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Glossaire et abréviations
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FLAB : Fuzzy Locally Adaptive Bayesian

FOV : Field Of View (le champ de vue)

FWHM : Full Width at Half Maximum (largeur a mi-hauteur)
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ABSTRACT

Abstract

Tumor delineation is a critical aspect in radiotherapy planning treatment and is usually
performed on the anatomical images of a computed tomography (CT) scan. Recently, for non-
small cell lung cancer, it has been recommended to use functional Positron Emission
Tomography (PET) images to take into account the target biological characteristics. However,
today, there is no satisfactory segmentation technique for PET images in clinical applications.
In the present study, a solution of this problem is proposed. Methods: 65 lung lesions of 54
patients referred for FDG-PET/CT exams were included. Lesions were located in the upper
part of lungs, had diameters smaller than 4.5 cm and presented abnormal FDG uptake. The
optimizations of tumor delineation consisted primarily on the thresholds adjustment directly
from patients, rather than phantoms. The development and the validation of this adjustment
were done by comparing segmented lesions on PET images with two different gold standards:
measurements performed on CT images of the selected lesions and histological measurements
of surgically removed tumors. Results: For lesions greater than 20 mm, our segmentation
technique showed very good estimation of histological measurements (mean difference
diameter between measured and calculated data equal to +1.5 + 8.4 %) and an acceptable
estimation of CT measurements. For lesions smaller or equal to 20 mm, the method showed a
large gap with the measurements derived from histological or CT data. Conclusion: This
novel segmentation technique shows very high accuracy for the lesions of large axes between
2 and 4.5 cm. Nevertheless, it does not correctly evaluate smaller lesions probably because of

the partial volume effect.
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RESUME

Résumeé

L’un des aspects les plus critiques dans les planifications dosimétriques des
traitements par radiothérapie est la délinéation des limites de la tumeur. Cette délinéation se
fait généralement sur les images anatomiques de tomodensitométrie (TDM). Mais récemment,
il est recommandé de faire cette délinéation pour les cancers broncho-pulmonaires non a
petites cellules (CBNPC) sur les images fonctionnelles de Tomographie par Emission de
Positon (TEP) pour prendre en compte les caractéristiques biologiques de la cible. Jusqu’a ce
jour, aucune technique de segmentation ne s’est révélée satisfaisante pour les images TEP en
application clinique. Une solution pour ce probléme est proposée dans cette étude. Méthodes:
A partir de la base de données des patients du département de médecine nucléaire, 65 lésions
pulmonaires de 54 patients, qui ont réalisé des examens de FDG-TEP/TDM, ont été incluses.
Les Iésions, situées dans les lobes supérieurs des poumons, avaient des diametres inférieurs a
4,5 cm et présentaient une captation anormale de FDG. Les optimisations de notre méthode
ont consisté principalement a faire I’ajustement des seuils directement a partir des corps des
patients au lieu de le faire a partir du fantdme. Le développement et la validation de cette
méthode ont été effectués en comparant les 1ésions segmentées sur leurs images TEP avec
celles segmentées en utilisant deux références différentes : les mesures effectuées sur les
images TDM des Iésions sélectionnées et les mesures histologiques des tumeurs réséquées.
Résultats: Pour les lésions de grands axes supérieurs a 20 mm, notre technique de
segmentation a montré une bonne estimation des mesures histologiques (la moyenne de
différence de diametre entre données mesurées et déterminées avec notre technique = +1,5 £
8,4 %) et une estimation acceptable des mesures TDM. Pour les lésions de grands axes
inférieurs ou égaux a 20 mm, cette méthode a montré un écart avec les mesures dérivées des
données histologiques ou bien des données TDM. Conclusion: Cette nouvelle méthode

d’ajustement montre une bonne précision pour la délimitation des l1ésions de grands axes
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compris entre 2 et 4,5 cm. Néanmoins, elle n’évalue pas correctement les lésions les plus

petites, cela peut étre dii a I’effet du volume partiel.
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PREAMBULE

Préambule

Le but de la radiothérapie externe est de délivrer une dose de rayonnement ionisant la
plus élevée possible dans le volume cible tumoral tout en limitant I’irradiation des tissus sains
avoisinants [1]. Le sous-dosage d’une tumeur peut entrainer une récidive, tandis-que le
surdosage des tissus sains avoisinants peut provoquer des effets secondaires graves [2]. II est
donc indispensable de bien connaitre les limites des tumeurs pour pouvoir définir le volume
tumoral macroscopique (GTV pour « Gross Tumor Volume ») [3] qui est I’élément le plus

critique dans les planifications dosimétriques des traitements par radiothérapie.

Il a été démontré que la définition des volumes cibles constituait la plus grande source
d’erreur dans les planifications des traitements par radiothérapie [4-8]. Pour faire ces
planifications, les images anatomiques ont été utilisées [9, 10], en général la
tomodensitométrie (TDM) et parfois I’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM). Mais il a
été démontré que pour les traitements par radiothérapie, la TEP (Tomographie par Emission
de Positon) peut fournir des informations biologiques supplémentaires fondamentales sur la
tumeur [11-16]. En particulier, pour les cancers broncho-pulmonaires, de nombreuses études
ont démontré une augmentation importante de spécificité et sensibilité de la TEP au fluoro-
deoxy-glucose (18F-FDG) dans 1’étude de 1’extension locale de la tumeur primitive [17,18],
le bilan d’extension initial ganglionnaire [19,20] et a distance [21,22], la recherche de récidive
[23], I’évaluation de la réponse thérapeutique [24,25] et la détection de second cancer
synchrone. La TEP-FDG a donc pris une importance considérable dans la définition des
volumes cibles en radiothérapie thoracique [26-32]. En 2005, Van der Wel et al [32] ont
montré que si pour les planifications d’irradiation d’une série de patients présentant un cancer
pulmonaire non a petites cellules, ils se basent sur la TEP-FDG pour la définition des volumes
cibles, I’épargne des organes a risque est telle qu’il est possible d’envisager une escalade de

doses permettant, en théorie, d’obtenir une probabilité de controle tumoral (TCP) majorée de
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5,8 %. En plus, dans la littérature, il a ét€ démontré que I’utilisation des images TEP
fonctionnelles, en plus des images TDM et IRM anatomiques, provoque dans 25 a 50 % des
cas le changement des plans de traitement [12, 16, 33-41]. Pour cela, il est treés utile de
délinéer les limites des tumeurs pulmonaires sur les images TEP-FDG pour les intégrer dans

les planifications dosimétriques des traitements par radiothérapie.

Pour répondre a ce besoin, de nombreuses techniques de délimitation des tumeurs sur
les images TEP sont apparues ces dernieres années. Mais ces techniques de segmentation des
tumeurs (sur les images TEP) présentent plusieurs problemes et imprécisions. Cela est causé
principalement par la distribution continue de la fixation du radio-isotope sur la frontiere entre
la tumeur et les tissus sains de I'image TEP, ce qui n’est pas le cas pour les images
anatomiques de TDM et d’IRM ou une discontinuité des intensités des voxels se manifeste a
la frontiere. En plus, d’autres aspects comme la mauvaise résolution spatiale des images, les
mouvements des organes, les hétérogénéités des tumeurs et l’instabilité de captation du
traceur, rendent la segmentation des tumeurs a partir de 1'imagerie TEP plus difficile [42].
Plusieurs méthodes de segmentation sont apparues et se sont développées pour résoudre ces
problemes ; parmi les plus importantes il existe : les méthodes de segmentation visuelle [8,
43-46], les méthodes de « Variational approaches » [47-57], les méthodes des modélisations
stochastiques [58-62], les méthodes d’apprentissage (« learning methods ») [58, 63-74] et les
méthodes de seuillages [75-91]. Nous détaillerons ces différentes méthodes dans le deuxiéme

chapitre de cette these.

Les méthodes de segmentation des images TEP avec des modeles de seuillages
adaptatifs représentent une partie des méthodes de seuillages. Ces méthodes de seuillages
adaptatifs sont considérées parmi les méthodes les plus satisfaisantes pour segmenter les
tumeurs sur les images TEP. Dans notre étude, nous nous sommes intéressés a ces méthodes
de segmentation par seuillages adaptatifs (par ajustement du seuil) pour réaliser la
segmentation des tumeurs sur les images TEP-FDG. Ces méthodes consistent a déterminer
une fonction d’ajustement du seuil qui fait correspondre une valeur de seuil de segmentation
pour chaque image TEP caractérisée par ses propres parametres spécifiques. Généralement,
cet ajustement se fait en simulant le corps du patient et les tumeurs par des fantdmes de taille
connue. Actuellement, les optimisations de la précision de ces méthodes consistent
principalement a changer et améliorer les particularités du fantome [58, 89-91] qui représente
le corps du patient pour que le fantdme ait la forme et les caractéristiques les plus proches du

corps humain. Mais, jusqu’a ce jour, les résultats n’ont pas été satisfaisants. Car méme si nous
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arrivons au maximum d’optimisation anatomique des fantdomes, il manquera toujours 1’aspect
fonctionnel, car les fantdmes ne peuvent pas représenter parfaitement le corps humain. Le but
de cette these est de valider une méthode d’ajustement du seuil basée sur 1’utilisation de
données patients. Donc, nous avons calibré la fonction d’ajustement du seuil directement a
partir des corps des patients au lieu d’utiliser des fantdmes. Dans cette étude, avec notre
technique d’ajustement, nous avons ajusté, a partir des deux différents types de données
utilisées comme références (mesures sur TDM et mesures histologiques), deux fonctions
utilisables pour la segmentation automatique des tumeurs pulmonaires en clinique par la
méthode de seuillages adaptatifs sur les images TEP. Puis, nous avons comparé ces deux
fonctions entre-elles. Enfin, nous avons validé notre technique d’ajustement en utilisant une
autre série de tumeurs. Cette validation a été faite en comparant des tumeurs segmentées avec

notre technique a leurs mesures de TDM et d’anatomopathologie.

Entrons maintenant dans la lecture de cette these. Elle est composée de six chapitres,

organisés de la maniere suivante :

Le premier chapitre décrit la tomographie par émission de positons en commengant
par ses principes physiques, puis le fonctionnement des systemes de détection et de
reconstruction tomographique qui sont a la base de la formation d’images. L’intérét de
I’imagerie multi-modalités en couplant la TEP a la TDM est expliqué, et la réalisation d’un

examen TEP/TDM. Les principales limites de I’imagerie TEP sont enfin citées.

Le deuxieme chapitre montre les différentes méthodes de segmentation en TEP avec
les limites de chacune d’elles. L’état de I’art de la technique de segmentation par seuillages
adaptatifs que nous allons optimiser au cours de cette these est ensuite détaillé. A la fin du
deuxieme chapitre nous expliquons la raison de notre choix pour la méthode de seuillages
adaptatifs pour améliorer la segmentation sur les images TEP. Ensuite nous expliquons que
notre principale optimisation se base sur 1’utilisation directe des données du corps humain
(exploré) pour faire 1’ajustement des seuils adaptatifs a la place de ’utilisation des fantdmes

semi-anatomiques qui représentent le corps humain.

Dans le troisieme chapitre, nous décrivons toutes les mesures que nous avons
effectuées au cours de cette these en utilisant des fantomes. Tout d’abord nous expliquons la
facon avec laquelle nous avons déterminé la résolution spatiale de notre machine TEP/TDM.
Apres nous expliquons une série de manipulations qui nous a aidée a choisir les parametres de

reconstruction avec lesquels nous avons reconstruit toutes les images utilisées au cours de
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cette these. Enfin, a la fin de ce chapitre on ajuste une fonction de seuillages adaptatifs en
utilisant un fantdme qui représente le corps du patient. Cette fonction sera comparée dans le

cinquieme chapitre avec celle qui est ajustée a partir du corps humain.

Le quatrieme chapitre développe I’exécution et I’application de 1’idée d’optimisation
proposée a la fin du deuxieme chapitre. Cette optimisation est effectuée de deux fagons
différentes. La premiere facon a consisté a utiliser les mesures des tumeurs réelles sur leurs
images TDM pour optimiser I’ajustement de la fonction de seuillages des méthodes de
seuillages adaptatifs. La deuxieme facon de faire cette optimisation d’ajustement a consisté a

utiliser les mesures histologiques des tumeurs enlevées par chirurgie.

La validation de notre technique est effectuée dans le cinquieme chapitre. Dans celui-
ci, nous avons validé la fonction ajustée a partir des mesures des tumeurs réelles sur leurs
images TDM. Cette validation est faite en utilisant le groupe des tumeurs qui a servi a
I’ajustement de la fonction selon la deuxieme maniere, a partir des mesures histologiques des
tumeurs enlevées par chirurgie. Ainsi, nous avons comparé la fonction validée (ajustée a partir
des images TDM) a celle qui est ajustée a partir des mesures histologiques puis a une fonction

que nous avons déja déterminée a partir d’un fantdme dans le troisieme chapitre.

Le sixieme chapitre est le dernier chapitre de cette these, il conclut cette étude en
rappelant les développements effectués, puis il montre les perspectives et les travaux futurs
proposés pour poursuivre les études réalisées au cours de cette these, en présentant les

applications susceptibles de bénéficier de notre méthode.

Enfin, il y a les références bibliographiques puis I’ Annexe. L’ « Annexe A » représente

un synoptique qui résume notre parcours méthodologique.
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CHAPITRE 1 : LA TOMOGRAPHIE PAR EMISSION DE POSITONS

Chapitre 1:
La tomographie par émission
de positons

1.1. Principes Physiques

1.1.1. Radioéléments

Le principe physique de I’émission de positons est la base de ’imagerie TEP. Nous
avons tout d’abord besoin des atomes émetteurs de positons B*. Mais ces atomes n’existent
pas a I’état naturel. Il est donc nécessaire de les produire afin de pouvoir les utiliser en TEP.
Les éléments radioactifs émetteurs de positons les plus utilisés sont le Fluor 18 ("*F), le
Gallium 68 (68Ga) et, dans une moindre mesure, le carbone 11 (“C), I’Oxygene 15 (15 0O) et
I’Azote 13 ("*N). Généralement, ils sont produits par un cyclotron et ils sont caractérisés
notamment par leur période radioactive et par le parcours moyen dans la matiere du positon
émis (Tableau 1). Le Fluor 18 peut étre produit a distance du lieu d’utilisation car sa période
radioactive est de 109,8 minutes, ce qui laisse le temps de 1’acheminer depuis son lieu de
production jusqu’a son lieu d’utilisation (pour chaque période de 109,8 minutes nous perdons
la moitié€ d’activité du Fluor 18 transporté). De plus, le parcours moyen du positon émis par le
Fluor 18 est le plus faible parmi les 5 radioéléments présentés (Tableau 1). Donc, comme
I’imagerie TEP retrouve le lieu de la production des photons qui différent du lieu de la
production du positon B (lieu du stockage du Fluor 18), alors le positon émis par la

désintégration du Fluor 18 pourra ainsi €tre localisé avec une précision plus grande que les
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positons émis par les autres radioéléments cités dans le Tableau 1. Il faut noter que le Gallium

68 se produit sur place (sans cyclotron) griace a un générateur.

Radioélément
ne | By |50 | B8 8Ga
Période radioactive (min) | 20,4 | 9,96 | 2,03 | 109,8 | 67,7

Parcours maximal du 41 |51 |73 |24 8,9
positon dans I’eau (mm)
Parcours moyen du 1,1 1,5 (2,5 |06 2.9
positon dans I’eau (mm)
Tableau 1: Caractéristiques des radioéléments émetteurs des positons les plus fréquemment utilisés en TEP.

1.1.2. Annihilation

L’équation de la désintégration du "°F a la forme suivante :
BFS"0+p +v

Cette désintégration donne alors lieu 2 la création d’un positon ("), d’un atome d’oxygene 18
et d’un neutrino. Apres un court parcours du positon qui est inférieur a 2,4 mm dans I’eau
(Tableau 1), il perd toute son énergie pour s'annihiler ensuite avec un électron du milieu qui
porte une charge opposée a celle du positon. Cette annihilation entre positon et électron
(Figure 1) produit I'émission de deux photons gamma émis a 180° (4+/- 0,25°) 1'un de l'autre,
du fait de la loi de la conservation de quantité de mouvement. Ces deux photons y sont la base
de I'imagerie TEP : le tomographe a pour but de détecter des photons en coincidences. Dans
les paragraphes suivants on décrira plusieurs phénomenes qui interviennent dans la détection

de ces deux photons .
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Figure 1: lllustration de I’annihilation du positon et de I’électron.

1.1.3. Effet Photoélectrique

L’effet Photoélectrique désigne I’interaction d’un photon avec la matiere qui conduit a
I’absorption du photon et a I’émission d’un photoélectron d’énergie E;-E;, ou E; est I’énergie
du photon incident et E; I’énergie de liaison de 1’électron qui interagit avec le photon incident.
Alors, dans 1’effet photoélectrique, 1’énergie du photon incident se transmet a un électron sous

forme d’énergie cinétique (moins I’énergie de liaison).

1.1.4. Effet Compton

En physique, la diffusion Compton est la diffusion inélastique d’un photon sur un
électron d’un atome. Cette diffusion correspond a la déviation d’un photon par un électron 1ié
a un atome. La Figure 2 illustre le schéma d’une diffusion Compton. L’énergie du photon

diffusé est donnée par la relation suivante :

e E (1)

1+ (1-cos®)

m02

€
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Ou, E est I’énergie du photon incident, E’ est 1’énergie du photon Compton diffusé, 6 est

I’angle de diffusion du photon et m.c? est I’énergie de 1’électron au repos (511 KeV).

photon

diffusé T
(Y

photen incident D\P\fw B

glectron
diffusé

Figure 2: Diffusion Compton : Interaction d’un photon avec un électron au repos.

1.1.5. Diffusion Rayleigh

La diffusion Rayleigh est un mode de diffusion élastique d’un photon avec la matiere.
On parle de diffusion élastique car cela se fait sans variation d’énergie. Alors, le photon
incident se dévie d’un angle 6 par rapport a sa direction initiale. Il faut noter qu’en TEP,

I’influence de I’effet Rayleigh est faible sur les photons d’annihilation détectés.

1.1.6. Atténuation

Les photons issus du lieu d’annihilation peuvent étre absorbés par la matiere qu’ils
traversent apres interaction photoélectrique, précédée ou non d’une ou plusieurs interactions
Compton. Ces interactions provoquent 1’atténuation des photons. Alors, 1’atténuation des
photons peut étre décrite par 1’équation suivante qui définit le nombre de photons apres

atténuation par un matériau suivant une ligne de longueur L :

N=N, exp[— j ,u(l)dl] 2)

Ou, Ny est le nombre de photons initial pénétrant le matériau avant 1’atténuation et u est le
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coefficient d’atténuation linéique (par interaction photoélectrique et Compton) du matériau.
Ce coefficient dépend de la densité du matériau a la position / et de 1’énergie du photon

incident. Ainsi que dl représente un €lément de distance infinitésimale a la position /.

1.2. Systeme de détection

Le scanner TEP-TDM Philips Gemini a été utilisé dans cette these. Pour cela, nous
avons pris cette machine comme exemple pour la description du principe de la détection. Le
tomographe TEP-TDM Philips Gemini est composé de deux parties de détection distincts : la
premiere est constituée d’un systeme TDM (a rayons X) et 1’autre est constituée d’un systeme
de détection TEP (Figure 3). Dans ce qui suit, nous décrivons la composition et le

fonctionnement de la partie TEP.

\

Figure 3: Photo du tomographe TEP-TDM Gemini Philips.

1.2.1. Description du tomographe TEP (Gemini Philips)

Le systeme de détection du tomographe TEP de la machine TEP/CT Philips Gemini
utilisée dans notre travail est constitué d’un anneau qui se compose de 28 modules

rectangulaires de taille 182,4 x 94,3 mm?, composés de 29 x 22 cristaux séparés de 0,3 mm les
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uns des autres. Les 28 modules sont disposés autour d’un cylindre virtuel (I’anneau) de rayon
432 mm (Figure 4). Pour stopper les rayonnements provenant de 1’extérieur du champ de vue,

deux boucliers en plomb de 2,9 cm d’épaisseur sont placés de part et d’autre des modules.

Les cristaux scintillateurs, sont composés d’oxyorthosilicate de gadolinium (GSO) et
mesurent 4 x 6 mm? (surface visible) x 30 mm (profondeur). Apres annihilation, ces cristaux
absorbent les photons puis ils les transforment en lumieres suites aux interactions
photoélectriques et Comptons. Ainsi, a la sortie des cristaux, des tubes photomultiplicateurs
ont pour role de convertir les photons lumineux incidents en électrons et d’amplifier le signal
électrique. Dans notre tomographe, quinze tubes photomultiplicateurs sont disposés sur

chacun des 28 modules de détection, soit un total de 420 tubes.

Figure 4: lllustration géométrique de I'agencement des blocs de détection et des boucliers de plomb (en
transparence) du tomographe TEP Philips Gemini.

31



CHAPITRE 1 : LA TOMOGRAPHIE PAR EMISSION DE POSITONS

1.2.2. Principes de détection

Apres que les électrons sortent des tubes photomultiplicateurs, un circuit électronique
associe les photons d’annihilation en paires. Cela est fait en cherchant des paires de signaux.
Chaque paire est constitué de deux photons supposés créés par la méme annihilation. Pour
appairer ces photons qui viennent de la méme annihilation, le systeme utilise une fenétre
temporelle qui définit I’intervalle de temps pendant lequel deux photons sont identifiés
comme formant une paire, appelée coincidence. La Figure 5 montre le principe de

fonctionnement de cette fenétre temporelle.

Signal 1zsu de la
detection d™un photon ’_‘ ’_‘

sur le crstal A

Signal 1:su de la
detection d™un photon

sur le cnstal B

Fenétre de coincidence

> Temps

o

—
At=Zr: At 2t
Cofncidence acceptée  Coincidence rejetée

e
=

Figure 5: Principe du fonctionnement de la fenétre temporelle de coincidence.

Si les photons ne perdent pas d’énergie en interagissant avec les atomes (dans leur
trajet entre lieu de production et cristal de détection), leurs énergie est de 511 KeV a I’entrée
des cristaux. En raison de la résolution énergétique limitée des scintillateurs, il faut définir un
intervalle énergétique dans lequel les photons détectés sont acceptés. Pour le Gemini, nous
pouvons choisir une gamme d’énergie entre 210 KeV et 665 KeV. Mais les constructeurs
conseillent de choisir un intervalle pour la fenétre énergétique compris entre 410 KeV et 665
KeV. Nous remarquons que le seuil inférieur de cet intervalle énergétique est supérieur a celui
a 210 KeV, de maniere a exclure une partie des photons d’annihilation dont 1’énergie est tres

inférieure a 511 KeV (ces derniers correspondent a des photons diffusés).
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Théoriquement, la majorité des photons dans le champ de vue du tomographe
proviennent des annihilations. Chaque annihilation donne deux photons émis
approximativement a 180° I'un de ’autre, formant ainsi une coincidence au niveau des
détecteurs. Ces coincidences sont appelées les vraies coincidences. En pratique, il existe
d’autres types de coincidences: coincidences vraies, coincidences fortuites, coincidences
diffusées et coincidences multiples. La Figure 6 illustre les différents types de coincidences,

qui sont détaillés dans les paragraphes suivants.

1.2.2.1. Coincidences vraies

Les coincidences vraies sont des coincidences qui correspondent a la détection d’une
paire de photons résultant de la méme annihilation dans un intervalle de temps inférieur a
celui de la fenétre temporelle décrite précédemment. La ligne de réponse (LOR) représente la
droite joignant les centres de masse des deux cristaux, dans lesquels ces deux photons ont été
détectés. Dans le cas des coincidences vraies, cette droite représente le trajet des deux photons

émis par 1’annihilation.

1.2.2.2. Coincidences fortuites

Nous pouvons parler d’une coincidence fortuite lorsque la machine détecte deux
photons de deux différentes annihilations qui se déclenchent quasi-simultanément. Cette
situation arrive quand quatre photons sont €émis par les deux annihilations, mais seulement un
photon provenant de chacune des deux annihilations est détecté. Si ces deux photons sont
détectés dans un intervalle de temps inférieur a celui défini par la fenétre temporelle de
coincidence, cette situation donne lieu a la création d’une coincidence fortuite ou les deux
photons ne proviennent pas de la méme annihilation positon-électron. Dans le cas d’une
coincidence fortuite, la ligne de réponse ne présente pas la trajectoire des deux photons

d’annihilation qui sont émis approximativement a 180°. Alors, ces coincidences provoquent

des fautes informations, pour cela, il ne faut pas les utiliser pour construire I’image.

1.2.2.3. Coincidences diffusées

La diffusion Compton est la cause de la génération des coincidences diffusées. Apres
annihilation, si le photon est diffusé, celui-ci ne continue pas sont trajet tout droit. Il sera
dévié et détecté par un bloc du cristal autre que celui avec lequel sa détection était prévue. Par
contre, les deux photons de la méme annihilation arrivent aux détecteurs quasiment au méme

moment. Ils sont donc détectés dans la méme fenétre de coincidences. La Figure 6 illustre ce
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changement de direction. Nous pouvons bien voir que la ligne de réponse qui correspond a
une coincidence diffusée d’une annihilation est décalée par rapport a celle qui aurait été
formée pas la coincidence vraie. Alors, ces coincidences provoquent des fautes informations,

pour cela, il ne faut pas les utiliser pour construire I’image.

1.2.2.4. Coincidences multiples

Nous parlons de coincidences multiples quand plus de deux photons provenant de
plusieurs annihilations seront détectés dans la méme fenétre temporelle de coincidence. Pour
cela, il est impossible de connaitre les lignes de réponses sur lesquelles les annihilations ont

eu lieu. Pour traiter ces types de coincidences, la stratégie la plus simple consiste a les rejeter

systématiquement.
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Figure 6: lllustration des différents types de coincidences. A : coincidence vraie. B : coincidence diffusée. C:
coincidence fortuite. D : coincidences multiples. D’apreés [92]

34



CHAPITRE 1 : LA TOMOGRAPHIE PAR EMISSION DE POSITONS

1.2.3. Acquisitions

1.2.3.1. Mode sinogramme ou mode séquentiel

Nous pouvons stocker les coincidences enregistrées en TEP sous deux formats
différents : mode sinogramme ou mode séquentiel. Actuellement, le mode le plus utilisé est le
mode séquentiel, ou les coincidences sont stockées dans une matrice indicée par les positions
de chaque ligne de réponse. Dans cette matrice, les éléments représentent le nombre de
coincidences enregistrées sur chaque LOR. Le principal avantage du format sinogramme est
qu’il stocke, dans la grande majorité des cas, les coincidences de maniere plus compacte que
le format séquentiel. Mais le format sinogramme a pour probleme de ne garder aucune
information physique sur les coincidences enregistrées (comme le temps et I’énergie). Donc,
pour conserver ces informations, il faut utiliser le format séquentiel, qui est un mode
d’enregistrement ol les coincidences sont stockées indépendamment les unes des autres. Le
format séquentiel est tres utile dans le cas ou les coincidences doivent étre tri€es suite a leur
enregistrement. Pour les traitements dynamiques 4D [93], le format séquentiel présente alors
des qualités intrinseques intéressantes, étant donné le classement chronologique des
évenements. Malheureusement, ce format souffre d’un inconvénient : le fichier contenant les
coincidences peut parfois €tre tres volumineux, et sa taille croit en fonction du nombre

d’évenements détectés.

1.2.3.2. Modes 2D et 3D

Il est possible de procéder en TEP a des acquisitions et reconstructions
correspondantes en mode 2D ou 3D. En mode 2D, seules des tranches sont acquises, et un
volume 3D complet du patient est ensuite reconstruit par empilement des tranches acquises
indépendamment les unes des autres. En général, nous utilisons des « Sepfa » : ce sont des
collimateurs de plomb qui dépassent a l'intérieur de I'anneau de détecteurs, pour empécher les
photons incidents qui viennent de I’extérieur du plan de collimateurs, d'arriver jusqu'aux
détecteurs. Ceci permet qu’approximativement seuls les photons arrivant dans le plan défini
par I'anneau de détecteurs puissent former des coincidences (plans directs de la Figure 7). En
mode 2D, la machine ne détecte que les plans directs ou obliques adjacents (reconvertis en
plans directs), alors qu'en mode 3D, tous les plans aussi bien directs qu'obliques peuvent &tre
détectés. La Figure 7 illustre une comparaison entre ces deux modes de fonctionnements. Le
développement d'algorithmes de reconstruction 3D est survenu a la suite de 1'amélioration

significative de la sensibilité géométrique de détection et de la généralisation de 1'usage des
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tomographes en mode 3D [93]. Dans ce mode, nous considérons que toutes les lignes de
réponse sont possibles, y compris entre détecteurs n'appartenant pas aux mémes anneaux ou
anneaux adjacents de détecteurs. Alors, pour la reconstruction d'images, il faut prend en
compte toutes ces lignes de réponse, pour obtenir une reconstruction réellement 3D du
volume imagé. Cette approche permet parfois d'obtenir un rapport signal sur bruit plus élevé,
mais il est nécessaire de procéder a des corrections de coincidences diffusées. En effet, le
mode 3D s'accompagne d'une augmentation significative du nombre de détections de ces
évenements et donc d'une augmentation du bruit de fond (environ 40 % de coincidences
diffusées en mode 3D contre 10 % en mode 2D). L’un des principaux avantages du mode 3D
par rapport au mode 2D est que le premier exploite plus les photons qui sortent du corps de
patient, ce qui minimise la dose et le temps de I’examen. Ainsi, actuellement seul le mode 3D

est utilisé dans la pratique clinique.

Plans Plans Plans
darects Croi1ses obliques
- y
septa
Axe
45 > du
' Scanmner

Mode 2D Mode 3D

Figure 7: Comparaison entre les deux modes de fonctionnement, 2D et 3D.

A. Sinogramme bidimensionnel

En deux dimensions, les lignes de réponse correspondant aux coincidences détectées
sont repérées par les coordonnées (x,, y,) (voir la Figure 8). Pour changer les coordonnées de

(x, y) a (x,, y,) il faut utiliser cette équation :
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[x}z{c'oscb —sincl)}{x,} 3)
y sin® cos® |y,

D’apres la Figure 8, la projection de 1’objet suivant une ligne de réponse donnée s’écrit

de la fagon suivante :

plx,, @)= [ f(x,y)dy, 4)
Ou f(x, y) représente la distribution radioactive dans le champ de vue pour une position
axiale z donnée.

L’ensemble des projections p(x,, @) pour toutes les distances x, et tous les angles @
forment donc un sinogramme. Les projections sont stockées pour 0 < ® < & (voir Figure 9)

étant donnée la symétrie décrite par I’équation :
p('xr’q)+7z)=p(_'xr’(1)) (5)

Les projections p(x,, @) répondent a la définition de la transformée de Radon en deux

dimensions de f{x, y).

Figure 8: Projection de I'objet dans le champ de vue du tomographe et illustration des coordonnées qui
définissent les lignes de réponses.
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Figure 9: Une image 2D contenant deux spots et le sinogramme associé.

B. Sinogramme tridimensionnel

En trois dimensions, les lignes de réponse sont repérées par leurs coordonnées polaires

(voir Figure 10). Ces coordonnées sont liées aux coordonnées cartésiennes par 1’équation

suivante :
X —sin® —cos®sind cosPcosl | x,
y|=| cos® —sin®sin€ sindcosh ||y, (6)
Z 0 cos @ sin & zZ,

Les projections en deux dimensions de la distribution radioactive f{x, y, z) sont

calculées dans le plan perpendiculaire a I’axe z- en utilisant la relation suivante:
P(X,.,y,.,q),e): If(x,y,Z)er (7)

Les sinogrammes contenant ces projections sont indexés par les coordonnées (yr, ®).
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Figure 10: lllustration du passage des coordonnées cartésiennes en coordonnées polaires.

1.3. Reconstruction tomographique

1.3.1. Principe de la tomographie

La tomographie est un mot d’origine grecque « fomé » qui signifie une coupe. Dans le
domaine de I’imagerie, la tomographie signifie donc une représentation en coupes. C’est une
technique qui consiste a reconstruire le volume d'un objet a partir d'une série de mesures
acquises a l'extérieur de 1'objet (dans notre cas, il s’agit du corps humain). Le but est donc de
reconstruire certaines propriétés de l'intérieur de I'objet, en utilisant les informations fournies
par des capteurs externes. Dans cette étude, ces informations sont les lignes de réponse sur
lesquelles se situent les désintégrations radioactives. La tomographie, d'un point de vue
mathématique, se décompose en deux étapes. Tout d'abord elle nécessite un modele direct, ou
I’acquisition se présente sous forme de mesures basées sur un phénomene physique considéré.
Ainsi, le modele inverse (appelé aussi reconstruction), consiste a restituer le caractere

tridimensionnel, en se basant sur les résultats du modele direct.
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1.3.2. Rétroprojection filtrée

La rétroprojection filtrée est une technique de reconstruction totalement analytique.
Elle consiste a considérer 1'ensemble des lignes de réponses comme des projections (voir
Figure 8). Cette technique de reconstruction n’a pas besoin de beaucoup de temps pour donner
un résultat direct, mais celui-ci est de qualité moins satisfaisante que celui donné par les
reconstructions avec des algorithmes itératifs. Ceci est dii au choix subjectif du filtre qui est

indispensable pour cette reconstruction. Il faut choisir un filtre pour chaque image, ce qui rend

les images tres subjectives.

1.3.3. Algorithmes itératifs

L’algorithme de reconstruction itératif [93, 94] est caractérisé par un modele physique
du processus d'acquisition. Il comprend une description des aspects déterministes (diffusés,
réponse impulsionnelle des détecteurs, temps mort...) et des aspects statistiques, un modele
des connaissances sur la distribution temporelle et spatiale du traceur, un critere qui définit la
solution choisie, et un algorithme qui permet de s'en approcher. Le principal intérét des
algorithmes itératifs de reconstruction d'images TEP est donc la possibilité d'intégrer de
nombreuses optimisations et informations, comme une carte de la variation de la résolution
spatiale au sein du champ de vue, la géométrie particuliere au scanner, etc. Ces algorithmes de
reconstruction itératifs sont fondés sur des modeles algébriques ou probabilistes de type
Bayésien, et reposent souvent sur des étapes d'estimations, puis des corrections qui sont
assimilables a des rétroprojections et des projections. Une image virtuelle est reconstruite a
partir des données, un sinogramme virtuel est calculé a partir de cette image virtuelle, et est
ensuite comparé au sinogramme réel. L'écart entre ces deux sinogramme est utilisé pour
modifier 1image reconstruite, et ce cycle d'estimation/correction est itéré jusqu’a avoir une
image finale la plus proche a I’'image réelle. Alors, il faut fixer un critere d’arrét des itérations

au bout duquel on aura I’image virtuelle la plus proche de I'image réelle.

Pour cela, il faut fixer des valeurs pour le nombre d’itérations « iter » (« iter » = n
dans ce qui suit) ainsi que pour le parametre de relaxation « 4 » qui nous signalent la
convergence vers une image virtuelle la plus proche de 1’'image réelle. Le choix de ces

parametres est difficile, car le bruit dans I’image augmente avec le nombre d’itérations. Il faut
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alors choisir ces parametres d’une facon a avoir un compromis entre les itérations successives
(ce compromis sert a avoir I’image virtuelle la plus proche de 1’image réelle) et le bruit. Donc,
plus que le nombre d’itérations est élevé, plus 1'image est bruitée. Il faut donc faire appel a des
contraintes, comme par exemple un post-filtrage par une gaussienne 3D ou un arrét des
itérations, avant d'atteindre la convergence [93]. Dans le troisieme chapitre de cette theése nous
avons testé I’effet de la variation de ces parametres de reconstruction (« iter » et « A ») sur

I’image d’un fantome.

Parmi les méthodes de reconstruction itératives les plus connues, il existe OSEM (pour
« Ordered Subsets Expectation Maximization ») [95] et OPL-EM (pour « One-Pass List-mode
Expectation Maximization ») [96]. Ces méthodes travaillent sur les données list-mode et sont
une évolution du MLEM (pour « Maximum Likelihood Expectation Maximization ») [97].
Cette derniere méthode utilise les données brutes de projection. Il existe aussi la
reconstruction RAMILA 3D [98] (RAMLA signifie « Row-Action Maximum Likelihood
Algorithm »), que nous avons utilisé dans notre étude. Cet algorithme est développé comme
une alternative a convergence plus rapide que celle de MLEM, bien qu'il soit
mathématiquement démontré qu'ils convergent tous les deux vers la solution ML. La Figure
11 montre des images d’un patient reconstruites avec deux algorithmes différents de
reconstruction. Le premier est un algorithme de rétroprojection filtrée et le deuxieme est
I’algorithme itératif OSEM. C’est évident que I’image du haut de la Figure 11 a plus
d’artéfacts que celle du bas. Cela montre un exemple de la supériorité des algorithmes de

reconstructions itératifs par rapport aux algorithmes de rétroprojections filtrées.

Les principaux inconvénients des algorithmes itératifs sont un temps de calcul long,
ainsi que la nécessité d’avoir une grande mémoire numérique pour le traitement des données.
Mais actuellement, grace a I’évolution informatique, a la baisse des colits des processeurs et a
I’augmentation des puissances de calculs, ces algorithmes sont devenus les plus utilisés en
cliniques [94]. En effet, toutes les machines commerciales utilisent des algorithmes itératifs
pour la reconstruction des images, et les algorithmes par rétroprojection filtrée ne sont ainsi

plus utilisés.
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Figure 11: Images TEP cliniques reconstruites par rétroprojection filtrée (FBP) ou un algorithme itératif
(OSEM), les deux avec correction d’atténuation (AC).

1.3.4. RAMLA

RAMLA a été introduit en 1996 par J. Browne et A. R. De Pierro et signifie « Row-
Action Maximum Likelihood Algorithm ». RAMLA est une alternative a MLEM pour la

recherche du maximum de vraisemblance d'apres une statistique de Poisson.

L'expression de la reconstruction itérative peut €tre mise sous une forme discrete et
matricielle. Pour cela, il faut décomposer 1'image a reconstruire en k pixels dont les valeurs f;
sont inconnues. Le vecteur p; correspondant aux valeurs des différentes projections. Ces
dernieres seront déterminées par mesures lors de l'acquisition. d; représente les différentes

positions des détecteurs, si on se ramene a un probleme purement électronique.

Dans les méthodes de reconstruction itérative, il faut faire 1'hypothese que chaque
pixel contribue a chaque raie de projection. Cela se traduit par un systeme d’équation linéaire

représentée par une égalité matricielle :

d=A-f (8)

telle que :
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d, ay ay - ay || f
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La reconstruction de I’image impose de connaitre le vecteur f. Il s’agit de résoudre le

systeme suivant, ou d et A sont connus :
f=A"-4d )

La grande taille du systeme d’équations impose de trouver une solution par itérations

successives.

La Figure 12 montre un exemple de reconstruction itérative d’une image de quatre
pixels et deux directions de projections, soit un total de quatre raies de projection. Chaque
valeur projetée d; est une combinaison linéaire des valeurs f; des pixels de I'image a

reconstruire :

di=anfi+tanf+asf;+aufs

dr=az fi + ax fo+ ax f3 + axfs
ds=asz fi +anfo+a;sf;+asfs

dy=aufi+apf+asf;+aufs
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Raze de progechion
Figure 12: lllustration d’'un exemple de reconstruction itérative d’une image de 4 pixels.
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La résolution de 1’équation (9) se fait donc par étapes. Il faut faire d’abord une
estimation initiale de 1’objet a reconstruire notée f'=0 (pour : « iter » = n = 0). On applique ce
vecteur a I’équation (8) et on obtient un vecteur projection d"=0 correspondant a la valeur
estimée f'=0. On compare ensuite d"=0 a d de I’équation (9) : a I’évidence, ces deux vecteurs
ne sont pas identiques. On applique alors un facteur de correction ¢”" a f* ce qui donne une
nouvelle estimation de 1’image /" *! Par (8), on obtient d"*’, puis comparaison, correction et
ainsi de suite n fois... On peut alors définir deux fonctionnements itératifs selon le mode

d’application du facteur de correction ¢ :
="+ ¢" additive,
= " multiplicative.

Nous avons cité ci-dessus plusieurs algorithmes itératifs de reconstruction utilisés en
imagerie TEP (OSEM, RAMLA 3D, MLEM, OPL-EM). Tous ces algorithmes de
reconstruction utilisent ce modele, mais different par leurs termes de comparaison entre les
projections et par 1’application de la correction a I’'image estimée précédente. Les techniques
de reconstruction itérative présentent 1'intérét de pouvoir y incorporer des contraintes, comme
la positivité des valeurs des pixels, non garantie par la rétroprojection filtrée, et des
corrections des effets dégradant 1'image (diffusion, atténuation, etc.). Les algorithmes de
reconstruction itérative cherchent le maximum d'une fonction de vraisemblance a partir de la

modélisation statistique du processus de mesures.

Ils ont montré que, au cours des premieres itérations de RAMLA, la vraisemblance
augmente plus rapidement qu'avec l'algorithme MLEM. La création de RAMLA a été motivée
suite a l'amélioration significative de la vitesse de convergence de l'algorithme ART
(« Algebraic Reconstruction Technique »), fournissant lui-méme des résultats plus rapides que
MLEM. On distingue deux méthodes (générations de I’algorithme RAMLA) : RAMLA 1, dont
I’expression est déduite de la formule de MLEM, et RAMLA 2 déduite directement d’OSEM.

On part de 1'algorithme MLEM pour lequel on considere que :

Ya;=1Viel
J

D’une autre maniere, on peut considérer que MLEM se base sur I’expression suivante :
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n+1

d(k) “

Sachant que les projections dj(k) suivent une loi de Poisson (loi des événements rares),

d’espérance :

On déduit alors :

n+l __

-a,
d. (k) /

. . . . A a;, <1 Vi, j

En introduisant, un parametre de relaxation A" > 0 tel que: y Y ,

montre que 1'équation suivante, expression de RAMLA 1, converge vers une solution du
A - 0 et Z A" =o0

systéme (8) d=A. fau sens des moindres carrés lorsque : " n=0

d
— .n+ 'n.ﬂ _ J
I+ Z 70

RAMLA 2 est la version de RAMLA utilisant le classement des projections en plusieurs

blocs. Cet algorithme peut étre obtenu en partant de la formulation d'OSEM :

(nth) — ) __ 1 . A i
W= s L T

b

Dont on déduit, de la méme maniere que pour RAMLA 1, I'expression suivante :

f G Y (S 1),
z G

CO<Aby SIVij siby#0eth; =) a,

ou teb
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Nous pouvons montrer que RAMLA 2 converge vers une solution du systéme d=A. f au

sens des moindres carrés a condition d'imposer les mémes contraintes que celles énoncées

pour RAMLA 1 sur le parametre de relaxation.

Pour RAMLA, le choix du parametre de relaxation (4) n'est dépend de nombreux
facteurs : la géométrie d'acquisition des données, les caractéristiques de bruit des données, le
nombre d'itérations a appliquer. En plus, dans le troisieme chapitre de cette these nous allons
tester si le choix de ces parametres de reconstruction dépend de 1’objectif médical pour lequel
les images sont utilisées. Par exemple, si les images sont utilisées a des fins de diagnostique
comme la recherche d’un cancer, ou bien si les images sont utilisées a des fins thérapeutiques

comme dans notre cas, oul on veut utiliser les images pour la délimitation des tumeurs.

Actuellement, la seule méthode qui permette de choisir les parametres de relaxation
appropriés a une tache spécifique est de faire des essais. Ce type d'expérimentation peut
prendre beaucoup de temps, en particulier quand nous désirons de déterminer une valeur de
parametres de relaxation pour chaque itération. En pratique, le jeu de facteurs de relaxation

adapté a une tache donnée est déterminé une fois pour toutes.

1.3.5. Corrections

La simple utilisation des algorithmes de reconstruction que nous avons déja vu ne
suffit pas pour avoir une image qui représente bien la réalité, et qui soit non bruitée. Donc,
pour améliorer I’image, il faut prendre en compte et corriger différents effets lors de la

reconstruction.

1.3.5.1. Correction d’atténuation

Apres I’annihilation entre positon et électron, les photons créés doivent traverser une
certaine distance avant qu’ils seront détectés par les détecteurs situés dans la couronne qui
entoure le patient. Chaque photon doit traverser les tissus du patient, puis 1’air situé entre le
patient et les détecteurs, avant d’étre détecté. Donc, lors de ce parcours, il est possible d’avoir
des interactions du photon avec la maticre. Nous avons vu dans la partie « 1.1 » que ces
interactions peuvent étre présentées de différentes facons (effet photoélectrique, effet
Compton, diffusion Rayleigh). Les photons peuvent ainsi étre absorbés par la matiere, ou bien

diffusés. C’est ce qui s’appelle I’atténuation de la matiere. Il est donc nécessaire de prendre en
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compte cet effet dans 1’algorithme utilisé pour reconstruire les images. Il faut alors intégrer la
correction d’atténuation dans I’algorithme de reconstruction. Si on compare visuellement des
images reconstruites avec correction d’atténuation, avec leurs images correspondantes qui
sont reconstruites sans correction d’atténuation, nous remarquons facilement que les
premieres sont beaucoup moins bruitées que les secondes. Par exemple, si 1’atténuation lors
de la reconstruction des images ne sera pas corrigée, les poumons seraient caractéris€s par un
facteur d’atténuation moins grand que celui des os (puisque les tissus mous sont moins denses
que les 0s), et les images reconstruites seraient bruitées et incorrectes, tant quantitativement
que qualitativement. Nous déduisons que la correction d'atténuation a un impact tres
important sur la sensibilité et la précision du diagnostic. Pour prendre en compte ces
atténuations dans la reconstruction, il faut utiliser une carte d’atténuation qui fournit des
informations sur la densité des tissus du patient. Cette carte est obtenue généralement grace a

une acquisition par un scanner TDM du patient.

1.3.5.2. Correction des lignes de réponses

I1 existe un autre effet qu'il faut corriger lors de la reconstruction : c’est la présence des
lignes de réponses (LOR) erronées. En effet, les LOR ne présentent pas toujours des lignes
réelles de la trajectoire des deux photons qui partent de 1’endroit de I’annihilation avec un
sens opposés. Dans de nombreux cas, les LOR nous donnent de fausses informations sur la
localisation de 1’annihilation, ce qui provoque du bruit dans I’image reconstruite. Il faut
retenir seulement les vraies coincidences (voir partie « [.2.2 »). Donc, les coincidences
fortuites, diffusées et multiples doivent étre rejetées. Généralement, il faut utiliser une fenétre
énergétique pour éliminer les photons diffusés. Mais cette fenétre ne suffit pas pour une
élimination parfaite des photons diffusés. Pour cela, une création des lignes de réponses
virtuelles peut avoir lieu. Ces lignes virtuelles ne correspondent pas a la localisation de la
vraie annihilation, donc leur correction est nécessaire. Plusieurs types de techniques sont
utilisés pour faire cette correction. L’un de ces types consiste a utiliser I’information en
énergie en combinant des données acquises dans au moins deux fenétres en énergie. Les
techniques les plus récentes se basent sur un calcul statistique de la distribution du diffusé
pour un patient donné (simulations Monte Carlo) [99]. Un autre type de techniques de
correction, consiste a estimer la distribution des photons diffusés a partir des coincidences
détectées en dehors du patient ou de 1’objet, grace a I'utilisation d’images TDM ou d’images

TEP (reconstruites sans correction) pour définir les limites du corps du patient. Donc, apres le
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rejet des coincidences fortuites et multiples, toutes les coincidences détectées a 1’extérieur de

I’objet ou du patient sont en effet des coincidences diffusées.

1.3.6. Temps de vol

L'idée d’utiliser le temps de vol (TOF pour « Time Of Flight ») remonte aux années
soixante, aux premiers développements des systemes TEP, et a méme débouché sur des
modeles commercialisés dans les années quatre-vingts. Mais ces modeles ont ensuite été
abandonnés, a cause des limites technologiques des composants électroniques utilisés a
I’époque. Depuis, I'amélioration en résolution temporelle des détecteurs, entre autres facteurs,
a permis au principe du temps de vol de revenir sur le devant de la scéne. Des modeles
commerciaux sont a nouveaux disponibles. Le principe du temps de vol se base sur
I’utilisation de l'information du décalage temporel existant entre deux détections de photons
en coincidence, pour réduire l'incertitude quant a la localisation de la position exacte de
I'annihilation qui a généré 1'émission de ces deux photons. En effet, lors de la reconstruction
des images pour un systeme TEP classique sans temps de vol, nous ne pouvons pas connaitre
la position exacte de l'annihilation qui a généré 1'émission des deux photons détectés en
coincidence. Nous pouvons connaitre seulement la ligne de réponse reliant les deux
détecteurs. Mais avec les nouveaux systemes TEP avec le temps de vol, grace a l'information
de décalage temporel entre les deux détections, on peut estimer le temps mis par chaque
photon pour arriver au détecteur, et ainsi définir une probabilité de position de l'annihilation
sur la LOR. Cette probabilité est en général modélisée par une gaussienne. La Figure 13

montre un schéma qui explique le principe du temps de vol.

Pour que ce principe puisse fonctionner en pratique et apporter un bénéfice effectif a la
qualité des images, il faut une précision temporelle d’environ 500 a 750 picosecondes (1
picoseconde égale a 102 s). Cette précision était possible dans les années quatre-vingts mais
seulement avec des matériaux scintillateurs incapables d'atteindre les performances des
systemes TEP standards en terme de résolution spatiale ou de sensibilité [100]. Les systeémes
disponibles a 1'époque ont, de plus, été retirés du marché et remplacer par d’autres systemes
plus efficaces, juste avant le début des années quatre-vingt-dix, c'est a dire a I’époque ou les

examens au 18F-FDG pour les applications d'oncologie commencaient a s'étendre en clinique.
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PHILIPS Time of Flight PET Systems
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Figure 13: lllustration du principe de fonctionnement du temps de vol.

Récemment, le développement de nouveaux cristaux scintillateurs (le LYSO pour
« Cerium-doped Lutetium Yttrium Orthosilicate ») a permis de reprendre de nouveau la
commercialisation des systemes de TEP qui fonctionnent avec le temps de vol. De plus, les
systemes électroniques se doivent d'étre non seulement tres rapides mais aussi parfaitement
stables, ce qui n'était pas le cas dans les années quatre-vingts [100]. II faut cependant noter

qu’il est nécessaire de faire des modifications dans les méthodes de reconstruction pour
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pouvoir prendre en compte le temps de vol. Cette modification nécessite des développements
spécifiques et des puissances de calcul supérieures, qui sont aussi disponibles aujourd’hui
grace a I’évolution informatique (depuis les années quatre-vingts). Maintenant, I’utilisation du
temps de vol a bien amélioré les performances des machines TEP, notamment en ce qui

concerne le rapport de signal sur bruit de I’image.

Pour un systeme TOF, le gain en qualité d'image porte davantage sur 1'amélioration du
contraste et du rapport signal sur bruit, que sur la résolution spatiale [100]. La résolution
spatiale n’est pas améliorée car l'incertitude sur la position de l'annihilation peut étre ramenée
a quelques centimetres avec une résolution temporelle de 1'ordre de 600 picosecondes. Ceci
reste largement plus grand que la résolution spatiale d’un systtme TEP qui est compris
environ entre 5 et 6 mm, mais bien plus petit que la largeur des patients qui est estimée entre
20 cm pour un patient maigre et 35 cm pour un gros patient [100]. C'est pourquoi la résolution
spatiale n'est pas réellement améliorée, contrairement au rapport signal sur bruit qui est
significativement augmenté. Ceci permet, au choix, d'obtenir des images moins bruitées et
mieux contrastées pour des durées d'acquisition identiques, ou des images de qualité identique
pour des durées réduites d'acquisition [100]. Ainsi, plus le patient est large, plus qu’il y aura
d’intérét de I'utilisation des systemes TEP avec temps de vol a la place des systemes TEP
classiques. Cela est dii a I’augmentation de 1’atténuation et du diffusés, et a la diminution des
coups réels avec I’augmentation de 1’épaisseur du corps du patient. Pour cette raison, les
systtmes TEP avec temps de vol sont conseillés pour les gros patients ou on aura une
amélioration remarquable de la qualité de I’'image. Il faut noter aussi que I’utilisation des
systemes TOF permet de faire des reconstructions qui convergent plus vite et avec un meilleur

contraste [100].

1.4. Imagerie multi-modalités

Actuellement, il est évident que la combinaison d’informations de natures différentes :
anatomiques et fonctionnelles permet d'améliorer le diagnostic pour les patients. En effet,
lI'information fonctionnelle permet de déterminer la nature exacte de structures anatomiques
anormales visibles, et de détecter des changements pathologiques avant les modifications des
lésions anatomiques. Sur les images fonctionnelles, les structures anatomiques sont presque

inexcitables et tres difficiles a localiser. L apport en termes de localisation spatiale et de
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résolution de l'image anatomique permet de mieux positionner et interpréter le contenu de
I'image fonctionnelle, dont la faible résolution, le flou résultant et le bruit génent
l'interprétation. Au début, on utilisait des images anatomiques pour connaitre la localisation
dans les images fonctionnelles. Ensuite, grace aux systemes multi-modalités qui donnent
I’occasion d’acquérir des images anatomiques et fonctionnelles lors d'un méme examen (sur
le méme statif), il est devenu possible d'obtenir des fusions et des recalages précis des deux
modalités d’imagerie, ce qui permet notamment une bonne correction d'atténuation. Les
plateformes de diagnostiques disponibles permettent la fusion de l'image anatomique et de
I'image fonctionnelle. Ces plateformes sont performantes, sous réserve d’une bonne
corrélation entre les deux examens successifs et sous réserve de réduire les mouvements du
patient. L’un des principaux problemes actuels provient particulierement des mouvements
respiratoires qui ont un effet non négligeable sur les images. Il est de plus difficile de le
supprimer. Dans ces cas il y aura un manque de corrélation entre les deux modalités
d'imagerie pour certaines zones d'intérét, ce qui est souvent le cas notamment en ce qui
concerne les tumeurs pulmonaires. La multi-modalité peut aussi aider pour I'utilisation des
données anatomiques pour améliorer ou corriger les images fonctionnelles, dans le cadre de la
correction des effets de volume partiel ou des acquisitions dynamiques, et de la correction de

mouvements respiratoires et cardiaques.

Jusqu’a maintenant, plusieurs systemes d’imageries multi-modalités sont associés et
commercialisés. L'association d'un systeme de Tomographie par Emission Mono Photonique
(TEMP) avec un systeme TDM est plus récente que celle de TEP/TDM qui date de 1'année
2000. Désormais, les machines commercialisées sont régulierement des machines TEP/TDM
ou TEMP/TDM. 1l y a aussi le TEP/IRM, mais ces derniers ne sont pas encore disponibles
dans le commerce pour les examens du corps entier. Donc, nous pouvons conclure que

I’imagerie multi-modalité est devenue un outil indispensable de la routine clinique.

1.5. Réalisation d’un examen TEP/TDM

1.5.1. Le traceur radioactif

La réalisation d’un examen TEP se fait par injection au patient d’un traceur radioactif

(radio-traceur) composée d’une molécule « vectrice » et d’un isotope radioactif (le traceur).
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La molécule « vectrice » a pour but de cibler la fonction biologique que 1’on souhaite
caractériser. Le vecteur le plus couramment utilisé en TEP a visée oncologique est le glucose
de la molécule de Fluoro-Déoxy-Glucose (FDG). Le FDG se fixe sur les cellules qui
consomment beaucoup du glucose et montre la consommation énergétique des cellules. Les
cellules cancéreuses se multiplient beaucoup, alors elles consomment beaucoup plus de
glucose que les cellules saines. Pour qu’on puisse localiser les molécules de FDG qui se fixent
dans le corps, ces dernieres sont attachées au fluor 18 ("*F) qui est un isotope radioactif
émetteur de positons (traceur). Il faut donc injecter le radio-traceur '*F-FDG au patient. On
doit tout de méme noter qu’il existe aussi d’autres radio-traceurs utilisés en TEP (voir Tableau
1), mais le radio-traceur le plus utilisé est le BE_FDG. Dans notre étude, nous avons utilisé le

18 T .
F-FDG pour réaliser les examens sur notre machine.

1.5.2. Injection et fixation du traceur radioactif

L’injection du radio-traceur ("*F-FDG dans notre cas) se fait par voie intraveineuse. La
quantité de radio-traceur injecté au patient dépend de son poids et du type de machine TEP
utilisée pour I’examen. Cette quantité est d’environ 5 MBq par kg de '*F-FDG pour la
machine TEP utilisée dans notre étude. Suite 2 son injection, le "*F-FDG sera métabolisé par
les cellules de I’organisme. 1l faut attendre entre 60 et 120 minutes pour que la fixation du
E_-FDG soit stabilisée dans le corps du patient. En clinique, il est donc demandé au patient

d’attendre environ une heure entre I’injection du "*F-FDG et le début de I’acquisition.

1.5.3. Déroulement de I’examen

La réalisation de I’examen TEP-TDM est divisée en trois étapes. Premierement, il faut
faire un examen TDM rapide pour réaliser en deux dimensions une image pilote, afin de
pouvoir délimiter les champs de vue des acquisitions TDM et TEP. Deuxieémement on réalise
I’acquisition TDM, et troisiemement 1’acquisition TEP. Nous détaillons ces acquisitions dans

les deux parties qui suivent :

1.5.3.1. Acquisition TDM
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Pour faire 1’acquisition TDM, il faut utiliser la premiere partie de la machine
TEP/TDM qui contient un tomodensitometre a rayons X. Cette acquisition se base sur une
modalité d’imagerie de transmission, car les rayons X sont émis par un tube en direction du
patient et sont ensuite détectés a la sortie du patient par une barrette de détecteurs. La
grandeur mesurée par le tomodensitometre TDM a rayons X est 1’atténuation du faisceau de

photon par I’objet situé dans le champ de vue (méme forme que 1’équation (2)) :

N = N,exp| — I,u(x)dx
(10)

Ou N, représente le nombre de photons émis par le tube a rayons X, N représente le nombre
de photons détectés a la sortie de 1’objet dans le champ de vue, u(x) représente le coefficient
d’atténuation linéique de 1’objet dans le champ de vue a la position x. Les bornes de
I’intégrale couvrent toute la distance qui se situe entre les détecteurs de la couronne (le corps

et I’air qui se trouve entre le corps et les détecteurs).

Sur notre Gemini Philips, installé au Centre Hospitalier Lyon Sud (CHLS), la barrette
de détection est composée de deux rangées de détecteurs de longueur 1,5 mm dans le sens
axial. L acquisition TDM se fait en mode hélicoidal, ce qui signifie que la table d’examen sur
laquelle est positionné le patient se déplace continument pendant I’irradiation. La tension et le
courant dans le tube a rayons X doivent étre définis. Ces deux derniers parametres influent
respectivement sur 1’énergie et le flux de photons en sortie du tube. La vitesse de rotation du
tube a rayons X doit également étre fixée. Un parametre important pour la réalisation d’une
acquisition TDM en mode hélicoidal est le « pitch » (I’« incrément » en francais), qui désigne

la vitesse de déplacement normalisée de la table. Ce pitch est calculé de la fagon suivante :
Ad
itch=— 11
p c (11

Ou 4d représente la longueur de déplacement de la table pour une rotation de 360° du tube a
rayons X et C représente I’épaisseur de collimation. Plus la valeur de pitch est grande, plus
I’hélice définie par la trajectoire du tube a rayons X, dans le repere de la table d’examen, est
espacée, et plus le nombre de mesures est faible. Donc, le temps nécessaire pour faire une
acquisition TDM dépend de la longueur axiale du champ de vue et du pitch. Généralement,
pour faire une acquisition TDM qui s’étale de la base du crane aux genoux du patient, le

temps nécessaire est de quelques secondes (de 3 a 20 seconds).
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1.5.3.2.  Acquisition TEP

Contrairement au tomodensitometre (TDM) qui effectue une mesure en transmission,
le tomographe TEP mesure des photons émis par I’objet dans le champ de vue. Afin d’obtenir
une qualité d’image satisfaisante en termes de rapport signal sur bruit, il est nécessaire de
collecter le plus grand nombre de photons d’annihilations. Sur ce systtme PET/CT Gemini, il
est recommandé de réaliser une acquisition avec trois minutes en moyenne par pas. Afin de
compenser la différence de sensibilité des blocs de détection au centre et en bord du champ de
vue axial, le déplacement de la table d’examen entre 2 positions de lit imagées successives est
de longueur inférieure a celle du champ de vue axial. Nous avons choisi un déplacement de la
table égale a 84 mm (par pas) pour les examens réalisés sur notre machine qui a un champ de
vue axial de 180 mm. Les constructeurs de cette machine conseillent utilisation de cette
valeur de pas qui est plus petit que le champ de vue axial, pour avoir un recouvrement

satisfaisant entre les coupes TEP.

1.6. Des limites

L’utilisation quantitative et automatique des images TEP est limitée par plusieurs
phénomenes. Alors, ces phénomenes se transforment en problemes. Ces problemes se voient
davantage dans le cadre du diagnostic pour lequel il est nécessaire d'extraire une information
quantitative précise sur une région d'intérét pour, par exemple, discerner la malignité de la
bénignité d’une l1ésion. En plus, pour le suivi thérapeutique, il faut pouvoir déterminer si
l'activité au sein d'une région d'intérét a évolué. Et dans le cas d’évolution, il faut quantifier
cette évolution. Enfin, ces limitations posent un grave probleme pour la délimitation des

tumeurs sur les images TEP qui vont étre utilisées en radiothérapie.
1.6.1. Le bruit

Le bruit est un terme issu du domaine de l'acoustique et désigne un signal parasite.
Que ce soit pour le son ou pour I'image, le principe est identique : sur tout signal de base vient
s'adjoindre un ensemble d'informations parasites aléatoires. Il y a deux sources différentes qui
sont a I’origine du bruit dans les images TEP. La premiere source est directement liée a la
nature statistique du phénomene observé, c'est a dire aux désintégrations radioactives du

marqueur associé a la molécule injectée au patient. Ce phénomene est modélisable par une loi
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de Poisson. La deuxieéme source de bruit est reliée a la reconstruction itérative de 1'image. Si
le bruit des données brutes acquises par le scanner TEP suit une loi de Poisson, le bruit que
I'on retrouve dans les images apres reconstruction ne suit pas une loi de Poisson. Ce bruit
dépend fortement de l'algorithme de reconstruction utilis€. Chaque algorithme de
reconstruction introduit un bruit et des artefacts spécifiques a son mode opératoire. Les
algorithmes de reconstruction des images, bien qu'ils aient bénéficiés de nombreuses
améliorations au cours des dernieres années, produisent toujours des images bruitées, non

parfaites, avec des propriétés variables et parfois déformées par des artefacts liés a

l'algorithme utilisé.

1.6.2. La résolution spatiale

La résolution spatiale mesure la capacité d'un imageur a différencier deux points
voisins. Ainsi, un imageur affecté d'une résolution spatiale d’un millimetre est capable de
produire une image précise de deux objets séparés par un millimetre de distance. Avec une
résolution spatiale moins précise, les deux objets seront fusionnés en une seule tache
indifférenciée. Cela ne signifie pas pour autant que des objets supérieurs a un millimetre de
diametre seront parfaitement résolus. Pour définir la résolution spatiale, on utilise
généralement la notion de largeur a mi-hauteur (ou FWHM pour « Full Width at Half

Maximum ») de la réponse impulsionnelle de 1'imageur.

La mauvaise résolution spatiale est le principal défaut de l'imagerie TEP. Cette
résolution est relativement mauvaise par rapport aux autres modalités d'imagerie médicale. En
effet, la ol 'imagerie anatomique par rayons X (TDM) ou par résonance magnétique (IRM)
permettent d'obtenir des résolutions submillimétriques, il faut se contenter d'une résolution
spatiale qui peine a descendre en dessous de cing millimetres pour un scanner TEP classique
actuel. Une telle résolution spatiale a plusieurs conséquences génantes, en particulier pour le
domaine de l'oncologie (comme la défaillance dans la détection des petites tumeurs et dans la

délimitation avec précision des tumeurs pour la radiothérapie).
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1.6.3. Résolution spatiale intrinseque

La résolution spatiale dite « intrinseque » est celle découlant directement des
propriétés physiques du systeme : la taille de son champ de vue, la taille, le nombre, le
positionnement des détecteurs, etc. Il faut bien faire la différence entre la résolution spatiale
du systeme et la taille des voxels de I'image, qui sont deux éléments bien distincts. Il est en
effet tout a fait possible de reconstruire des images TEP avec des voxels dont la dimension est
fixée arbitrairement (par exemple 4 ou 2 mm de c6té), mais cela n'améliore évidemment en
rien la résolution spatiale intrinseque de la machine. La résolution spatiale intrinseque est fixe,
bien qu'elle varie avec la position dans le champ de vue. Cette résolution est la plus précise au
centre du champ de vue, et se dégrade lorsque I'on s'en éloigne. Il est possible, grace a une
source radioactive ponctuelle que 1'on déplace dans le champ de vue, de générer une carte de
cette résolution spatiale en fonction de la position d'un objet dans le champ de vue. On peut
alors utiliser cette carte dans la reconstruction de I'image, de facon a tenir compte de cette
variation pour améliorer la qualité de I'image [101]. Malgré toutes les améliorations possibles
du systeme, il faut faire attention a ce que la localisation de la place de 1’annihilation du
positon avec 1’électron soit estimée le plus précisément possible. Car pour le B, le positon
parcourt une distance moyenne d’environ 0,6 mm dans I’eau avant son annihilation avec un
électron. Ce parcours peut atteindre 2,7 mm, suivant I’énergie d'émission du positon. De plus,
du fait que sa quantit¢é de mouvement au moment de son annihilation ne soit pas strictement
nulle, il existe une variabilité de plus ou moins 0,5° de l'angle entre les deux photons émis. La

combinaison de ces deux notions limite I’amélioration de la résolution intrinseque.

1.6.4. Effet de volume partiel

L’effet de volume partiel (EVP en francais, ou PVE pour « Partial Volume Effect »)
vient comme une conséquence de la résolution spatiale du systeme [102]. L'effet de volume
partiel désigne deux phénomenes distincts et particulicrement importants en imagerie
d'émission. Le premier concerne 1'effet de la faible résolution spatiale sur l'aspect visuel des
frontieres entre différentes régions de 1'image. Les transitions entre les régions sont floues et
étalées au lieu d'étre nettes et brusques, et plus l'objet est petit, plus il est difficile a
différencier du fond environnant, en particulier si le contraste est faible. Le deuxiéme

phénomene est nommé spécifiquement « spillover » ou contamination croisée, et concerne
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I'impact quantitatif des EVP. Il désigne le fait que deux régions d'intensités différentes se
contaminent mutuellement. Alors, d'une part, le profil de la structure imagée devient étalé, les
frontieres de 1'objet deviennent difficiles a discerner. D'autre part le signal de I'objet dans son
ensemble sera réduit. Typiquement, lorsque I'objet est d'un diametre inférieur a 2 cm (environ
quatre fois la résolution spatiale), méme le signal au centre de 1'objet (et non pas seulement
sur ses bords) diminue significativement par rapport a la réalité. Il existe de nombreuses
méthodes permettant de corriger ces effets, que l'on peut classer en deux catégories : les
méthodes travaillant en post-reconstruction, et les méthodes s'appuyant sur la reconstruction

elle-méme [103].

1.6.5. Les mouvements et la respiration

Les mouvements et la respiration du patient génerent des artefacts particulierement
séveres [104]. Ces mouvements peuvent entrainer des sous-estimations d'activité allant
jusqu'a 150 % dans des tumeurs pulmonaires [105] et des surévaluations de volume de 100 %
pour des 1ésions dont le diametre est inférieur a 15 mm [106]. En effet, contrairement a une
acquisition de TDM qui dure quelques secondes, et pour laquelle il est envisageable de
demander au patient de bloquer sa respiration pour éviter les artefacts, 'acquisition TEP dure
une vingtaine de minutes en moyenne. Ceci est nécessaire pour obtenir une image de qualité
suffisante et interprétable par l'oncologue : il faut enregistrer suffisamment de lignes de
réponse. Cette durée explique que l'image reconstruite soit une visualisation moyennée sur
lI'intégralité de 1'acquisition, et donc de tous les cycles respiratoires du patient. Lorsque ce
dernier respire, sa cage thoracique se souleve et redescend, ses poumons se gonflent et se
vident, son diaphragme se déplace, etc. Tous les objets imagés dans la région du thorax sont
donc rendus flous par ces mouvements, ainsi que les organes de I'abdomen mais avec moins

de flous car dans I’abdomen I’amplitude du mouvement arrive moins fort.
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Chapitre 2 :
Méthodes de segmentation
en TEP

2.1. Introduction

Nous avons déja vu dans le préambule I’intérét et I’importance de la segmentation des
tumeurs sur les images TEP pour la définition des volumes cibles pour les traitements en
radiothérapie. Dans ce chapitre, nous détaillons les principales méthodes de segmentation et
nous intéressons davantage aux méthodes de segmentation par seuillages adaptatifs, qui seront

optimisés puis validés dans les chapitres qui suivent.

2.2. Méthodes de segmentation visuelle

Ces méthodes [8, 43, 44] consistent a définir visuellement les contours de la tumeur
par un expert en médecine nucléaire, et non pas automatiquement par une machine. Cela est
fait en général a l'aide d'un logiciel de visualisation. Ce médecin a pour role de sélectionner
manuellement la zone qu'il juge pertinente a 1'aide de la souris ou du clavier de 1’ordinateur.
Ces méthodes ont deux inconvénients: elles ne sont pas automatiques et elles sont
subjectives, donc affectées par une importante variation entre les différents observateurs [45].
De plus, en TEP, les frontieres des objets sont floues et difficiles a identifier

automatiquement, et méme un humain peut dans certains cas avoir beaucoup de mal a séparer
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correctement un objet du fond. Néanmoins, malgré ces limitations, elles restent les techniques

les plus largement utilisées [46].

2.3. Méthodes d’apprentissage

En anglais « Learning methods ». Ce sont des techniques développées dans la
reconnaissance des formes pour estimer les dépendances a partir des données [58, 63-74].
Dans le cas de la segmentation des tumeurs en TEP, la tiche d'apprentissage consiste a
entourer les voxels des tissus normaux en se basant sur un ensemble de caractéristiques
extraites de I’image. De cette maniere on peut connaitre les limites de la tumeur. Parmi les
méthodes d’apprentissage, les plus connus et utilisable sont celles du regroupement

(« Clustering methods ») [58, 63-72].

Les méthodes « Clustering » consistent a regrouper les pixels de I'image en les
classifiant par rapport a un critere donné. Parmi ces méthodes, les plus célebres sont : K-
moyennes (« K-means » en anglais), et sa version floue, le « Fuzzy C-Means » (FCM). Dans
la méthode « K-Means », I'appartenance de chaque pixel a chacune des classes est déterminée
par la moyenne des caractéristiques des éléments, ce qui permet de calculer une nouvelle
moyenne, et ainsi de suite, on fait plusieurs itérations jusqu’a la convergence vers un contour
stable. Dans le cas du « Fuzzy C-Means », on attribue a chaque pixel un degré d'appartenance
a un centroide d'une classe. Cette attribution se fait en utilisant I’information de I’intensité du
pixel et de la distance qui le sépare par rapport au centroide de la classe. Pour que cette
méthode fonctionne, on a besoin de préciser au début le nombre de clusters (regroupements)
que nous avons besoin dans I’image a segmenter. Ensuite, les centroides de chaque classe
peuvent étre déterminés par différentes techniques, par exemple, en divisant ’image par
seuillages, ou bien au hasard (comme pour le « K-Means » classique) dans l'algorithme
standard du FCM. Ensuite, pour chaque pixel, on détermine la distance qui le sépare du
centroide de sa classe. Mais il faut noter que pour le cas ou on utilise cet algorithme pour la
segmentation des images, la distance ne signifie pas la position d’un pixel par rapport a celle
des centroides. Par contre, la distance signifie la variation de I’intensité d’un pixel par rapport
aux intensités des pixels centroides. Ainsi, chaque pixel aura une valeur d’appartenance a ce

centroide comprise entre O et 1, puis on attribuera a chaque pixel la classe dont la distance
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avec son centroide est la plus faible. Pour réaliser ce classement, on utilise une méthode

itérative dont le but est de minimiser la fonction suivante :
c p "
Jr=2 3l () 5. —m
j=1 i=l (12)

Avec ¢ le nombre de clusters, p le nombre de pixels, m; le centroide du cluster j, et b un
parametre de flou. Si b égale a 1, cela veut dire qu’il n’y a pas de flou, et si b égale a 2 cela
veut dire qu’il y a un flou maximum. La valeur de b est généralement fixée a 2. Il faut noter

que uj(x;) suit la condition suivante :

Zuj(xi)zl

J= (13)

Il s’agit donc de calculer les valeurs de m; et de uj(x;) pour tout i qui minimise Jr. Ceci est

réalisé a chaque itération grace aux formules de ré-estimation suivantes :

ZZ::[MJ' (xi )]‘7 X
J 2[”‘]‘ (’xi )]b

(14)
1
1 b1
2
S .
- 1 b1
B
(15)

Ces méthodes ne présentent pas de résultats concrets de détermination de volume ou de
quantification, mais souvent uniquement des appréciations qualitatives. La nature du bruit
n'est pas prise en compte et on peut craindre une relative variabilité des résultats face a des
images plus ou moins bruitées. Alors, ces méthodes rencontrent des problemes lors de leurs
applications en clinique car elles ont besoin des informations sur 1’absorption du traceur dans

le corps qui varie d’un patient a un autre.
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2.4. Méthodes des modélisations stochastiques

Ces méthodes [58-62] sont statistiques. Elles consistent a exploiter les différences
statistiques de la distribution d'intensité entre 1'absorption des tumeurs et les tissus sains des
images TEP. Ces méthodes supposent que les intensités de I’image sont distribuées suivant
une densité de probabilité d’une fonction qui représente les différentes régions de I’image. Ce
champ de méthodes est vaste et fondé sur la formule de Bayes (d’ou le nom : Bayésienne) et
sur 'utilisation de modeles probabilistes et statistiques pour classifier les éléments (les voxels
par exemple) par rapport a des classes, dont on estime les parametres telles que la moyenne et
la variance. On utilise en général un modele combiné a une estimation des parametres de
I'observation, pour contraindre la solution, souvent sous forme de modeles de « Markov »
cachés tels que des champs, des chaines ou des arbres. Alors, les décisions de ces méthodes se
basent sur l'intensité du pixel et la corrélation spatiale entre les pixels (deux pixels voisins et
d'intensités proches ont plus de chance d'appartenir a la méme classe). Ces méthodes fondent
également leurs décisions sur la répartition statistique des pixels dans l'image, avec des
modeles de bruit, suivant des lois différentes (en général gaussienne), ce qui permet de
segmenter des 1mages fortement bruitées. Ces méthodes nécessitent des contraintes
supplémentaires et d’améliorations pour qu’elles donnent des résultats satisfaisants en

clinique.

Mais récemment, Mathieu Hatt [62] et son équipe ont proposé une nouvelle méthode
de segmentation en TEP, qui est fondée sur I’utilisation de ce contexte méthodologique de
segmentation statistique des images TEP. Plusieurs approches ont déja tenté d’utiliser ce type
de méthodologies dans le cadre de ’imagerie d’émission, mais ces travaux se limitaient a
I’utilisation d’une mesure statistique dite « dure » ou seule une somme de Dirac est
considérée. Cette mesure permet de bien modéliser 1’aspect bruité des images, mais n’est pas
adaptée aux images d’émission qui sont, de plus, floues. En effet, ’hypothese de la
modélisation « dure » consiste a considérer qu’un voxel appartient a une classe et que son
observation est bruitée, en conséquence de quoi elle ne permet pas de modéliser un voxel
contenant un mélange de classes. La modélisation de la nouvelle méthode est fondée sur
I’utilisation d’une mesure statistique définie par un mélange de masses de Dirac, pour les
classes homogenes et de mesures continues de Lesbegue, pour les transitions floues entre les
régions. Ceci permet de prendre en compte simultanément les deux principaux défauts des

images d’émission : le bruit statistique et le flou induit par la résolution spatiale. Cette mesure
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floue a été utilisée dans le cadre d’une modélisation par chaines de Markov [62] puis d’une
approche locale adaptative [107] offrant des performances supérieures. Cette derniere
approche a été nommée FLAB pour « Fuzzy Locally Adaptive Bayesian ». Cette méthode a été
validée en comparant les résultats obtenus a ceux obtenus sur les mesures histologiques des
diametres maximaux des 18 tumeurs réelles. Cette comparaison a abouti a une erreur
moyenne inférieure a 5 % (environ 2,5 %), et a un écart-type inférieur a 5 % [108]. Ces
résultats sont les meilleurs si on les compare aux résultats des autres techniques de
segmentation, et plus précis€ément en ce qui concerne la précision de I’écart-type. Mais le
probleme de cette validation est que les résultats étaient publiés sous forme d’un diagramme,
sans valeurs numériques précises, et sans apporter de précisions sur les tailles des tumeurs
examinées. En plus, pour I'instant, cette méthode n’est pas tout a fait automatique, car le
choix d’utiliser la méthode binaire (deux classes dures et une transition floue) ou la méthode a
trois classes (trois clases dures et trois transitions floues) repose sur 1’utilisateur en fonction

de son appréciation de I’hétérogénéité de la tumeur a segmenter [108]. Alors, jusqu’a

maintenant, aucune implémentation de cette technique n’a eu lieu dans la pratique clinique.

2.5. Méthodes de « Variational approaches »

Ces méthodes de segmentation consistent a exploiter les informations fournies par la
variation d’intensité en utilisant la variation de gradients d’intensité entre la 1ésion et le fond
[47-56]. Une étude, qui se base sur le « Gradient Vector Flow » (GVF), a réussi a segmenter
des images TEP de foie avec succes [53]. Mais le foie est un objet largement plus grand que
les tumeurs pulmonaires que 1'on se propose de traiter dans notre étude. Donc, pour le foie, les
effets de volume partiel sont sans doute négligeables par rapport a la taille de 1'objet a
segmenter. Toutefois le contraste est relativement faible, et la méthode réussit tout de méme a
produire un contour satisfaisant du foie. Par contre, cette méthode parait mal adaptée a la
segmentation des tumeurs de petites tailles, pour lesquels les effets de volume partiel sont plus
significatifs. En général, ces méthodes souffrent d’un probleme de sensibilité qui est dii au

bruit de I'image [57].
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2.6. Méthodes de seuillages

Ce sont les méthodes auxquelles on s’intéresse dans cette these. Ces méthodes [75-91]
consistent principalement a définir le contour de la tumeur en se référant a un seuil de I'image
qu'on utilise, pour isoler la tumeur des autres tissus qui ’entourent. Les méthodes de
segmentation par seuillages sont les premieres méthodes utilisées pour la segmentation des
tumeurs. Ces méthodes sont caractérisées par leur simplicité. Le role de l'utilisateur est juste
de choisir un seuil pour la segmentation, puis il isole les pixels de I’image qui ont des
intensités supérieures a ce seuil. La région formée par ces pixels représente la tumeur, et ce
qui reste de I’image représente les tissus sains. La technique est donc tres simple et trés rapide
a mettre en ceuvre, étant de plus applicable directement aux images en trois dimensions. En
général, ces méthodes sont divisées principalement en deux grandes parties : « Seuillages

fixes » et « Seuillages adaptatifs ».

2.6.1. Seuillages fixes

Paulino er al. [75] ont segmenté les tumeurs en générant dans les images des iso-
contours avec un seuil constant de « Standard Uptake Value » (SUV) égal a 2,5. Le SUV
représente le rapport de la concentration de I’activité mesurée dans une zone d’intérét, par

rapport a I’activité pondérale injectée au patient. Il est représenté par cette formule :

SUV = Activité corrigée dansun volume choisit des voxels /Volume choisit

Activité injectée au patient | Masse du patient (16)

D’autres études [34, 36, 76-79] ont utilisé un seuil constant représenté par une valeur
constante de niveaux de gris de Dintensit¢ lumineuse des pixels de I'image TEP.
Généralement, ce seuil est un pourcentage (entre 40 et 75 %) de la valeur maximale des pixels

qui forment la zone tumorale a segmenter de I’image TEP.

Ultérieurement, des études ont montré que la valeur du seuil utilisée pour segmenter
les tumeurs sur les images TEP dépend du volume tumoral [80, 81], des hétérogénéités des
tumeurs, de la stabilité de captation du traceur [42], etc. Ce qui exige d’utiliser des valeurs de

seuils variables, qui dépendent des images des différentes tumeurs. D’ou I’apparition de 1’idée
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des méthodes des seuillages adaptatifs [28, 82-88] que nous avons détaillé dans le paragraphe

qui suit.
2.6.2. Seuillages adaptatifs

Ces méthodes, nommées aussi méthodes d’ajustement du seuil (« adaptative
thresholding technics ») [28, 82-88] consistent a caractériser chaque image TEP par des
parametres spécifiques, comme le bruit de fond de I'image TEP, la valeur de I’intensité
maximale de niveaux de gris des pixels de la région (qui est supposée représente la tumeur
sur I’image TEP), ’ordre de la grandeur de la tumeur sur I’'image TEP, etc. Cela permet de
donner une valeur de seuil propre a la segmentation de chaque image identifiée par les valeurs
des parametres qui la caractérisent. Pour assigner une valeur du seuil a chaque image, il faut
ajuster une fonction mathématique appelée « fonction d’ajustement du seuil ». Généralement,
cet ajustement se fait en simulant le corps du patient et les tumeurs par des fantomes de tailles
connues. Le plus souvent, le corps est représenté par un cylindre de faible concentration de
radio-isotope, et les tumeurs sont représentées par des spheres creuses plongées dans la
solution du cylindre. Ces spheres sont remplies d’une concentration de radio-isotope plus
élevée que celle de la solution du cylindre, afin de simuler des lésions hyperfixantes. Puis on
fait plusieurs acquisitions TEP en changeant les concentrations du cylindre et des spheres afin
d’avoir, dans le fantdme, des images de la 1ésion qui couvrent toutes les plages possibles.
Pour chaque image, il faut tester différentes valeurs du seuil de segmentation de la tumeur
simulée, pour retenir celui qui génere le contour le plus proche de la taille de la tumeur
simulée connue a partir du fantdbme. Par régression, on cherche ensuite la fonction
mathématique de la courbe de tendance, qui représente la relation entre les parametres
caractéristiques des images TEP et les seuils correspondants utilisés pour la segmentation des
tumeurs représentées sur ces images TEP. Cette fonction mathématique d’ajustement du seuil
sera appliquée en clinique pour segmenter les tumeurs réelles des patients. Malgré la grande
évolution des méthodes de segmentation par seuillages, on rencontre toujours des problemes
d’application et d’imprécision lors de I'implémentation de ces méthodes en clinique. On

détaille ci-dessous les plus importantes méthodes d’ajustement de seuil et leurs limites.

2.6.2.1. Seuillage adaptatif proposé par Daisne

Le modele décrit en 2003 par Daisne [28] propose le seuil suivant :
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seuil=a +b><L
SBR (17)

ou, « seuil » est le pourcentage d'intensité maximale de la lésion définissant les voxels gardés
dans le volume. a et b sont des parametres qui servent a 1’étalonnage de cette fonction si on
veut I’utiliser sur une autre machine. SBR (pour « Signal-to-Backgound Ratios ») est obtenu
par le rapport entre la moyenne des 9 voxels voisins de celui possédant le maximum d’activité
au sein de l'objet, et la moyenne d'une région d'intérét (approximativement 100 ml)
manuellement placée sur le fond, loin de l'objet a segmenter. Daisne a représenté le seuil sous
forme du pourcentage du maximum d’activité, ou le maximum d’activité est défini comme la
moyenne d’activité de ces 9 voxels. Alors nous pouvons conclure qu’il a ajusté sa fonction en
utilisant directement les volumes en 3D au lieu d’utiliser des surfaces de la tumeur en 2D.
Puis il les a fait se rejoindre pour reconstruire le volume. Daisne a aussi montré que la
fonction de seuil dépend de la méthode de reconstruction utilisée pour construire les images

TEP.

Bien que Daisne ait amélioré les méthodes de seuillages adaptatifs, sa méthode souffre
malheureusement deux problemes. Le premier est qu’il a ajusté les seuils en utilisant des
fantdmes, qui évidemment ne représentent pas parfaitement le corps humain. L application de
cette méthode en clinique, ol sont abordées des tumeurs habituellement de forme complexe et
hétérogene, sera problématique. Le deuxieme est le bruit de fond qui sera aussi hétérogene, ce
qui pose un probleme pour le choix de la place de la région d’intérét. Par ailleurs, le
placement manuel de la région d'intérét sur le fond rend cette technique dépendante de

I’utilisateur, ce qui empéche son automatisation.

2.6.2.2. Seuillage adaptatif proposé par Black
Le modele décrit en 2004 par Black [83] propose le seuil suivant :

threshold SUV = 0,307 x (mean target SUV )+ 0,588 (18)

ou, « threshold SUV » est le seuil utilisé pour la délimitation des tumeurs en TEP. Black a
trouvé que ce seuil (le seuil est représenté sous forme d’une valeur de SUV) varie en fonction
de la moyenne du SUV d’une cible (« mean target SUV »). Il a donc remarqué que, pour
définir une cible, le seuil de SUV dépend a la fois fortement de la moyenne de SUV pour cette
cible, et aussi, d’une maniere indirecte, de la concentration de FDG du fond (« background
FDG concentration ») et du volume cible (« target volume »). Ces deux derniers parametres

ont un effet indirect sur le SUV moyen de la cible. Black a également comparé les volumes
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segmentés en utilisant sa méthode de seuillages adaptatifs aux volumes déterminés en utilisant
un seuillage fixe (seuil fixe égal a 42 % du maximum de concentration d’activité au sein de la
1ésion). Pour faire cette comparaison, il a utilisé les images TEP des spheres d’un fantéme
puis ceux des lésions de cancer bronchique de 15 patients. Il a trouvé que la différence
absolue moyenne entre les deux méthodes était de 21 % par rapport au véritable volume du
fantome. Puis, cet écart a augmenté pour devenir 67 % lorsqu’on applique ces deux méthodes
au volume du GTV d’un véritable patient. Cela est dii en grande partie a un plus grand degré
d’hétérogénéité de SUV dans les tumeurs que dans les fantdmes. Donc, il a pris en compte
indirectement et partiellement le degré d’hétérogénéité de la lésion en utilisant la valeur
moyenne de SUV dans son modele. Mais, malgré tous ces avantages, cette méthode a besoin
aussi de beaucoup d’améliorations pour qu’elle ait une précision acceptable pour 1’utilisation

en routine clinique.

2.6.2.3. Seuillage adaptatif proposé par Nestle

Plus récemment, en 2005, Nestle a proposé€ un algorithme appelé GTVy,, (pour GTV
background) [82] qui peut étre considéré comme une amélioration du modele de Black.
L’auteur a converti les valeurs d’activités des voxels de TEP (qui sont en kBg/ml) en
intensités visuelles (/) des images en 2D. Il a réussi a traiter partiellement le probleme de

I’hétérogénéité des tissus en proposant un modele de la forme suivante :

Ithreshold = (0’1 5 X Imean ) + Ihackgrmmd (19)

ou, Iipresnota €5t 1a valeur absolue d'intensité en dessous de laquelle les pixels ne sont pas gardés
dans le volume. /..., est la moyenne des pixels sélectionnés avec un seuillage fixé a 70% du
maximum d’intensité, et Ipuckgrouna €St la moyenne des pixels d'une région d'intérét
manuellement placée sur le fond, loin de 1'objet a segmenter, mais en restant dans le méme
organe (par exemple le poumon), ce qui peut parfois étre compliqué par la position et la taille
de la tumeur par rapport a I'organe de référence. Nestle a conservé la facon avec laquelle les
autres auteurs ont travaillé en utilisant le SUV. 1l a cependant ajouté un facteur qui représente
la concentration de fond des tissus qui entoure la Ié€sion (Jpacigrouna) €t noN le fond du corps
tout entier (qui se trouve d’une facon indirecte dans la valeur du SUV utilisée par Black). De
plus, il a choisi 1.4, a la place de 1,4 (la valeur de I’intensité maximale dans la tumeur) pour
réduire I'influence des valeurs de l'intensité maximale qui ne sont pas statistiquement
significatives sur le seuil résultant. Par la suite, en faisant des études sur des patients, Nestle a

trouvé que sa méthode semblait étre la plus stable face a 1’absorption inhomogene de la
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tumeur, et face a la large variation des valeurs de SUV maximal. Plus récemment (en 2006),
Nestle a recommandé 1’utilisation d’une méthode de contraste orientée vers un algorithme
semi-automatique a la place d’une méthode de seuillage par un pourcentage du maximum

d’accumulation de 1’activité [40].

Malgré I'intérét donné a Nestle et a son modele, ce dernier souffre de plusieurs
problemes. Tout d'abord, le placement manuel de la région d'intérét sur le fond rend ce
modele dépendant de I'utilisateur, en particulier si le fond n'est pas homogene. Ensuite,
l'utilisation d'un seuillage a 70 % du maximum d’intensité pour /.., peut donner des résultats
aberrants avec certaines tumeurs hétérogenes, de diametres inférieurs a 2 cm (pour lesquelles

les effets de volume partiel sont trés importants) ou dont le contraste avec le fond est faible.

2.6.2.4. Seuillage adaptatif proposé par Brambilla

Encore plus récemment, en 2008, Brambilla [85] a montré que si on change I’activité
au début de 1’acquisition ou bien le temps de 1’acquisition, on n’aura aucune influence sur la
variation du seuil. De méme, il a ajouté un terme qui représente la taille de la tumeur dans son
modele. Il a partagé les spheres en deux groupes. Pour les spheres de diametres supérieurs a

10 mm, il a trouvé la fonction suivante :

TH (%) =151,1—- IOI,SX(I - %J ~0,976x ID

/ (20)
Et pour les spheres de diametres inférieurs a 10 mm, il a proposé la fonction suivante :
TH (%)=309,2-171,9%|1— L 9,643 x ID

T/B 21

ou, 7/B représente le rapport de la concentration dans la cible (sphere) sur la concentration du
fond. ID représente le diametre interne d’une sphere. TH(%) est le seuil qui représente un
pourcentage du maximum de concentration d’activité dans la sphere. Brambilla a utilisé dans
cette étude le fantome « PET Phantom - NEMA IEC/2001 » représenté dans la Figure 14. Ce
fantdme contient une série de spheres creuses de diametres intérieurs a 10, 13, 17, 22, 28, et
37 mm. Brambilla a ajouté a ce fantdbme une série de micro-spheres de diametres intérieurs de
4,1, 4,7, 6,5 et 8,1 mm. Il a déduit de ces deux fonctions que pour les spheres de diametres
supérieurs a 10 mm, 7/B a une influence sur le seuil beaucoup plus grande que celle du

diametre de la sphere (ID). Par contre pour une sphere de diametre inférieur a 10 mm, son
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diametre a une plus grande influence sur le seuil. Mais malheureusement, ce modele n’est pas
validé sur des tumeurs réelles, et il rencontre les mémes problemes que ceux du modele de

Daisne (paragraphe « 2.6.2.1»).

Figure 14: lllustration du « PET Phantom - NEMA IEC/2001 ».

2.7. Synthese et conclusion

Jusqu’a maintenant, d’apres toutes les techniques de segmentation des tumeurs sur les
images TEP citées ci-dessus, on ne trouve aucune méthode de segmentation qui donne des
résultats précis pour les tumeurs de petite taille, inférieures a 5 cm de diametre (pour
lesquelles les effets de volume partiel sont significatifs). Par contre, les tumeurs de plus
grande taille sont beaucoup plus facilement segmentées sur les images TEP. De plus,
actuellement, en clinique, on ne trouve aucune méthode automatique satisfaisante utilisée

pour la segmentation des tumeurs sur les images TEP.

Nous avons déja vu en préambule que la radiothérapie espere beaucoup de la

segmentation des tumeurs pulmonaires sur les images TEP. Cette these veut donc répondre a
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ce besoin, et espere permettre le développement d’une technique de segmentation
automatique et précise qui marche aussi pour les petites tumeurs inférieures a 5 cm qui
pourrait étre implémentée en clinique, afin de servir a la délimitation des volumes cibles pour

les traitements par radiothérapie.

Parmi les différentes techniques de segmentation des tumeurs sur les images TEP,
nous avons décidé de travailler pour améliorer et optimiser les techniques de segmentation par
seuillages adaptatifs. Ce choix n’est pas fait au hasard, mais nous avons remarqué que, pour
avoir plus de précision, les études tendent a remplacer les fantdmes qui sont formés par des
spheres creuses et des cylindres par des fantdmes qui ressemblent beaucoup plus au corps
humain, ce qui permet d’avoir plus de précision lors de I’ajustement des seuils adaptatifs [58,
89-91]. La Figure 15 illustre un fantdme bien amélioré qui est utilis€é dans I’étude de
Montgomery [58]. Mais le probleme est que méme si nous arrivons au maximum
d’optimisation des fantdmes, ces derniers ne peuvent pas représenter parfaitement le corps du
patient, car ils simulent I’aspect anatomique du patient, et il manque toujours 1’aspect
fonctionnel du corps. Par ailleurs, nous avons remarqué qu’il n’y a aucune étude utilisant les
données histologiques des tumeurs réelles comme référence pour servir a 1I’ajustement des
seuils adaptatifs. Par contre, toutes les études qui ont déja utilisées les données histologiques
comme référence pour I'imagerie TEP, sont faites pour comparer différentes techniques de
segmentation, ou bien pour valider des algorithmes de segmentation [38, 51, 109-117]. D’otu
I’'idée de cette these qui se base principalement sur I’optimisation des méthodes de seuillages
adaptatifs en ajustant les fonctions de seuillages directement a partir des données du corps
humain, au lieu d’essayer de changer et d’améliorer ces fonctions dans un fantdme qui

représente CE Corps.

Dans cette étude, nous avons ajusté, a partir des deux différentes bases de données
utilisées comme référence (cette référence est cherchée a partir du corps humain et non pas
d’un fantdome), deux fonctions utilisables pour la segmentation automatique des tumeurs
pulmonaires en clinique par la méthode de seuillages adaptatifs sur les images TEP. La
premiere référence utilisée dans cette étude se base sur les mesures des 1ésions évidentes sur
les images TDM et qui fixent d’une facon homogene sur leurs images TEP. La deuxieme
référence se base sur les mesures histologiques des pieces opératoires de tumeurs excisées
chirurgicalement. Apres avoir déterminé deux fonctions d’ajustement différentes, provenant
de ces deux différentes références, nous avons comparé ces deux fonctions. Enfin, nous avons

validé notre technique d’ajustement en utilisant une autre série de tumeurs. Cette validation
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est faite en comparant des tumeurs segmentées avec notre technique, a leurs mesures sur les

images TDM et en anatomopathologie.

Figure 15: lllustration d’un fantome amélioré.
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Chapitre 3 :
Etudes sur fantomes

Dans ce qui précede, nous avons vu la nécessité de délimiter avec précision et
automatiquement les tumeurs pulmonaires sur les images TEP. De plus, parmi les différentes
méthodes de délimitation des tumeurs sur ces images TEP, nous avons choisi d’améliorer et
de travailler sur les méthodes de seuillages adaptatifs. Nous avons proposé d’améliorer ces
méthodes de seuillages adaptatifs en les ajustant directement a partir des données des patients
réels et pas a partir des fantdbmes qui représentent les corps des patients. Nous détaillerons ce
travail dans le chapitre suivant (Chapitre 4) de cette these. Mais dans le présent chapitre nous
avons ajusté sur la machine TEP/TDM de notre département une fonction de seuillage en
utilisant un fantdme qui représente le corps du patient. Dans ce chapitre, nous avons fait cet
ajustement a partir du fantdbme pour pouvoir comparer les résultats de ce chapitre aux résultats
de nos optimisations qui se trouvent dans le chapitre suivant. Mais avant de commencer les
ajustements, nous devions faire des controles de qualité a partir des fantdmes. Alors, au début
de ce chapitre nous expliquons la fagon avec laquelle nous avons déterminé la résolution
spatiale de notre machine TEP/TDM. Ensuite, nous expliquons une série de manipulations qui
nous a aidée a choisir les parametres de reconstruction avec lesquels nous avons reconstruit
toutes les images utilisées au cours de cette these. Enfin, a la fin de ce chapitre, nous ajustons

une fonction de seuillages adaptatifs en utilisant un fantome qui représente le corps du patient.

3.1. Détermination de la résolution spatiale
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Dans notre travail qui s’intéresse a la segmentation des tumeurs sur les images TEP, il
est tres important de déterminer la Résolution Spatiale (RS) de notre machine TEP. En effet,
aucune méthode de segmentation ne permet d’obtenir de bons résultats pour la segmentation
des structures (ou bien des tumeurs) qui ont des tailles deux fois plus petites que la résolution

spatiale de la machine a FWHM.

3.1.1. Matériels et méthodes

Généralement, pour comparer la résolution des différents imageurs TEP, il faut
déterminer la résolution spatiale de chaque imageur en se basant sur une méthode standard
proposée par NEMA (« National Electrical Manufacturers Association »). Par la suite, nous
avons suivi NEMA NU 2-2001 [118] pour déterminer la RS de notre machine TEP/TDM
Gemini Philips.

D’apres NEMA, il faut positionner 3 gouttes de 18FDG dans le plan qui passe par le
centre du champ de vue axial des détecteurs (a Y2 de FOV axial ou FOV est le champ de vue
des détecteurs (« Field Of View » en anglais)) de notre machine, d’une fagon a avoir en cm les
coordonnées (x, y) suivantes: (0, 1); (0, 10); (10, 0). De méme, il faut mettre 3 autres
gouttes de mémes coordonnées (X, y) mais qui se trouvent cette fois ci dans le plan qui passe
par le ¥4 de FOV de notre machine. Alors, les deux plans qui contiennent les gouttes sont
paralleles et séparés d’une distance de % FOV axial. Le volume de chacune de ces gouttes ne

doit pas dépasser 1 mm’.

Pour cela, nous avons cong¢u un fantdme maison a I’aide de deux blocs de polystyréne
expansé et de 6 tubes capillaires de diametres intérieurs inférieurs a 1 mm. La Figure 16
montre ce fantdbme apres son installation a I’intérieur de la machine. Sur cette figure, les
goutes de 18FDG sont colorées en rouge. On a utilisé chaque bloc comme un support pour
fixer chacun de ces 3 tubes capillaires perpendiculairement a son plan. Puis, pour bien repérer
la position des capillaires par rapport a chaque bloc, nous avons tracé grace a un stylo, un
repere orthonormé sur la surface plane de chaque bloc. Puis, pour chaque bloc, nous avons
fixé 3 tubes capillaires de facon a avoir les coordonnées citées ci-dessus. Chaque capillaire
sort a I’extérieur du bloc sur une distance de 2 cm (voir Figure 16). Nous avons prévu de
mettre, lors de 1’acquisition, chacune des gouttes de 18FDG au bout de I’extrémité de chacun

de ces tubes, de facon a ce que la profondeur de chaque goutte ne dépasse pas 1 mm (pour
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avoir une goutte de volume inférieur a 1 mm3). Mais, pour éviter la contamination nucléaire,
nous avons repéré la place du fantome a I’intérieur de la machine avant de remplir les tubes
capillaires par les goutes de 18FDG. Ainsi, pour faciliter le repérage et le positionnement du
fantdme, nous avons collé un papier sur la table de la machine. Sur ce papier, nous avons
repéré grace a un stylo les fronticres de la base de chaque bloc. Nous avons positionné les
blocs face a face sur la table de la machine, de fagon a avoir une distance de % FOV entre les
extrémités des 3 premiers tubes et les extrémités des trois deuxiemes. Il faut noter que notre
machine a un FOV de 18 cm, donc le % FOV représente 4,5 cm. Et puisque chaque tube sort
de la surface de son bloc d’une distance de 2 cm et qu’on a deux blocs (3 tubes qui sortent de
chaque bloc), alors la distance qui sépare les surfaces qui forment les faces des blocs est de
8,5 cm (4,5 + 2 + 2). Pour faire ce positionnement, nous avons installé le premier bloc de
facon a ce que I’axe de la couronne de détecteurs passe par le centre du repere dessiné sur le
bloc et de maniere a étre perpendiculaire au plan formé par les extrémités des 3 capillaires (la
ou on doit mettre les gouttes de 18FDG). Ensuite, nous avons varié dans la profondeur de la
table pour que le plan passant par la position des 3 gouttes coupe I’axe de la couronne au
milieu du champ de vue des détecteurs (a ¥2 FOV). De cette facon, le deuxieme bloc est
automatiquement bien positionné, car il est déja repéré par rapport au premier bloc. De cette
maniere, méme si on enleve le fantbme pour mettre les gouttes de 18FDG, sa place reste bien
repérée sur le papier fixé sur la table de la machine. Donc le repositionnement du fantdme
apres remplissage des gouttes dans les tubes sera beaucoup moins compliqué. Il faut noter que
pour faire le réglage du positionnement, et pour que nous soyons siirs de la bonne position du

fantdme, nous avons utilisé des lasers et des coupes TDM.

Pour remplir les gouttes de 18FDG dans les capillaires, nous avons enlevé les blocs de
leurs positions, une fois repérés dans la machine. Puis nous avons utilisé une solution
d’activité de 5,68 MBg/ml au temps de I’acquisition et avons plongé I’extrémité de chaque
capillaire dans cette solution pour qu’il s’en absorbe (c’est la capillarité qui fait monter le
liquide dans le capillaire). Dans le cas ou le capillaire absorbe une quantité de la solution au
dela d’un millimétre, nous avons retiré 1’exces avec un mouchoir absorbant. Puis, nous avons
réinstallé le fantdme dans sa position déja repérée sur le papier collé sur la table de la
machine. Pour notre acquisition, nous avons choisi ’examen « standard privé EM/Body »,
celui qui est utilisé en clinique pour les patients standards. Nous avons fait 1’acquisition
pendant 3 minutes, et pour un seul pas. Enfin, nous avons reconstruit les images avec la

reconstruction « Body 3D RAMLA » utilisée pour les examens cliniques.
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Figure 16: lllustration du fantome utilisé pour la détermination de la RS.

3.1.2. Analyse et résultats

Pour mieux comprendre la méthode par laquelle nous avons déterminé la résolution
spatiale de notre machine, nous allons analyser la détermination de la résolution spatiale
transversale a partir de I’image de la goutte de 18FDG située au point de coordonnées (0,1) du
plan qui est a ¥2 du FOV axial. Tout d’abord, nous avons transporté nos images vers le logiciel
« IDX Imagecast iPACS Viewer » qui peut calculer I’'intensité de chaque pixel. Puis, nous
avons choisi la coupe transversale TEP reconstruite, dont la surface de la goutte qui nous
intéresse parait la plus grande. Nous avons relevé 'intensité de tous les pixels suivant une
droite horizontale qui passe par le diametre de I'image de la goutte. La largeur de chaque
pixel est de 4 mm. La Figure 17 représente ’intensité des pixels en fonction de la distance
ainsi que la méthode utilis€e pour la détermination de la résolution spatiale. En utilisant

« Microsoft Excel », nous avons fixé ces points sur un repere. Puis, comme recommandé par
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NEMA, nous avons déterminé 1’intensité maximale, en cherchant le maximum de la courbe
parabolique qui passe par les trois points d’intensité maximale du tableau (la courbe rouge de
la Figure 17). Pour chaque coté du maximum de la parabole, nous avons fait une interpolation
linéaire entre les deux pixels voisins d’intensité la plus proche a celle de la moitié d’intensité
maximale. Nous avons obtenu les deux droites bleue et verte de la Figure 17. Enfin, la
résolution spatiale égale a la largeur a mi-hauteur (FWHM) de la courbe est déterminée en
cherchant la distance qui sépare les deux points des deux droites a la moitié de I’intensité

maximale. Nous avons trouvé une RS transversale de 8,30 mm dans cet exemple.

Pour chaque point, nous avons calculé la résolution spatiale transversale mesurée dans
les tranches transversales, et la résolution spatiale axiale suivant 1’axe de la couronne. Et nous
avons classé les résultats dans le Tableau 2 ci-dessous. Mais, puisqu’il existe une symétrie des
détecteurs autour de 1’axe de la couronne, nous avons trouvé a peu pres les mémes valeurs
pour la résolution dans la position des points de coordonnées (0,10) et (10,0). Nous avons
groupé ces résultats dans une méme ligne qui donne la résolution a une position radiale de 10

cm.

Nous pouvons conclure que la plus grande valeur de la résolution spatiale dans notre
tableau €était de 9,49 mm. Mais dans notre cas, ou I’on veut utiliser dans ce qui suit les coupes
transversales uniquement pour faire les segmentations, la plus grande valeur de résolution
spatiale transversale est de 8,6 mm. Dans ce cas, il faut savoir qu’aucune méthode de
segmentation ne permet d’obtenir de bons résultats sur les tumeurs de moins de 17,2 mm car
on atteint ici les limites de notre scanner TEP, dont la résolution spatiale est limitée pour les

coupes transversale a environ 8,6 mm de largeur a mi-hauteur.
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Figure 17: lllustration d’'un exemple de la détermination de la RS.
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Position A V2 FOV AV FOV Moyenne
(centre)

©;1 Résolution 8,30 mm 8,25 mm 8,28 mm
transversale

Résolution axiale 7,73 mm 3,74 mm 5,74 mm

Moyenne de (0 ; 10) et Résolution 8,60 mm 8,35 mm 8,47 mm
de (10;0) transversale

Résolution axiale 9,49 mm 7,68 mm 8,59 mm

Tableau 2: Résultats de la Résolution Spatiale de notre machine.

3.2. Réglage des parametres de reconstruction

Nous avons vu dans le deuxieme chapitre de cette theése que pour reconstruire une
image a partir des données, un sinogramme virtuel est calculé a partir d’une image virtuelle, et
est ensuite comparé au sinogramme réel. L'écart est utilisé pour modifier I'image reconstruite
et ce cycle d'estimation / correction est itéré. Il est en effet bien reconnu que plus le nombre
des itérations est élevé, plus I'image est bruitée, et il faut donc faire appel a des contraintes
telles qu’un post-filtrage par une gaussienne 3D ou un arrét des itérations avant d'atteindre la

convergence [93].

Donc, actuellement, a chaque méthode de reconstruction itérative, sont associés des
parametres de reconstruction utilisés en acquisition clinique et spécialisés pour le diagnostic
en oncologie. Dans notre cas, nous avons reconstruit nos images TEP avec la méthode de
reconstruction RAMLA 3D de Philips. Cette méthode itérative est caractérisée par deux
parametres de reconstruction. Le premier de ces parametres est « iter » (« iter » = n) qui
représente le nombre d’itérations choisi. Le deuxieme est le parametre de relaxation « A » qui
précise le critere de convergence. L’une des difficultés est de trouver un compromis entre les
valeurs de ces deux parametres. Pour le diagnostic des tumeurs sur les images TEP de notre
machine, les constructeurs recommandent les parametres de reconstruction de la facon
suivante : « iter » = 2 et « A » = 0.006 (« parameétres cliniques »). 1l faut noter que le but du
diagnostic est de détecter de facon précoce une lésion tumorale ; alors que, pour la
segmentation des tumeurs en radiothérapie, 1’objectif principal est de délimiter avec précision
les 1ésions tumorales connues sur les images TEP. Dans ces conditions, nous ne sommes pas
certains que les parametres cliniques recommandés par les constructeurs soient les plus

appropriés quand il s’agit de segmentation en oncologie. Ainsi, I’objectif de ce chapitre est de
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trouver les valeurs de parametres de reconstruction qui permettraient d’avoir une plus grande

précision lors de la segmentation des tumeurs sur des images TEP.

Figure 18: lllustration du fantome utilisé pour tester les paramétres de reconstruction.

Pour comparer les différentes valeurs de reconstructions, nous avons utilis€é un
fantobme en plexiglas de forme cylindrique, d’une hauteur interne de 186 mm, et d’un rayon
interne de 102 mm. Pour les structures a imager, nous avons choisi trois seringues de diametre
interne de 18 mm et six seringues de 10 mm. Nous avons donc utilisé deux cylindres
prédécoupés au format du fantome en polyuréthane pour fixer les seringues a I’intérieur du
cylindre (voir Figure 18). Dans cette étude nous nous sommes intéressés seulement a deux de
ces trois grandes seringues. Nous avons rempli le fantdme avec des valeurs d’activités d’une
facon a avoir, lors de ’acquisition, les activités de 18FDG suivantes : 2,5 MBq/L dans le
cylindre, 12 MBg/L dans la premiere grande seringue et 5 MBq/L dans la deuxieme seringue.
Etant donné que le déplacement de la table (le pas) est de 84 mm, pour avoir 1’acquisition du
fantobme en entier on a effectué trois pas en basculant de haut (de la place consacrée pour la
téte du patient) en bas (3 pas de déplacement du lit avec recouvrement pour éviter les artefacts

de I’acquisition en bout d’anneau). Ensuite, nous avons reconstruit les images acquises pour
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notre fantdme, avec le protocole « RAMLA 3D », en faisant varier les parametres de
reconstruction, qui sont le nombre d’itérations « iter » de 1 a 5 itérations, le parametre de
relaxation « 4 » de 0,004 a 0,008 par pas de 0,001. Puis, nous avons choisi la coupe TEP qui
passe par les deux seringues qui nous intéressent. Il est alors évident que si cette coupe
transversale (en 2D) passe par les deux seringues, la forme des seringues sur I’image parait
circulaire (coupe transversale d’un cylindre). Cette coupe est reconstruite par les différents

couples des parametres de reconstruction « ifer » et « 1 ».

3.2.1. Effet sur le profil d’une structure

Pour cette coupe choisie, pour les différentes reconstructions (différentes couples de
« iter » et « A »), nous avons tracé avec le logiciel « MATLAB » le profil de chaque structure
(seringue) c'est-a-dire I’intensité des pixels en fonction de leurs coordonnées x, y. La
Figure 19 illustre le profil de I'image TEP de la seringue de la plus grande activité (12
MBg/L). La Figure 20 montre le profil de la coupe TDM correspondante. Il est clair que le

profil trouvé a partir de I’'image TDM est plus proche de la réalité.

Pour chaque seringue, nous avons tracé sur « MATLAB » les profils en deux
dimensions pour chaque couple (« iter », « 4 »). De plus, sur la méme image de « MATLAB »,
nous avons dessiné le profil idéal qui est celui d’un cylindre proche de celui de la Figure 20
mais en 2D. Puis, nous avons cherché la reconstruction qui donne le profil s’approchant le
plus du profil idéal du cylindre. Pour cela, nous avons cherché la pente de chaque profil au
point de son intersection avec celui du cylindre idéal. Alors, le profil ayant la pente la plus
forte sera celui de I'image reconstruite avec les parametres de reconstruction les plus
convenables. La Figure 21 illustre les profils de quelques couples de parametres de
reconstruction de la premiere seringue. La Figure 22 montre un zoom sur les points
d’intersection des profils avec le profil idéal. La Figure 23 illustre les profils de quelques
couples de parametres de reconstruction de la deuxieéme seringue qui a une activité égale a 5

MBg/L.

Apres le calcul des pentes des différents couples de parametres de reconstruction, nous
avons trouvé que le couple de parametres itération-relaxation correspondant a la plus grande
pente est le couple de parametres cliniques : « iter » = 2 ; « A » = 0,006. Pour plus de détails

sur le calcul des pentes, on peut se rapporter au tableau « Annexe B ».
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Figure 19: lllustration du profil obtenu a partir de I'image TEP.
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Figure 20: lllustration du profil obtenu a partir de 'image TDM.
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Figure 21: lllustration des différents profils pour la seringue de grande activité.
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Figure 22: Zoom (sur la Figure 21) sur le point d’intersection des profils avec le profil idéal.
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Figure 23: lllustration des différents profils pour la seringue de la petite activité.

3.2.2. Effet sur la robustesse de la segmentation automatique

La robustesse de segmentation est la capacité a générer des segments identiques,
quelques soient les conditions. Dans notre cas de segmentation par seuillage, ces différentes
conditions sont les variations des valeurs de seuils de segmentation autour du seuil avec
lequel il faut segmenter. Alors, il faut chercher le couple de parametres de reconstruction
(« iter », « A ») qui a la meilleure capacité a générer la méme taille a segmenter. Pour cela,
nous avons pris les images TEP de la seringue de plus grande activité (12 MBg/L) qui sont
reconstruites avec les différents parametres. En 3D, I’intensité des pixels de chaque image a
une forme proche de celle de la Figure 19, mais d’une surface discontinue. Pour que 1’on
comprenne mieux la forme, nous se référons sur la Figure 24 qui illustre un profil discontinu
en 2D. La couleur rouge représente la surface de la seringue a segmenter. « Plage » représente
la plage des valeurs des seuils qu’on utilise pour la segmentation, afin d’avoir la vraie taille de
la seringue. Alors, « plage » est la différence entre la plus grande valeur et la plus petite
valeur du seuil qui donnent sur I’'image TEP une taille égale a celle de la taille de la seringue.
La valeur de « plage » est proportionnelle a la largeur d’intervalle des valeurs des seuils
(autour du seuil avec lequel il faut segmenter) qui donnent le méme contour de notre structure

qui représente une tumeur. Chaque couple de parametres de reconstruction a une image
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reconstruite donnant une valeur de plage spécifique a ces parametres de reconstruction. Les
valeurs de ces parametres de reconstruction, avec lesquels est reconstruite I'image TEP, ont
un effet sur la robustesse de la segmentation automatique par seuillage de cette image. Ainsi,
plus la valeur « plage » d’un couple (« iter », « A ») est grande, plus I’image reconstruite avec
ce couple est robuste pour la segmentation par seuillage. La Figure 25 montre 1’histogramme
qui représente les valeurs des plages des différents couples de parametres de reconstruction. Il
faut noter que dans cet histogramme, les valeurs de « plage » sont représentées en fonction de
pourcentages de la valeur d’intensité maximale des pixels représentant la seringue dans
I’'image TEP. Nous savons que le couple: «iter» = 2; «A» = 0,006 («parametres
cliniques ») donne la plus grande valeur de « plage ». Alors, pour une segmentation
automatique avec une méthode de seuillages, si cette segmentation se fait sur des images TEP
qui sont reconstruites avec le couple de parametres utilisés en clinique, on aura une robustesse
plus importante (en ce qui concerne les parametres de reconstruction). Pour plus de détails sur

le calcul des plages de seuils, on peut se rapporter au tableau « Annexe C ».
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Figure 24: lllustration d’un profil discontinu en 2D.
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Figure 25: Histogramme des pourcentages de plages de seuils, en fonction des parameétres de reconstruction.

3.2.3. Conclusion

Dans notre travail, nous avons seulement utilisé deux rapports de signal sur bruit et un
seul diametre des structures. Ce choix ne couvre pas tous les cas rencontrés en clinique. Ainsi,
il est intéressant de changer et tester encore d’autres parametres de reconstruction ou d’autres
méthodes de reconstruction autre que « RAMLA 3D ». Mais, pour ce que nous avons testé, il
nous semble que les parametres de reconstructions cliniques (« iter » = 2 et « A » = 0,006) ne
sont pas seulement les plus appropriés pour la détection et le diagnostic des tumeurs sur les
images TEP, mais aussi pour la segmentation automatique des tumeurs. Alors dans la suite de
notre travail d’optimisation de la segmentation automatique, on va reconstruire toutes nos
images en utilisant le couple de parametres de reconstructions qui est déja utilisé en clinique :

« iter » =2 et « A » =0,006.

3.3. Seuillages adaptatifs a partir d’'un fantome

Nous avons vu dans le deuxieme chapitre de cette these les différentes méthodes

utilisées de nos jours pour segmenter les tumeurs sur les images TEP. Parmi ces méthodes, il
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existe les méthodes de segmentation par seuillages adaptatifs. On rappelle que ces méthodes
consistent a ajuster une fonction de seuillages adaptatifs appelée « fonction d’ajustement du
seuil », qui est utilisée pour donner un seuil de segmentation spécifique a chaque image.
Actuellement 1’ajustement de cette fonction se fait en utilisant un fantobme qui représente le
corps du patient. On remplit le fantobme par des concentrations d’activités analogues a celles
qu’on trouve en clinique, puis on fait plusieurs acquisitions pour plusieurs rapports d’activité.
Ensuite, on compare les tailles des structures sur leurs images TEP a leurs tailles réelles. On
teste le contour donnée sur 1’image TEP pour plusieurs valeurs de seuil, et on retient le seuil
qui donne le contour de ’image TEP le plus proche de la réalité. On obtient une valeur de
seuil qui correspond a cette image TEP testée, et qui est caractérisée par les valeurs
spécifiques des parametres. Apres avoir fait ce travail sur plusieurs images, on acquiert
plusieurs valeurs de seuil qui correspondent a plusieurs valeurs de parametres. Puis on fait
I’interpolation entre ces points et on cherche par régression la fonction mathématique qui
correspond le mieux a I’ensemble de ces points. Cette fonction trouvée sera la « fonction

d’ajustement du seuil » qui sert a segmenter des tumeurs réelles des patients en clinique.

Le probleme de cette technique de segmentation par seuillages adaptatifs est qu’elle ne
peut pas étre utilisée sur d’autres machines (un TEP/TDM d’une autre société par exemple)
ou bien avec une autre méthode de reconstruction, sans optimisation préalable
[82, 119, 120]. Alors, aucune des « fonctions d’ajustement du seuil » détaillées dans le
deuxieme chapitre (celles de Daisne, Black, Nestle ou bien Brambilla) ne peut étre utilisée sur
notre machine sans optimisation préalable. De plus, comme on a déja vu dans le deuxieme
chapitre, aucune de ces « fonctions d’ajustement du seuil » n’a abouti a des résultats bien
précis. Pour cette raison, nous avons décidé de développer une « fonction d’ajustement du
seuil » propre a notre machine, sans utilisation et optimisation des autres fonctions qui sont
déja prétes. Cette partie de la these montre comment on aboutit a I’ajustement d’une fonction
de seuillages adaptatifs sur notre machine en utilisant un fantdome. De plus, 1’ajustement d’une
fonction a partir d’'un fantdme nous donne la possibilité de la comparer avec les autres
fonctions que nous voulons les ajuster dans le chapitre suivant a partir des données des

patients réels.

3.3.1. FantOome
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N

Pour déterminer une « fonction d’ajustement du seuil » spécifique a notre machine
TEP/TDM Gemini de Philips, nous avons utilisé le fantdme « Flangeless Deluxe Jaszczak »
de la Figure 26. Ce fantome est constitué d’un cylindre qui représente le thorax du patient.
D’apres le catalogue fourni avec ce fantdme, ce cylindre a un diametre intérieur de 20,4 cm,
une hauteur de 18,6 cm, et une épaisseur de sa paroi de 6,4 mm, pour une capacité totale de
6,079 L. Mais d’apres nos mesures, le cylindre a en réalité un diametre intérieur de 21 cm,
une hauteur de 18,8 cm et une capacité de 6,512 L. A I’intérieur de ce cylindre plongent six
spheres creuses de diametre intérieur variant de 9,89 a 31,27 mm (voir Tableau 3). Ces six
spheres sont attachées avec six tiges qui les fixent au cylindre. Pour représenter les tumeurs
du patient, il faut remplir ces spheres de tailles différentes avec une solution radioactive de
concentration plus élevée que celle de la solution qui se trouve dans le cylindre (autour des
spheres). Cette solution dans laquelle plongent les spheres représente les tissus sains autour

des tumeurs.

Jaszczak

Figure 26: Fantdome « Flangeless Deluxe Jaszczak » utilisé pour I'ajustement

85



CHAPITRE 3 : ETUDES SUR FANTOMES

Le volume du cylindre occupé par les six spheres est égal a 40,1 mL. Le volume du
cylindre occupé par les six tiges qui fixent les six spheres est a peu pres de 21,9 mL. Alors,

apres fixation des spheres, on peut remplir le cylindre de 6,45 L de solution radioactive.

Volume en ml 0,5 1 2 4 8 16
Diametre extérieur 11,89 14,43 17,69 21,79 26,82 33,27
(OD) en mm
Diametre intérieur 9,89 12,43 15,43 19,79 24,82 31,27
(ID) en mm

Tableau 3: Tailles des spheéres creuses du fantdme « Flangeless Deluxe Jaszczak ».

3.3.2. Remplissage du fantdme

Black [83], dans son modele, précise qu’une activité dans le cylindre de 5,33 KBg/mL
(= 0,144 uCi/cc) est celle qui s’approche le plus de la pratique clinique. Cette valeur sera
nommée « By ivire » dans ce qui suit (B pour « Background »). L’activité qui se trouve dans
chacune des spheres est appelée « T,uivie » (T pour « Target »). Donc, pour avoir plusieurs
valeurs de rapport de concentration, il faut faire plusieurs acquisitions du fantdme avec
plusieurs valeurs du rapport Ty iviee / Baciivie. Le Tableau 4 montre les rapports de Tueivies
/ Baeiivire choisis, ainsi que les autres valeurs d’activités qui nous ont permis d’avoir ce rapport.
Nous avons donc décidé de fixer I’activité dans le cylindre a 5.33 KBqg/mL, tandis que
I’activité dans les spheres décroit avec une période de 109,8 minutes (c’est la période de
désintégration de 18FDGQG). Pour pouvoir conserver une valeur constante de Bz dans le
cylindre au commencement de chaque acquisition, nous avons ajouté au fil du temps, des
activités de 18FDG dans la solution du cylindre. L’ «Activité a ajouter dans le cylindre » du
Tableau 4 montre I’activité qu’il faut ajouter avant I’acquisition pour récupérer 1’activité du
cylindre perdue par décroissance. Ces activités qui remplacent I’activité perdue seront

injectées dans le cylindre en utilisant des seringues de 18FDG déja préparées.

Nous avons donc rempli les spheres par du 18FDG d’activité égale a 117,2 KBg/mL
au temps #p=0 qui est le temps du début de la premiere acquisition. Afin que la concentration
du cylindre initialement rempli de 6,45 L d’eau, soit de 5,33 KBg/mL au temps =0, on
remplace 5 mL d’eau du cylindre par une activité égale a 34,4 MBq (= 5,33 KBg/mL * 6450

mL) a 7,=0.
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Temps | Tucriviie €0 | Taciivie / Baciiviee | Baciivie €0 | Activité a ajouter
(minutes) | KBg/mL KBg/mL | dans le cylindre
to=0 117,2 22 5,33 34,4 MBq
;=61 79,9 15 5,33 11 MBq
=125 53,3 10 5,33 11,4 MBq
t3=160 42,7 8 5,33 6,8 MBq
t4=206 32 6 5,33 8,7 MBq
ts=270 21,3 4 5,33 11,4 MBq

Tableau 4: Planification des activités pour le fantome.

A ;=61 minutes, cette activité initiale décroit jusqu’a 23,4 MBq. Pour récupérer la
perte d’activité et garder 34,4 MBq dans la solution du cylindre a #;=61 minutes, il faut
remplacer un petit volume de la solution du cylindre par le méme volume (5 mL) qui se
trouve dans une seringue d’activité égale a 11 MBq (= 34,4 MBq - 23,4 MBq) a #,=61
minutes (c'est-a-dire, 16,2 MBq si cette seringue est préparée a 7y=0). Il faut noter ici qu’il y a
une petite erreur que nous avons estimé qu’elle est négligeable. Cette erreur est due a
I’activité retirée du cylindre. Ensuite, on fait la deuxieme acquisition a #;=61 minutes. Et ainsi
de suite, on suit les différentes acquisitions planifiées dans le Tableau 4 pour les temps #,
jusqu’a obtenir six acquisitions pour des différentes valeurs de T civis / Bacriviie QUi varient

entre 22 et 4.

Dans « Annexe D » se trouve la liste des activités demandées a la radio-pharmacie.

3.3.3. Analyse des images et résultats

Les données numériques se rapportant aux six acquisitions sont enregistrées sur des
CD a partir de la console « PACS » du CHLS. Brambilla a démontré que I’influence des
tailles des lésions sur la fonction n’est pas importante pour les spheres de diametre supérieur a
1 cm [85]. Pour cette raison, on va seulement s’intéresser dans cette étude a la sphere creuse
la plus grande. Ainsi, la « fonction d’ajustement du seuil » déterminée sera la plus convenable
pour étre appliquée a des 1ésions de diametre d’environ 3 cm. Donc, pour chaque acquisition
caractérisée par son rapport « Tucivie / Bacrivie »» nous avons choisi la coupe TEP qui nous
intéresse. Cette coupe doit contenir la plus grande taille de la plus grande sphere. Pour trouver
ces images, nous avons fusionné les coupes TEP avec les coupes TDM de la méme
acquisition. La Figure 27 montre les six images TEP que nous avons choisi avec les rapports

& Taetivite / Baciivire » suivants : 22, 15, 10, 8, 6 et 4.
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Nous avons déja vu que pour déterminer la « fonction d’ajustement du seuil », il faut
chercher le seuil convenable pour la délimitation de la grande sphere, dans chacune des
images TEP qui sont caractérisées par leurs rapports « Tucrivits / Bacrivire ». Pour cela, par fusion,
nous avons cherché I’image TDM correspondante pour chacune des six images TEP. Ensuite,
nous avons cherché I’aire de la grande sphere sur son image TDM. 1l faut noter que toutes nos
détermination des aires, des intensités des pixels et des contours par seuillages sont faites en
utilisant le logiciel d’imagerie « ImageJ ». Ainsi, en utilisant ce logiciel pour chaque image
TEP, nous avons testé différentes valeurs de seuil de niveau de gris d’intensité des pixels.
Enfin, pour chaque image TEP, nous avons retenu le seuil qui nous a donné I’aire de la sphere
sur son image TEP plus proche a son aire déterminée a partir de son image TDM. La Figure
28 montre ce test sur la coupe « b » de la Figure 27, fait en utilisant la console « FocaleSim »,
qui est une console d’imagerie spécialisée pour la segmentation d’image. Pour ne pas avoir de
discontinuité dans I’image TEP (due a la grande taille des pixels 4x4 mm?), cette console lisse
les contours. Apres la fusion de I'image TEP avec son image TDM correspondante, la console
« FocaleSim » nous a permis de remarquer visuellement la variation de la taille de la sphere
sur ’'image TEP en fonction de la valeur du seuil choisi. Ensuite, pour le seuil retenu, d’apres
la Figure 28.f on voit la superposition de la taille de la sphere sur I’'image TEP avec sa taille
sur 'image TDM. Donc, pour chaque image TEP caractérisée par une valeur de « Tyeivirs
/ Bacivie » on aura une valeur du seuil convenable. Mais il faut savoir que les valeurs de
« Tyeriviee / Bacrivie » sont des rapports d’activités injectés dans le fantdme. Apres la
reconstruction des images TEP, ces valeurs d’activités se transforment en intensité de pixels.
On obtient donc, sur les images TEP, des valeurs de rapports d’intensité qui sont différents
des rapports d’activités injectés (« Tucnivie / Bacivie »)- De plus, lors de 1'utilisation de la
fonction ajustée pour la segmentation des tumeurs en clinique, on ne peut pas connaitre les
valeurs « Tyeivite / Bacrivire » de 'image TEP. Pour chaque valeur de seuil déja retenue, il faut
rechercher des parametres caractéristiques de 1’image TEP correspondante. Ils sont fonction
de niveaux d’intensités des pixels dans 1’image TEP, et doivent remplacer les valeurs de
« Tyeriviee / Baeriviee ». Le Tableau 5 représente ces valeurs ainsi que toutes les données

numériques qui ont servi a I’ajustement des fonctions qu’on va voir dans ce qui suit.
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Figure 27: Images TEP du fantdme avec les rapports « T,cvits / Bactivite » Suivants : 22 pour (a), 15 pour (b), 10
pour (c), 8 pour (d), 6 pour (e) et 4 pour (f).
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Figure 28: (a) : image TDM ; (b) : image TEP ; (c), (d), (e) et (f) : fusion des images TEP et TDM et test des seuils
jusqu’a avoir le seuil retenu dans I'image (f).
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Toctivite / Bactivis | Alr Air | Tmoy | Tmin | Tmax | Bmoy | Bmin | Bmax | Seuil | %Tmoy | %Tmax
TDM | TEP
(mm?) | (mm?)
22 660 | 672 | 24408 | 14211 | 32767 | 1603 | 1321 | 1851 | 14075 | 57,67 | 42,95
15 660 | 672 | 24732 | 14223 | 32767 | 2132 | 1952 | 2405 | 14100 | 57,01 43,03
10 660 | 672 | 18562 | 10418 | 25256 | 2424 | 2022 | 2716 | 10000 | 53,87 | 39,59
8 660 | 656 | 12442 | 8197 | 15597 | 2199 | 1865 | 2537 | 8000 | 64,30 | 51,29
6 660 | 656 | 10229 | 6383 | 12791 | 2419 | 2167 | 2847 | 6300 | 61,59 | 49,25
4 660 | 656 | 7534 | 5593 | 9637 | 2640 | 2221 | 2950 | 5500 | 73,00 | 57,07

Tableau 5: Données numériques qui ont servi pour I'ajustement des fonctions.

Dans le Tableau 5, « Air TDM » représente la valeur de la surface de la sphere sur
I’image TDM. « Air TEP » représente la valeur de la surface de la sphere sur I’'image TEP la
plus proche a la valeur de « Air TDM » correspondante. « Seuil » représente la valeur du seuil
qui a donnée la valeur de « Air TEP » la plus proche a la valeur de « Air TDM ». Ensuite, les
parametres « Tmoy », « Tmin », « Tmax », « Bmoy », « Bmin » et « Bmax » sont cherchés pour
remplacer « Tcsivite / Bacriviee » qui caractérise ’'image TEP. « Tmoy », « Tmin » et « Tmax »
représentent respectivement la moyenne, le minimum et le maximum d’intensité des pixels
qui représentent la zone de « Air TEP » dans I'image TEP. « Bmoy », « Bmin » et « Bmax »
représentent respectivement la moyenne, le minimum et le maximum d’intensité des pixels de
I’image TEP qui forment une région de 672 mm? au milieu du cylindre entre les six spheres
de différentes tailles. « %Tmoy » représente le « Seuil » en fonction du pourcentage de
« Tmoy » : %Tmoy=(Seuil X100)/Tmoy. De méme, « %Tmax » représente le « Seuil » en

fonction du pourcentage de « Tmax » : %oTmax=(Seuil X100)/Tmax.

Une fois toutes les valeurs du Tableau 5 remplies, nous avons utilisé le logiciel
« Microsoft Excel » pour une représentation graphique du seuil en fonction des
caractéristiques des images. Puis, par régression, nous avons cherché les équations
mathématiques qui interpolent le mieux ces points. Nous avons trouvé beaucoup de relations
pouvant étre utilisées comme des « fonctions d’ajustement du seuil ». La Figure 29 illustre
une « fonction d’ajustement du seuil » trouvée entre « Seuil » et « Tmoy » / « Bmoy ». Cette

relation est de la forme :

Seuil = -48,123( Tmoy/Bmoy)2 + 1641,5(Tmoy/Bmoy) + 617,19 22)
avec un coefficient de détermination R? = 0,9751.

La Figure 30 illustre une « fonction d’ajustement du seuil » entre « %Tmoy » et

« Tmoy » / « Bmoy ». Cette relation est de la forme :
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%Tmoy = 80,231(Tmoy/Bmin)™"*

(23)
avec un coefficient de détermination R? = 0,6058.

Dans « Annexe E » se trouvent quelques relations déterminées. Ainsi que dans
I’ « Annexe F » se trouvent les calcules des barres d’erreur.
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Figure 29: Seuil en fonction de (Tmoy/Bmoy).
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Figure 30: %Tmoy en fonction de (Tmoy/Bmin).
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Chapitre 4 :
Etudes sur patients

Ce chapitre développe I’exécution et I’application de 1’'idée d’optimisation de la
segmentation proposée dans la partie « 2.7 » du deuxieme chapitre. Cette optimisation est
effectuée de deux manieres différentes. La premiere consiste a utiliser les mesures des
tumeurs réelles sur leurs images TDM pour optimiser 1’ajustement de la fonction de seuillages
des méthodes de seuillages adaptatifs. La deuxieéme consiste a optimiser cette fonction en

utilisant les mesures histologiques des tumeurs réséquées par chirurgie.

On rappelle que, pour améliorer et optimiser les techniques de segmentation par
seuillages adaptatifs, des études tentent de remplacer les fantdmes qui sont formés par des
spheres creuses et des cylindres, par des fantdmes ayant des formes et des caractéristiques les
plus proches du corps humain [58, 89-91]. Ceci permet une plus grande précision lors de
I’ajustement des seuils adaptatifs. Mais méme si on arrive au maximum d’optimisation de ces
fantomes, ils ne pourront jamais représenter parfaitement le corps du patient, car dans les
fantdmes, seul I’effet anatomique est représenté et il manque toujours 1’aspect fonctionnel.
Des problemes apparaitront lorsqu’on appliquera ces méthodes en clinique pour aborder les
tumeurs réelles de formes complexes et hétérogenes. De plus, en clinique, le bruit de fond
pulmonaire est aussi hétérogene, ce qui pose un probleme pour le choix de la place de la
région d’intérét. Par ailleurs, nous avons remarqué qu’il n’y a aucune étude qui utilise les
données histologiques comme référence pour servir a 1’ajustement des seuils adaptatifs. Par
contre, toutes les études ayant déja utilisé ces données histologiques comme référence pour
I’imagerie TEP avaient pour but soit de comparer différentes techniques de segmentation, soit

de valider des algorithmes de segmentation [38, 51, 109-117]. D’ou I’idée de notre travail, de
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faire 1’optimisation des méthodes de seuillages adaptatifs en ajustant les fonctions de
seuillages directement a partir du corps humain au lieu d’essayer de changer et d’améliorer un

fantdme qui représenterait ce corps.

4.1. Données

4.1.1. Patients

A partir des bases de données du Centre Hospitalier Lyon Sud (CHLS), parmi les
patients qui ont bénéficié d’'une TEP-TDM au 18FDG, nous avons inclus dans notre étude 54
patients présentant un total de 65 1ésions pulmonaires. Ces tumeurs sont choisies a partir de
nos criteres d’inclusion et d’exclusion. Ces criteres changent suivant la base de données
utilisée comme référence pour notre algorithme de segmentation automatique. Concernant
I’utilisation des images TDM comme référence, nous avons inclus 38 1ésions de 27 patients
différents. Par contre, concernant I’ utilisation des mesures anatomopathologiques des tumeurs

comme référence, nous avons inclus 27 1ésions de 27 patients différents.

4.1.2. Criteres d’inclusion et d’exclusion

Les données ont été obtenues a partir de la base de données des examens au 18FDG de
la machine Philips Gemini du CHLS. Nous avons analysé les examens effectués entre juin
2007 et juin 2010. Seules les lésions pulmonaires suspectes (nodules et/ou masses
pulmonaires isolées) présentant une fixation pathologique de 18FDG ont été considérées. Les
1ésions sélectionnées devaient €tre situées dans la partie supérieure des poumons (pour limiter
I’effet des mouvements respiratoires) et avoir un diametre inférieur a 4,5 cm. En outre, les
patients avec une atélectasie pulmonaire, les patients ayant déja été traités par radiothérapie
ou par chimiothérapie, ainsi que les l€sions d’aspect nécrotiques ou présentant un aspect

faisant envisager une extension rapide, ont été exclus de cette étude.

Les 1ésions ont été divisées en deux groupes, suivant la référence utilisée pour
déterminer la « fonction d’ajustement du seuil ». Pour le premier groupe ou la référence est

basée sur les images TDM des examens TEP/TDM, nous avons choisi les 1ésions d’une fagcon
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bien spécifique : leurs tailles sur leurs images TDM devaient correspondre le plus a leurs
tailles sur leurs images TEP. Les 1ésions devaient présenter une fixation homogene de FDG
sur leurs images TEP et des contours bien délimités sur leurs images TDM. Pour le deuxieme
groupe, basé sur les mesures histologiques des 1ésions réséquées chirurgicalement, les lésions
étaient sélectionnées seulement si leur axe majeur était approximativement parallele au plan
transversal du patient. En outre, le délai compris entre I’examen TEP/TDM et la chirurgie ne

devait pas excéder une durée d’un mois.

4.1.3. Recherche des données

Pour rechercher les comptes rendus des examens TEP/TDM des patients, nous avons
utilis€é une base de données informatisées nommée « GERA », produite par la société
Théleme, qui est installée depuis 2004 dans le service de médecine nucléaire du CHLS. Pour
rechercher les comptes rendus anatomopathologiques des patients, nous avons utilisé la base
de données « Cristal Net » des Hospices Civils de Lyon. Pour récupérer les données
numériques des images des patients qui ont répondu a nos criteres, nous avons utilisé la

console « PACS General Electric » du CHLS.

4.1.4. Examens FDG-TEP/TDM

Les examens ont été réalisés en utilisant I’appareil de tomographie par émission de
positons hybride PET/CT Gemini de Philips. Cet appareil est installé dans le service de
médecine nucléaire du CHLS depuis janvier 2005. Les images TEP ont été acquises avec un
FOV de 576 mm et une largeur de voxel de 4 mm. Les images TDM ont été obtenues en
respiration libre, avec une incrémentation de 5 mm entre deux coupes successives. Le
balayage allait de la base du crane jusqu’a la racine des cuisses, avec trois minutes en
moyenne par pas. Les patients étaient a jeun depuis au moins six heures avant I’examen. Une
glycémie capillaire était réalisée dans les 30 minutes précédant 1’injection. Les patients ont
ensuite attendu allongés au repos au moins 45 minutes apres I'injection d’une dose de 5
MBq/Kg de 18FDG et avant 1’acquisition des images TEP/TDM. Enfin, les images TEP ont
été reconstruites avec correction de 1’atténuation selon la carte des u par le logiciel RAMLA

3D de la société Philips.
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4.2. Seuillages adaptatifs a partir des images TDM

Dans cette partie, nous avons fait I’ajustement pour la segmentation automatique en
utilisant les 1ésions pulmonaires qui répondent aux criteres du premier groupe. Dans ce cas, la
référence est basée sur les tailles des 1€sions déterminées a partir de leurs images TDM. Nous
avons réussi a inclure 38 1ésions de 27 patients dans ce groupe. Ainsi, pour chaque 1ésion,
nous avons choisi ’'une de ses coupes TDM qui la traversait par son milieu. Puis, par fusion,
nous avons cherché la coupe TEP correspondante a la coupe TDM choisie. Ensuite, nous
avons délimité manuellement la 1ésion a partir de son image TDM. Et pour trouver les
« fonctions d’ajustement du seuil », nous avons suivi le méme principe exposé dans le
troisieme chapitre de cette these (pour faire 1’ajustement a partir du fantdme). Mais cette fois
ci, nous avons comparé les surfaces des lésions réelles sur leurs images (surface sur TDM
avec surface sur TEP pour différentes valeurs de seuils) au lieu de comparer les contours des

spheres du fantdome sur leurs images.

4.2.1. Fusion en utilisant le logiciel « Amide »

Apres avoir sélectionné les 1ésions de ce premier groupe, il a fallu choisir, pour chaque
1ésion, une coupe d’image TDM et chercher son image TEP correspondante. Pour cette raison
il faut utiliser un logiciel de fusion automatique, mais il est trés important de comprendre
comment fonctionne ce logiciel pour pouvoir sélectionner la bonne coupe TEP

correspondante car la fusion automatique seule ne suffit pas pour choisir cette coupe TEP.

Les parametres importants d’une image TDM sont 1’épaisseur de coupe et I’incrément
entre les coupes. L’épaisseur représente la hauteur de la coupe qui contient les informations
acquises sous forme d’atténuation des radiations, alors que I’incrément représente la distance
qui ne contient pas d’information et qui se trouve entre deux coupes consécutives. Il faut noter

alors, qu’il n’y a pas d’incrément entre les coupes des images TEP acquises en modalité 3D.

Les parametres des images de notre machine Gemini TEP/TDM de Philips sont une
épaisseur de coupe TEP de 4 mm et un incrément de 5 mm entre deux coupes TDM
successives. Dans ces conditions, pour qu’on puisse trouver pour chaque coupe TDM qui

nous intéresse sa correspondance parmi les coupes TEP, on a utilisé le logiciel « Amide »
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[121] qui fait une fusion automatique de toutes les coupes des images TDM avec toutes les

coupes des images TEP.

Ce logiciel positionne tout d’abord sur un repere toutes nos coupes TEP de I’examen,
chacune d’épaisseur 4 mm. Il divise ensuite chaque coupe TEP en 5, chacune d’épaisseur de
0,8 mm pour avoir plus de précision dans la fusion, car I’incrément entre deux coupes
d’images TDM consécutive est de 5 mm, et non pas de 4 mm. Puis il trouve pour chaque
coupe TEP de 0,8 mm son image TDM correspondante. De cette maniere, deux coupes TEP

adjacentes peuvent avoir une méme image TDM correspondante.

4.2.2. Meéthode et résultats

Pour ajuster la fonction de seuillage en utilisant les images TDM comme référence,
nous avons pris de chaque 1ésion sélectionnée une coupe transversale TDM (Figure 31.a).
Puis, pour trouver la coupe TEP correspondante (Figure 31.c), nous avons utilisé le logiciel
« Amide » qui a fait une fusion automatique des images TEP et TDM. Pour mieux comprendre
les démarches que nous avons suivies pour déterminer la « fonction d’ajustement du seuil »,
on illustre la facon avec laquelle nous avons rempli les cases du Tableau 6. Tout d’abord,
nous avons segmenté manuellement la Iésion sur sa coupe TDM (Figure 31.d) pour avoir une
valeur de la surface représentée par « Surf TDM » dans le Tableau 6. Puis nous avons testé
plusieurs valeurs de niveaux de gris utilisées comme seuil pour la segmentation de la lésion
sur son image TEP, jusqu’a retenir la valeur du seuil qui nous donne la surface de la 1ésion sur
son image TEP la plus proche de « Surf TDM ». Dans le tableau 6, « Surf TEP » représente la
surface de la 1ésion sur I'image TEP (Figure 31.e) qui correspond a la valeur de la surface la
plus proche a « Surf TDM ». « Seuil » représente la valeur moyenne entre la valeur maximale
et la valeur minimale de niveaux de gris donnent une surface égale a « Surf TEP ». « Tmax »
et « Tmoy » représente respectivement |’intensité maximale et la valeur moyenne des
intensités de pixels qui forment la région « Surf TEP » de I'image TEP. « %Tmoy » représente
le pourcentage de la valeur du « Seuil » par rapport a la valeur du « Tmoy »:
YoTmoy=(Seuil X100)/Tmoy. « minBmin » représente le minimum entre les deux valeurs
d’intensités minimales des pixels de chaque région pulmonaire de 1’image TEP (lobes droits
et gauches). Pour préciser les régions pulmonaires sur la coupe TEP, nous avons utilisé un

masque retiré de la coupe TDM correspondante (Figure 31.b). Puis nous avons diminué la
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surface du masque en supprimant une marge a la frontiere des poumons pour que I’effet du
mouvement ne perturbe pas le repérage de I'intérieur des poumons sur la coupe TEP. Il faut
noter qu’a la place de « minBmin », il est possible de choisir d’autres parametres comme la
moyenne d’intensité dans ces régions : « moyBmoy ». De plus, on peut chercher le seuil en

fonction du pourcentage de « Tmax » : YoTmax=(Seuil X100)/Tmax.

Le Tableau 6 regroupe les informations numériques de 38 lésions qui ont servi a
ajuster les fonctions de seuillages en utilisant les images TDM comme référence. On
remarque que la valeur maximale de « Surf TDM » est 1528 mm?2. « Tmax » varie entre 4870
et 32767. « minBmin » varie entre 125 et 1100. « Tmoy » varie entre 3925 et 21756. Le seuil
« Seuil » varie entre 2975 et 12538. « %Tmoy » varie entre 49,52 % et 88,15 %, ce qui fait

une plage de variation du seuil égale a 38,63 %.

Dans la Figure 32, nous trouverons les points qui représentent les valeurs de
« %Tmoy » en fonction de « Tmoy/minBmin » du Tableau 6. Ainsi par régression, nous avons
trouvé la fonction mathématique de la courbe de tendance qui représente la relation entre ces

parametres. Cette relation est :
90Tmoy = 130,93(Tmoy/minBmin) 02314 24)
avec un coefficient de détermination R? = 0,8104.

Cette relation peut étre utilisée comme la « fonction d’ajustement du seuil », et elle
peut étre utilisée itérativement pour segmenter des tumeurs de limites inconnues sur leurs

images TEP, qui seront caractérisées par leurs parametres « Tmoy/minBmin ».

Nous avons généré ci-dessous une autre fonction d’ajustement du seuil plus précise

(en améliorant le coefficient de détermination R?).
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Figure 31: a : image TDM d’un nodule pulmonaire; b : masque pulmonaire (en rouge) retiré de 'image TDM ;
c : image TEP sur laquelle on veut appliquer le masque ; d : Surface de la lésion trouvée sur I'image TDM («
Surf TDM ») ; e : Surface de la lésion trouvée sur I'image TEP (« Surf TEP »).
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Surf | Surf
TDM | PET
Lésion #| (mm?) | (mm? | Seuil | Tmoy | Tmax | minBmin | Tmax/minBmin | Tmoy/minBmin | % Tmoy

1 316 320 6850 | 11921 | 16945 375 45,2 31,8 57,46
2 268 272 3650 | 7653 | 13110 200 65,6 38,3 47,69
3 129 112 2975 | 4362 | 5415 200 27,1 21,8 68,20
4 336 338 | 11438 1982732767 | 1100 29,8 18,0 57,68
5 696 688 9638 | 21756 | 32767 125 262,1 174,0 44,30
6 257 256 6538 | 11907 | 17264 200 86,3 59,5 54,90
7 256 256 8425 | 14445 | 22250 350 63,6 41,3 58,32
8 219 224 | 12538 | 20620 | 32767 800 41,0 25,8 60,80
9 337 336 4800 | 10489 | 19599 275 71,3 38,1 45,76
10 375 368 7838 | 18641 | 32767 250 131,1 74,6 42,05
11 145 144 4513 | 6436 | 8512 325 26,2 19,8 70,12
12 514 512 8425 | 15209 | 20273 350 57,9 43,5 55,39
13 102 96 5438 | 6169 | 7343 875 8,4 7,1 88,15
14 92 96 5675 | 6705 | 7894 750 10,5 8,9 84,64
15 78 80 4838 | 5983 | 7640 650 11,8 9,2 80,86
16 112 96 5238 | 6029 | 7132 475 15,0 12,7 86,88
17 122 128 4650 | 5482 | 6842 500 13,7 11,0 84,82
18 330 320 6438 | 8453 | 12094 625 19,4 13,5 76,16
19 154 144 4038 | 4958 | 5734 775 7,4 6,4 81,44
20 340 336 6338 | 8013 | 10104 825 12,2 9,7 79,10
21 263 272 4325 | 6056 | 8871 625 14,2 9,7 71,42
22 1371 1376 | 4863 | 9821 | 16529 200 82,6 49,1 49,52
23 1528 | 1520 | 5913 |11102| 14782 175 84,5 63,4 53,26
24 1382 | 1376 | 5788 | 9731 | 13174 225 58,6 43,2 59,48
25 894 896 4713 | 8221 | 12148 200 60,7 41,1 57,33
26 280 272 3913 | 6258 | 9362 575 16,3 10,9 62,52
27 485 480 5013 | 9711 | 14843 200 74,2 48,6 51,62
28 380 368 5950 | 9471 | 13804 375 36,8 25,3 62,82
29 121 128 3100 | 3925 | 4870 525 9,3 7,5 78,98
30 220 224 8250 |11472]16302 850 19,2 13,5 71,91
31 233 240 3025 | 4602 | 6786 250 27,1 18,4 65,73
32 245 240 3500 | 5361 | 7922 225 35,2 23,8 65,29
33 301 304 5288 | 7994 | 11935 375 31,8 21,3 66,15
34 1204 | 1200 | 7225 |14191|20252 300 67,5 47,3 50,91
35 177 176 3600 | 4997 | 6874 350 19,6 14,3 72,04
36 310 304 4450 | 7854 | 13041 175 74,5 44,9 56,66
37 1005 | 1008 | 8850 |16933|23734 225 105,5 75,3 52,26
38 557 560 5375 10226 | 16318 300 54,4 34,1 52,56

Tableau 6: Données qui ont servi a tracer les fonctions ajustées a partir des images TDM.

Dans la Figure 33, on trouve les points qui représentent les valeurs de « %Tmoy » en

fonction de « Tmax/minBmin » du Tableau 6. Ainsi par régression, nous avons trouvé la

fonction mathématique de la courbe de tendance qui représente la relation entre ces

parametres. Cette relation est :
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%Tmoy = 136,09(Tmax/minBmin)**"° (25)

avec un coefficient de détermination R? = 0,8688.

Dans la Figure 34, on trouve les points qui représentent les valeurs de « Tmax » en
fonction de « Tmoy » du Tableau 6. Ainsi par régression linéaire, nous avons trouvé la
fonction mathématique de la droite de tendance qui représente la relation entre ces deux

parametres. Cette droite est :

Tmax = 1,6432(Tmoy) - 1634,8 (26)

avec un coefficient de détermination R? = 0,9648.
En associant les deux fonctions (25) et (26), on obtient la fonction suivante :

YoTmoy = 136,09 [1,6432 (Tmoy/minBmin) — 1 634,8/minBmin] **!° 27
avec un coefficient de détermination qu’on ne peut pas chercher cette fois ci automatiquement
a partir du logiciel « Excel » ; donc ce coefficient est cherché manuellement (voir « Annexe

G »)etil alavaleur: R? = 0,8205.

On remarque une amélioration du coefficient de détermination par rapport a 1’équation
(24) ; cela nous a poussé a utiliser I’équation (27) comme « fonction d’ajustement du seuil »
trouvée par notre technique. Cette fonction va étre validée dans ce qui suit. Dans la Figure 35,

on trouve cette fonction dessinée sur « MATLAB » en trois dimensions.

Dans la Figure 36, on trouve une mauvaise relation du « Seuil » en fonction de
« Tmoy/moyBmoy », ce qui n’est pas le cas pour la fonction (22) du troisieme chapitre. Nous
montrons dans le cinquieme chapitre de cette these que cette différence entre ces deux
fonctions démontre la non-validité de I’utilisation des fantdmes pour 1’ajustement. D’autres

relations déterminées sont reportées par ailleurs dans I’ « Annexe H ».

102



CHAPITRE 4 : ETUDES SUR PATIENTS

%Tmoy

100 -

90 -

80 -

70

60 -

50 -

40 -

30 -

20 -

10

%Tmoy = 130,93(Tmoy/minBmin) %%
R®=0,8104

20 40 60 80 100 120 140 160 180

Tmoy/minBmin

200

Figure 32: Référence : images TDM : « %Tmoy » en fonction de « Tmoy/minBmin ».
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Figure 33: Référence : images TDM : « %Tmoy » en fonction de « Tmax /minBmin ».
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Figure 36: Référence : images TDM : « Seuil » en fonction de « Tmoy/moyBmoy ».

4.3. Seuillages adaptatifs a partir des mesures histologiques

Dans cette partie, nous décrivons 1’ajustement de la segmentation automatique en
utilisant les 1ésions pulmonaires qui répondent aux criteres du deuxieme groupe. Dans ce cas,
la référence est basée sur la taille des 1ésions, et est déterminée a partir de leurs mesures
histologiques. Nous avons réussi a inclure 27 Iésions de 27 patients différents dans ce groupe.
Pour chaque 1ésion, nous avons choisi la coupe TEP dans laquelle la lésion a sa taille
maximale. Puis pour plusieurs tests avec différentes valeurs du seuil pour la segmentation de
la tumeur sur I’'image TEP, nous avons retenu la valeur moyenne de seuil qui donne la valeur
du grand axe sur I’'image TEP (« Gd axe TEP » du Tableau 7) la plus proche de la valeur du
grand axe trouvée par les mesures histologiques (« Gd axe hist » du Tableau 7). Ce seuil est
appelé « Seuil » dans le Tableau 7. Ensuite, tout le reste est déterminé de la maniere décrite

dans la partie « 4.2 ».
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4.3.1. Examen anatomopathologique

Apres orientation et ablation, la piece opératoire est adressée a 1’état frais, non fixée,
au laboratoire d’anatomopathologie. Deés son arrivée, un examen macroscopique sur piece
fraiche est réalisé pour localiser la tumeur et permettre une congélation de tissu tumoral et de
tissu sain dans des délais adéquats pour conservation dans la tumoraux-theque du Centre de
Ressources Biologiques des HCL. La résection est ensuite fixée dans du formol-aldéhyde par
injection dans les voies bronchiques permettant de restituer le volume pulmonaire. Apres 24 a
48h, un examen macroscopique minutieux est réalisé sur piece fixée : prélevement des
tranches de sections bronchiques et vasculaires, dissection de 1’arbre bronchique a la
recherche de 1ésions endo-bronchiques et de ganglions péri-bronchiques, découpe du tissu
pulmonaire a la recherche d’autres localisations et analyse des rapports de la tumeur avec la
plevre pariétale si réséquée au contact. La tumeur est mesurée sur tissu frais puis sur tissu fixé
dans les 3 plans de I’espace avec un double décimetre. Les prélevements (limites de résection,
tumeur, tissu sain, ganglions, plevre) sont inclus en paraffine apres fixation, puis traités pour
I’examen microscopique. Dans 1’ « Annexe J », nous trouverons des images des pieces

opératoires pour ces procédures.

4.3.2. Orientation des pieces

Pour ce deuxieme groupe de cas, les 1€sions sont sélectionnées et incluses dans 1’étude
seulement si leurs axes majeurs sont approximativement paralleles au plan transversal du
patient. Or, les rapports anatomopathologiques nous donnent les valeurs de mesure des trois
axes de chaque 1ésion (piece opératoire) réséquée, mais ne nous donnent pas avec précision la
position de la 1ésion dans le corps du patient. Alors, on a besoin de vérifier que 1’axe majeur
d’une 1ésion est parallele au plan transversal du patient, sauf dans le cas ou la Iésion est
approximativement sphérique (car elle aura son axe majeur dans tous les directions). Dans ce
cas, la lésion sera automatiquement incluse dans 1’étude sans tester son orientation. Dans les
cas contraires, pour vérifier la bonne orientation de la 1ésion dans le corps du patient, nous
avons utilisé le logiciel « 3D-DOCTOR ». Ce logiciel d’imagerie peut donner un volume 3D a
partir d’une liste de coupes 2D successives. Nous avons alors supposé que la forme de la
1ésion réséquée est semblable a sa forme évidente a partir des images TDM. Ainsi, nous avons

utilisé les images TDM des examens TEP/TDM pour reconstruire un volume en 3D de la

106



CHAPITRE 4 : ETUDES SUR PATIENTS

piece en utilisant le logiciel « 3D-DOCTOR ». Puis, en utilisant ce logiciel, nous avons
basculé manuellement la piece dans I’espace jusqu’a la position de la visualisation de la
direction de son axe majeur. Le logiciel affiche dans une fenétre, par rapport a la position du
plan transverse initial, les valeurs des angles basculés pour arriver a cette position finale. On
retient la 1ésion pour 1’étude, seulement dans le cas ou son axe majeur est approximativement
(+ 20° suivant les trois directions de I’espace) parallele au plan transversal du patient. La
Figure 37 illustre un exemple de test d’orientation d’une tumeur en utilisant le logiciel « 3D-

DOCTOR ».

Define Viewing Angle

Enter 3D Angle in Degrees:

KlUpDoajange: |2
¥ile/Bigh Angle: [19 Cancal
Z Clockwisel Angle: [207

Save Fiecal

3D-DOCTOR DEMO VERSION

Figure 37: lllustration d’'un exemple d’utilisation du logiciel « 3D-DOCTOR ».

4.3.3. Résultats

Le Tableau 7 regroupe les informations numériques de 27 lésions qui ont servi a
ajuster une fonction de seuillage, en utilisant les mesures anatomopathologiques comme
référence. Parmi ces lésions, le grand axe des mesures histologiques (« Gd axe hist ») a une
valeur maximale égale a 45 mm. Les valeurs des grands axes trouvés sur les images TEP
(« Gd axe TEP ») ont des valeurs proches a celles du « Gd axe hist ». « Tmax » varie entre

2319 et 32767. « minBmin » varie entre 151 et 776. « Tmoy » varie entre 2752 et 19372. Le
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seuil « Seuil » varie entre 1900 et 9963. « %Tmoy » varie entre 41,91 % et 92,73 %, ce qui fait

une plage de variation du seuil égale a 50,82 %.

Dans la Figure 38 sont indiqués les points qui représentent les valeurs de « %Tmoy »
en fonction de « Tmoy/minBmin » du Tableau 7. Ainsi par régression, nous avons trouvé la
fonction mathématique de la courbe de tendance qui représente la relation entre ces

parametres. Cette relation est :

%Tmoy = 152,93(Tmoy/minBmin)***” (28)

avec un coefficient de détermination R? = 0,6479.

Gd axe| Gd axe
hist TEP
Lésion#| (mm) | (mm) | seuil | Tmoy | Tmax | minBmin | Tmax/minBmin | Tmoy/minBmin | % Tmoy
39 28 29 8925 | 15308 | 22525 776 29.03 19.73 58.30
40 28 29 5300 | 7334 | 9856 632 15.59 11.60 72.27
41 12 11 4350 | 4691 | 5050 378 13.36 12.41 92.73
42 32 31 5738 | 11486 | 19072 541 35.25 21.23 49.96
43 25 25 5700 | 8220 | 10726 295 36.36 27.86 69.34
44 15 14 2538 | 2752 | 2939 392 7.50 7.02 92.22
45 40 39 7913 | 12427 | 16671 394 42.31 31.54 63.68
46 16 18 2713 | 3235 | 3771 151 24.97 21.42 83.86
47 22 22 2163 | 3474 | 4925 279 17.65 12.45 62.26
48 12 14 2575 | 2792 | 3152 374 8.43 7.47 92.23
49 42 42 3550 | 5150 | 6875 464 14.82 11.10 68.93
50 20 20 1900 | 2089 | 2319 195 11.89 10.71 90.95
51 25 26 5325 | 10225 | 16864 263 64.12 38.88 52.08
52 12 13 5725 | 6562 | 8282 560 14.79 11.72 87.24
53 25 26 5125 | 7954 | 11020 335 32.90 23.74 64.43
54 20 20 4800 | 5257 | 6018 467 12.89 11.26 91.31
55 18 18 2750 | 3860 | 5190 360 14.42 10.72 71.24
56 35 36 5563 | 13273 | 26035 202 128.89 65.71 41.91
57 19 20 3700 | 5524 | 8556 179 47.80 30.86 66.98
58 35 36 8688 | 15689 | 22146 464 47.73 33.81 55.38
59 18 18 5813 | 7737 | 10208 350 29.17 22.11 75.13
60 25 25 3625 | 5502 | 7816 167 46.80 32.95 65.89
61 28 28 6063 | 11656 | 19445 191 101.81 61.03 52.02
62 25 26 5938 | 10046 | 15994 193 82.87 52.05 59.11
63 45 47 7138 | 12494 | 22176 406 54.62 30.77 57.13
64 24 23 2625 | 3587 | 5403 278 19.44 12.90 73.18
65 32 32 9963 | 19372 | 32767 316 103.70 61.30 51.43

Tableau 7: Données qui ont servi a tracer les fonctions ajustées a partir des mesures histologiques.

Cette relation peut étre utilisée comme la « fonction d’ajustement du seuil »,
itérativement pour segmenter des tumeurs de limites inconnues sur leurs images TEP, qui

seront caractérisées par leurs parametres « Tmoy/minBmin ». Dans ce qui suit, nous avons
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généré une autre fonction d’ajustement du seuil plus précise en améliorant le coefficient de

détermination R2.

Dans la Figure 39 sont indiqués les points qui représentent les valeurs de « %Tmoy »
en fonction de « Tmax/minBmin » du Tableau 7. Ainsi par régression, nous avons trouvé la
fonction mathématique de la courbe de tendance qui représente la relation entre ces

parametres. Cette relation est :

%Tmoy = 151,62(Tmax/minBmin)***%. (29)

avec un coefficient de détermination R? = 0,7414.

Dans la Figure 40 sont indiqués les points qui représentent les valeurs de « Tmax » en
fonction de « Tmoy » du Tableau 7. Ainsi par régression linéaire, nous avons trouvé la
fonction mathématique de la droite de tendance qui représente la relation entre ces deux

parametres. Cette droite est :

Tmax = 1,7327(Tmoy) - 1903,8. (30)

avec un coefficient de détermination R? = 0,9587.
En associant les deux fonctions (29) et (30), on obtient la fonction d’ajustement suivante :

%Tmoy = 151,62 [1,7327 (Tmoy/minBmin) — 1903,8/minBmin] **** (31)
avec un coefficient de détermination R? = 0,9855 (ce coefficient est déterminé manuellement).

Ce qui montre une tres grande amélioration de la précision par rapport a 1I’équation (28).

Dans la Figure 41 on montre une mauvaise relation du « Seuil » en fonction de
« Tmoy/moyBmoy », ce qui n’est pas le cas pour la fonction (22) du troisieme chapitre. Dans
ce qui suit, cette différence démontre la non-validité de I'utilisation des fantdmes pour

I’ajustement.

Une autre relation déterminée est reportée par ailleurs dans I’ « Annexe I ».
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Figure 38: Référence : mesures histologiques : «% Tmoy » en fonction de « Tmoy/minBmin ».
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Figure 39: Référence : mesures histologiques : «% Tmoy » en fonction de « Tmax/minBmin ».
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Figure 40: Référence : mesures histologiques : « Tmax » en fonction de « Tmoy ».
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Figure 41: Référence : mesures histologiques : « Seuil » en fonction de « Tmoy/moyBmoy ».
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Chapitre 5 :
Validation

Dans ce chapitre, nous décrivons la validation de la fonction ajustée par I'utilisation
des mesures sur les images TDM des tumeurs réelles (la fonction (27) du quatrieme chapitre).
Cette validation est faite en utilisant le deuxieme groupe de tumeurs et en comparant les
tailles trouvées par notre méthode avec celles déduites des images TDM et des mesures
histologiques. De plus, nous avons comparé la fonction validée a celle qui est ajustée a partir
des mesures histologiques (la fonction (31) du quatrieme chapitre) puis a la fonction que nous
avons déja déterminé a partir d’un fantdme (fonction (23) du le troisieme chapitre). Enfin,

nous avons testé 1’efficacité de notre technique pour la détection des extensions tumorales.

5.1. Validation de la fonction TDM

Pour la validation de notre technique de segmentation par ajustement du seuil, nous
avons procédé a la validation de 1’une des « fonctions d’ajustement du seuil », ajustée par
I’utilisation des images TDM comme référence (le premier groupe de Iésions). Nous avons
choisi de valider une fonction du premier groupe (la fonction (27)) et non pas celle du
deuxieme groupe de Ilésions (la fonction (31)), afin de pouvoir utiliser les mesures
histologiques de la série de tumeurs du deuxieéme groupe pour faire la comparaison. Parmi les
fonctions ajustées par I'utilisation des images TDM comme référence, nous avons choisi de

valider la fonction (27) qui a le meilleur coefficient de détermination.
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Pour faire cette validation a partir des 27 lésions du second groupe, nous avons
uniquement sélectionné celles qui présentaient des segmentations sans ambiguités sur leurs
images TDM. Ce choix est fait pour qu’on puisse délimiter avec précision les tumeurs sur
leurs images TDM. Nous avons donc trouvé 19 tumeurs utilisables pour la validation. Nous
avons regroupé ces tumeurs en deux groupes suivant leurs tailles : 13 tumeurs ont une valeur
de grand axe, trouvée par les mesures histologiques (« Gd axe hist »), comprise entre 20 et 45

mm, et 6 tumeurs ont une valeur de « Gd axe hist » inférieure ou égale a 20 mm.

5.1.1. Comparaison avec des mesures histologiques puis

TDM

En utilisant la fonction (27) ajustée avec notre technique, nous avons segmenté sur les
images TEP chacune des 19 tumeurs sélectionnées. Puis, nous avons comparé les résultats de
notre technique aux résultats trouvés a partir de leurs images TDM et a partir de leurs mesures

histologiques.

Pour chaque tumeur, nous avons choisi la coupe TEP transversale qui représente la
plus grande surface de la tumeur. Puis, par fusion, nous avons pris la coupe TDM
correspondante. Dans les Tableaux 8 et 9, « Surf TDM » représente la surface de la tumeur
trouvée sur son image TDM avec une segmentation manuelle. « Surf TEP » représente la
surface de la tumeur trouvée sur I’'image TEP avec notre algorithme de segmentation en
utilisant la fonction d’ajustement (27). Apres quelques itérations, les valeurs de « Tmoy »,
« %Tmoy », « Seuil » et « Surf TEP » convergent vers des valeurs constantes. La valeur finale
de « Surf TEP » sera la surface de la tumeur trouvée avec notre technique de segmentation.
Ainsi, « Gd axe TEP » représente la valeur du grand axe de la surface « Surf TEP » de 'image
TEP. La Figure 42 montre les itérations suivies pour segmenter la tumeur numéro « 58 » des
Tableaux 7 et 9. La Figure 42.a montre ’image TDM de la tumeur. La Figure 42.b montre
I’image TEP correspondante de la tumeur. La Figure 42.c montre un zoom de la tumeur sur
I’image TEP en marquant en rouge le pixel qui a la valeur du maximum d’intensité (« Tmax »
= 22146). Pour la premiere itération, on n’obtient pas de valeur initiale pour « Tmoy » ; pour
cela on donne a « Tmoy » la valeur de « Tmax » (« Tmoy » = 22146). Puis, nous insérons les
valeurs de « Tmoy » et de « minBmin » (« minBmin » = 464) dans I’équation (27), et nous

obtenons « %Tmoy » = 52,88 % du moyen d’intensité, ce qui correspond a un seuil « Seuil »
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= 11711. Les pixels rouges de la Figure 42.d représentent la tumeur segmentée avec ce seuil.
La valeur moyenne de l’intensité de ces pixels est égale a 17385 (« Tmoy » = 17385). La
Figure 42.e. représente le résultat de la deuxieme itération (avec « %Tmoy » = 55,92 % et
« Seuil » = 9722). La valeur de « Tmoy » de la Figure 42.¢ est égale a 16214. A la troisiéme
itération (avec « %Tmoy » = 56,83 % et « Seuil » = 9215) on a une convergence vers une
surface constante de la tumeur sur I'image TEP : « Surf TEP » = 624 mm?2. Ainsi, nous avons
mesuré le grand axe qui passe par cette surface de I’image TEP, et nous avons trouvé une

valeur de « Gd axe TEP » égale a 35,7 mm.

Pour comparer les grands axes et les surfaces nous avons utilisé les pourcentages de

différences relatives suivantes :

AVs Gd axe = Gd axeTEP — G.d axe hist %100 (32)
Gd axe hist
AV Surf = | SwI TEP = Surf TDM 1, (33)
Surf TDM

Dans le Tableau 8, pour les 1ésions de grand axe inférieur ou égal a 20 mm, le
pourcentage de différence relative « AVs Gd axe » varie entre -5,6 et +60 % avec une
moyenne de +33,5 % et un écart-type de £22,1. Par contre, « AVs Surf » varie entre -11,2 et

4+99,5 % avec une moyenne de +37,9 % et un écart-type de +36,8.

Dans le Tableau 9, pour les 1ésions de grand axe compris entre 20 et 45 mm, notre
technique de segmentation a bien estimé les mesures histologiques. Nous avons trouvé un
pourcentage de différence relative « 4Vs Gd axe » qui varie entre -16,3 et +15,2 % avec une
moyenne de +1,5 % et un écart-type de +8,4. Par contre, « AVs Surf » varie entre -29.4 et

+108,7 % avec une moyenne de +13,0 % et un écart-type de £31,9.

Donc, nous pouvons conclure qu’en utilisant la fonction (27), notre technique de
segmentation des tumeurs pulmonaires sur les images TEP par ajustement de seuil a bien
estimé les meures histologiques pour les 1ésions de grand axe compris entre 20 et 45 mm
(différence relative de +1,5 % %8,4). Par contre, il existe un grand écart entre les mesures
déterminées par notre technique et celles des pieces opératoires pour les l1ésions de grand axe

inférieur ou égal a 20 mm. Cet écart peut étre attribué a I’effet du volume partiel lié¢ a la
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résolution de notre machine TEP/TDM. L’influence de cet effet est beaucoup plus grande

pour les petites 1ésions.

Gd axe Gdaxe | AVs Surf | Surf | AVs
hist TEP | Gdaxe| TEP | TDM | Surf
Lésion # (mm) | minBmin Tmoy | %Tmoy | (mm) (%) (mm? | (mm? | (%)
41 12 378 4081,7 77,1 17,9 + 49,2 144 90,6 | +58,9
46 16 151 2686,7 71,9 25,6 + 60,0 304 | 1524 | +99,5
48 12 374 2680,3 87,8 17,9 +49,2 144 | 1222 | +17,8
50 20 195 1949,3 86,2 25,6 + 28,0 244 | 159,3 | + 53,2
52 12 560 6407,7 74,3 14,4 + 20,0 96 879 |+ 92
55 18 360 4098,0 76,2 17,0 - 56 128 | 1442 | - 11,2
Moyenne: 15 336,3 3650,6 78,9 19,7 +33,5 | 176,7 | 126,1 | + 37,9
Ecart-type: | +3,2 +134,2 | £1457,9 +6,0 +43 +221 | +£728 | +28,4 | +36,8
Tableau 8: Validation de la technique de segmentation pour les lésions de grand axe inférieur ou égal a 20
mm.
Gd axe Gdaxe| AVs Surf Surf A Vs
hist TEP | Gdaxe| TEP TDM Surf
Lésion # (mm) | minBmin| Tmoy | %Tmoy | (mm) (%) (mm3 | (mm?3 (%)
39 28 776 16033,8 63,8 26,8 - 43 416 589,1 | - 294
42 32 541 13026,3 61,9 26,8 -16,3 416 4147 |+ 0,3
43 25 295 7441.,4 62,1 28,8 +152 384 3928 | - 2.2
45 40 394 11967,8 58,9 41,8 + 45 1056 | 1064,3 | - 0,8
47 22 279 3566,6 75,0 20,0 - 91 208 160,7 |+ 29,4
51 25 263 10442,9 55,7 25,6 + 24 352 3282 |+ 7,3
53 25 335 7954,2 62,8 25,6 + 24 352 3323 |+ 5,9
58 35 464 16213,8 56,8 35,7 + 20 624 6729 |- 7,3
60 25 167 5040,3 60,7 28,8 +152 384 184,0 | +108,7
61 28 191 11198,8 51,1 28,8 + 2,9 400 309,0 |+ 29,4
62 25 193 9476,0 53,3 26,8 + 7,2 384 296,6 |+ 29,5
63 45 406 13169,8 58,0 43,3 - 3,8 848 850,1 |- 0,2
65 32 316 19113,9 50,3 32,2 + 0,6 592 6056 |- 22
Moyenne: 29,8 355,4 11126,6 59,3 +30,1 | + 1,56 | 493,5 | 476,9 |+ 13,0
Ecart-type: | £6,5 +160,8 |+4326,0| *6,2 +64 | £ 84 |£223,1|+256,1 |+ 31,9

Tableau 9: Validation de la technique de segmentation pour les lésions de grand axe compris entre 20 et 45

mm.
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Figure 42: Segmentation de la tumeur « 58 » ; a : image TDM; b : image TEP ; c : zoom sur la tumeur, avec
maximum d’intensité en rouge ; d : premiére itération ; e : deuxieéme itération ; f : convergence a la troisieme
itération.
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5.1.2. Comparaison avec les surfaces histologiques estimées

Dans la partie précédente, pour la validation de notre technique avec les mesures
histologiques, nous avons comparé seulement les mesures des grands axes des 1ésions. Nous
n’avons pas appliqué cette comparaison sur les volumes ou sur les surfaces de section des
lésions, car nous n’avions pas assez d’informations sur les mesures histologiques. Pour
chaque 1ésion, nous avions seulement la valeur de mesure histologique de son grand axe.
Parfois, pour quelques 1ésions, nous avions les mesures suivant leurs trois axes. Pour avoir
une idée des surfaces de section de ces lésions, nous avons utilisé la valeur du grand axe de
chaque 1ésion ainsi que des informations retirées de 1’image TEP correspondante. Pour cela,
dans les Tableaux 10 et 11, nous avons appelé « Surf histTEP » la surface histologique
reconstruite en utilisant I'image TEP de la lésion. Pour comprendre comment nous avons
déterminé « Surf histTEP », nous allons illustrer par un exemple la fagon avec laquelle nous
avons déterminé cette valeur pour la lésion numéro « 62 ». La valeur de la mesure
histologique du grand axe de cette 1€sion (« Gd axe hist ») est égale a 25 mm. Nous avons
donc testé plusieurs valeurs de seuil de segmentation sur ’'image TEP jusqu’a obtenir une
valeur de grand axe de la 1ésion la plus proche de 25 mm, c’est a dire, 25,6 mm. Cet axe est
représenté en couleur jaune dans la Figure 43. La Figure 43.a représente la plus petite surface
trouvée pour une valeur de grand axe égale a 25,6 mm (surface égale a 320 mm? pour une
valeur de seuil maximale égale a 6300). Par contre, la Figure 43.b représente la plus grande
surface trouvée pour une valeur de grand axe égale a 25,6 mm (surface égale a 352 mm? pour
une valeur de seuil minimale égale a 5450). Alors, la Figure 43.c illustre la surface moyenne

retenue (« Surf histTEP » égale a 336 mm? pour une plage de seuil qui varie entre 5825 et

6050).

Gd axe Surf Surf A Vs
hist TEP | histTEP | Surf histTEP
Lésion# | (mm) | minBmin| Tmoy | %Tmoy| (mm?3 | (mm? (%)
41 12 378 4081,7 77,1 144 64 +125,0
46 16 151 2686,7 71,9 304 144 + 1111
48 12 374 2680,3 87,8 144 80 + 80,0
50 20 195 1949,3 86,2 244 112 +117,9
52 12 560 6407,7 74,3 96 80 + 20,0
55 18 360 4098,0 76,2 128 160 - 20,0
Moyenne : 15 336,3 3650,6 78,9 176,7 | 106,7 + 72,3
Ecart-type :| +32 | £1356 |£14579| +6,0 |+728 | +354 + 54,3

Tableau 10: Comparaison avec « Surf histTEP » pour les Iésions de grands axes inférieurs ou égaux a 20 mm.
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Figure 43: Détermination de « Surf histTEP » ; a : la plus petite surface ; b : la plus grande surface; c:la
surface retenue.

Gd axe Surf Surf A Vs

hist TEP histTEP | Surf histTEP
Lésion # (mm) | minBmin | Tmoy %Tmoy| (mm?) |(mm?) | (%)
39 28 776 | 16033,8 63,8 416 464 -10,3
42 32 541 | 13026,3 61,9 416 544 - 23,5
43 25 295| 74414 62,1 384 288 + 33,3
45 40 394 | 11967,8 58,9| 1056 960 +10,0
47 22 279| 3566,6 75,0 208 224 - 7.1
51 25 263 | 10442,9 55,7 352 368 - 43
53 25 335| 7954,2 62,8 352 352 0,0
58 35 464 | 16213,8 56,8 624 672 - 7.1
60 25 167 | 5040,3 60,7 384 304 + 26,3
61 28 191 | 11198,8 51,1 400 368 + 87
62 25 193| 9476,0 53,3 384 336 +14,3
63 45 406 | 13169,8 58,0 848 960 - 11,7
65 32 316] 19113,9 50,3 592 576 + 2,8
Moyenne : 29,8 355,4| 11126,6 59,3| 493,5| 493,55 + 24
Ecart-type:| +6,5| +160,8|+4326,0 +6,2|+223,1| +232,8 +15,3

Tableau 11: Comparaison avec « Surf histTEP » pour les Iésions de grands axes compris entre 20 et 45 mm.

« AVs Surf histTEP » représente le pourcentage de différence relative entre la surface
de la 1ésion qui est déterminée avec notre technique sur son image TEP, et celle qui est

estimée en utilisant la mesure histologique de son grand axe et son image TEP :

AVs Surf histTEP :(S”’f TEP = Surf histTEP Jxmo

Surf histTEP (34)

Dans le Tableau 10, pour les tumeurs de grand axe inférieur ou égal a 20 mm, le

pourcentage de différence relative « AVs Surf histTEP » varie entre -20 et +125 % avec une
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moyenne de +72,3 % et un écart-type de +54,3. Par contre, dans le Tableau 11, pour les
tumeurs de grand axe compris entre 20 et 45 mm, le pourcentage de différence relative « AVs
Surf histTEP » varie entre -23,5 et +33,3 % avec une moyenne de +2,4 % et un écart-type de
+15,3. Ce qui signifie que notre technique est plus précise pour les tumeurs de grand axe

compris entre 20 et 45 mm.

5.2. Fonction validée vs fonction histologique

Dans ce qui précede, nous avons montré la validation de la « fonction d’ajustement du
seuil » (fonction (27)) qui est ajustée en utilisant les mesures sur les images TDM comme
référence. La segmentation des tumeurs sur les images TEP en utilisant la fonction (27) de
notre technique a donné des résultats tres satisfaisants par comparaison avec les mesures
histologiques. Alors, pour avoir une idée sur la précision de la fonction (31) qui est ajustée a
partir des mesures histologiques, il suffit de la comparer a la fonction (27) qui est déja

validée.

La Figure 44 illustre en 3 dimensions la différence entre la fonction (27) et la fonction
(31). Cette différence est cherchée pour les valeurs de « Tmoy » qui varient entre 2000 et
20000 et pour les valeurs de « minBmin » qui varient entre 125 et 1125. Mais en clinique,
concernant les 65 1ésions utilisées dans notre étude, les couples de parametres « Tmoy » et
« minBmin » ne couvrent pas toute la plage utilisée de la Figure 44. La Figure 45 montre la
répartition des points qui représentent nos 65 1ésions (« point clinique ») sur la grille de
coordonnées « Tmoy » et « minBmin ». Deux points qui ont les mémes coordonnées se
superposent. La Figure 46 illustre la différence entre les fonctions (31) et (27) avec la
répartition des points qui représentent les 65 1ésions utilisées dans 1’étude. Pour bien voir la
localisation de ces points sur la surface en trois dimensions, nous avons imposé une valeur
d’une différence égale a « -3 » pour chaque point de la surface qui représente une lésion de
notre étude. Nous remarquons d’apres la Figure 46 que pour les 65 1ésions utilisées dans notre
étude, la plus grande différence entre les deux fonctions est égale a 7,3 % (c’est le point de la

figure ol c’est marqué : « Z : 7.342 »).
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Figure 44: Différence entre les deux fonctions : (31) et (27).
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Figure 45: Répartition des points qui représentent les 65 Iésions utilisées dans I’étude. « %Tmoy » représente
les valeurs trouvées en utilisant la fonction (27).
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Figure 46: Différence entre les fonctions (31) et (27) avec la répartition des points qui représentent les 65
lésions utilisées dans I’étude.

On conclut que si en clinique on ajuste la fonction a partir de la référence histologique
au lieu de la référence TDM, on garantit une différence de valeurs du seuil inférieur de 7,5 %
par rapport aux seuils donnés par la fonction ajustée avec la référence TDM qui est validée.
De plus, il est possible d’obtenir une meilleure précision de 1’ajustement avec 1’utilisation des
mesures histologiques comme référence. Mais la fonction (31), ajustée a partir des mesures
histologiques, n’a pas été validée. Pour la comparaison, il ne faut pas utiliser les mémes
Iésions avec lesquelles I’ajustement a été fait. Pour cela, nous aurions eu besoin d’une

nouvelle série de pieces histologiques, ce qui était impossible d’assurer dans les temps prévus.

5.3. Fonction validée vs fonction fantome

Nous avons déja démontré la bonne précision de la segmentation des tumeurs sur les
images TEP en utilisant des fonctions ajustées a partir des mesures sur les images TDM. Dans
cette partie, nous allons démontrer qu’il existe une grande différence entre ce genre de

fonctions ajustées a partir des images TDM, et celles qui sont ajustées a partir des fantomes.
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La démonstration de cette différence nous permet de prouver que nous avons bien amélioré et
optimisé les techniques de seuillages adaptatifs. Car, s’il existe une grande différence entre les
deux genres fonctions, alors au moins I’un de ces deux types ne doit pas étre qualifié pour
I"utilisation de la segmentation des tumeurs en clinique. Et puisque nous avons déja obtenu de
bonnes estimations des mesures histologiques avec la fonction (27) ajustée a partir des images
TDM du corps humain, alors, nous pouvons dire que notre technique est plus précise et
qu’elle pourra étre considérée comme une amélioration et une optimisation remarquables des

techniques de segmentation par seuillages adaptatifs.

Pour démontrer cette différence, nous avons choisi deux « fonctions d’ajustement du
seuil ». Chacune de ces fonctions est ajustée par une technique. La premiere fonction ajustée a

partir du fantdome est I’équation (23) :

%Tmoy = 80,231(Tmoy/Bmin) . (23)

N

La deuxieme fonction est ajustée a partir des mesures des images TDM. Cette « fonction

d’ajustement du seuil » est I’équation (27) :
%Tmoy = 136,09 [1,6432 (Tmoy/minBmin) — 1634,8/minBmin] **"’. (27)

Pour démontrer la différence, il suffit de choisir un petit rapport de « Tmoy/Bmin » = 3,39
avec une valeur de « Bmin » =2221 (donnés retirées du Tableau 5). On remarque que pour
I’équation (23), ces valeurs donnent un seuil de segmentation « %Tmoy » égal a 73 % du
« Tmoy ». Par contre, pour I'utilisation de 1’équation (27), ces valeurs donnent un seuil de
segmentation « %Tmoy » égal a 96,37 % du « Tmoy ». Ce qui donne une différence de 23,37
% de « Tmoy » entre les deux fonctions. Alors, cette grande différence montre que les
fonctions ajustées a partir des fantdmes ne doivent pas étre utilisées pour la segmentation des

tumeurs en clinique.

5.4. Détection d’extensions

Nous avons déja annoncé dans le préambule de cette these que, pour les traitements
par radiothérapie, le TEP/TDM peut donner des informations biologique sur la tumeur [11-16]
ce qui n’est pas le cas pour les images anatomiques de TDM et d’IRM. En particulier, pour les

cancers broncho-pulmonaires, de nombreuses études ont démontré 1’importance de la
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spécificité et de la sensibilité de la TEP au 18FDG, dans 1’étude de 1’extension locale de la
tumeur primitive [17,18], le bilan d’extension initial ganglionnaire [19,20] et a distance
[21,22], la recherche de récidive [23], I’évaluation de la réponse thérapeutique [24,25] et la
détection d’un second cancer synchrone. Ces avantages ont favorisé I'imagerie TEP au
18FDG pour prendre une importance considérable dans la définition des volumes cibles en

radiothérapie thoracique [26-32].

Dans cette these, nous illustrons par un exemple un avantage possible de 1’imagerie
TEP par rapport au TDM. Pour la tumeur « 60 », d’apres le Tableau 9, nous avons remarqué
une grande surévaluation de notre technique de segmentation sur les images TEP par rapport a
la segmentation manuelle sur les images TDM (« AVs Surf » = 108,7 %). Ce qui n’est pas le
cas pour la comparaison avec les mesures histologiques (« 4Vs Gd axe » = 15,2 %). Une
étude sur les comptes rendus anatomopathologiques et des données histologiques enregistrés
pour suivre cette tumeur, nous a prouvée que cette tumeur était en extension néoplasique
microscopique lors de 1’ablation. Cette extension est bien vue sur I’image TEP avec notre
technique de segmentation, ainsi que sur les mesures histologiques, mais n’est par contre pas

apparue sur son image TDM.

La Figure 47 montre la segmentation de cette tumeur sur sa coupe TDM. La Figure 48
représente la coupe TEP correspondante a la coupe TDM de la Figure 47. La surface en rouge
est la surface de la tumeur segmentée avec notre technique. Les lignes jaunes de la Figure 48
entourent la surface qui correspond a la surface de la tumeur segmentée sur I’'image TDM de
la Figure 47. Alors, on remarque sur I’image TEP une extension de la tumeur vers le bas.
Cette extension est en accord avec le résultat de la mesure histologique de cette tumeur. Par
contre, cette extension est invisible sur I'image TDM, d’ou I'utilité de la segmentation des

tumeurs avec notre technique sur les images TEP.
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Figure 47: Segmentation de la tumeur « 60 » sur la coupe TDM.

Figure 48: Coupe TEP correspondante a la coupe TDM de la Figure 47.
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5.5. Un cas particulier : Solution pour les tumeurs apicales

Les méthodes de seuillages adaptatifs antérieurs présentent des limites pour la
segmentation des tumeurs de localisations apicales. Ces limites sont dues principalement au
choix de la région d’intérét du fond qui se situe dans la partie des poumons ou se trouve la
tumeur. La localisation apicale de la tumeur rend tres petite la surface qui est consacrée pour
la recherche de la région d’intérét du fond. Par contre, elle sera fortement affectée par
I’intensité de la tumeur et les faibles mouvements des lobes supérieurs. Ce qui donne une
valeur erronée pour le parametre qui représente le fond. Par conséquence, on aura plus

d’imprécision pour la segmentation de cette tumeur.

Avec nos optimisations, nous avons pu résoudre partiellement ce probleme : au lieu
d’utiliser le parametre « Bmin » qui représente le minimum d’intensité des pixels d’une région
de la partie des poumons ou se trouve la tumeur, nous avons déterminé notre fonction
d’ajustement du seuil en utilisant le parametre « minBmin ». Celui-ci représente la valeur
minimum d’intensité des pixels des deux régions pulmonaires (« minBmin » pour le minimum
de la valeur minimum de chaque coté des poumons). De cette maniere, on utilise aussi I’autre

lobe supérieur du patient pour déterminer la valeur du parametre du fond.

La Figure 49 illustre I'image TDM d’une tumeur apicale du lobe supérieur gauche. On
voit bien d’apres cette image que le lobe supérieur gauche de ce patient a une position plus
basse que son lobe supérieur droit. Cela rend la surface pulmonaire droite du patient plus
grande que celle du coté gauche. De plus, la présence de la tumeur dans la partie gauche du
patient rend la surface des tissus sains autour de la tumeur plus petite. Puis, a cause des
mouvements du patient, de 1’effet du volume partiel et de I’influence de I'intensité de la
tumeur, cette zone de tissus sains devient presque inexistante sur son image TEP de la Figure
50. Donc, c’est la partie droite qui nous donne I’information nécessaire pour déterminer le
seuil avec lequel il faut segmenter la tumeur sur cette coupe TEP. Mais de cette maniere, on
résout le probleme de facon partielle. Car si la tumeur se serait trouvée dans la partie droite du
patient, on aurait eu des petites zones des deux cotés du patient et forcement une segmentation
imprécise de cette tumeur. Pour cela, pour les prochaines études sur les fonctions
d’ajustement, nous conseillons 1’utilisation de parametres différents de ceux qui représentent

la fixation dans les tissus pulmonaires.
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Figure 49: Image TDM d’une tumeur apicale du lobe supérieur gauche.

Figure 50: Image TEP d’une tumeur apicale du lobe supérieur gauche.
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Chapitre 6 :
Conclusion et perspectives

Ce dernier chapitre conclut notre thése en rappelant les développements effectués, puis
montre les perspectives ouvertes et les travaux futurs envisagés pour poursuivre les études
entamées au cours de cette these, en présentant les applications susceptibles de bénéficier de

notre méthode.

6.1. Conclusion

6.1.1. Une nouvelle méthode d’ajustement de seuil

La délinéation des limites des tumeurs est I’un des aspects les plus critiques pour la
planification dosimétrique des traitements par radiothérapie. Cette délimitation est faite en
général sur les images TDM anatomiques. Mais récemment, il a été recommandé de faire
cette délimitation pour les tumeurs pulmonaires sur leurs images TEP fonctionnelles. Pour
cela, beaucoup des méthodes de segmentation des tumeurs sur les images TEP sont
développées. Mais, jusqu’a maintenant, aucune de ces méthodes n’est qualifiée pour étre
utilisée pour la segmentation des tumeurs en clinique. De plus, on ne trouve aucune console
dédiée pour la segmentation automatique et objective des images TEP. Parmi les méthodes de
segmentation actuelles les plus satisfaisantes, il existe la segmentation par seuillages
adaptatifs. Ces techniques se basent sur 1’ajustement des seuils a partir des fantomes qui
représentent le corps humain. Ces méthodes rencontrent beaucoup de problémes et

d’imprécisions lors de leurs applications cliniques sur les images TEP des vraies tumeurs.
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Dans cette these, nous avons proposé une nouvelle méthode d’ajustement de seuillages
adaptatifs qui se base sur 1’ajustement des seuils a partir des images TEP des vraies tumeurs,
au lieu d’utiliser des fantomes qui représentent mal ces tumeurs. Cette idée donne 1’occasion

de rendre I’application de la segmentation en clinique beaucoup plus facile et précise.

6.1.2. Précision de notre technique

Notre technique de segmentation des tumeurs pulmonaires sur les images TEP par
ajustement du seuil a bien estimée les mesures histologiques avec une différence relative de
+1,5 % +8.4 pour les tumeurs de grand axe compris entre 20 et 45 mm. Par comparaison avec
les méthodes antérieures, notre technique montre une excellente précision pour la
segmentation des tumeurs sur les images TEP. La méthode de FLAB (« Fuzzy Locally
Adaptive Bayesian ») [108] a abouti a une erreur moyenne inférieure a 5 % (environ 2,5 %), et
un écart-type inférieur a 5 % par comparaison avec les mesures histologiques de 18 tumeurs
réelles (voir paragraphe « 2.4 »). Concernant I’erreur moyenne, notre méthode est la plus
précise (+1,5 %). Par contre, en ce qui concerne 1’écart-type, la méthode de FLAB a abouti a
un écart type plus précis que I'écart-type donné par notre méthode. Le probleme de la
validation de la méthode de FLAB est qu’il n’existe aucune information publiée concernant la
taille des 18 tumeurs utilisées pour la validation. De plus, pour I’instant, cette méthode n’est
pas tout a fait automatique car le choix d’utiliser la méthode binaire (deux classes dures et une
transition floue) ou la méthode a trois classes (trois clases dures et trois transitions floues)
repose sur l'utilisateur en fonction de son appréciation de I’hétérogénéité de la tumeur a
segmenter [108]. Pour cette raison, on ne trouve pas de console de segmentation FLAB
implémentée dans la pratique clinique courante. Donc, notre méthode de segmentation peut
étre considérée parmi les meilleures techniques de segmentation automatique des tumeurs de
différentes intensités de captation et de bruit de fond d’intensité variable. De plus, il est
encore toujours possible d’optimiser notre technique de segmentation pour avoir plus de
précision. Nous détaillerons dans les perspectives les manieres avec lesquelles nous pouvons

optimiser cette technique.
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6.1.3. Nos principales optimisations

6.1.3.1. Patients au lieu des fantomes

Le changement principal que nous avons amené aux méthodes de segmentation par
seuillages adaptatifs consiste a faire I’ajustement a partir des patients réels au lieu d’utiliser
des fantdmes qui les représentent. De cette maniere, la technique de segmentation par
ajustement de seuil sera mise en ceuvre dans un milieu qui a les mémes caractéristiques que
celui ou elle va étre appliquée. Ce choix de faire I’ajustement a partir des corps des patients
rend I’application de la fonction beaucoup plus facile et précise. Pour une référence donnée, si
nous arrivons a trouver une relation entre le seuil et les parametres de 1’image avec une bonne
précision de régression, cela veut dire automatiquement que nous allons sirement obtenir de
bons résultats lors de I’application de cette fonction, a condition que la référence utilisée

représente correctement les tailles des 1ésions.

6.1.3.2. Méthode de référence

Le point le plus critique de I'utilisation des tumeurs réelles pour I’ajustement de la
fonction adaptative est le choix de la référence. En effet, il faut choisir une référence qui nous
donne des valeurs précises des tailles des vraies tumeurs, pour les comparer a leurs tailles sur
les images TEP. Nous avons donc proposé deux références qui pouvaient réaliser ces
conditions. Pour le premier, nous avons suppos€¢ que pour les 1ésions qui présentent une
fixation homogene de 18FDG et qui ont des contours bien limités sur leurs images TDM,
leurs tailles sur les images TDM estiment correctement leurs vraies tailles. Pour la deuxieme
référence, nous avons supposé que les mesures histologiques des pieces anatomiques

réséquées estiment correctement les mesures des lésions.

6.1.3.3. Limitations des effets des mouvements respiratoires

De plus, afin de limiter les mouvements respiratoires et d’isoler leurs effets par rapport
a la performance de notre technique d’ajustement, nous avons seulement choisi les 1€sions qui
se trouvaient dans la partie supérieure des poumons, 1a ou les mouvements respiratoires sont

les plus réduits.

6.1.3.4. Rassemblement des avantages des techniques précédentes

Nos optimisations ne s’arrétent pas a ce point la. En effet, nous avons déterminé et

rassemblé des idées et des avantages de plusieurs études précédentes pour développer notre
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technique. Par exemple, de 1’algorithme de Nestle [82], nous avons sélectionné I'idée de
convertir les valeurs d’activité des voxels 3D de TEP (qui sont en kBg/ml) en intensités
visuelles d’images en 2D (voir paragraphe « 2.6.2.3 »). De plus, Nestle a proposé d’utiliser
Lyean a la place d’l,,, pour réduire I'influence des valeurs de I’intensité maximale dans la
tumeur, valeurs qui ne sont pas statistiquement significatives sur le seuil résultant. Mais le
probleme de son modele est qu’il a donné une valeur non adaptative pour /.., qui représente
la moyenne des pixels sélectionnés avec un seuillage fixé a 70 % du maximum d’intensité.
Par contre, dans notre technique, nous avons utilisé « Tmoy » de facon itérative, analoguement
a la méthode utilisée par Black [83] pour « mean target SUV » (voir paragraphe « 2.6.2.2 »).
De cette maniere, la valeur « Tmoy » sera adaptative a chaque 1ésion et non fixée a 70 %
comme dans le cas proposé par Nestle. De plus, la présence de « Tmoy » dans notre fonction
d’ajustement nous permet de prendre indirectement le degré de 1’hétérogénéité de la 1ésion.
Ainsi, a partir de la relation proposée par Daisne [28] (paragraphe « 2.6.2.5 »), nous avons eu
I’'idée de chercher la relation entre le seuil et le rapport de signal sur bruit. Par ailleurs,
Brambilla [85] nous a suggéré que, pour les spheres de diametre supérieur a 10 mm, le rapport
signal sur bruit a une influence sur le seuil beaucoup plus grande que celle du diametre de la
sphere (paragraphe « 2.6.2.5 »). Pour cette raison, nous avons pu négliger la taille des tumeurs
par rapport aux autres parametres utilisés dans notre étude. Néanmoins, il faut noter que pour
des optimisations ultérieures, dans I’objectif de recueillir des précisions plus fines, il serait
intéressant de prendre en compte les parametres qui représentent les tailles des 1ésions dans la
fonction d’ajustement (comme la valeur du grand axe, la surface ou bien le volume de la
1ésion). Ce travail nous permettrait d’ajuster une fonction propre a chaque plage de tailles, ce
qui peut éventuellement nous donner des fonctions d’ajustements avec de meilleurs

coefficients de détermination (R? plus proche vers la valeur « [ »).

6.1.3.5. Possibilité d’automatisation

Dans toutes les techniques de seuillages adaptatifs déja proposées, le placement
manuel de la région d'intérét sur le fond rend ces techniques dépendantes de 1’utilisateur, en
particulier si le fond n'est pas homogene. Alors, pour permettre I’automatisation de ces
techniques et pour rendre le choix de la région d’intérét du fond objective et indépendante de
I’utilisateur, nous avons ajusté nos fonctions de maniere particuliere. Pour le choix de la
région d’intérét du fond de chaque coupe TEP, nous retirons un masque de I’'image TDM. Ce
masque nous permet de localiser les régions pulmonaires. Ensuite, nous cherchons un

parametre de ces régions qui peut €tre trouvé automatiquement comme « minBmin » (dans
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notre cas, le parametre « minBmin » est cherché automatiquement et d’une maniere objective,
car il représente la valeur minimale d’intensité des pixels dans la région pulmonaire). Ainsi, la
« fonction d’ajustement du seuil » doit étre déterminée en fonction de ce parametre. Cela nous
permet d’appliquer cette fonction automatiquement quand nous voulons segmenter une
tumeur (en particulier pour la recherche du parametre qui représente le fond). Cette
application automatique de la fonction se fait en utilisant les mémes procédures suivies pour

I’ajustement.

6.1.3.6. Solution pour les tumeurs apicales

Dans le paragraphe « 5.5 », nous avons détaillé la facon avec laquelle nous avons
résolu partiellement le probleme de segmentation des tumeurs qui ont des positions tres
apicales dans les lobes supérieurs. Avant ce travail, c’était impossible de segmenter les

tumeurs qui ont des positions tres apicales en utilisant les méthodes de seuillages adaptatifs.

6.1.3.7. Meilleurs discernements des seuils pour les différentes images

Dans les cas utilisés dans notre étude, la « fonction d’ajustement du seuil » numéro
(27), ajustée a partir des images TDM, a une large gamme de valeurs de pourcentage des
seuils (« %Tmoy ») supérieurs a 38,63 %. De méme, la fonction (31) ajustée a partir des
mesures histologiques a une plage de seuils supérieurs a 50,82 %. Nous trouverons également
une grande plage pour les valeurs des parametres « Tmoy » et « minBmin ». Toutes ces plages
sont plus grandes que celles trouvées par les ajustements antérieurs des fonctions de seuillages
a partir des fantdmes. Pour ces raisons, avec notre technique d’ajustement, il est évident que
nous discernons mieux les différentes valeurs de seuils utilisés pour la segmentation des

tumeurs sur différentes images TEP.

6.1.3.8. Régression a partir de deux fonctions a la place d’une

Au cours de cette these, nous avons remarqué qu’a partir de I’association de deux
relations, nous pouvons avoir un coefficient de régression de la fonction ajustée plus précis
que celui de la fonction qui est ajustée directement (sans association d’autres fonctions). Dans
notre cas, pour les deux « fonctions d’ajustements du seuil » déterminées a partir des deux
différentes références, les fonctions d’ajustement (27) ou (31) déterminées a partir de
I’association des deux autres fonctions expérimentales (équations (25) et (26); ou bien,
équations (29) et (30)) donnent des précisions de coefficients de détermination plus précis que

celles données par 1’ajustement direct des fonctions (24) ou (28).
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6.1.4. Les comparaisons des techniques d’ajustement

Apres la validation, nous avons trouvé que la « fonction d’ajustement du seuil »
numéro (27) estime bien les tailles des tumeurs comprise entre 20 et 45 mm. Cette fonction a
été ajustée par notre nouvelle technique, en utilisant une référence qui se base sur des images
TDM des lésions. Alors, pour avoir une idée sur la précision des fonctions ajustées avec
d’autres références ou bien avec d’autres techniques, nous I’avons comparée avec plusieurs

autres fonctions.

6.1.4.1. Fonction TDM vs fonction histologique

Pour avoir une idée sur la précision de la technique d’ajustement en utilisant une
référence qui se base sur les mesures histologiques des lésions, nous avons comparé la
fonction (31) a la fonction (27). Nous avons trouvé que dans la plage de mesures des cas
cliniques, la différence de pourcentage du seuil entre ces deux fonctions est inférieure a 7,5
%. Ainsi, 'utilisation de I’une de ces deux références pour I’ajustement de la fonction (ici la
fonction (31)) donne une erreur sur le seuil inférieur a 7,5 % par rapport a la fonction validée
(par rapport a la fonction (27)). Il est possible que cette précision puisse augmenter si on
améliore la technique avec laquelle nous avons mesuré les tumeurs des pieces opératoires,
et/ou si on utilise un logiciel plus compétant pour fusionner automatiquement les images
TDM avec celles TEP. Néanmoins, on peut toujours affirmer que 1’utilisation de ’une de ces
deux références est suffisante pour 1’ajustement d’une fonction qui donne des résultats

acceptable lors de son application pour la segmentation automatique des tumeurs en clinique.

6.1.4.2. Fonction TDM vs fonction fantome

Pour avoir une idée de la validité de la technique d’ajustement faite en utilisant des
fantdmes qui représentent le corps humain, nous avons comparé la fonction (27) (ajustée a
partir de la référence TDM) a la fonction (23) (ajustée a partir du fantdme). Nous avons
montré qu’il existe une grande différence entre ces deux fonctions. Et puisque nous avons
déja démontré que la fonction (27) estime bien les tumeurs, alors la fonction (23) ne peut pas
correctement estimer la taille des vraies tumeurs. Donc, nous pouvons déduire que cette

différence entre les deux fonctions provient de notre amélioration de la méthode d’ajustement.

6.1.5. Limites de notre technique
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6.1.5.1. Adaptation a chaque machine

L’une des principales limites de notre technique est commune a toutes les autres
techniques de seuillages adaptatifs. L’ajustement qui est fait sur une machine donnée ne peut
pas étre utilis€ sur des images obtenues avec n’importe quelle autre machine, sans
optimisation préalable. Alors, la fonction ajustée dépend de la machine et de la reconstruction.
Pour cela, la seule solution est de développer une fonction d’ajustement spécialisée pour

chacune des machines et des reconstructions les plus utilisées pour la segmentation.

6.1.5.2. Effet du volume partiel

Pour les tumeurs de grand axe inférieur ou égal a 20 mm, nous avons trouvé un écart
remarquable entre les surfaces trouvées avec notre technique de segmentation et les surfaces
provenant des mesures anatomopathologiques et des images TDM. Mais il est parfaitement
possible que cet écart ne soit pas relié a notre méthode, et qu’il puisse €tre attribué a I’effet du
volume partiel lié a la résolution de notre machine TEP/TDM. En effet, nous avons utilisé des
coupes TEP d’une valeur maximale de résolution spatiale transversale égale 8,6 mm. Sur ces
images, aucune méthode de segmentation ne permet d’obtenir de bons résultats sur des
tumeurs de tailles inférieures a 17,2 mm (= 2 x 8,6 mm). Donc I’'influence de I’effet du
volume partiel est beaucoup plus grande pour les petites tumeurs. Pour cette raison, nous
n’avons pas rencontré de problemes dus a cet effet dans le groupe des tumeurs de plus grande

taille.

6.1.5.3. Solution partielle pour les tumeurs apicales

I1 faut noter aussi que dans le paragraphe « 5.5 », nous avons résolu partiellement le
probleme de segmentation des tumeurs qui ont des positions apicales dans les lobes supérieurs
des poumons. Mais, il reste encore un probleme lorsque 1’autre coté pulmonaire de la méme

image a une surface limitée (tres petite).

6.2. Perspectives

6.2.1. Amélioration des techniques des mesures histologiques

Dans notre étude, nous avons pris des mesures anatomopathologiques comme

référence pour I’ajustement de la fonction de seuillage et pour la validation. Mais, nous avons
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pris en compte seulement les mesures macroscopiques. Les comptes rendus microscopiques,
le degré de nécrose tumorale, ainsi que I’importance de la pneumopathie réactionnelle étaient
appréciés visuellement. De plus, un probleme a été signalé dans 1’étude de Stroom et al. [38] :
des déformations ignorées du poumon peuvent entrainer des sous-estimations de la
propagation microscopique de la tumeur. Pour avoir plus de précision, nous recommandons
de refaire une étude similaire a la nétre, mais en utilisant une technique plus précise pour les
mesures microscopiques, les fixations et les reconstructions des échantillons pathologiques en
trois dimensions [111, 122]. De plus, il faut réduire le délai entre le dernier examen

TEP/TDM et la date d’ablation de la tumeur (ce délai était d’un mois dans notre étude).

6.2.2. Adaptation aux mouvements respiratoires

Nous avons déja vu, dans le paragraphe « 1.6.5 », que la respiration du patient génere
dans les images TEP des artefacts particulierement séveres. Ces artéfacts peuvent entrainer
des erreurs d’estimation de 1'activité et des volumes des tumeurs pulmonaires sur leurs images
TEP. L’origine de ces artéfacts vient du fait que 1’'image TEP reconstruite représente une
visualisation moyennée sur l'intégralité de 1'acquisition, et donc de tous les cycles respiratoires
du patient. Lorsque ce dernier respire, sa cage thoracique se souleve et redescend, ses
poumons se gonflent et se vident, son diaphragme se déplace, etc. Tous les objets imagés dans
la région du thorax sont donc rendus flous par ces mouvements. La Figure 51 illustre un
exemple du signal respiratoire. On remarque que les valeurs des amplitudes des fins
d’inspirations ne sont pas toujours les mémes. De méme, la Figure 52 illustre le signal
respiratoire enregistré pour un patient [123]. Ce signal est représenté par les variations de
I’amplitude en fonction du temps (Figure 52.a) ou de la vitesse en fonction de la position
(Figure 52.b). Sur ce dernier graphe, la fin d’expiration est plus stable (position comprise
entre 0 et 0,5 cm) que la fin d’inspiration (position comprise entre 1,5 et 3,2 cm). Cette
stabilité et la différence d’amplitude nous donnent une clé trés intéressante pour pouvoir
réduire I’effet des mouvements et ressortir, a partir de I'timage TEP floue, une image statique

de la tumeur a I’endroit de la fin d’expiration.

La Figure 53.a illustre I'image TEP d’un point source ayant un mouvement qui
ressemble aux mouvements respiratoires du patient. La Figure 53.b illustre I'image TEP de ce

méme point source mais en régime statique. On remarque que la place du point source est
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repérée sur la Figure 53.a mais avec un flou vertical vers le haut correspondant aux
mouvements respiratoires. Alors, on remarque d’apres I’image floue de la Figure 53.a que, si
on arrive a trouver un seuil de segmentation trés précis grace a la stabilité de la fin
d’expiration et a la variation des amplitudes, on peut ressortir une image non floue de la
source a I’endroit de la fin d’expiration. Les études antérieures faites en utilisant un seuillage
adaptatif ont déja essayé cette technique sans arriver a une solution. Le probleme était du a un
manque de précision de leurs techniques en régime statique. Mais, puisque maintenant on a
une précision bien meilleure pour la segmentation par seuillages adaptatifs, il serait
intéressant de tester notre fonction sur des lésions en mouvement. Aussi, il est possible
d’ajuster une « fonction d’ajustement de seuil » d’'une maniere identique a celle utilisée dans
notre étude, mais cette fois ci en sélectionnant seulement les tumeurs qui se trouvent dans les
lobes inférieurs. Alors, on aura une autre fonction qui sera spécialisée pour segmenter les
tumeurs des lobes inférieurs. Il est aussi intéressant d’ajuster une fonction pour chaque

localisation de la tumeur dans les poumons (partie haute ou bien partie basse).

fin d’mspiration

T cycle respiratoire
- 4
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0 5 10 15 20
Temps (s)

Figure 51: lllustration d’'un exemple de signal respiratoire.

135



CHAPITRE 6 : CONCLUSION ET PERSPECTIVES

a5
3
2.5
2
1.5
1 4
0.5 \ i \
0 : :
0 50 100 150 200 250

Temps (s)

Amplitude (cm)

0.8 - Fin d'inspiration et début d'expiration

Vitesse (cm/s)

Fin d'expiration et début d'inspiration
-0.8 -

Postion (cm)

Figure 52: lllustration des différentes amplitudes d’un signal respiratoire enregistré pour un patient.

Figure 53: a : Image TEP d’un point source en mouvement qui ressemble aux mouvements respiratoires; b :

Image TEP du méme point source mais sans mouvement.
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Il est aussi possible de récupérer, lors des acquisitions, le temps moyen du cycle
respiratoire de chaque patient. On adapte ensuite une fonction d’ajustement propre a chaque
temps du cycle respiratoire. Lors de 1’application de notre technique pour segmenter les
tumeurs, pour chaque patient on utilise la fonction d’ajustement qui correspond au temps de

son cycle respiratoire.

6.2.3. Autres localisations des tumeurs

Il faut également noter que cette technique peut étre utilisable pour d’autres
localisations tumorales. On aura alors une fonction d’ajustement spécialisée pour chaque
localisation. Et en utilisant des localisations autres que les localisations pulmonaires, il est
nécessaire de trouver d’autres parametres pour le fond que ceux utilisés dans notre cas

(« minBmin », « moyBmoy », etc.).

6.2.4. Implémentation de 1’algorithme dans une console

Dans cette these, nous avons développé et validé I’algorithme du fonctionnement
d’une console d’imagerie spécialisée pour la segmentation automatique des tumeurs
pulmonaires sur les images TEP d’une machine TEP/TDM. La prochaine étape de ce projet
est d’implémenter cet algorithme sous la forme d’un logiciel sur un ordinateur, pour avoir une
console de segmentation automatique. Ainsi, nous allons relier la console développée a la
console « PACS » du CHLS pour que I'on puisse récupérer facilement les images des
différents patients et les segmenter. Donc, cette console nous permettra de faire des
segmentations objectives, précises et rapides des tumeurs sur les images TEP, afin que ’on
utilise dans les planifications dosimétriques des traitements en radiothérapie. De plus, la
réalisation de cette console de segmentation donne 1’occasion de traiter plus facilement

d’autres projets comme 1’aide au diagnostic ou le suivi thérapeutique.

Nous avons déja discuté de cet algorithme avec des informaticiens médicaux. Son
implémentation est trés simple. Ainsi pour le moment, nous cherchons une collaboration avec
un partenaire ayant a la fois une capacité informatique dans les logiciels d’imagerie et la

capacité de financer la suite de ce projet.

137



CHAPITRE 6 : CONCLUSION ET PERSPECTIVES

6.2.5. Sur une machine de nouvelle génération

Nous recommandons fortement de refaire cette étude sur une machine de nouvelle
génération, caractérisée par un meilleur signal sur bruit. L’utilisation d’une machine
possédant une résolution spatiale meilleure que la notre nous permettra d’avoir plus de
précisions pour la fonction ajustée, et plus de précisions pour I’application de notre technique

sur différentes tailles de tumeurs.

6.2.6. Recherche du seuil en fonction des parametres

supplémentaires

Dans notre travail, nous avons pu trouver des « fonctions d’ajustement du seuil » avec
de bonnes valeurs de coefficients de régression. Mais, il est possible que nous n’arrivons pas a
trouver de fonctions avec de bonnes régressions pour d’autres localisations des tumeurs. Pour
cela, il serait intéressant de chercher la « fonction d’ajustement du seuil » en fonction d’autres
parametres que ceux du fond de I'image. Ces parametres peuvent €tre par exemple : la
fixation des autres tissus, la moyenne d’intensité de toute I’'image TEP, la moyenne d’intensité

de la partie qui représente le corps du patient de I’image TEP, etc.

6.2.7. Recherche des fonctions de seuillages dans les plans

sagittaux et coronaux

Dans ce travail, nous avons seulement utilisé des coupes transversales pour déterminer
les fonctions de seuillages. Donc, ces fonctions ne sont pas garanties pour la segmentation des
tumeurs sur les coupes TEP sagittales et coronales (car elles sont ajustées seulement a partir
des coupes TEP transversales). Il serait donc intéressant de déterminer aussi les fonctions de
seuillages des plans sagittaux et coronaux. Cette détermination nous permettrait de segmenter
chaque tumeur sur ses trois plans. Ainsi, la réunion de ces contours dans les différents plans

nous permettrait d’avoir la forme et la taille de la tumeur en trois dimensions.
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De plus, apres la délimitation de la tumeur en 3D, on obtiendrait la forme et la taille de
son volume. Il serait ensuite possible de reconstruire le contour de la tumeur sur les
différentes coupes des différents plans qui la traversent, en particulier, si pour la construction
du volume, on utilise seulement des tumeurs de taille supérieure a 2 cm. Cela nous
permettrait, lors de la reconstruction du contour pour une coupe dans laquelle la tumeur a une
taille inférieure a 2 cm, d’avoir une meilleure précision que celle trouvée en faisant le contour
directement sur la coupe 2D de I'image TEP concernée, car notre technique est imprécise

pour la segmentation des tumeurs qui ont une taille inférieure a 2 cm sur leurs images TEP.

6.2.8. Diagnostic des malignités

Dans cette these, en utilisant les mesures histologiques comme référence, nous avons
déterminé une « fonction d’ajustement du seuil » utilisée pour la délimitation des tumeurs.
Donc, par une technique semblable a la notre (par ajustement), nous pouvons chercher une
relation empirique d’apres les images TEP qui pourraient nous indiquer la malignité des
tumeurs. En utilisant les résultats histologiques pour attribuer un degré de malignité, chaque
image TEP serait caractérisée par des parametres de fixation analogues a ceux utilisés dans

notre travail.

6.2.9. Autres radio-pharmaceutiques

Il serait possible aussi d’utiliser la méme technique développée dans cette these, mais

en prenant des radio-pharmaceutiques autres que le 18FDG. Les plus utilisés sont :
A) Les Fluorés :

F-miso (pour « BBE_Fluromisonidazole ») [124] et FAZA (pour « Bp.
fluoroazomycin arabinoside ») [125], pour la détection et la délimitation des zones
hypoxiques (ou un boost supplémentaire de rayonnement pourrait étre envisagé en

raison de leurs radiorésistances).

FLT (pour « [I8F]-fluoro-3'-deoxy-3'-L: -fluorothymidine ») [126], pour la

détection et la délimitation des 1ésions proliférantes (plus spécifique que FDG).
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FCH (pour « F-choline ») [127], pour la détection et la délimitation des cancers de

la prostate (non fixants le FDG).
B) Les Non-Fluorés (mais probleme du parcours du positon) :
%Ga-DOTA [128], pour la détection et la délimitation de tumeurs endocriniennes.

"C-choline [129] (comme F-choline), "C-méthionine [130] (comme FLT).

6.2.10. Controle en hadron-thérapie

Lors d’un traitement d’hadron-thérapie utilisant un faisceau d’ions carbone, les
interactions physiques entre les ions et les tissus du patient engendrent par phénomene de
fragmentation de la production de particules plus légeres comme '°C, ''C, N, N, PN,
0... Or, certains de ces atomes sont émetteurs de positons et par conséquent peuvent étre
détectés par une TEP. L’utilisation de la TEP permet de suivre le parcours des particules
secondaires, et donc de calculer la distribution spatiale et dosimétrique du faisceau primaire.
L’acquisition des images peut étre faite « en ligne » durant le traitement, ou bien tout de suite
apres. Pour estimer la dose recue par la tumeur, les calculs de Monte-Carlo sont les plus
performants. Mais ces calculs ont besoin d’un temps relativement long, rendant donc
impossible une estimation de la distribution de la dose en temps réel. Pour cela, il serait
possible d’ajuster a partir des images TEP acquises, une « fonction d’ajustement de seuil » qui
serait utilisable pour avoir une estimation efficace de la dose en temps réel durant le
traitement par hadron-thérapie. Dans ce cas, les calculs de Monte-Carlo peuvent étre utilisés
comme référence pour I’ajustement de la facon suivante : pour des patients antérieurs, nous
estimons la dose recue en utilisant les calculs de Monte-Carlo (cette estimation prend
beaucoup de temps), puis nous utilisons cette dose trouvée par Monte-Carlo pour ajuster une
fonction sur les images TEP. Cette fonction nous permet d’estimer la dose en temps réel pour

des futurs patients en fonction des parametres empiriques retirés de leurs images TEP.

6.2.11. Correction de I’effet du volume partiel
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En utilisant des images avec des tailles de pixels inférieures a 4x4 mm? (méme si ce
travail se fait sur la méme machine TEP/CT sur laquelle nous avons travaillé et avec la méme
résolution spatiale), il est possible que I’ajustement et I’adaptation faits par notre méthode
corrigent I’effet de volume partiel, pour les tumeurs de grand axe inférieur a 2 cm, ce qui est

actuellement impossible en raison des grandes tailles des pixels utilisées.

6.2.12. Validation pour les différentes tailles des tumeurs

Dans ce travail nous avons validé notre technique seulement sur des tumeurs de taille
inférieure a 4,5 cm. Alors, dans les prochains travaux, il faudrait valider cette technique sur
des lésions de tailles supérieures. Mais il faut noter que parmi les tumeurs pulmonaires
potentiellement opérables (stades de TO a T2), il en existe au moins 69.4 % avec des tailles

inférieures a 5 cm [131].

6.2.13. Lisser les contours avant la validation

Dans ce travail, la forme des tumeurs segmentées avec notre technique sur les images
TEP était pixélisée. Cela entraine des formes qui ne représentent pas parfaitement la réalité.
Pour les prochaines validations, il serait intéressant d’utiliser des filtres qui lissent les
contours, car cela pourrait mieux représenter les formes et tailles réelles de la tumeur, ce qui

permettrait peut étre de mieux estimer la vraie taille des tumeurs.

6.2.14. Référence : images IRM

Avec la disponibilité récente de la nouvelle machine TEP couplée a une IRM
(TEP/IRM), il serait possible d’ajuster des fonctions de seuillages adaptatifs en utilisant les
images IRM comme référence a la place des images TDM. Cet ajustement pourrait étre fait en
utilisant les tumeurs cérébrales par exemple, qui ont une meilleure délimitation sur les images
IRM que sur les images TDM. Mais il faut proposer des criteres de sélection pour sélectionner

seulement les tumeurs dont nous estimons que leurs tailles sur les images IRM est proche a
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celles des images TEP. Apres ajustement de cette fonction, elle serait applicable sur toutes les

tumeurs sans suivre pour autant des criteres de sélection.

Avec toutes les perspectives annoncées précédemment, nous ne pouvons espérer
u'une seule chose : que la médecine continue d’étre étudiée et développée, et que les
q q I94 q

patients puissent bénéficier d’un remede efficace...
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Annexe B: Résultats pour le calcul des pentes

Relax |X a l'intersection|Y a l'intersection

iter (A) avec le cylindre | avec le cylindre Ecart a-0,5 Ecarta 0,5
1 0.004 |-9 52,59 0,075 0,076
2 0.004 |-9 52,44 0,074 0,073
3 0.004 |-9 52,56 0,071 0,071
4 0.004 |-9 52,67 0,069 0,071
5 0.004 |-9 52,75 0,07 0,071
1 0.005 |-9 52,61 0,074 0,074
2 0.005 |-9 52,63 0,072 0,072
3 0.005 |-9 52,77 0,071 0,071
4 0.005 |-9 52,87 0,071 0,07
5 0.005 |-9 52,93 0,071 0,075
1 0.006 |-9 52,69 0,078 0,087
2 0.006 |-9 51,07 0,067 0,068
3 0.006 |-9 52,94 0,072 0,071
4 0.006 |-9 53,04 0,07 0,071
5 0.006 |-9 53,1 0,07 0,071
1 0.007 |-9 52,81 0,074 0,074
2 0.007 |-9 52,98 0,071 0,072
3 0.007 |-9 53,1 0,07 0,071
4 0.007 |-9 53,18 0,071 0,07
5 0.007 |-9 53,23 0,07 0,071
1 0.008 |-9 52,94 0,073 0,075
2 0.008 |-9 53,13 0,072 0,072
3 0.008 |-9 53,24 0,07 0,071
4 0.008 |-9 53,31 0,07 0,071
5 0.008 |-9 53,34 0,07 0,071

Tableau 1 Annexe B : Résultats pour le calcul des pentes.
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Annexe C: Etude sur les plages de seuils

Relax |Intensité |Seuil Seuil Plage Plage du % de

iter | (A) maximale | minimal | maximal de seuil | seuil

1 ]0.004 |5023 2374 2393 19 0,378260004
2 |0.004 | 5061 2372 2489 117 2,311796088
3 |0.004 | 5067 2375 2513 138 2,723505033
4 |0.004 | 5068 2395 2533 138 2,72296764
5 10.004 | 5068 2415 2533 118 2,328334649
1 ]0.005 |5024 2355 2433 78 1,552547771
2 |0.005 | 5049 2367 2524 157 3,109526639
3 |0.005 | 5052 2388 2545 157 3,107680127
4 |0.005 | 5052 2408 2525 117 2,315914489
5 10.005 | 5053 2408 2508 100 1,979022363
1 ]0.006 |5012 2349 2466 117 2,334397446
2 |0.006 | 4356 1991 2143 152 3,489439853
3 |0.006 |5030 2397 2534 137 2,723658052
4 |0.006 | 5030 2397 2515 118 2,345924453
5 10.006 | 5030 2397 2497 100 1,988071571
1 ]0.007 |4991 2359 2495 136 2,724904829
2 |0.007 | 5002 2384 2472 88 1,759296281
3 |0.007 | 5003 2404 2521 117 2,338596842
4 |0.007 | 5003 2404 2501 97 1,938836698
5 |0.007 | 5003 2404 2481 77 1,539076554
1 ]0.008 | 4967 2386 2524 138 2,778337024
2 |0.008 | 4974 2409 2545 136 2,734217933
3 |0.008 |4975 2410 2507 97 1,949748744
4 |0.008 | 4975 2410 2487 77 1,547738693
5 10.008 | 4975 2429 2467 38 0,763819095

Figure 1 Annexe C : Résultats sur I’étude des plages de seuils.
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Annexe D: Ce qui est demandé de la radio pharmacienne

Remarque : Le temps t,=0 est le temps ol la machine sera libre des patients, et ol on peut I'utiliser
pour commencer notre manipulation (c’est le temps de la premiére acquisition).

- Une grande seringue vide et propre (pour diminuer un peu la solution dans le cylindre, pour
gue l'agitation du cylindre provoque I'agitation de la solution dedans).

- Solution mére de FDG-18, de 100 ml et d’activité égale a 117.2 KBg/ml au temps t,=0.

- Seringue 0: De 5 ml, d’activité égale a 34.4 MBq a t,=0 (~ 34 MBq a t,=0) (pour la premiere
acquisition).

- Seringue 1: De 5 ml, d’activité égale a 16.2 MBq a t,=0 (ou bien 11 MBq a t;=61 minutes)
(pour la deuxieme acquisition).

- Seringue 2 : De 5 ml, d’activité égale a 25.2 MBq a t,=0 (ou bien 11.4 MBq a t,=125 minutes).

- Seringue 3 : De 5 ml, d’activité égale a 18.7 MBq a t,=0 (ou bien 6.8 MBq a t;=160 minutes).

- Seringue 4 : De 5 ml, d’activité égale a 31.8 MBq a t,=0 (ou bien 8.7 MBq a t,=206 minutes).

- Seringue 5 : De 5 ml, d’activité égale a 62.9 MBq a t,=0 (ou bien 11.4 MBq a ts=270 minutes).

- Seringue 6: De 5 ml, d’activité égale a 189.5 MBq a t,=0 (ou bien 17.2 MBq a ts=380
minutes).
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Annexe E: Autres relations a partir du fantome
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Figure 1 Annexe E : « %Tmoy » en fonction de « Tmax/Bmin ».
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Figure 2 Annexe E : « %Tmax » en fonction de « Tmoy ».
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Figure 3 Annexe E : « %Tmoy » en fonction de « Tmoy/Bmoy ».
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Figure 4 Annexe E : « %Tmoy » en fonction de « Tmax/Bmoy ».
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Figure 5 Annexe E : « %Tmoy » en fonction de « Tmoy/Bmax ».
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Figure 6 Annexe E : « %Tmoy » en fonction de « Tmax/Bmax ».
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Figure 7 Annexe E : « %Tmax » en fonction de « Tmoy/Bmoy ».
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Figure 8 Annexe E : « %Tmax » en fonction de « Tmax/Bmoy ».
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Figure 9 Annexe E : « Seuil » en fonction de « Tmoy/Bmin ».
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Annexe F: Barres d’erreur

A) Référence TDM :

L’erreur que nous faisons dépend de la qualité de I'image TEP. L’erreur se différe d’'une image a
une autre. La plus grande erreur dans I'ajustement est due a la comparaison des surfaces cibles
trouvées sur les images TEP (« Surf TEP ») aux surfaces segmentées manuellement sur les images
TDM (« Surf TDM »). Cette erreur est due principalement a I'utilisation des images TEP de grande
taille de pixels égale a 4x4 mm?2. Alors, sur une image TEP, nous ne pouvons pas avoir exactement la
méme valeur de la surface trouvée sur I'image TDM correspondante. Pour cela, on a retenu la
surface TEP (« Surf TEP ») la plus proche de la surface TDM (« Surf TDM »). |l existe aussi une autre
erreur due a l'incrément entre I'image TEP et I'image TDM correspondante. Nous avons essayé de
minimiser cet incrément en prenant la coupe TEP se trouvant entre deux coupes TDM qui ont des

surfaces de cible approximativement égales.

Puisque nous n’avons pas une valeur d’erreur exacte sur la segmentation manuelle et sur
I'incrément entre I'image TEP et I'image TDM, nous avons pris une erreur totale approximative qui
est égale a plus ou moins un pixel TEP (de 4x4 mm?) par rapport a la surface TEP retenue (« Surf
TEP »). Alors, dans le Tableau A, les valeurs de « Surf- » représentent « Surf TEP » moins un pixel de
4x4 mm? et les valeurs de « Surf+ » représentent « Surf TEP » plus un pixel de 4x4 mm?2. Dans les cas
ou plusieurs pixels ont la méme valeur du niveau de gris, nous avons ajouté ou retranché a « Surf
TEP » tous ces pixels. Ensuite, pour cette variation de surface (entre « Surf- » et « Surf+ »), nous
aurons une variation du seuil entre les valeurs « Seuil max+ » et « Seuil min- ». Cette variation de la
valeur du seuil génére une plage de valeurs considérée comme la barre d’erreur sur le seuil retenu
(« Seuil »). De méme, cette variation de la surface (de plus ou moins un pixel TEP), créé une
différence dans les valeurs de « Tmoy » qui varie entre la valeur moyenne des intensités de pixels de
« Surf- » (« Tmoy Surf- ») et la valeur moyenne des intensités de pixels de « Surf+ » (« Tmoy Surf+ »).
Cette différence de la valeur de « Tmoy » correspond a I'erreur sur « Tmoy ». Par contre, la surface
de la cible n’influence pas les valeurs de « minBmin », « Tmax », « moyBmoy », « Bmin » et « Bmoy ».

Alors, I'erreur de notre technique sur ces derniers parametres est nulle.

Dans les deux tableaux ci-dessous, nous avons déterminé les barres d’erreur pour les relations

déduites a partir du fantdme dans le troisieme chapitre de cette thése :
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Taciivite | Surf- | Surf+ | Seuil Seuil | Tmoy Tmoy
/ Baciivite | (TEP) | (TEP) | max+ | Seuil | min- | Surf- | Tmoy | Surf+
22 640 688 | 14825|14075| 13575|24916 | 24408 | 24159
15 656 688 | 14325|14100| 12550 | 27732 | 24732 | 24221
10 640 672 | 11350 | 10000 9250 | 18981 | 18562 | 18410
8 640 672 | 8525| 8000 7250 | 12549 | 12442 | 12320
6 640 672 | 7275| 6300 6200 | 10326 | 10229 | 10136
4 640 672 | 5625| 5500 5050 | 7583| 7534 7484
Tableau 1 Annexe F.
Tactivité A A A A A A
/ Bueivie | Seuil | Seuil | Tmoy | Tmoy | %Tmoy | %Tmoy | (ATmoy+) | (ATmoy-) | (ATmoy+)/ | (ATmoy-)/
+ - + - + - /Bmin /Bmin Bmoy Bmoy
22 750 500 508 249 3,1 2,0 0,4 0,2 0,3 0,2
15 225| 1550| 3000 511 0,9 6,3 1,5 0,3 1,4 0,2
10 1350 750 419 152 7,3 4,0 0,2 0,1 0,2 0,1
8 525 750 107 122 4.2 6,0 0,6 0,1 0,0 0,1
6 975 100 97 93 9,5 1,0 0,0 0,0 0,0 0,0
4 125 450 49 50 1,7 6,0 0,0 0,0 0,0 0,0

Tableau 2 Annexe F.

Ou :

« ASeuil+ » = « Seuil max+ » - « Seuil ».

« ASeuil- » = « Seuil » - « Seuil min- ».

« ATmoy+ » = « Tmoy Surf- » - « Tmoy ».

« ATmoy- » = « Tmoy » - « Tmoy Surf+ ».

« A%Tmoy+ » = « ASeuil+ » * 100 / « Tmoy ».

« A%Tmoy- » = « ASeuil- » * 100 / « Tmoy ».

L'erreur positive sur « %Tmoy » est représentée par les valeurs de « A%Tmoy+ ». Par contre,

I'erreur négative sur « %Tmoy » est représentée par les valeurs de « A%Tmoy- ».

L’erreur positive sur « Tmoy » est représentée par les valeurs de « ATmoy+ ». Par contre, I'erreur

négative sur « Tmoy » est représentée par les valeurs de « ATmoy- ».

L’erreur positive sur « Tmoy/Bmin » est représentée par les valeurs de (« ATmoy+ »)/Bmin.

L’erreur négative sur « Tmoy/Bmin » est représentée par les valeurs de (« ATmoy- »)/Bmin. De la

méme maniére, en remplacant « Bmin » on aura 'erreur sur « Tmoy/Bmoy » et « Tmoy/minBmin ».
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Dans les deux tableaux ci-dessous, nous avons déterminé les barres d’erreur pour les relations

déduites a partir des images TDM de 38 lésions du chapitre 4 :

Surf- | Surf+
Lésion # | (TEP) | (TEP) | Seuil max+ | Seuil | Seuil min- | Tmoy Surf- Tmoy | Tmoy Surf+

1 304| 352 7325| 6850 6475 12169 | 11921 11424
2| 240| 288 4800 | 3650 2700 8082 | 7653 7386
3 96| 144 3850 | 2975 2725 4554 | 4362 3996
4| 320| 368 11650 | 11438 10875 20252 | 19827 19231
5| 672] 736 9825| 9638 9200 22043 | 21756 20958
6| 240| 272 7800 | 6538 6400 12264 | 11907 11586
7| 240] 272 9550 | 8425 8000 14830 | 14445 14071
8| 208| 240 13675 | 12538 11700 20763 | 20620 19799
9| 320| 352 5475| 4800 4425 10763 | 10489 10219
10| 352| 384 9300 | 7838 7400 19123 | 18641 18181
11 128 160 4775| 4513 3775 6649 | 6436 6216
12| 496| 528 9725| 8425 7600 15417 | 15209 14992
13 80| 112 5500 | 5438 4875 6311 6169 6054
14 80| 112 5925| 5675 5225 6888 | 6705 6533
15 64 96 5475| 4838 4350 6193 | 5983 5739
16 80| 128 5600 | 5238 4575 6147 | 6029 5774
171 112 144 4850 | 4650 4450 5595 | 5482 5382
18| 288| 352 6650 | 6438 6300 8671 | 8453 8260
19| 128| 192 4100 | 4038 3800 5072 | 4958 4716
20| 320| 368 6550 | 6338 6250 8097 | 8013 7862
21 224 | 288 4525 | 4325 3700 6414 | 6056 5957
22| 1360 | 1392 4950 | 4863 4650 9879 | 9821 9763
23| 1504 | 1552 6100 | 5913 5675 11156 | 11102 10992
24| 1360 | 1392 6000 | 5788 5675 9777 | 9731 9685
25| 880| 912 4875| 4713 4550 8283 | 8221 8158
26| 256| 288 4350 | 3913 3475 6391 | 6258 6115
27| 464 | 496 5375| 5013 4750 9870 | 9711 9553
28| 352| 400 6125| 5950 5825 9627 | 9471 9183
29| 112] 144 3300 | 3100 2800 4040] 3925 3830
30| 192| 240 8575 | 8250 7775 11985| 11472 11246
31 224 | 256 3125| 3025 2650 4714 | 4602 4503
32| 224| 256 3800 | 3500 3250 5492 | 5361 5241
33| 288| 320 5475| 5288 4850 8144 | 7994 7856
34| 1184 | 1216 7800 | 7225 7125 14284 | 14191 14098
35| 160 192 3875| 3600 3150 5120 | 4997 4865
36| 288| 320 4725| 4450 4175 8032| 7854 7672
37| 976| 1040 9000 | 8850 8350 17194 | 16933 16679
38| 544| 576 5725| 5375 4975 10364 | 10226 10087

Tableau 3 Annexe F.
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(ATmoy+)/ | (ATmoy-)/

Lésion #| ASeuil+ |ASeuil- | ATmoy+| ATmoy-| A% Tmoy+| A% Tmoy-| minBmin | minBmin
1 475 375 249 496 4,0 3,1 0,7 1,3
2 1150 950 430 266 15,0 12,4 2,1 1,3
3 875 250 194 364 20,1 5,7 1,0 1,8
4 212 563 437 584 1,1 2,8 0,4 0,5
5 187 438 287 798 0,9 2,1 2,3 6,4
6 1262 138 357 321 10,6 1,2 1,8 1,6
7 1125 425 384 375 7,8 2,9 1,1 1,1
8 1137 838 143 821 55 4.1 0,2 1,0
9 675 375 274 270 6,4 3,6 1,0 1,0
10 1462 438 482 460 7,8 2,3 1,9 1,8
11 262 738 213 220 4.1 11,5 0,7 0,7
12 1300 825 208 217 8,5 5,4 0,6 0,6
13 62 563 142 115 1,0 9,1 0,2 0,1
14 250 450 183 172 3,7 6,7 0,2 0,2
15 637 488 210 244 10,6 8,2 0,3 0,4
16 362 663 118 255 6,0 11,0 0,2 0,5
17 200 200 113 100 3,6 3,6 0,2 0,2
18 212 138 218 193 2,5 1,6 0,3 0,3
19 62 238 114 242 1,3 4,8 0,1 0,3
20 212 88 84 151 2,6 1,1 0,1 0,2
21 200 625 358 99 3,3 10,3 0,6 0,2
22 87 213 58 58 0,9 2,2 0,3 0,3
23 187 238 54 110 1,7 2,1 0,3 0,6
24 212 113 46 46 2,2 1,2 0,2 0,2
25 162 163 62 63 2,0 2,0 0,3 0,3
26 437 438 133 143 7,0 7,0 0,2 0,2
27 362 263 159 158 3,7 2,7 0,8 0,8
28 175 125 156 288 1,8 1,3 0,4 0,8
29 200 300 115 95 5,1 7,6 0,2 0,2
30 325 475 513 226 2,8 4,1 0,6 0,3
31 100 375 112 99 2,2 8,1 0,4 0,4
32 300 250 131 120 5,6 4,7 0,6 0,5
33 187 438 150 138 2,3 55 0,4 0,4
34 575 100 93 93 4,1 0,7 0,3 0,3
35 275 450 123 132 55 9,0 0,4 0,4
36 275 275 178 182 3,5 3,5 1,0 1,1
37 150 500 261 254 0,9 3,0 1,1 1,1
38 350 400 138 139 3,4 3,9 0,5 0,5

Tableau 4 Annexe F.

B) Référence histologie :

Concernant les mesures histologiques, nous n’avons pas de valeur exacte sur I'erreur. Cette

erreur peut arriver a quelques mm pres. Alors, de la méme maniere que la partie « A » précédente,
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nous avons estimé une erreur sur la mesure de I'axe sur I'image TEP qui est environ égale a £ 2 mm.
Mais cette erreur (£ 2 mm) dépasse cette valeur pour les images ayant beaucoup de pixels de mémes

valeurs de niveaux de gris autour de la surface qui est représentée par « Gd axe TEP » :

Surf Surf Tmoy Tmoy
min | Gd max max min
Lésion | Gd Axe- | Gd | Axe+ | Gd Seuil Seuil | Gd Gd
# (TEP) Axe- | (TEP) | Axe+ | max+ | Seuil | min- | Axe - | Tmoy | Axe+
1 26,83| 400| 31,24| 592|11350| 8925| 7375|16241|15308| 13737
2 26,83 | 288| 31,24| 448| 6575| 5300| 4450| 7948| 7334| 7087
3 8,94 32| 14,42 96| 4800| 4350| 3450 | 4930 | 4691| 4431
4 29,12| 496| 32,98| 576| 6000| 5738| 5050| 1203411486 | 11151
5 23,32| 256| 26,83| 352| 6525| 5700| 5075| 8497 | 8220| 7677
6 8,94 32| 17,89 144 | 2850| 2538| 2450 | 2896| 2752| 2693
7 36,88| 768| 41,76 1056 | 9750| 7913| 6775|13390| 12427 | 11968
8 14,42 112 20 176 2875| 2713| 2375| 3352| 3235| 3113
9 20| 160] 23,32| 240| 2950| 2163| 2000| 3790| 3474| 3379
10 8,94 32| 17,89 144 | 2750 2575| 2300| 3102| 2792| 2680
11 39,4| 864| 43,27 | 1056| 3850 | 3550| 3425| 5315| 5150| 4997
12 11,31 48| 23,32 144 | 2200| 1900| 1850 | 2256| 2089 | 2039
13 23,32| 288| 26,83| 400| 7550| 5325| 4400|11280|10225| 9800
14 11,31 48| 14,42 112| 5925| 5725| 4575| 7053| 6562| 6167
15 23,32| 240| 28,28| 384 | 6925| 5125| 4950| 8779| 7954 | 7706
16 11,31 48| 21,54 192| 5400| 4800| 4575| 5647| 5257 | 5160
17 14,42 80 20 176 | 4025| 2750| 2575| 4486| 3860 | 3754
18 34,17 | 624 | 37,95| 784| 6375| 5563 | 445014230 | 13273 | 12451
19 17,89 144| 21,54| 240| 4100| 3700| 3050| 6048| 5524 | 5073
20 32,98 | 512| 37,95| 864 |12275| 8688 | 6300|17385| 15689 | 13867
21 14,42 80 20| 208| 6775| 5813| 4600| 9115| 7737| 7216
22 23,32| 240| 26,83| 336| 4325| 3625| 3300| 5924 | 5502| 5299
23 25,61| 320| 30,46| 512| 7350| 6063 | 4100|12417|11656| 9694
24 23,32| 272| 26,83| 432| 6800| 5938 | 3750|10935|10046| 8859
25 43,27 | 848| 48,82| 1088| 7850| 7138| 6400|13170|12494| 11814
26 21,54 192]| 25,61 272| 2750 | 2625| 2275| 3820| 3587| 3455
27 28,84| 480] 33,94| 704|12250| 9963 | 8175]21073|19372| 17493

Tableau 5 Annexe F.
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A A A A A A
Lésion | Seuil | Seuil | Tmoy | Tmoy | %Tmoy | %Tmoy | (ATmoy+)/ | (ATmoy-)/ | (ATmoy+)/ | (Atmoy-)/

# + - + - + - minBmin minBmin | moyBmoy | moyBmoy
1] 2425| 1550 933 | 1571 15,8 10,1 1,2 2,0 0,8 1,3
2| 1275| 850 614 247 17,4 11,6 1,0 0,4 0,7 0,3
3| 450| 900 239 260 9,6 19,2 0,6 0,7 0,4 0,5
4| 262| 688 548 335 2,3 6,0 1,0 0,6 0,6 0,4
5| 825| 625 277 543 10,0 7,6 0,9 1,8 0,5 1,0
6| 312 88 144 59 11,3 3,2 0,4 0,2 0,2 0,1
7| 1837 | 1138 963 459 14,8 9,2 2,4 1,2 1,3 0,6
8 162| 338 117 122 5,0 10,4 0,8 0,8 0,2 0,2
9| 787| 163 316 95 22,7 4,7 1,1 0,3 0,7 0,2
10 175| 275 310 112 6,3 9,8 0,8 0,3 0,6 0,2
11 300 125 165 153 5,8 2,4 0,4 0,3 0,2 0,2
12| 300 50 167 50 14,4 2,4 0,9 0,3 0,4 0,1
13| 2225| 925| 1055 425 21,8 9,0 4.0 1,6 1,8 0,7
14| 200 | 1150 491 395 3,0 17,5 0,9 0,7 0,4 0,3
15| 1800| 175 825 248 22,6 2,2 2,5 0,7 1,3 0,4
16| 600| 225 390 97 11,4 43 0,8 0,2 0,6 0,1
17| 1275 175 626 106 33,0 45 1,7 0,3 0,9 0,2
18| 812 1113 957 822 6,1 8,4 4,7 4.1 2,0 1,7
19| 400| 650 524 451 7,2 11,8 2,9 2,5 1,1 0,9
20| 3587 | 2388 | 1696| 1822 22,9 15,2 3,7 3,9 2,1 2,3
21 962 | 1213| 1378 521 12,4 15,7 3,9 1,5 2,5 0,9
22| 700| 325 422 203 12,7 5,9 2,5 1,2 1,3 0,6
23| 1287 | 1963 761 1962 11,0 16,8 4.0 10,3 1,5 4,0
24| 862| 2188 889| 1187 8,6 21,8 4.6 6,2 2,4 3,2
25| 712 738 676 680 5,7 5,9 1,7 1,7 0,8 0,8
26 125| 350 233 132 3,5 9,8 0,8 0,5 0,5 0,3
27| 2287 | 1788 | 1701 | 1879 11,8 9,2 5,4 5,9 2,9 3,2

Tableau 6 Annexe F.
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Annexe G: Coefficient de détermination R?

Le R? ou coefficient de détermination mesure la qualité de I'ajustement des estimations de
I'équation de régression. Il est utilisé a la fois en régression simple et en régression multiple. Il
permet d'avoir une idée globale de I'ajustement du modeéle. Il varie entre 0 et 1 et s'exprime souvent
en pourcentage. En régression simple, un R? proche de 1 est suffisant pour dire que I'ajustement est
bon.

Calcul du coefficient de détermination :

L'évaluation globale de la pertinence du modele de prédiction s'appuie sur 1'équation
d'analyse de variance SCT = SCE + SCR, ou

e SCT, somme des carrés totaux, traduit la variabilité totale de I'endogene ;
e SCE, somme des carrés expliqués, traduit la variabilité expliquée par le modéle ;

e SCR, somme des carrés résiduels, correspond a la variabilité non-expliquée par le modeéle.

Toutes ces informations sont résumées dans ce tableau :

Source de variation Somme des carrés

Expliquée SCE = Z@H - g)z
Résiduelle SCR = Z(y‘i - ﬁ"i)g
Totale SCT = Z(yi' - g)z

Ou, y; est la hauteur par rapport a I’axe des abscisses du igme point expérimental.
Et, y; est la valeur de y calculée par la fonction de régression

Dans le meilleur des cas, SCR = 0, le modele arrive a prédire exactement toutes les valeurs de
y a partir des valeurs de leur abscisse.

Yestla moyenne de tous les y; :
1
.

Ou n est le nombre de points.

La formule du coefficient de détermination est la suivante :
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2_.S*CE_1_.515*1%
- SscT SCT

R = v/ R?est le coefficient de corrélation multiple.

Nous avons forcément : 0 < R2< 1.
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Annexe H: Autres relations a partir des images TDM des patients
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Figure 1 Annexe H : « %Tmoy » en fonction de « Surf TEP ».
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Figure 2 Annexe H : « %Tmax » en fonction de « Surf TEP ».
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Figure 3 Annexe H : « Seuil » en fonction de « Tmoy/minBmin ».
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Figure 4 Annexe H : « %Tmoy » en fonction de « Tmoy/moyBmoy ».
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Figure 5 Annexe H : « %Tmoy » en fonction de « Tmax/moyBmoy ».
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Figure 6 Annexe H : « %Tmoy » en fonction de « Tmoy/minBmin » et « minBmin ».
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Annexe I: Une autre relation a partir des mesures histologiques des patients
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Figure 1 Annexe | : « %Tmoy » en fonction de « Tmax/moyBmoy ».
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Annexe J: Mesures histologiques

I

Figure 1 Annexe J : Piece opératoire a I’état frais.

Figure 2 Annexe J : Injection du formdl-aldéhyde dans les voies bronchiques pour restituer le volume
pulmonaire.
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¥ AN

Figure 3 Annexe J : Piéce aprés 24 heures de I'injection du formol-aldéhyde.

Figure 4 Annexe J : Piéce coupée.
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Figure 5 Annexe J : Mesure de la tumeur.
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