk Ni VM agapi

- 5
£
g 4 — =0
=3 -7
S 3¢
2
©
@ 2
£
g 1
3 -®& VMadapt
© 0
>
1 2 3 4 5 6
Numéro de I'examen TEP

Figure V1.8 : évolution du volume métabolique de ldésion 3 vue par VMgapt-
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Figure V1.9 : 1% ligne : coupes transaxiale et coronale de la fusiades données TEP/TDM de I'examen de
référence (1 ici) montrant la lésion 7. 2™ ligne : coupes transaxiales de la série d'imagedilisées pour
I'analyse factorielle de la lésion 7 et images famtielles et facteurs résultants (3™ ligne).

L’analyse factorielle de la lésion 7 nécessiteillsdtion de 3 facteurs (figure VI1.9,°%
ligne). La différence importante entre I'évolutidn facteur décroissant et celle du S\
observée figure VI.5 s’explique par la nature démdmeéne décrit par le facteur décroissant.
En effet, le SUW,ax montre une décroissance lente de 'activité dwel/de plus forte intensité
jusqu'au TEP(4) puis une augmentation sur la dezni€EP ; a contrario, le facteur
décroissant indique une disparition quasi comptitetoute activité dans une zone de la
tumeur entre la TEP(1) et la TEP(2), corresponeanpartie au volume tumoral observé sur
la TEP(1), d’apres I'image factorielle associéearidlyse des examens TEP représentés en
figure V1.9 montre en effet que le volume tumornaitial, nécrosé, diminue de maniere trés
importante entre les 2 premiers examens. La foreéadumeur sur la TEP(2)) inclut une
zone active a I'endroit ou se trouvait la nécrostalement (cf TEP(1)) et cette zone reste
active jusqu’'a la TEP(4)Ce phénomene d’affaissement de la tumeur puissparition est
décrit par le facteur « constant » (figure VI.9) geprésente principalement I'évolution de
I'activité dans la zone ou ce phénomene se prddiizone de forte expression de ce facteur,
au centre de la zone tumorale, dans lI'image fagterassociée, figure VI.9). Sur la derniere
TEP, on constate la formation d’une nouvelle zog¢aoliguement active juste au-dessus du
foyer résiduel de la TEP(4). Cette zone correspirid zone rouge présente dans I'image
factorielle associée au facteur croissant (figur®)\ont les valeurs prises jusqu’a la TEP(4)
sont proches de 0 puis croissent rapidement emti&P(4) et la TEP(5). D’un point de vue
médical, cette augmentation importante de I'adi@tété associée a la formation d’'une zone
d’infection, donc sans rapport direct avec la turmaur laquelle le patient était initialement
traite.
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Pour comprendre I'augmentation du Skiysur le dernier examen (figure VI.5), nous avons
évalué la proportion des valeurs prises pardg&) de chacune de 3 images factorielles
obtenues, en fonction des positions successivempeses par le SUMax dans la série
d'images TEP (figure VI.10B). Nous avons de plugedéiné, dans la figure VI.11A,
I’évolution de la distance euclidienne du voxel temant le SUW,.x dans le temps par rapport
a sa position initiale, i.e. dans la TEP(1).

o
1)
o

A L00 -

o 3 -

£t E * 5w

2E 58

a — v .=

oo 0o BT 75

- - v

» a 40 w ol

& w c £ i

o - S = M Croissant
x © - X B

c o 3 P
g2 o ®wn 50 Décroissant
38 <23

©7T 20 - s 5 8 ® Consant
T 0 22>

o = * . T 63 25

o ‘» c o 3

R S 39

b B £ 9

23 563

0 ¢ o © 0
1 2 3 4 5 6 £ 1 2 3 4 5 6
Numeéro de I'examen TEP Numeéro de I'examen TEP

Figure VI.10 : A : distance du voxel contenant le 8Vmax dans les examens TEP(t) t> 1, par rapport al
localisation du voxel contenant le SUVmax dans laBP(1). B : Proportion des4,(i) dans chacun des
voxels occupés par le SUVmax de la Iésion 7.

Il apparait que si le SUMx appartient bien a la zone décrite par le factemstant dans les
examens 2 a 4, il décrit quasi intégralement, dardernier examen, I'activité de la zone
inflammatoire (figure VI.11B), c’est-a-dire celléud voxel dont I'activité a brutalement
augmenté entre la TEP(4) et la TEP(5). Ce changemsna mettre en rapport avec le
déplacement du voxel contenant le S\dMdans I'examen 5 (figure VI.10A), qui semble en
accord avec l'idée que lactivitée qu’il caractérise correspond plus a celle du tissu
initialement étudié.

Les résultats obtenus pour cette Iésion suggemmt due le SUMa Seul index permettant
de suivre I'évolution de cette lésion du début &ihadu traitement, est mal adapté pour
décrire les changements métaboliques de la I1é8iarantrario, SULTAN peut permettre de
distinguer entre les différentes évolutions desussirradiés et a séparer, a la maniére des
méthodes de segmentation floue (eg: (Hatt et28I09)), les évolutions des zones d'une
méme tumeur par exemple.
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e Lésion 8

La figure VI.11 fournit les résultats de l'analyfsetorielle relatifs a la lésion 8. L'analyse
visuelle des examens TEP successifs montrentldeefavolution de I'activité métabolique de
ce ganglion durant la radiothérapie, en accord daetdécroissance du SWY (qui passe
alors de 7,9 & 6,0 g.mLentre 'examen de référence et la TEP(3), soit dingnution de
25%) relevée dans le tableau VI.3 (colonne 10)aesda figure VI.6. Cette diminution est a
mettre en parallele avec la variation plus impddatu facteur décroissant dans le méme
intervalle, dont les valeurs varient de 1,4 (TEP&LD,75 (TEP(4)), soit une décroissance de
46% (figure VI.11). Cependant, on constate que mette Iésion, comme pour la lésion 7,
I'évolution du métabolisme glucidique est princgrakent décrite par le facteur constant
(tableau VI1.4). Autrement dit, 'écart entre le timar décroissant et I'évolution du SEM
s'explique par le fait que cette lésion est biewmrit® par la combinaison d'un facteur
décroissant et d’'un facteur constant, comme on @ectre le voir sur les images factorielles
associées aux lésions.
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Figure VI.11 : coupes transaxiale et coronale de fasion des données TEP/TDM de I'examen de référemc
(1 ici) montrant la lésion 8. 2™ ligne : coupes transaxiales de la série d'imagedilisées pour I'analyse
factorielle de la lésion 8 et images factorielles éacteurs résultants (3™ ligne).

L’avantage de I'analyse factorielle dans ce cagje'sile permet de rendre compte du fait que
I'activité de fond n’est pas stable dans le tempa (e facteur constant), en accord avec
I'impression visuelle (cf activité de la zone métimale dans les examens TEP 1 a 4 de la
figure VI.11). Selon nous, I'expression des dewtdars au niveau de la tumeur permet de
séparer la composante du signal spécifigue a l&uurde celle se comportant comme les
tissus non tumoraux voisins.
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Malgré un coefficient de détermination élevé emdxe valeurs prises successivement par le
SUVmax et celles du facteur décroissant de la Iésiorighiré 5, R=0,95), nous avons enfin
cherché a expliquer les différences visibles erggecourbes.
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Figure VI.12 : coupes transaxiale et coronale de fasion des données TEP/TDM de I'examen de référemc
(1 ici) montrant la lésion 5. 2™ ligne : coupes transaxiales de la série d’imagedilisées pour I'analyse
factorielle de la lésion 5 et images factorielles éacteurs résultants (3™ ligne).

Comme dans le cas de la Iésion 7, le facteur d&sant (figure VI.12, troisieme ligne) donne
une image de I'évolution des voxels localisés sartords de la tumeur. En effet, le centre de
la couronne verte a une intensité plus faible qudes bords (figure VI1.12, image factorielle
associée au facteur décroissant). A contrarioptee zle la Iésion exprimant le plus fortement
le facteur constant (cf fleche noire sur I'imagetdaielle associée au facteur constant, figure
VI.12, troisieme ligne) coincide avec la partie tcale du volume métabolique initial, qui
reste active du début a la fin du traitement corfermeontre les examens TEP successifs.

En comparant I'évolution du volume métabolique dteclésion (VMyap(t), cf figure V1.13)

a celle du facteur décroissant, on constate queeceier décrit en partie I'évolution de
I'activité dans les voxels du bord de la tumeudett la fixation de FDG augmente entre la
TEP(1) et la TEP(2). Le facteur décroissant tradaitic, comme dans le cas de la lésion 3, a
la fois une modification d’activité et une modifica du volume métaboliquement actif dans
'espace. Ce résultat montre I'importance de prereln compte a la fois les informations
images, fournies par les images factorielles ateissles examens TEP qui ont permis de
d’obtenir ces résultats, et les informations cosybeeprésentées par les facteurs pour
interpréter les résultats obtenus par SULTAN.
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Figure VI.13 : évolution du VM 4. de la Iésion 5 durant le traitement.

VI.6. Discussion

L’objectif de ce travail était d’étudier la valeajoutée d’'une approche d’analyse factorielle
appliguée a des séries de plus de 3 examens TEPSI&IMues acquis tout au long d'une RT
ou d'une RT-CT de patients atteints de NSCLC. Eiét de cette approche dans le contexte
du suivi thérapeutique est potentiellement doublle. permet en effet :
* De rendre compte de I'hnétérogénéité de la répanmserale a I'’échelle du voxel, a la
différence des méthodes régionales utilisées e@mmalinique a I'heure actuelle.
» De prendre en compte les particularités des éwristd’'une population de voxels a
partir d’'un trés petit nombre d’a priori sur le ukat attendu.

Le premier objectif de notre étude était d’évallercapacité de cing méthodes classiques
d’'une part, et de SULTAN d’autre part, a suivrevdiition de 5 tumeurs et de 11 ganglions
durant le traitement. En accord avec les résultéjg publiés sur cette cohorte (Edet-Sanson
et al.,, 2012), I'accroissement de la dose cumuiéende la capacité des algorithmes de
segmentation semi-automatiques considérés a distirlgs zones tumorales des tissus sains
avoisinants (figure VI.3). La méthode adaptativepmsée par (Vauclin et al., 2009) obtient
de meilleures performances que celle basée suruih é&gal a 40% du SUyx Le taux
d’échec de I'algorithme prenant en compte le catéréocal reste en effet relativement faible
jusqu’a ~20 Gy (15%) et se stabilise a ~50% au-delaette dose. La méthode utilisapdS

ne permet, quant a elle, de suivre I'évolution diemviron 50% des Iésions une fois la dose
de 10 Gy dépassée, pour atteindre les 90% d’éahsegmentation au-dela de 30 Gy. Ceci a
justifié que nous ne considérions dans la suitelgsienformations fournies par la méthode
adaptative. Parmi les méthodes classiques éval8&hg,.x apparait comme la seule méthode
permettant de suivre I'’évolution de I'activité delésion indépendamment de la dose délivrée
au volume cible.

SULTAN a permis de suivre I'évolution de 15 des [&8ions étudiées. Le seul échec
correspond a l'une des 5 tumeurs de la cohortéo(lés3, figure VI.4) située dans le lobe
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pulmonaire supérieur gauche. Cet échec a étéwdten partie a la difficulté de recaler les
données anatomiques entre elles dans cette zongluBel s’est avéré ici trées complexe de
définir une VO§y tan incluant un fond local dont I'activité soit sufisment stable pour
valider I'hypothése d’un facteur constant danshaps. Si SULTAN n’a pas permis de suivre
I'évolution de cette lésion, SUNx et SuaptONt, eux, fournis des résultats cohérents (tableau
VI.3).

Pour quantifier le degré d’hétérogénéite de la mépotumorale au traitement vu par
SULTAN, nous avons calculé la valeur moyenne, d@néVlagap(treterencd, desAy (i) associés
aux différents facteurs (tableau VI.4). Si la cdabode tumeurs étudiées contient peu de
Iésions dont la réponse semble hétérogene, ihesteissant de noter que celles qui obtiennent
les Ryscroissand€S plus faibles (0,45 et 0,40 pour les lésioret B8 respectivement, cf tableau
VI1.4) apparaissent effectivement évoluer de mantegs hétérogene durant le traitement,
comme l'ont montré les discussions relatives a ca&s. Ce point semble donc valider
I'utilisation du facteur RecroissanfoOur réesumer l'information image. Cependant, sidieul de
RyscroissanSe€mble bien adaptée a notre cohorte de Iésionse(galume tumoral segmenté sur
la TEP de référence finit par décroitre entre lbutéet la fin du traitement), il doit étre
modifié pour des cas d’échappement a la thérapie,npus n'avons pas observé dans cette
cohorte. En considérant un cas pour lequel undaci®missant décrirait une augmentation du
signal a I'extérieur du volume tumoral défini ialeément, le volume a considérer pour
prendre en compte I'hétérogenéité de la réponsergaggupar exemple, étre le plus grand
volume segmenté de la Iésion durant les examensudg. D’autre part, une étude
complémentaire tres intéressante consisteraitdhettle lien entre le degré d’hétérogénéité de
la réponse (vue pargRissanfPar exemple) a la présence, avant le début diermant, ou a
'apparition de populations, au cours de la théapie clonogénes métaboliguement actifs
résistant a l'irradiation.

Enfin, pour 6 des 16 tumeurs étudiées, (4, 5, B &, 15, i.e. 3/5 tumeurs et 3/11 ganglions)
le facteur décroissant représentait moins de 70%gédelution de la tumeur (tableau VI.4,
colonne VL.5). En dehors de la lésion 4, touteslés®ns ont un Viap: important (>8,3
mL), supérieur a la médiane de I'échantillon deuwmé métabolique VMap: considéré (4,2
mL). Ceci suggere que I'hétérogénéité de la répoese davantage liée au volume
métaboliquement actif qu’a la nature de la lésian @anglion ou tumeur). Cette observation
reste cependant a confirmer sur une cohorte deurgnf@isant intervenir de plus petits
volumes tumoraux, puis qu'il existe une différesagnificative entre la médiane du \\M:
des ganglions et de Iésions considérés dans tette =0,0014).

Nous avons ensuite cherché a déterminer I'appoBUIETAN lorsque le facteur décroissant
était peu corrélé a I'évolution du SW¥ (figure VI.5). Nous avons constaté que dans Iss ca
ou la lésion était tres petite (<3 mL, cas desolési4, 10, 11, 12, 14 et 16), une grande
corrélation (>0,97) était observée entre les 2 courbes. Cecplitpie simplement par le fait
gue de telles Iésions sont bien décrites par wnpeéit nombre de voxels et en particulier par
le SUVmax qui contient, du fait de I'EVP, une informatiomportante sur l'activité
métabolique de la Iésion. Cette observation suggelatérét moindre de I'analyse factorielle
dans les cas de tres petites Iésions. Ceci estadtaplus vrai que SULTAN requiert un
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prétraitement des données et notamment leur rexatagcessif pouvant nécessiter un
ajustement manuel (dans 13% des cas rapport€es) étapes sont particulierement critiques
pour les petits volumes tumoraux. Dans ces caapjlarait donc que le S\, seule
méthode classique fournissant un résultat quelsgitela réduction du volume de la Iésion
(tableau VI.3), correspond a la meilleure straté@gesuivi parmi les difféerentes méthodes
comparées dans cette étude. Ce point reste a myaogees cas de Iésions de volume un peu
supérieurs, comme nous l'avons vu lors de I'anatieséa Iésion 3, dont le volume initial était
de 3,1 mL. Dans ce cas, et en accord avec I'indeapon des résultats relatifs a la Iésion 5,
nous avons en effet montré que SULTAN donnait urferination sur une population de
voxels dont I'évolution de I'activité pouvait différ largement de celle décrite par le S\V
(figures VI.7 et VI.8). Dans ces cas, SULTAN perntintégrer une information sur
I'évolution de tout le volume tumoral mais nécesgiarfois (eg: lésion 7) une analyse
visuelle de chaque examen pour pouvoir expliquécipément les résultats.

L’identification des limites de l'analyse factotiel appliquée au contexte du suivi
thérapeutique est un point d’autant plus importprg pour les petits volumes, les méthodes
de segmentation sont treés vite limitées pour lzmjeson de I'évolution du VM (figure VI.8).

A linverse, si le SUWax permet toujours d’obtenir une valeur (figure VI&) donc de
guantifier I'évolution du métabolisme glucidique ldelésion, sa localisation exacte n’est pas
toujours simple a déterminer, comme dans le cagédelution complexe de la lésion 7
(figure VI1.10B).

Dans les cas ou I'écart entre I'évolution du SidMet celle du facteur décroissant était plus
importante (R<0,9), nous avons examiné au cas par cas lesdiffés constatées, dans le but
d’identifier les configurations ou SULTAN présentee valeur ajoutée par rapport a I'analyse
de I'évolution du SUW.x Pour les 2 plus grosses lésions de la cohortde.d4,5 mL (Iésion

5, figure VI.12) et 37 mL (Iésion 7, figure VI.9)t @ont la réponse est hétérogene
(Ryecroissar€0,62, tableau VI.4), l'analyse factorielle a pesnde visualiser dans I'espace
différents types de comportement de la répons@gsont pas distinguables par les méthodes
classiques (e.g : zone d’inflammation ou affaissgnde volume tumoral), si ce n’est par une
analyse visuelle. De la méme maniére, 'analystofadle permet de séparer la contribution
du signal propre a l'évolution de la tumeur de cdil a la fluctuation, tout au long du
traitement, de l'activité de tissus environnantujgmnt étre di a l'effet du traitement par
exemple, lésions 1 et 8, figure VI.6 et VI.11 regpement). Il apparaitrait donc élégant de
démontrer la capacité de SULTAN a distinguer elatrfiexation de FDG liée a l'inflammation
des tissus irradiés et celle relative a la prddifién tumorale en étudiant la corrélation entre
les grandeurs anatomopathologiques associées mfoemations et les index quantitatifs
extraits de I'analyse factorielle, tel queskissanfar exemple.

Les limites du travail résident principalement ddmdait que, dans la cohorte de Iésion
étudiée, la majeure partie des Iésions répondestpmsitivement et de maniére homogene au
traitement (13/15, soit 87% des lésions étudieesSpH. TAN ont en effet un Rcroissat0,6
ainsi qu'unASUVnax<-50%, cf tableau IV.4 Et IV.3 respectivement). Banséquent, nous
n'avons pas pu étudier de nombreux cas de répatéeolgeéne pour lesquelles I'information
apportée par SULTAN pourrait permettre, contrairemaux méthodes classiques, de
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distinguer différents types de réponses a longdeim outre, le trop faible nombre de gros
volumes tumoraux considérés ne permet pas de digeérbinterprétation proposée pour
expliquer les différences entre facteur décroissagtolution du SUVax.

Comme nous l'avons vu, SULTAN inclut quelques ésagpependantes de I'opérateur, comme
le choix de la VOI a recaler et celui de la VOllisée pour définir les voxels d’intérét
(VOlsuLtan). L'une des limites de la méthode, qui a été ratrée par exemple lors de
I'étude de la Iésion 13, est la difficulté, dansta®es configurations, de recaler les données
anatomiques entre elles. Le probleme de mise eesmondance entre données anatomiques
et données métaboliques s’est avéré critique it&agplication de SULTAN sur une cohorte
de patients atteints de cancers ORL métastatigdass@nobe et al., 2012), et notamment
pour les lésions placées au niveau du diaphragnoes Meviendrons sur cette étude en
conclusion de ce chapitre. Ce probleme, commurnuesdes méthodes d’analyse des séries
d'images TEP a I'échelle du voxel (David et al.120Necib et al., 2011) représente selon
nous la plus grande limite a I'application de latinoéle SULTAN.

VI.7. Conclusion

Le travail présenté dans ce chapitre a permis tliév#intérét de I'analyse factorielle dans le
contexte du suivi thérapeutique sur 9 patientsrastele NSCLC. Si la méthodologie mise en
ceuvre ne permet pas de justifier son utilisationrppport au SUY¥ax pour des trés petites
lésions (<3 mL), SULTAN a cependant permis de suliévolution de 15/16 (94%) lésions
jusqu’au dernier examen TEP, a la différence dethodés de segmentation classiques qui
eéchouent dans plus de 40% des cas quand un examacgeis a mi-traitement, i.e. quand la
moitié de la dose prescrite a été délivrée. Enyaaat les cas ou une grande différence était
constatée entre I'évolution du SE¥ et le facteur décroissant obtenu pour chaquerlgsio
nous avons pu mettre en évidence I'apport de SULTétNotamment sa capacité a décrire
dans l'espace [I'hétérogénéité de la réponse tumor&elon nous, deux études
complémentaires devraient étre effectué pour miétudier l'intérét de l'analyse de
I’hétérogénéité de la réponse tumorale a la thérapi

e La premiére consisterait a étudier la capacitéadSWLTAN a distinguer des cas
d’échappement a la thérapie sur une cohorte honeogidifisamment importante. Un
travail préliminaire a été effectué dans ce sendeeniére année de these. Il portait sur
une petite cohorte de 5 patients présentant dees@RL et traités a l'institut Jules
Bordet par Sorafenib (Maisonobe et al., 2012). iAveérse de la cohorte NSCLC
présentée ici, cette cohorte de lésions (N=21)ea@it cependant peu de réponses
positives au traitement. Une étude importante aemeet pour laquelle SULTAN
pourrait apporter une information plus riche queskule mesure dASUVpax
consisterait a évaluer I'intérét de la mesure Hétérogénéité de la réponse, vue par
exemple sur Reroisant €t SON lien avec la survie sans progression.
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« De la méme maniere, pour valider les informatiomsitenues dans les index
guantitatifs qu’'il est possible d’extraire de SULNAEQ : Ricroissas NOUS pensons
gue cette méthode devrait étre appliquée sur uhermde tumeurs pour lesquelles
une analyse anatomopathologique serait disporfl#@ée étude pourrait permettre de
valider la mesure de I'hétérogénéité de la répaugenous avons discutée ici et ainsi
comparer les résultats de cette approche macragepiun niveau microscopique.

Nous pensons donc que la méthode décrite ici rev@ttérét particulier pour la radiothérapie
et le suivi thérapeutique dans la mesure ou ellm@iede distinguer les principales évolutions
tissulaires tumorales, de les localiser de marpégeise dans I'espace ou encore de spécifier
le degré d’hétérogénéité de la réponse a la theérapi
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ommercialisée des 2001, la TEP/TDM présente destages largement admis de nos

jours. En oncologie, que ce soit pour la détectierhilan d’extension, le diagnostic

ou le suivi thérapeutique, son intérét a été dérdoatmaintes reprises dans des
études cliniques. Ces travaux se basent dans taitéajes cas sur la mise en évidence de la
fixation d’un analogue du glucose, le FDG, dontdasommation par les cellules cancéreuses
est, le plus souvent, exacerbée.

Si les corrections mises en ceuvre, 'amélioraties pratiques et les avancées technologiques
permettent d’obtenir des images quantitatives etine clinique, les protocoles d’analyse des
données utilisés a I'heure actuelle peuvent enébre optimisés. En effet, en dépit de
'existence de recommandations pour linterprétatides images dans le contexte de
I'évaluation de la réponse a la thérapie, commieselonnées dans les protocoles EORTC et
PERCIST, les meilleures manieres d’extraire unermftion quantitative a partir des
examens TEP et de linterpréter restent a détemniBe imagerie des lésions tumorales,
potentiellement petites, le rble de I'effet de vohkipartiel (EVP) mérite aussi d’étre exploré
et mieux compris. Enfin, on peut imaginer que déshwdes plus sophistiquées que la simple
estimation d’une valeur caractérisant une lésidagamt permettre d’extraire des informations
plus riches a partir des examens TEP. Notre trad@ithese a essentiellement consisté a
explorer différentes voies permettant d’améliorartdrprétation quantitative des examens
TEP, dans le cadre du suivi thérapeutique.

Tout d’abord, pour déterminer quel index était laspa méme de discriminer entre des
évolutions tumorales distinctes, nous avons évauegdes données simulées, la capacité de
différents index semi-quantitatifs a séparer desiges de tumeurs dont les évolutions étaient
connues a priori. Nous avons montré que si I'olfjest de distinguer une évolution d’activité
métaboligue seule, alors le SUV corrigé de 'EVPlIesnieux adapté. A l'inverse, dans le cas
ou la problématique est la discrimination entreguoupe de tumeurs n’évoluant pas et un
groupe de tumeurs pour lequel au moins un pararcbtarge (ici, son volume métabolique
ou son activité), alors le fait de corriger le SQ¥ 'EVP, et donc de supprimer l'information
de volume métabolique que cette grandeur contg&atere deélétéere : il est préférable de
considérer le SUV non corrigé de I'EVP pour la sisation.

Nous avons ensuite cherché a savoir laquelle des d#uations étudiées sur données
simulées était pertinente dans le contexte clini@ogir répondre a cette question, nous avons
étudié les données TEP/TDM de 40 patients, soitl@§ibns (dont 28% faisaient moins de 5
mL), atteints de cancers colorectaux meétastatiquats par chimiothérapie. Nous avons
alors montré que les évolutions relatives de SWVSUViong, SUVpeak SUV7os €t TLG,
mesurées entre un examen TEP réalisé avant le débwaitement et un autre acquis deux
semaines apreés le début de la chimiothérapie @iédisla réponse tardive vue par les criteres
RECIST 1.0 sur données TDM aprés 6 a 8 semaindbétapie. La mesure de I'activité
métaboliqgue par des SUV corrigés de I'EVP n‘améligas la distinction entre |ésions
répondant et Iésions ne répondant pas a la thér@pi@ est probablement di au fait que la
correction de 'EVP supprime l'information sur I®lume métaboliqguement actif contenue
dans la mesure d’activité. Le changement, entdgéhbeit du traitement et apres deux semaines
de chimiothérapie, du volume métabolique seul prédi la réeponse tumorale vue a plus long
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terme par la TDM, probablement du fait de la fovaiabilité des estimées de volume
métabolique.

Pour augmenter la quantité d’informations extraides données TEP et dépasser la seule
prise en compte du volume et/ou du SUV, quelquesipég ont proposé de mesurer
I'hétérogénéité de la fixation de radiotraceur deasslésions. Des résultats trés prometteurs
ont été obtenus chez des patients atteints de rcdade@esophage. Nous avons étudié l'intérét
des mesures de texture sur notre cohorte de matigmeints de cancers colorectaux
métastatiques, dans le but de 1/ Valider la vajgonostique de ces index sur une autre
pathologie ; 2/ Etudier leurs capacités a évalaeéponse précoce ; 3/ Déterminer les sources
de variabilités potentielles de ces index en famctle paramétres tels que la méthode de re-
échantillonnage ou de segmentation, par exemple.

Pour le pronostic de la réponse thérapeutique tix plarla TEP initiale, les résultats de cette
étude n’ont pas confirmé les résultats encouragaapportés précédemment dans le cas du
cancer de l'cesophage. La comparaison des valeurded’ de texture avant thérapie et
pendant la thérapie n’'a, elle non plus, pas pediaméliorer la classification réalisée au
moyen du SUV et employée en routine cliniqgue. Déapfensemble de nos résultats, les
parametres de texture, leur applicabilité et leyésiorité par rapport aux parametres utilisés
jusqu'a présent restent a démontrer. L'étude dégrehces méthodologiques entre les
travaux précédents et les nbétres n'a pas permigligier totalement les écarts observés.
Cependant, I'analyse de la corrélation entre ldexrde texture les plus mis en avant dans la
littérature a permis de montrer une corrélatiors firte avec le volume métabolique, qui,
dans le cas de cancers colorectaux, a l'inverseaesers de I'cesophage, est peu prédictif de
la réponse au traitement. Le développement d’'unweie méthode de discrétisation pour le
calcul de ces index de texture a cependant periaigyehenter la capacité prédictive de ces
index de maniere significative pour 7/31 index, esdant prédictif dans 18 cas. Malgré ce
gain, les index de texture ne sont pas apparus [plkdictifs que les métriques classiques
telles que le SUM.acsur la cohorte étudiée. L'intérét de cette appeaeste a valider sur une
cohorte plus importante.

L’information prise en compte a I'heure actuelle lkms données TEP est trés partielle, car elle
ne reflete qu’'une information moyenne globale daqgele 1ésion. De plus, aucune méthode
n'a été décrite pour prendre en compte I'évolutiormétabolisme glucidique entre plus de 2
examens. Pour pallier & ces deux problemes, noossagvalué une meéthode d’analyse
factorielle, appelée SULTAN, chez neuf patientgiats de cancer du poumon non a petites
cellules et traités par radiothérapie ou radio-tbiherapie. Les résultats suggerent que la
complexité de la méthodologie mise en ceuvre nesdi¢ pas par rapport a la mesure, trés
simple, du SUVW,.x pour des trés petites Iésions (<3 mL). Cependaldt, TAN a permis de
suivre I'évolution de 15/16 (94%) lésions jusqu'darnier examen TEP considéré, a la
différence des méthodes de segmentation classguieschouent dans plus de 40% des cas
guand un examen est acquis au milieu du traitentemtanalysant les cas ou une grande
différence était constatée entre I'évolution du {ll\ét les résultats produits par SULTAN,
nous avons mis en évidence l'apport de SULTAN, etamment sa capacité a décrire
I’hétérogénéité spatiale de la réponse tumorale.

237



Perspectives

Les trois études réalisées dans ce travail de tieaeent a explorer la valeur ajoutée, les
limites et l'intérét potentiel en routine cliniquaée techniques d’analyse appliquées au
domaine de la TEP en oncologie. Pour ce faire, raums considéré exclusivement des
données TEP/TDM au FDG, qui est de loin le radastua le plus utilisé a I'heure actuelle en
oncologie.

L'utilisation d’autres traceurs, tels que le FLTlel=MISO, devrait apporter des informations
utiles a la détermination des parameétres cellidalies plus prédictifs de I'évolution de la
maladie. La mise en ceuvre de ces traceurs permddradéduire les informations
macroscopiques qui rendent compte des parameétieiires sous-jacents. Les méthodes de
traitement d'images que nous avons étudiées squlicables sur n'importe quel type de
données TEP, et ce quel que soit le radiotraceliséutll n’est donc pas exclu que sur des
images acquises avec des traceurs plus spécifidgesparametres de texture s’averent
apporter des informations plus riches que sur dasnens basés sur le FDG. L'idée serait
alors d’identifier les grandeurs les plus a mémedderire, par exemple, la présence de
nécrose, de zones d’hypoxie ou encore I'hétéroggdéi microenvironnement cellulaire de la
tumeur.

Les résultats que nous avons obtenus laissent pgmed’intérét des informations de texture
n'est pas univoque et pourrait dépendre de la eatas lésions étudiées ou de la qualité des
images TEP utilisées. En dehors de ces causeppquiaient expliquer les écarts importants
entre ce qui a été décrit dans la littérature str@sultats, il apparait nécessaire de chercher a
guelle information biologique les grandeurs que snecalculons se rapportent. Dans cette
optique, la corrélation d’'informations anatomop&thyamues a celles des index de texture,
maintenant initiée dans le cadre d’'une collaboratigec le Dr. Soussan, nous semble aussi
primordiale que prometteuse.

Quelle que soit la méthode de correction de 'EViBenen ceuvre, nous avons constaté que la
mesure de l'activité métabolique seule réduisaitdpacité de la TEP, acquise précocement
au début du traitement, a prédire I'évolution dluate anatomique a long terme. La valeur
ajoutée des stratégies de correction de 'EVPsetls apparait donc décevante, de méme que
les alternatives que nous avons proposées pouteztaufa fois les informations de volume et
d’activité. Il en ressort que le SUV non corrigé ItEVP reste un index actuellement trés
robuste pour rendre compte de I'activité tumorBlans un futur proche, I'amélioration de la
résolution spatiale des tomographes, qui permetttaccroitre la précision des méthodes de
segmentation et de diminuer I'effet de 'EVP sumiasure d’activité, devrait conduire a une
mesure plus fiable des paramétres tels que le BuGanalyse biparamétrique de I'évolution
du SUV corrigé de 'EVP et de I'évolution du volumetabolique.

La méthode SULTAN que nous avons évaluée dansrieedlechapitre de ce manuscrit a été
proposeée initialement pour I'amélioration du sudains le cas ou plus de deux examens sont
acquis au cours du traitement. Dans ce contextsuike de la maladie est en effet rendu
complexe notamment du fait de la difficulté de dreiner entre I'activité du fond et celle de
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la lésion résiduelle a mesure que le traitemengnesse. Ceci rend la segmentation des
Iésions complexe et leur caractérisation, par deex tels que le volume ou le SUV, délicate.
Un point & approfondir dans le futur serait de comables données issues de SULTAN aux
analyses de texture que nous avons étudié afireclere plus précisément I'hétérogénéité de
la réponse a la thérapie.

Si SULTAN est plus complexe a mettre en ceuvre gaariéthodes classiques, sa précision,
de l'ordre du voxel, la rend cependant intéresspate 'amélioration des plans de traitement
en radiothérapie. Le potentiel de cette méthodd’astant plus évident avec 'aveénement des
meéthodes delose paintinget de radiothérapie adaptative. La visualisaties différentes
zones de réponse et de progression de la maladg ldgpace pourrait en effet permettre
d’augmenter les doses d’irradiation prescrites\alymes cibles durant le traitement et donc
d’améliorer a la fois le contréle de la maladietten diminuant la dose aux tissus sains.

Les progrés a venir en TEP permettront de repolssdimites de la quantification, que nous
avons évoquees tout au long de ce manuscrit. Gasténs passeront probablement par 1/ la
combinaison des informations d’examens TEP isseeldnjection de différents traceurs, 2/
'amélioration des performances des méthodes dmemigtion grace a des images moins
bruitées, 3/ 'usage de méthodes de quantificgilaa évoluées que les méthodes actuelles, 4/
la mise en commun et I'évaluation, sur de plus deancohortes, de méthodes de
guantifications plus performantes ou encore 5/ale d'imposer des pratigues communes a
tous les centres, a I'échelle européenne notamraantaralléle selon nous, la compréhension
de la complexité des mécanismes biologiques miseeawre dans les cancers (Hanahan and
Weinberg, 2011) nécessitera la combinaison d’infdioms provenant de différentes
modalités d’'imagerie, comme cela a été suggerém@ent lors du lancement du projet
Radiomics (Lambin et al., 2012) par exemple. Daeiecoptique, la compréhension des
limites des informations qu’il est possible d’exteades examens TEP s’inscrit dans une
démarche nécessaire visant a mieux détermineméw@x comprendre les paramétres clés de
ces maladies.
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Chapitre |

Figure 1.1 : Résumé des 10 grandes caractéristiques des tigsworaux (Hanahan and
WEINDEIY, 2011 ) uusersrsrsssesssussssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssnns 15

Figure 1.2 : métabolisme glucidique des cellules de mamnsfélee sang apporte de
'oxygene (via 'hémoglobine) et du glucose auxldek constituant les tissus. Le glucose
entre dans le cytoplasme par I'intermédiaire desparteurs spécifiques (famille des GLUT,
protéines de la famille des transporteurs de gkjcos il est alors transformé en pyruvate. Ce
pyruvate sera alors étre soit réduit directementaetate dans le cas d’absence d’oxygene
(respiration anaérobie) pour ne former que 2 ATRBlucose soit étre oxydé dans la
mitochondrie et former jusqu'a 36 ATP (phosphoiglatoxydative). (Schéma extrait de
(Gatenby and GillieS, 2004))..ccuumsesmsssssusssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssses 16

Figure 1.3 : Principe de la TEP et de la mesure en coincelégauche) et illustration des
événements suivant I'émission du positon lors di#ékexcitation d'un atome de 18F (droite).
d : distance effective moyenne parcourue par I&qusElle correspond a la distance entre le
noyau mere et le lieu de désintégration du posmoesurée perpendiculairement a la ligne
définie par les directions prises par les deux @i®produits suite a I'annihilation........... 20

Figure 1.4 : Principe d'une coincidence vraie (A), d'une cumience diffusée (B), d'une
coincidence fortuite (C) et d’'une coincidence NUB(D) €N TEP...ssssssssssssaes 24

Figure 1.5 : principe de la localisation du lieu d'annihilatiavec la mesure de temps de vol
(Time of Flight, TOF) (source : (LecOmMte, 2009))u..cusmsmmmsmsmsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssses 25

Figure 1.6 : Définition des types d’acquisition en TEP : Agaisition 2D avec plan droit et
plan croisé B) 2D haute sensibilité avec plan debplan croisé et C) acquisition 3D (extrait
et modifié de (Turkington, 2001))...umsmsmsmssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasasasasasas 27

Figure 1.7 : effet de la correction d’atténuation sur I'imagkun cylindre d’activité
homogene. Extrait et traduit de (Cherry et al.,8)00....cccummmmmmmmmmsmsssssssssssssssssssssssssssssssssas 29

Figure 1.8 : modéle compartimental utilisé pour décrire latabélisation du FDG dans les
LSS 40

Figure 1.9: Données collectées pour l'analyse compartiment@dun adénocarcinome
pulmonaire (T2) du lobe supérieur droit (A). TAClddgumeur (bleu) et de I'aorte ascendante
(rouge) (B). (Extrait et traduit de (Vriens et @010)).mmsmsmmmsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssses 42

Figure 1.10 : courbe obtenue suite a I'analyse de Patlak denfeeur présentée a la figure 1.9.
Extrait et traduit de (Vriens et al., 201Q)u..uimrsmsmsmsmsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssss 43



Chapitre 11

Figure 1.1 : Histogrammes Intensité-Volume (IVH) d’une tumedw col de l'utérus du
Volume Tumoral Clinigue (CTV, utilisé pour déterrainle plan de traitement en
radiothérapie, courbe marron) et du volume segnmmntéa TEP grace a un iso contour égal a
40% du SUV maximal de la tumeur (courbe verte)r&te (El Naga et al., 2009)......... 77

Figure 11.2: courbe du volume en fonction du seuil exprimépenrcentage du SUVmax,

utilisé pour le segmenter. Les auteurs utilisenpdate de la droite d’ajustement (droite en
trait plein), tracée a partir des points obtenusrpm seuil compris entre 40% et 80% du
SUVmax de la tumeur, pour caractériser I'hétérogénde la distribution de FDG dans la
lésion. La courbe en pointillés correspond a I'ejoeent, par une fonction exponentielle
décroissante, de I'ensemble des points (extraiBdmoks and Grigsby, 2011))...cmuseseses 79

Figure I1.3 : A : coupe transverse de la TEP/TDM (notée TEP(atquise avant le début du
traitement d’'un patient atteint d’'un cancer coltakenétastatique. Les fleches montrent 5
lésions métaboliquement actives. B : coupe trassvede la TEP/TDM acquise apres 1 cycle
de chimiothérapie (TEP(2)). C: image paramétrigibenue suite a l'application de la
meéthode décrite par (Necib et al . 2011). D : gigqyd de soustraction avec identification de
3 composantes : le bruit correspond a I'amas ldecaptation physiologique (relative au foie)
est représentée en rose et I'évolution tumoraleegsésentée en vert. Extrait de (Necib et al.

Figure 11.4 : étapes mises en ceuvre par (David et al., 204&#es recalage, correction de
l'effet de volume partiel et segmentation des desnd@EP, une premiére étape vise a
cartographier la zone tumorale avant et aprésetr@int au moyen d’'une méthode de
segmentation floue (les voxels noirs appartienadattumeur, le reste est attribué au fond). A
partir des fonctions de croyances dérivées de ljapaparadoxale, on génere une image
binaire représentant les changements dans l'imegeels blancs) et les voxels n'ayant pas
changé (voxels en noir). Pour distinguer parmiZéamilles de voxels ceux appartenant a la
tumeur et ceux du fond d’une part, et ceux corredpnt & une progression ou une diminution
de I'activité de la tumeur d’autre part, on utilsat les données segmentées, soit les signes de
'image de soustraction. On déduit de ce résulte carte de changement de la tumeur a
partir de laquelle on calcule I'évolution du SUV dat volume dans une zone contenant les
voxels constants et décroissant sur la TEP inifjadxels vert et bleu ici) et contenant les
voxels stables et croissant sur le second examdn (VErt et rouge, non présents dans
PEXEMPIE PrOPOSE uuuesesesssssssssssssssssssssssssssssssssassssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasssasssssasasassssssssssssnses 90
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Chapitre 111

Figure 111.1 : la résolution transaxiale inclut une composdatgentielle et une composante
radiale. En éloignant la source radioactive ded’dx tomographe, la probabilité pour que les
photons incidents interagissent avec les scirdilie# de plusieurs détecteurs avant d’étre
absorbés augmente. Il est donc plus difficile dinttéavec précision le lieu d'interaction des
gammas de 511 keV quand la distance a l'axe augmehdu une résolution spatiale
dégradée dans Cette Air€CHOL s sssssssssssnsssssssasasasasasasasas 95

Figure 111.2 : effet de la résolution spatiale du systéme d’iemagsur la mesure d’'une source
circulaire de rayon 10mm et d’activité uniforme (@mntés arbitraires) dans un fond d’activité
nulle. Les conséquences sur la mesure sont unréatedu signal a I'extérieur des limites de
I'objet mesuré gpill-out) et une diminution de I'activité maximale mesur@extrait et adapté
de (Soret et al., 2007 ))mmmsmsssmsmsessssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasasssases 96

Figure 111.3 : effet de I'’échantillonnage sur la mesure d’urcleed’activité homogéne entouré
d’'une activité nulle (A). L'activité mesurée dares Ipixels se trouvant a la périphérie du
cercle inclut a la fois I'activité du signal proant de I'objet et celle du fond. (B) Une partie
du signal de l'objet étudié est mesurée au-delsedebords externespill-out, C). Extrait et
traduit de (Soret et al., 200Z) uumsmsmsmssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasasasasasasasas 97

Figure 111.4 : impact de l'effet de volume partiel sur la mesdeel'activité en fonction du
diameétre de sources sphériques. Ligne 1) coupsvease des sphéeres étudiées, d’activités
homogenes unitaires identiques (u.a.) et de diamn@técroissants. Ligne 2) Effet de 'EVP
(simulé ici par la convolution des images idéalasyne FDR de LMH = 10 mm) sur I'image
des objets étudiés et (ligne 3) profils comparésdistributions. Extrait et adapté de (Cherry
E1 Al., 20006 )uuururereresesmmssnsesesesssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssassssssssssssasasssssssessasasssssssessasassssssssssssasasnses 98

Figure II1.5 : Objet mesuré (activité en u.a) (A), effet dullspi (B) et du spill-out (C) sur
cette méme distribution et image mesurée résultames deux effets (D). Extrait et adapté de
(SOret et @l., 2007 Jurusesmsesssssmsssssssssssssssssssssssssssassssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasssasssssssssasssssssassssnans 98

Figure 111.6 : effet de I'activité des tissus environnant sactivité mesurée de I'objet étudié.

Figure 111.7 : effet de I'échantillonnage sur la distributioradfivité (en u.a.) mesurée d’'un
disque (A) pour une taille de pixel de 4,2 et 5(@ret C, respectivemMent).....cusesessssrsnns 101
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Chapitre 1V

Figure IV.1 : rendu 3D du fantdme NCAN(rb-based CArdiac-Torso phantputilisé pour
simuler des données réalistes (extrait de www.bneeedu/~WSegarsl)..ssssssssssess 131

Figure 1V.2 : Fantdbme NCAT simulé avec GATE. Les sphéres,émprtant des tumeurs,
sont indiquées avec les fleches vertes. Les im@iges non synchronisées a la respiration. On
remarque que le flou cinétique est important et iffeoda forme des spheres. Extrait du
rapport de thése de (TYISKi, 200Q)..iummsmsmsmsmsmsmsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssnses 132

Figure IV.3 : illustration des contours utilisés pour calcuésr différentes définitions de SUV
compareés dans I'étude sur doNNEes SIMUIBES ... 134

Figure IV.4 : exemple d’appariement de données utilisé poowlgr différents types
d’évolution des tumeurs. Premiére ligne : cas d'twmeeur dont I'activité réelle reste égale a
8 (unités SUV) mais dont le diameétre augmente denla 3 cm. Le SUVfond mesuré passe
alors de 2,2 a 7,0 g/mL. Ligne 2 : cas d'une tumeééavoluant pas entre les deux examens
mais pour lesquelles deux simulations utilisant sises de nombres aléatoires différentes
ont été utilisées. Dans ce cas, le SUVfond mesaége légerement (de 3 a 3,2.)uuuuee 135

Figure IV.5 : lllustration des distributions des valeurs faasnpar une méthode de diagnostic
pour deux populations distinctes, dont les répossas connues a priori par une méthode de
référence. En choisissant un seuil de décision €8jrespondant a une valeur donnée de
l'indice évalué, on définit la proportion de Vraiggatifs (VN) et Faux Positifs (FP) dans la
population saine (B) et celle de Faux Négatifs (ENYrais Positif (VP) dans la population
= = 10 [ () 137

Figure 1IV.6: Exemple de courbes ROC (gauche) et des disoimit de valeurs
correspondantes pour deux populations et quatreadés de diagnostic. Les indices 1 et 2
correspondent a des cas extrémes ou la méthodeéetpdrmet de distinguer totalement
(indice 1) ou pas du tout (index 2) les differeggupes de patientS.... s 138

Figure IV.7 : courbes ROC des 5 indices pour la séparatiomgeges de tumeurs G1 et G2
(N=378 IESIONS PAI JIrOUPE ) ursssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssassssssssssssasssssssssssssssssssssssssasassssses 140

Figure 1V.8 : courbes ROC des 5 indices comparés pour la aipames groupes G3 et G4
de tumeurs (N=126 |€SIONS PAr QIrOUPE )uumsmsmsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasssssssssssssssssssssssssss 141

Figure IV.9 : frise chronologique indiquant les dates d’acdjois des données par rapport au
L= 1L =] 0 0= o | 146
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Figure 1V.10: coupe transverse de l'acquisition sur donnéerfaas de contraste le plus
élevé (10 :1) utilisée pour optimiser la méthodesdgmentation prenant en compte I'activité
de fond (Nestle et al., 2000)u..cmmmmmmsmsmsmssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssss s sssssssasasasasases 147

Figure 1V.11 : exemples de graphiques de Bland-Altman. (ak: praur lequel un trés bon
accord moyen entre les méthodes évaluées est ébgbjv exemple ou il existe une erreur
systématique absolue entre les 2 index compargs.cés de deux index dont I'écart varie
linéairement avec I'amplitude de la mesure et &) de deux index dont les valeurs different
d’autant plus que la valeur mesurée est grande.....m——————— 149

Figure V.12 : Proportion de tumeurs dont le volume est inférieu supérieur a 5 ml pour
'ensemble des tumeurs étudiées (histogramme dehgiuseulement les lésions classées
comme répondant a la thérapie (milieu) et seulehesrigsions ne répondant pas (droit&jl

Figure 1V.13 : graphiques de Bland-Altman comparant les diffesendex non corrigés de
'EVP (a a f) et des 2 index corrigés (g) pour Il lésions étudiées avant le début du
premier cycle de chimiothérapie. La différence nmmgentre chaque paire d'index ainsi que
cette moyenne + 2 écart-typ@) sont présentés en lignes pleines et en pointillés,
respectivement. Les valeurs correspondantes somegs entre parenthéses. Le graphique h
représente les valeurs du rapport entre SUVcr atdeldon en fonction de la moyenne des
différentes valeurs. Il illustre la corrélation entles valeurs prises par ces deux index,
également mise en évidence par la forte relatiodaire présente sur le graphique.g....153

Figure IV.14 : Courbes ROC dASUVfond, ASUVpeak ASUVmax ASUVcr, ASUVdecon
ASUV70% ATLG et AVM calculés a partir d'une TEP/TDM acquise précocénagmés le
début du traitement (J14) pour l'identification diésions répondant (NRP = 27) et ne
répondant pas a la thérapie (NMS + NMP = 74) suilaréponse RECIST 1.0 établie sur
données anatomiques apres 6 a 8 semaines de BAtEML.....c.cocrrresesesmsnsmsssssssssssssssanes 154

Figure IV.15 : cas d’'une lésion pour laquelle la VOI utiliséaipoalculer le SUVpeak inclus
des voxels situés a I'extérieur du volume segmpatda méthode de (Nestle et al., 2005). Il
en découle une valeur du SUVpeak plus petite glie de SUVIONd,...cmmmmsmsssssssssssssnns 156

Figure IV.16 : graphique de Bland-Altman entre les valeurs d¥ Sorrigées par la méthode
de déconvolution de VC (SUVdecon) et LR (SUVLR) ptas 101 Iésions sur la TEP avant
LTS 0 1T o 158

Figure IV.17 : graphique 2D représentant la variation relatilee SUVdecon (axe des
abscisses) et de volume métabolique (axe des ogdshentre les deux examens TER160
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Chapitre V

Figure V.1 : coupe coronale de la TEP/TDM au FDG d'un patatgint d’'un cancer du
poumon non a petites cellules présentant une imp@inécrose centrale. Extrait de (Orlhac,

Figure V.2 : Principe, pour le cas d’'une analyse a 2 dimersside la construction des 4
matrices utilisées pour I'analyse de la texturdadéxation de FDG vue par la TEP. Le ré-
echantillonnage utilisé ici a des fins d’illustatine se base que sur 4 valeurs de niveau de
gris (d=2). Les pixels les plus sombres n'appantgr pas au volume segmenté et ne sont
donc pas pris en compte pour I'analyse. Les flesitages dans les cases supérieures gauches
des matrices de séries homogénes et de cooccurcenaspondent au sens de parcours
choisi a priori pour définir, respectivement, lesllés des séries homogénes et paires de
niveaux de gris rencontrés dans I'image ré-écHantie. Extrait de (Orlhac, 2012)......171

Figure V.3: courbes ROC de SUVpeak et Homogeneity pour lénditon entre tumeurs CR
et PR d’'une part et MS et MP d’autre part, a patim examen TEP prétraitement seul.
Extrait et modifié de (Orlhac, 2012)...ummmmmmsmsmsssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssss 181

Figure V.4 : Aires sous les courbes ROC (AUC) et écarts-typesociés des 37 index
calculés a partir de I'examen TEP(PT). Extrait etdifié de (Orlhac, 2012). *: valeur
significativement supérieure a 0,5 (P<0,05)cuuuuimmmsmmsmsmsmsmsmsmsssmsssssssssssssssssssssssssssssssssssasasasas 181

Figure V.5 : AUC (et écart-types) des 37 index mesurant lévan relative entre les deux
examens TEP. AUC significativement supérieure &0,9<0,05 ; ** : p<0,01)..cccrurersens 182

Figure V.6 : AUC (et écart-types correspondants) de chaquenpstre de texture en fonction
du niveau de discrétisation utilisé. Afin de miemettre en évidence les différences
potentielles, lintervalle de valeur de ces AUCta Bmité a [0,5-0,75] et non pas [0,5-1]
comme c’était le cas dans la figure V.4 par eXemple....ummmmmmssssssssssssssssssssssaes 183

Figure V.7 : Graphique de Bland-Altman comparant les val@las volumes métaboliques
obtenus en utilisant deux méthodes de segmentaliQnu. ... ————— 184

Figure V.8 : Ecarts relatifs moyens(%) (£ 1 EC) calculés en considérant toutes lesetumn
pour chaque index et déterminé a partir des méthddesegmentation Sfond et S40%. La
valeur présentée pour SUVmoyen correspond a I'éekatif moyen calculé en comparant les
SUVfond et SUV40%. L’échelle choisie ne permet pasreprésenter I'écart-type obtenu
pour Busyness, qui Vaut 480,3%0.uuussmssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssses 185

Figure V.9 : comparaison des AUC des courbes ROC des differiemitex obtenues en
segmentant les volumes des lésions a l'aide d'wil ggal a 40% du SUVmax (barres
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hachurées) et sur un seuil prenant en compte k& kocal (barres pleines). Seul I'examen
TEP(PT) est pris en compte ici. Les barres d’eseapportées représentent 1 EC........186

Figure V.10 : corrélation entre GLNUz et le volume métaboliquaculé a partir du seuil
STONA (A) €1 SADYD (Bluressssssssssmsmsmsmsmssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasasassses 190

Figure V.11: AUC (+/- 1 ET) des courbes ROC des index métghek pour deux méthodes
de ré-échantillonnage a partir de la TEP prétratgnseule. *: AUC significativement
SUpEérieure a 0,5 (P<0O,05) mmmsmsmsmssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssssasasasasasases 190

Figure V.12 : AUC (+/- 1 ET) des courbes ROC des index méighek pour deux méthodes
de ré-échantillonnage, obtenues en calculant ligiai relative des index entre I'examen
prétraitement et aprés 14 jours de chimiothérafi¢C significativement supérieure a 0,5
(étoiles noires telles que * : p<0,05 ; ** : p<0)0lLes étoiles rouges marquent les cas ou les
paires d’AUC obtenues pour chacun des index sgnifsiativement différentes en utilisant
'une ou l'autre méthode de ré-echantilloNNage.....cmmmmsmss s ————— 191
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