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On peut concevoir encore que dans des mains criminelles le radium puisse 

devenir très dangereux, et ici on peut se demander si l’humanité a avantage à 

connaître les secrets de la nature, si elle est mûre pour en profiter ou si cette 

connaissance ne lui sera pas nuisible. Je suis de ceux qui pensent que 

l’humanité tirera plus de bien que de mal des découvertes nouvelles. 

Discours de Pierre Curie devant l’Académie des Sciences de Suède à Stockholm, le 6 juin 1905. 
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Juste après la découverte de la radioactivité, appelée à cette époque rayonnement uranique, les époux 

Curie décident d’étudier plus précisément les éléments à l’origine de ce rayonnement radioactif dans 

les composés d’uranium. Leur recherche les mène à la découverte du radium en 1898, découverte qui 

vaut à Marie Curie le Prix Nobel de Chimie en 1911. 

Très vite, la communauté scientifique se rend compte des propriétés thérapeutiques du radium. En 

1913, Frederick Proescher publie une étude sur l’utilisation du radium injecté par voie intraveineuse 

dans un but thérapeutique. Il décrit les résultats pour 16 patients souffrant d’arthrite et ayant reçu 40 

à 350 µCi (1,5 à 13 MBq) de radium sur plusieurs injections. Les résultats présentés montrent 25 % de 

patients guéris et 62,5 % de patients pour lesquels les symptômes ont été améliorés. C’est le début de 

la médecine nucléaire thérapeutique. Cette nouvelle discipline se diversifie, à partir de 1934, grâce à 

Frédéric et Irène Joliot-Curie qui réussissent à produire des radionucléides artificiels (Prix Nobel de 

Chimie en 1935). 

La médecine nucléaire consiste à administrer au patient un radiopharmaceutique, c’est-à-dire un 

radionucléide généralement couplé à un vecteur. Ce radiopharmaceutique va se fixer sur des cibles 

biologiques déterminées, dans un but diagnostique ou thérapeutique. Dans le premier cas, le 

rayonnement γ ou β+ du radiopharmaceutique est utilisé pour visualiser sa distribution dans 

l’organisme et renseigner sur une fonction normale ou pathologique de l’organisme. Dans le second 

cas, le rayonnement β- ou α du radiopharmaceutique est mis à profit pour détruire les cellules ciblées. 

D’après l’UNSCEAR (United Nations Scientific Comite on the Effects of Atomic Radiation), les utilisations 

thérapeutiques de la médecine nucléaire touchent près d’un million de patients par an dans le monde 

et sont en augmentation. La thérapie phare en médecine nucléaire est celle réalisée depuis la seconde 

guerre mondiale avec l’131I pour le traitement de l’hyperthyroïdie et du cancer de la thyroïde. Elle 

représente 90 % des actes de médecine nucléaire thérapeutique en France selon la société française 

de médecine nucléaire (SFMN). D’autres émetteurs β- sont utilisés depuis plusieurs décennies, comme 

le 89Sr, 153Sm, 186Re, 169Er et l’90Y, pour traiter les inflammations au niveau des articulations 

(radiosynovectomies) ou à des fins palliatives pour réduire les douleurs liées aux métastases osseuses. 

Depuis les années 2000, la médecine nucléaire bénéficie de la découverte de nouvelles cibles 

biologiques d’intérêt. En effet, grâce aux recherches menées sur la biologie des tumeurs, on connaît 

de mieux en mieux les biomarqueurs, antigènes ou récepteurs, qui sont surexprimés dans les différents 

types de cancer. Les vecteurs, anticorps ou peptides, correspondant à ces biomarqueurs et couplés à 

des radionucléides sont en plein développement. Dans l’approche appelée « théranostique », les 

patients qui sont susceptibles de répondre à un traitement innovant, mais coûteux (et éventuellement 

mal toléré) sont sélectionnés en fonction de l’expression de biomarqueurs spécifiques d’un cancer, 

révélés par imagerie. Certains radiopharmaceutiques à visée thérapeutique sont déjà arrivés sur le 

marché comme le 90Y-ibritumomab tiuxetan (Zevalin®) pour le traitement des lymphomes non 

hodgkinien et le 177Lu-DOTATATE (Lutathera®) pour le traitement des tumeurs neuro-endocrines, qui 

vient d’obtenir l’autorisation de mise sur le marché (AMM) en France. 

Le développement d’autres radiopharmaceutiques à visée thérapeutique rend la discipline 

particulièrement prometteuse. Parmi les différents radionucléides, les émetteurs alpha suscitent de 

plus en plus d’intérêt, en particulier le 213Bi, le 212Pb, l’225Ac, l’211At, le 227Th ou le 223Ra. La production 

de ces radionucléides à des activités suffisantes pour des utilisations cliniques n’est plus un frein à leur 

utilisation. Ainsi, la société Bayer peut fournir du 223Ra à l’international. En France, le cyclotron 
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ARRONAX à Nantes produit de l’211At. De même, AREVA Med commercialise du 212Pb. L’avantage des 

émetteurs alpha par rapport aux émetteurs β- est de délivrer une plus grande quantité d’énergie sur 

un faible parcours (50 à 100 µm dans les tissus sains). Ces propriétés leur confèrent donc une grande 

cytotoxicité pour les cellules tumorales ciblées tout en limitant l’irradiation aux tissus sains 

environnants. 

En parallèle, de plus en plus d’études montrent les résultats très prometteurs de l’alphathérapie. Ainsi, 

en novembre 2013, une centaine d’années après sa première utilisation à visée thérapeutique, le 

radium revient sur le devant de la scène médicale sous la forme du Xofigo® (223RaCl2), le premier 

émetteur alpha à avoir obtenu l’AMM, valide dans toute l’Union Européenne, pour le traitement de 

patients atteints d’un cancer de la prostate étendu aux os. D’après l’agence de presse Thomson 

Reuters, le Xofigo® est prédit comme le premier radiopharmaceutique à atteindre un statut de 

« blockbuster » en 2018. En Angleterre, le nombre de patients, atteints de métastases osseuses, traités 

par des radiopharmaceutiques a augmenté de 400 % entre 2007 et 2015 grâce au Xofigo®. Par ailleurs, 

cette AMM a dynamisé d’autres essais cliniques et précliniques. En 2016 et 2017, de nouvelles 

publications sur le 225Ac-PSMA (antigène membranaire spécifique de la prostate) et 213Bi-PSMA ciblant 

l’antigène PSMA, surexprimés par les cellules tumorales dans les cancers de la prostate, montrent des 

réponses thérapeutiques remarquables chez les premiers patients traités. 

S’agissant de thérapie, les activités administrées sont importantes et peuvent entraîner des effets 

déterministes, à savoir des toxicités aux organes à risques. A présent, les activités administrées 

prennent seulement en compte le poids du patient. Compte-tenu des challenges posés par l’arrivée de 

ces nouveaux radiopharmaceutiques, il est primordial de se concentrer, dès maintenant, sur 

l’optimisation de la dosimétrie au patient, c’est-à-dire l’énergie déposée par unité de masse dans 

chaque organe. En effet, comme décrit dans le décret 2003-462 du code de la Santé Publique 

(transposition en droit français de la directive européenne 97/43/Euratom), l’évaluation dosimétrique 

doit être réalisée au cas par cas, en veillant à ce que l’exposition des tissus sains soit maintenue au 

niveau le plus faible possible, compatible avec le but thérapeutique. Cette évaluation dosimétrique 

personnalisée doit corréler les doses aux effets biologiques, c’est-à-dire à la réponse tumorale et aux 

toxicités aux organes à risque. Elle doit également permettre l’optimisation du traitement en 

déterminant l’activité à administrer à chaque patient afin d’avoir la dose maximale à la tumeur tout en 

ne dépassant pas la dose de tolérance à l’organe le plus à risque.  

Le calcul de la dose s’appuie sur deux étapes. La première est la connaissance de l’évolution temporelle 

et spatiale du radiopharmaceutique dans le corps du patient, le plus souvent à l’aide d’une imagerie 

fonctionnelle, pour en déduire une cartographie de l’activité cumulée. La seconde étape consiste à 

estimer la dose absorbée déposée dans une région cible en provenance d’une région source par unité 

d’activité cumulée, pour une géométrie et un type d’émission donnés, estimée à partir de modèles ou 

fantômes qui représentent la géométrie des patients.  

Pour les radiopharmaceutiques α, le défi pour relier la dose aux effets biologiques est d’autant plus 

important que les particules ont une courte portée. Ainsi par rapport à la dosimétrie des émetteurs β-

, trois défis majeurs sont à relever. Le premier est de réaliser des images quantitatives afin de connaître 

la distribution du radiopharmaceutique à l’échelle macroscopique, alors que les particules α ne 

peuvent pas sortir du corps du patient. D’autre part, la moelle osseuse fait généralement partie des 

organes à risque pour ces traitements. L’os possède une structure complexe où les régions 
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radiosensibles, la moelle hématopoïétique et l’endoste, ont fait l’objet de modélisations aujourd’hui 

dépassées. Le second défi est alors de proposer une dosimétrie adaptée à la structure du tissu osseux. 

Le troisième défi est de déterminer la répartition du radionucléide à l’échelle microscopique pour relier 

au mieux la dose aux effets biologiques. Pour mieux prédire les résultats cliniques, une dosimétrie 

multi-échelle est donc nécessaire. En effet, une hétérogénéité de distribution de la dose peut impliquer 

des doses importantes localisées au niveau de certaines cellules radiosensibles et une dosimétrie 

moyenne peut ne pas être adaptée. 

L’objectif de la thèse est d’étudier ces différents défis liés à la dosimétrie en alphathérapie, appliqués 

au Xofigo®. En effet, plusieurs hôpitaux français ont déjà eu l’accord d’utilisation pour traiter des 

patients ayant des cancers prostatiques avec métastases osseuses. De plus, un nouvel essai clinique 

multicentrique, appelé EIFFEL, traitant les métastases osseuses du cancer du rein est en cours. Un 

objectif sous-jacent, est également, à l’aide de ce radiopharmaceutique, de développer les techniques 

pouvant à terme être utilisées pour d’autres types de radiothérapies α. 

Le chapitre I est consacré à la présentation des principes de la médecine nucléaire, de ses applications, 

en particulier en alphathérapie avec les nouveaux radiopharmaceutiques en cours d’essais cliniques et 

précliniques. Ce chapitre présente également le formalisme et les méthodes existantes à l’heure 

actuelle pour les calculs dosimétriques en médecine nucléaire.  

Le chapitre II se concentre sur le Xofigo®, de ses essais précliniques à son application en routine 

clinique. Il présente également les différents types de métastases et les études dosimétriques publiées 

dans ce domaine. 

Le chapitre III est consacré au premier défi à savoir la détermination de la distribution du 223Ra dans le 

corps du patient à l’échelle macroscopique. A l’heure actuelle, les gammas-caméras sont paramétrées 

uniquement pour les radionucléides classiquement utilisés en imagerie diagnostique. Ce chapitre a 

pour objectif de définir et d’étudier un protocole optimisé pour l’obtention d’images quantitatives au 
223Ra. La connaissance de la fixation du radionucléide est importante dans le cadre de l’essai clinique 

EIFFEL : le 223Ra sera utilisé pour la première fois pour le traitement de métastases osseuses 

principalement lytiques et la fixation du 223Ra sur ce type de lésions n’est pas établie. Ces études ont 

été menées en collaboration avec l’Hôpital Européen George Pompidou, à Paris, promoteur de l’essai 

clinique. L’essai étant multicentrique, le protocole a été implémenté dans plusieurs hôpitaux (Institut 

Gustave Roussy et Hôpital Cochin).  

Une fois la distribution spatiale du radiopharmaceutique connue, il s’agit de prendre en compte son 

évolution temporelle. Afin de déterminer l’activité cumulée du radiopharmaceutique, des 

développements, applicables à tout type de radiothérapie interne vectorisée, ont été apportés au 

logiciel OEDIPE de dosimétrie interne, développé au Laboratoire d’Evaluation de la Dose Interne (LEDI) 

de l’Institut de Radioprotection et de Sûreté Nucléaire (IRSN). Le chapitre IV est consacré à la 

présentation de ce logiciel et à l’ajout d’un module de biocinétique. Le développement et la validation 

de ce module à partir d’images dynamiques sont alors présentés. 

Le chapitre V se concentre sur le deuxième défi : la détermination de l’énergie absorbée dans les 

parties radiosensibles de l’os. En effet, comme souligné dans le MIRD 22 (Committee on Medical 

Internal Radiation Dose), la moelle osseuse fait généralement partie des organes à risque pour les 
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traitements en alphathérapie. Pour les parties radiosensibles de l’os, qui sont la moelle 

hématopoiétique (moelle « rouge ») et l’endoste, les paramètres dosimétriques actuellement utilisés 

sont ceux décrits dans la CIPR 30 (Commission Internationale de protection radiologique). Cependant 

leur utilisation dans le cadre de l’alphathérapie peut conduire à des approximations importantes 

puisque les fractions absorbées à la moelle osseuse ne sont pas considérées comme dépendantes de 

l’énergie de l’alpha, du site squelettique ou de la proportion de moelle rouge. Dans cette partie de 

l’étude, l’optimisation des calculs de dose a été réalisée en utilisant les modèles de l’os les plus réalistes 

à l’heure actuelle décrits à l’échelle microscopique qui ont été développés par l’université de Floride à 

partir d’images µCT de différents sites squelettiques. Après une présentation de l’anatomie du 

squelette ainsi que des fantômes utilisés pour déterminer les paramètres dosimétriques, ce chapitre 

présente les fractions d’énergies absorbées, calculées à l’aide du code Monte Carlo MCNP6, pour les 

régions radiosensibles du squelette en fonction de l’énergie des particules alpha, du site squelettique 

et du pourcentage de cellules radiosensibles dans la moelle. Les doses à la moelle rouge et à l’endoste 

sont calculées à partir d’un modèle biocinétique standard et sont comparées aux données 

actuellement publiées. 

Le chapitre VI s’est consacré au troisième défi, qui est la détermination de la distribution du 223Ra à 

l’échelle microscopique. Pour cela, des images de la biodistribution du radionucléide au niveau 

cellulaire ont été réalisée. Il n’est pas possible d’obtenir ces informations chez l’homme sans multiplier 

les biopsies, ces données ont donc été déterminées chez la souris. Ce chapitre présente le 

développement des modèles animaux, effectué en collaboration avec le Centre d’Imagerie du Petit 

Animal (CIPA), à Orléans. La construction du protocole expérimental et les autoradiographies ont été 

réalisées en collaboration avec le Centre de Recherche en Cancérologie et Immunologie Nantes Angers 

(CRCINA), à Nantes. Les premiers résultats sur la répartition du 223Ra à l’échelle microscopique sont 

présentés ainsi que les études envisagées. 

Enfin, la conclusion générale dresse un bilan des travaux effectués et des optimisations potentielles 

ainsi qu’une ouverture plus globale sur les perspectives dans le domaine liées à la dosimétrie en 

alphathérapie. 
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Chapitre I 
 Etat de l’art de l’alphathérapie et de 

la dosimétrie interne 
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1. Introduction 
Jusqu’à récemment, les traitements de routine en médecine nucléaire thérapeutique étaient réalisés 

avec des émetteurs β-. Depuis peu, le développement de nouveaux radiopharmaceutiques, 

notamment des émetteurs α (1), et les progrès sur des vecteurs de plus en plus spécifiques rendent la 

discipline particulièrement prometteuse. 

Néanmoins, malgré le ciblage préférentiel des lésions pathologiques visées, une fraction des tissus non 

ciblés par le traitement peut être irradiée. L’évaluation des doses absorbées délivrées à ces tissus est 

alors indispensable afin de s’assurer que le rapport entre les risques liés à l’irradiation des tissus non 

ciblés et les bénéfices liés au traitement demeure en faveur de ce dernier, cette évaluation devant 

idéalement être effectuée de la manière la plus personnalisée possible. De plus, elle doit permettre 

d’optimiser le protocole d’administration du radiopharmaceutique en vue de maximiser l’efficacité du 

traitement tout en limitant l’irradiation des organes à risque. Pour les radiopharmaceutiques 

émetteurs α, l’évaluation dosimétrique est donc un véritable challenge au vu du faible parcours de ces 

particules. 

Ainsi, après une présentation de la médecine nucléaire en général, une partie importante de ce 

chapitre s’attachera à présenter l’intérêt de l’alphathérapie et les nouvelles avancées dans le domaine. 

A partir de cette présentation générale, ce chapitre sera ensuite consacré à présenter le formalisme 

sur lequel est basée la dosimétrie interne ainsi qu’un état de l’art des différentes méthodes disponibles 

à ce jour. 

2. Principe de la médecine nucléaire 

2.1. Principe général  

La médecine nucléaire regroupe l’ensemble des procédures utilisant des radionucléides sous forme de 

sources non scellées à des fins diagnostiques ou thérapeutiques. Les produits administrés sont appelés 

des radiopharmaceutiques qui peuvent être soit un radionucléide seul qui sera directement 

métabolisé par l’organisme, comme par exemple l’131I, le 32P ou le 89Sr, soit un radionucléide combiné 

avec un vecteur permettant le ciblage spécifique d’un marqueur biologique.  

2.2. Applications diagnostiques 

Les applications diagnostiques en médecine nucléaire visent à établir un diagnostic précoce d’une 

pathologie donnée, grâce à l’obtention d’une image décrivant la biodistribution du 

radiopharmaceutique dans le corps du patient. Contrairement aux autres techniques d’imagerie telles 

que la tomodensitométrie (TDM) ou l’imagerie par résonnance magnétique (IRM), les images en 

médecine nucléaire donnent une information fonctionnelle et métabolique des tissus ciblés par le 

radiopharmaceutique. 

La détection des rayonnements est basée sur la conversion de l’énergie des photons incidents en signal 

électronique. Aujourd’hui, deux types d’instrumentations sont disponibles selon le radionucléide 

utilisé. 

La gamma-caméra 

La détection de simples photons est réalisée par une gamma-caméra (Figure 2-1, a). Les photons émis 

par les radiopharmaceutiques traversent le corps du patient et sont détectés par l’instrument pour 

produire des images 2D représentant la biodistribution du traceur dans l’organisme. Les images 

obtenues sont appelées scintigraphies. 
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La gamma-caméra comporte généralement deux têtes d’acquisition diamétralement opposées. 

Chaque tête est composée d’un scintillateur optiquement couplé à un réseau de photomultiplicateurs 

associé à une électronique de comptage. Le scintillateur le plus utilisé est l’iodure de sodium dopé au 

thallium (NaI(Tl)) qui permet de convertir les photons d’énergie entre 60 et 360 keV en photons 

lumineux. Chaque photomultiplicateur convertit ensuite les photons lumineux en signal électrique. 

Pour obtenir une information spatiale des événements collectés, un collimateur généralement en 

plomb est placé devant le cristal scintillant afin de sélectionner uniquement les photons avec une 

direction perpendiculaire à la surface. Par ailleurs, il est possible de ne pas sélectionner les photons 

dont l’énergie n’est pas proche de celle du radionucléide grâce à l’application de fenêtres 

spectrométriques. Cet aspect sera détaillé dans le chapitre III. L’image résultante est une projection 

antérieure et postérieure de la source de radiation. 

Les acquisitions peuvent se faire selon différents modes en fonction de l’information recherchée. Les 

acquisitions planaires permettent de mettre en évidence des anomalies de fixation du 

radiopharmaceutique sur une région d’intérêt. Les acquisitions en mode balayage sont des acquisitions 

planaires pour lesquelles la caméra ou le support du patient se déplace afin d’obtenir une image dont 

la dimension est supérieure à la taille du champ de vue du détecteur. Ce mode est souvent appliqué 

pour réaliser une imagerie du corps entier (Figure 2-1, b). Néanmoins, par ce principe, il n’est pas 

possible de dissocier deux fixations distinctes dans le cas d’organes superposés.  

Pour pallier à cette limitation, les acquisitions sont réalisées en mode tomographique. La tomographie 

d’émission monophotonique (TEMP) consiste à acquérir, en faisant tourner les têtes de détection 

autour du patient, des images planaires sous différentes incidences, qu’on appelle projections. Ces 

projections permettent ensuite de reconstituer la distribution tridimensionnelle de l’activité dans le 

corps du patient (Figure 2-1, c), à l’aide d’algorithmes de reconstruction qui seront décrits dans le 

chapitre III. 

Dans ce cadre, le principal radionucléide utilisé est le 99mTc. L’123I, l’111In et le 201Tl sont également 

utilisés mais moins fréquemment. 

 
Figure 2-1 - a) Exemple d'une gamma-caméra, b) vue antérieure d'une scintigraphie osseuse au 99mTc-MDP pour la 
détection de métastases osseuses et c) vues coronales d’une acquisition TEMP/TDM : image fonctionnelle (haut), image 
tomodensitométrique (milieu) et fusion des deux modalités (bas). 

a) b) c) 
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La caméra TEP 

La tomographique d’émission de positons (TEP) (Figure 2-2) permet de décrire la distribution de 

radionucléides émetteurs de positons. La technique repose sur la détection des photons d’annihilation 

émis lors de l’interaction du positon avec un électron du milieu. Ces photons sont émis simultanément 

en opposition, à une énergie de 511 keV. Ils sont ensuite détectés par la couronne de détecteurs 

individuels du TEP positionnée autour du patient (qui sont constitués d’un cristal, généralement du 

NaI(Tl), BGO, BaF2 ou LSO). Une électronique d’acquisition permet alors d’identifier les photons 

d’annihilation en coïncidence, c’est-à-dire détectés par deux détecteurs dans un intervalle de temps 

inférieur à une durée prédéfinie, appelée « fenêtre de coïncidence », généralement comprise entre 5 

et 20 nanosecondes. Le point d’émission de ces photons est alors situé sur la ligne joignant les deux 

détecteurs, appelée « ligne de réponse ». Le parcours du positon dans le tissu étant très court (de 

l’ordre de 0,6 mm pour le 18F), le lieu d’émission des photons est considéré comme le lieu d’origine du 

positon. Un algorithme de reconstruction permet alors de reconstituer la distribution 

tridimensionnelle de l’activité à partir de l’ensemble des évènements détectés. L’imagerie TEP se 

caractérise par une meilleure sensibilité et une meilleure résolution spatiale que la TEMP. 

Pour les émetteurs de positons, seul le 18F est couramment utilisé en routine clinique, et le 68Ga 

commence à l’être; d’autres isotopes radioactifs, tels que l’13N, le 11C, l’124I, l’15O, le 82mRb et l’86Y sont 

pour l’instant essentiellement utilisés en recherche (2). 

 
Figure 2-2 - a) Exemple d'une caméra TEP/TDM, b) vues axiales d'une acquisition TEP/TDM après injection de 18F-FDG : 
image fonctionnelle (gauche), image tomodensitométrique (milieu), fusion des deux modalités (droite). 

2.3. Applications thérapeutiques 

Les actes de médecine nucléaire thérapeutique visent la destruction des cellules ciblées. Comme 

indiqué dans l’introduction générale, la première application en médecine nucléaire thérapeutique 

a) 

b) 
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remonte au début des années 1910 avec l’utilisation du radium pour le traitement des synoviorthèses. 

L’avancée majeure dans le domaine est l’utilisation, à partir de 1946, de l’131I pour le traitement des 

hyperthyroïdies et des cancers de la thyroïde. Ce radionucléide représente encore la majorité des actes 

de médecine nucléaire thérapeutique.  

La médecine nucléaire thérapeutique est également très utilisée dans le traitement palliatif des 

douleurs liées aux métastases osseuses. L’utilisation de radiopharmaceutiques permet une réduction 

des douleurs dans de multiples endroits du squelette sans provoquer de toxicité importante aux tissus 

sains. Le 89Sr, le 153Sm-lexidronam ou le 186Re-etidronate sont utilisés dans cette branche. 

Les radiosynovectomies ou radiosynoviorthèses, quant à elles, sont employées pour le traitement des 

synovites articulaires et sont maintenant pratiquées pour l’ensemble des articulations par 

administration locale d’90Y, de 186Re ou d’169Er sous forme colloïdale. Le choix du radionucléide utilisé 

dépend du volume de l’articulation à traiter.  

Par ailleurs, l’iobenguane marqué à l’131I (131I-mIBG) est utilisé pour traiter certaines tumeurs 

neuroendocrines, telles que le neuroblastome chez l’enfant. 

La médecine nucléaire thérapeutique s’est largement développée grâce aux avancées dans plusieurs 

disciplines qui ont permis la création de nombreux nouveaux radiopharmaceutiques. Tout d’abord, les 

avancées en biologie moléculaire ont permis d’identifier les cibles les plus adaptées pour différents 

types de cancer. Ensuite, les avancées en chimie ont permis de déterminer les meilleures liaisons pour 

lier le radionucléide au vecteur sans compromettre son affinité à la cible. Aujourd’hui, le terme 

« Radiothérapie Interne Vectorisée » désigne la majorité des actes de médecine nucléaire 

thérapeutique.  

Ces avancées ont ainsi permis l’émergence de nouvelles méthodes comme la radioimmunothérapie 

pour le traitement des lymphomes non hodgkinien avec en particulier l’utilisation du 90Y-ibritumomab 

tiuxetan (Zevalin®), la radiothérapie interne sélective par microsphères marquées à l’90Y pour le 

traitement des cancers du foie (SIRT) ou encore la peptidethérapie pour les tumeurs neuroendocrines 

avec l’utilisation du 177Lu-DOTATATE (Lutathera®).  

Aujourd’hui, 100 ans après les premiers essais, les émetteurs α suscitent de nouveau et de plus en plus 

d’intérêt dans le domaine de la médecine nucléaire thérapeutique, grâce à leurs propriétés très 

intéressantes.  

3. L’alphathérapie 
L’alphathérapie consiste à utiliser des émetteurs α pour les applications de médecine nucléaire 

thérapeutique. La première utilisation d’émetteur α dans un but thérapeutique remonte à 1901. A 

l’Hôpital Saint-Louis, des sources de radium préparées par le couple Curie, sont utilisées sur des lésions 

cutanées. Très vite, un grand nombre d’études sur ces sujets paraissent en France et à l’étranger.  

Depuis ces premières utilisations du radium, mises à part le traitement des maladies inflammatoires, 

les traitements en alphathérapie se sont fait assez rares (3). Il va falloir attendre de nouvelles avancées 

technologiques, notamment la production de radionucléides α plus facilement disponible, pour que ce 

domaine retrouve un nouvel intérêt. Le 213Bi est le premier émetteur α à être utilisé dans un essai 

clinique chez l’homme en 1997 (4,5). Plus récemment, en 2013, le 223Ra (Xofigo®) est le premier 

émetteur α à obtenir l’autorisation de mise sur le marché pour le traitement des patients atteints de 

métastases osseuses après un cancer de la prostate. Il est, à l’heure actuelle, le seul émetteur α, à être 

utilisé en routine clinique. Néanmoins, de plus en plus de publications présentent de nouveaux 
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radiopharmaceutiques émetteurs α ainsi que leurs résultats très prometteurs lors des premiers essais 

cliniques. Les paragraphes suivants seront dédiés alors à la présentation des caractéristiques physiques 

et radiobiologiques des particules α, les stratégies de développement des nouveaux 

radiopharmaceutiques dans le domaine ainsi que les applications précliniques et cliniques des 

différents radionucléides émetteurs alpha d’intérêt. 

3.1. Physique des particules α 

Les particules α sont des noyaux d’hélium composés de deux protons et deux neutrons, issues de la 

désintégration de certains atomes lourds instables. Elles sont donc des particules lourdes chargées 

positivement. Les particules α interagissent principalement par interaction coulombienne avec les 

électrons des atomes du milieu, les interactions avec les noyaux des atomes étant négligeables. Ces 

interactions vont entraîner une perte d’énergie en ionisant et excitant les atomes du milieu. Ce 

processus se caractérise par une perte d’énergie par unité de longueur qui peut être quantifiée par le 

pouvoir de ralentissement, inversement proportionnel au carré de la vitesse de la particule. Par 

conséquent, plus la vitesse de la particule α diminue, plus son énergie est transférée au milieu. En fin 

de parcours, la vitesse des particules α est suffisamment faible pour capturer des électrons et se 

neutralise. Ainsi, la fin du parcours de la particule α se caractérise par un pic de dépôt d’énergie appelé 

le pic de Bragg (6). 

La particule α étant une particule lourde, elle ne cède qu’une infime partie de son énergie à chaque 

interaction. Sa trajectoire est peu déviée et suit une trace quasiment rectiligne sur une courte distance. 

Les particules α n’ont pas toutes exactement le même parcours. La distribution des valeurs des 

parcours autour de la valeur du parcours moyen1 est liée aux fluctuations statistiques des pertes 

d’énergie. Ce phénomène s’appelle le "straggling".  

La quantité réelle d’énergie transférée au milieu par la particule incidente par unité de longueur de 

trajectoire est définie par le Transfert d’Energie Linéique (TEL). En effet, l’énergie de la particule α peut 

être transmise à des électrons secondaires (delta rays), libérés le long du parcours de la particule 

primaire. Le TEL ne prend pas en compte ces électrons δ dont l’énergie acquise lors de l’interaction de 

la particule α leur permet d’avoir un parcours suffisamment grand pour former une trace séparée à 

l’échelle de la cible. 

Dans les tissus biologiques, le parcours des particules α de l’énergie des radionucléides d’intérêt en 

alphathérapie, à savoir entre 4 et 9 MeV, est de l’ordre de 50-90 µm. Cette distance correspond à 

quelques diamètres cellulaires ; en comparaison le parcours des particules β- est de quelques mm à 

quelques cm. Le TEL est élevé, environ 100 keV/µm tandis qu’il est de l’ordre de 0,2 keV/µm (entre 0,1 

et 1 keV/µm) pour les particules β- (7). En fait, plus l’énergie initiale de la particule α est importante, 

moins elle perd d’énergie par unité de longueur au début de son parcours. Ainsi, le TEL d’une particule 

α de 5,75 MeV est d’environ 80 keV/µm pour un parcours d’environ 47 µm tandis que le TEL d’une 

particule α de 8,375 MeV est d’environ 60 keV/µm pour un parcours de près de 85 µm. Au niveau du 

pic de Bragg, le TEL atteint 200-250 keV/µm (Figure 3-1). Toutes les particules auront le même TEL en 

fin de parcours.  

Pour simplifier et réduire les temps de calcul, des approximations sont souvent adoptées. Pour les 

particules α dont l’énergie est inférieure à 10 MeV, ce qui est le cas en alphathérapie, l’approximation 

du ralentissement continu des particules (CSDA - continuous slowing down approximation) est 

généralement jugée valable. Basée sur les données du pouvoir d’arrêt, la CSDA considère une perte 

                                                           
1 Le parcours moyen correspond à la distance moyenne que la particule franchit avant d’être arrêtée dans le 
matériau. 



 

 14 

d’énergie continue sur la trajectoire de la particule, supposée rectiligne, en négligeant les fluctuations. 

Par ailleurs, le parcours des électrons secondaires (delta rays) et la largeur de la trace des particules α 

(≈100 nm) sont souvent négligés du fait que les cibles étudiées sont bien plus grandes que ces 

dimensions. 

 

Figure 3-1 – TEL en fonction de la distance parcourue dans l’eau pour 2 radionucléides d’intérêt en alphathérapie avec 
des énergies initiales différentes. 

3.2. Effets biologiques des particules α 

La forte cytotoxicité des particules α est démontrée depuis 1932 (8). A cette époque, Raymond Zirkle 

étudie l’effet des particules α du polonium sur la division cellulaire des spores de fougères et montre 

qu’il y a de plus grandes conséquences biologiques quand les noyaux des spores sont placés au niveau 

du pic de Bragg des particules α. Puis dans les années 1960, des séries d’études réalisées par Barendsen 

et al. ont analysé la radiobiologie des particules α (9–15). 

En raison de leur fort TEL, les particules α produisent des ionisations denses et ont une probabilité 

importante d’induire des dommages directs à l’ADN. Ces lésions, produites proches les unes des 

autres, entrainent notamment des cassures double-brins qui sont plus difficiles à réparer (16,17). La 

propension des particules α à provoquer des cassures double-brins fait que leur action cytotoxique 

dépend peu du débit de dose. A contrario, les particules de faible TEL comme les particules β- nécessite 

l’accumulation de dommages sub-létaux à des débits de doses plus importants (Figure 3-2). Le nombre 

et la distribution des cassures double-brins de l’ADN sont corrélés avec la survie cellulaire (18). En effet, 

le modèle de survie des particules α est linéaire, sans épaulement contrairement aux particules β- 

(Figure 3-3). Ainsi, une particule α traversant le noyau d’une cellule a une probabilité de 20 à 40% de 

provoquer des cassures double-brins et donc de la détruire. Selon les différentes études de survie 

cellulaire menées, de 1 à 20 particules α sont nécessaires pour détruire une cellule. Cette valeur 

dépend de la géométrie cellulaire, de la distribution du TEL durant l’irradiation ou dans la phase où se 

trouve la cellule (19). Cette propriété est particulièrement intéressante dans le contexte de la RIV, où 

les débits de dose ne sont pas très élevés, avec un pic maximal de l’ordre de 0,1 Gy/h (20), sont 

continus et décroissent exponentiellement avec le temps. 

En plus des cassures et dommages à l’ADN, il a été démontré que les particules α provoquent des 

instabilités chromosomiques aussi bien dans les cellules irradiées que dans les cellules non irradiées 
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environnantes. Il s’agit d’un effet bystander qui montre le potentiel d’interaction entre les cellules 

irradiées et non irradiées (21).  

Un autre avantage des particules α par rapport aux particules β-, est que leur cytotoxicité est moins 

dépendante de la présence d’oxygène, qui accentue la production de radicaux libres, ce qui permet de 

traiter aussi efficacement des tumeurs hypoxiques que celles bien oxygénées (22). 

Enfin, il a été montré que les particules α entraînent des arrêts dans la phase G2-M du cycle cellulaire, 

qui est considéré comme la plus radiosensible, plus prolongés qu’une irradiation à faible TEL (15,23). 

Cela se rajoute également au fait qu’il ait été montré qu’une irradiation à bas débit de dose bloquerait 

les cellules en phase G2-M. Les deux effets combinés renforceraient les avantages de l’alphathérapie 

(24).  

Une valeur de TEL unique étant difficile à déterminer pour un radionucléide, du fait que les radiations 

émises par celui-ci ne sont pas de manière générale monoénergétiques, la notion d’efficacité 

biologique relative (EBR) d’un rayonnement a été introduite (25). Cette notion caractérise les 

dommages biologiques réalisés par le rayonnement par rapport à un rayonnement de référence, 

généralement des émissions X de 250 keV ou les rayonnements γ du cobalt-60. Pour une même dose, 

l’EBR des particules α est de l’ordre de 5 à 100, selon le type d’effet considéré. Si l’effet biologique est 

stochastique, par exemple le risque d’apparition de cancer, alors l’EBR est globalement autour de 20. 

C’est pourquoi, un facteur de pondération tissulaire de 20 pour les particules α a été recommandé par 

la CIPR pour les besoins de la radioprotection. En RIV, l’effet biologique pertinent est déterministe et 

correspond plutôt à la sévérité de la toxicité. Les valeurs d’EBR pour les survies cellulaires déterminées 

in vitro et in vivo sont plutôt entre 3 et 8 (26). Ainsi, une EBR de 5 a été recommandée pour associer la 

dose absorbée à un possible effet déterministe (27).  

Il est à souligner que la plupart des études réalisées sont basées sur des irradiations externes de 

cellules placées en monocouches adhérentes. Ainsi, bien que la plupart des résultats obtenus restent 

valables, la distribution spatiale des particules α telle qu’on peut la retrouver en RIV peut avoir un 

impact important sur la distribution de la dose absorbée et modifier l’allure de la courbe de survie 

(28,29). Le type de modification pouvant être induit est présenté Figure 3-3.  

 
Figure 3-2 – Les particules avec un fort TEL (α) ont plus de chance d’induire une cassure double brin de l’ADN que les 
particules avec un faible TEL (β-) [image tirée de (30)]. 
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Figure 3-3 - Représentation schématique des courbes de survie cellulaire standards (lignes pleines) et pour une 
distribution hétérogène du radionucléide dans le milieu de culture (lignes en pointillées) pour des particules α et β 
[image tirée de (31)]. 

3.3. Domaine d’application de l’alphathérapie 

Le principal avantage des particules α en RIV est leur forte radiotoxicité. En effet, il a par exemple été 

montré qu’une seule particule α émise par l’211At sur la surface d’une cellule a permis d’obtenir le 

même niveau de mort cellulaire que 1000 désintégrations d’90Y (32). Sa radiotoxicité est ainsi 

avantageuse pour le traitement de tumeurs radio-résistantes telles que les glioblastomes (36) ou 

encore les cellules souches cancéreuses (37). En effet, sur ce dernier point, il est de plus en plus 

reconnu que les rechutes suite au traitement du cancer et la formation de métastases seraient 

associées à la difficulté de stériliser les cellules souches cancéreuses, considérées comme plus 

résistantes à la chimiothérapie et la radiothérapie classique. De plus, en raison du faible parcours des 

particules émises, les propriétés de l’alphathérapie sont particulièrement intéressantes pour stériliser 

des tumeurs qui ont métastasées et qui se sont disséminées dans le corps ; ce qui n’est pas possible 

avec une thérapie externe classique. Elle est notamment adaptée aux cellules tumorales isolées ou des 

clusters microscopiques de cellules tumorales et dispersées dans l’organisme comme dans le cas de 

tumeurs hématologiques. L’alphathérapie est également utilisée pour des tumeurs résiduelles 

microscopiques comme un complément de dose ou une consolidation d’un autre traitement, souvent 

après une chimiothérapie (33–35). Enfin, elle est envisagée lorsque les cancers se présentent sous la 

forme d’une fine couche à la surface des cavités (méningites néoplasiques, cancer ovarien). 

Néanmoins, contrairement aux particules β-, on ne peut pas profiter de l’effet du tir croisé qui peut 

toucher des cellules pathologiques qui n’ont pas directement été ciblées par le vecteur. Le ciblage des 

cellules cancéreuses doit alors être le plus précis possible pour les détruire efficacement et épargner 

les cellules saines. Le paragraphe suivant va ainsi présenter les techniques développées pour le ciblage 

des cellules cancéreuses. 

3.4. Signatures moléculaires des cellules tumorales et développement des 

radiopharmaceutiques associés  

Cibles 

Dans le cadre de l’alphathérapie, le radionucléide peut être lui-même le vecteur, c’est, par exemple, 

le cas pour le 223Ra. Le caractère ostéotrope du radium est alors mis à profit pour se fixer de façon plus 

importante sur les zones de fort renouvellement osseux, ce qui est le cas des métastases 

ostéocondensantes.  
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Dans la majorité des cas, l’objectif est de cibler spécifiquement les cellules tumorales et donc de 

chercher à identifier les biomarqueurs distinctifs ou surexprimés par différents types de cellules 

tumorales et à développer les vecteurs qui leur seront associés. Depuis quelques années, les 

recherches dans ce domaine explosent. Grâce aux avancées en biologie, notamment dans le domaine 

des –omiques (génomique, métabolomique, protéomique), de nombreuses signatures de l’expression 

tumorale ont été dévoilées. Il s’agit en particulier d’antigènes ou de récepteurs peptidiques. Les cibles 

biologiques qui font principalement l’objet d’investigation en alphathérapie sont présentées dans le 

Tableau 3-1 avec le type de cancers visés. 

Par ailleurs, le ciblage de la néo-angiogenèse2 tumorale constitue une stratégie intéressante puisque 

les vaisseaux sanguins nouvellement synthétisés par les tumeurs se distinguent par leur structure 

irrégulière anormale. Des anomalies à la surface des cellules endothéliales peuvent ainsi être une voie 

pour cibler uniquement les vaisseaux tumoraux et épargner les vaisseaux sains. 

Vecteurs 

A l’heure actuelle, les principales études sur les vecteurs ciblant ces biomarqueurs utilisent des 

anticorps monoclonaux3. L’une des limitations des anticorps intacts est leur taille (≈150 kDa4) qui 

prolonge leur temps dans la circulation et leur pénétration dans les cellules cancéreuses. Grâce au 

génie génétique, il a été possible de concevoir des fragments d’anticorps de tailles variables. Des 

exemples sont illustrés Figure 3-4. Néanmoins, ces fragments peuvent être éliminés plus rapidement 

par les voies d’excrétion. Parmi les anticorps potentiels, le trastuzumab, le lintuzumab et le rituximab 

ciblant respectivement les antigènes HER2, CD33 et CD20 (Tableau 3-1) sont particulièrement étudiés. 

Récemment, les thérapies pré-ciblées ont été considérées pour accroître l’accumulation des anticorps 

dans la tumeur. Ce concept, proposé par Goodwin et al. en 1988 (38), permet de séparer la phase de 

ciblage et celle de l’irradiation. Lors de la phase de ciblage, un anticorps conjugué à de l’avidine ou 

streptavidine est administré au patient et va se fixer sur les cellules cibles. Les anticorps non fixés sont 

ensuite enlevés de la circulation en utilisant un agent spécifique avant la phase d’irradiation. Lors de 

cette phase, la biotine (protéine ayant une grande affinité avec l’avidine et la streptavidine) 

radiomarquée administrée va rapidement se diffuser jusqu’aux cellules tumorales pour venir se fixer 

spécifiquement aux molécules pré-ciblées. Une seconde technique de pré-ciblage consiste à injecter, 

dans un premier temps, des anticorps bispécifiques dont l’un des bras va reconnaitre l’antigène. Puis, 

un haptène5 radiomarqué est injecté et va se fixer sur l’autre bras de l’anticorps. Plusieurs études pré-

cliniques ont montré les bénéfices de l’alphathérapie pré-ciblée, principalement dans les cancers 

hématologiques comme les leucémies aiguës myéloblastiques (39), les lymphomes non-Hodgkiniens 

(40), les leucémies à cellules T de l’adulte (41) et le lymphome anaplasique à grandes cellules (41). 

 

Les peptides, tels que les hormones ou les neurotransmetteurs, représentent une catégorie de ligands 

particulièrement prometteuse puisque diverses tumeurs surexpriment des récepteurs membranaires 

peptidiques. L’avantage des peptides est leur petite taille par rapport aux anticorps qui leur permet de 

quitter rapidement la circulation pour aller se distribuer au niveau des cellules tumorales. Les peptides 

naturels ayant une demi-vie biologique très courte, des analogues peptidiques radiomarqués sont 

                                                           
2 Dans le cadre du cancer, la néo-angiogénèse est le mécanisme qui permet de créer de nouveaux vaisseaux 
sanguins, dans le but de nourrir les tumeurs cancéreuses et d’assurer leur croissance. 
3 Produits à partir d’une seule cellule et reconnaissant tous le même épitope sur un antigène donné. 
4 Symbole du kilodalton, unité de mesure de masse moléculaire : une masse égale à 150 kDa, signifie qu’une 
mole de cette protéine pèse 150 000 grammes. 
5 Un haptène est un élément constitutif d’un antigène de faible poids moléculaire. 
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donc élaborés avec des demi-vies plus longues. Parmi les peptides potentiels, la somatostatine et la 

substance P sont plus particulièrement étudiées.  

Les aptamères sont des oligonucléotides, ARN ou ADN, qui prennent une conformation dans l’espace 

leur permettant de reconnaître des cibles variées allant des acides aminés aux cellules (42). Leur 

utilisation reste au stade des études in vitro mais leur facilité à être générés, leur haute affinité et 

spécificité, leur rapide élimination de la circulation en font également une alternative intéressante aux 

anticorps (43). Leur principale limitation est leur dégradation par les nucléases. Des modifications sont 

donc étudiées pour permettre leur stabilité. 

Les nanoparticules présentent également un très grand intérêt en alphathérapie. En effet, la stabilité 

du marquage entre l’émetteur α et son vecteur est un point essentiel pour le succès de la thérapie et 

pour limiter la diffusion du radionucléide non-marqué ou de ses descendants dans l’organisme. De 

plus, ils peuvent contenir plusieurs radionucléides par nanoparticule. A l’heure actuelle, il existe une 

grande variété de nanoparticules organiques (micelles, liposomes ou dendrimères) et inorganiques 

(nanoparticules d’or, nanoparticules d’oxyde de fer, quantum dots ou nanotubes de carbone). Le 

ciblage se fait ensuite de deux façons. La première consiste à profiter de l’architecture vasculaire 

défectueuse associée à une relative absence de réseau lymphatique fonctionnel au niveau tumoral, 

connu sous le nom d’effet EPR (enhanced permeability and retention), pour diffuser passivement au 

travers de l’épithélium vasculaire et se concentrer localement. La deuxième, plus récente, a été 

élaborée pour traverser les membranes cellulaires en les marquant avec les ligands présentés 

précédemment et pouvant être internalisés. L’avantage des radiopharmaceutiques nanovectorisés est 

que plusieurs ligands peuvent être placés à leur surface, leur permettant de se lier sur un plus grand 

nombre de cibles moléculaires.  

Agent chélateur 

Enfin, il est à souligner que le développement d’agent chélateur bifonctionnel adapté est un point clé 

en alphathérapie. En effet, une chélation in vivo stable entre le radionucléide et le vecteur est 

essentielle. Parmi les plus classiques, on retrouve CHX-A’’ DTPA, les complexes DOTA ou TCMC.  

Type de cibles Cibles moléculaires Type de cancer 

Antigène CD19 Leucémie 

Antigène CD33 Leucémie 

Antigène CD20 Lymphome non-hodgkinien 

Antigène membranaire 

spécifique de la prostate 
PSMA Prostate 

Récepteur du facteur de 

croissance épidermique 
HER2 

Sein, péritonéal, ovarien, 

pancréas, estomac 

Récepteur peptidique 
Récepteurs de la 

somatostatine SSTR 1-5 
Neuroendocrine 

Récepteur peptidique 
Récepteurs NK de la 

substance P 
Gliome 

Protéine de la matrice 

extracellulaire 
Ténascine Gliome 

Transporteur Sodium/Phosphate NaPi2b Ovarien 

Vitamine Folate Ovarien 

Antigène 
Sulfate de chondroitine 

protéoglycane 
Mélanome 

Tableau 3-1 - Liste des principaux biomarqueurs d’intérêt en alphathérapie et le type de cancer associé. 
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Figure 3-4 - Représentation schématique d’un anticorps intact (IgG) et des différents fragments d’anticorps 
synthétisables [illustration tirée de (44)]. 

3.5. Les différents radionucléides d’intérêt en alphathérapie et leurs 

applications cliniques et précliniques 

Il existe environ 100 radionucléides émettant des particules α, la plupart étant des noyaux lourds de 

numéro atomique supérieur à 82. Seul un nombre réduit de ces radionucléides est disponible pour une 

utilisation clinique (1,20,45) (Figure 3-5). La plupart des émetteurs α étudiés sont issus de la 

décroissance de l’uranium, thorium ou actinium. 

Différents critères s’imposent dans la sélection de ces radionucléides en vue d’une utilisation clinique : 

- la disponibilité commerciale du radionucléide, 

- la période du radionucléide qui ne doit être ni trop courte pour une utilisation thérapeutique, 

ni trop longue, notamment en ce qui concerne les noyaux fils qui peuvent suivre des voies 

d’élimination différentes des noyaux pères, 

- les processus chimiques nécessaires à leur couplage au vecteur. Dans le cas de radioéléments 

à période courte, la durée de l’élution du générateur et des processus de purification ne doit 

pas être trop longue pour obtenir suffisamment d’activité, 

- le devenir du radionucléide dans les tissus biologiques. Par exemple, il a été montré que 

l’astate était relargué plus rapidement hors de la cellule que le bismuth (46). 

 
Figure 3-5 - Chaînes de désintégration. Les émetteurs α sont dans les cases rouges et les isotopes stables dans les cases 
vertes. La demi-vie est indiquée à l’intérieur de chaque case et le mode de décroissance (α, β ou capture électronique) 
avec leur probabilité est indiqué entre chaque case. Le 255Fm avait été suggéré il y a plusieurs années comme émetteurs 
potentiels mais aucune étude in vitro ou in vivo n’a été publiée [image tirée de Elgqvist et al. (33)].  
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Aujourd’hui, grâce aux nouvelles avancées technologiques (production facilitée de radionucléides) et 

aux nouvelles avancées en biologie des tumeurs (nouvelles cibles), la littérature internationale voit de 

plus en plus d’études concernant de nouveaux radiopharmaceutiques émetteurs α. Ces 

radiopharmaceutiques sont reportés, des radionucléides les plus avancés en recherche aux 

radionucléides commençant à être utilisés dans des études précliniques, dans les prochains 

paragraphes.  

3.5.1. Le radium-223 (223Ra) 

Analogue au calcium, il est utilisé pour le traitement des métastases osseuses après un cancer de la 

prostate. Après des études cliniques de phase I et II (63–66), le 223Ra est passé dans un essai de phase 

III pour évaluer son avantage dans la survie par rapport à un placebo sur 921 patients (67). Il est 

actuellement le seul émetteur α à avoir complété les essais cliniques de phase I/II/III et ainsi à avoir 

obtenu l’autorisation de mise sur le marché. N’étant pas remboursé par la sécurité sociale, le 223Ra est 

principalement utilisé dans le cadre d’essais cliniques en France. Actuellement, 47 essais cliniques avec 

le Xofigo® sont en cours dans le monde (68) dont un essai multicentrique qui a ouvert en France pour 

le traitement des patients atteints de métastases osseuses après un cancer du rein : le protocole 

EIFFEL. Ce radiopharmaceutique étant l’objet principal de ce travail de thèse, les études le concernant 

seront détaillées dans le chapitre II. 

Par ailleurs, le marquage du 223Ra pour cibler des régions autre que l’os est complexe. En effet, il est 

nécessaire de trouver un chélateur assez stable pour que le 223Ra ou ses descendants ne migrent pas 

vers des régions non-ciblées, en particulier vers la moelle osseuse. Ainsi, le 223Ra est actuellement 

l’objet de plusieurs études précliniques visant à le conjuguer à des nanoparticules (69–71). 

3.5.2. L’astate-211 (211At) 

L’211At est l’un des émetteurs α les plus prometteurs pour les applications cliniques. Son potentiel 

thérapeutique a été reconnu il y a 30 ans (47). En effet, d’une part, sa période (7,2h) est suffisante 

pour le processus chimique de radiomarquage et, une fois administrée, pour accéder aux cellules 

tumorales et d’autre part, il émet deux particules α : 5,87 (42%) et 7,45 (58%) MeV et des émissions X 

entre 77 et 92 keV qui permettent de réaliser une imagerie TEMP. 

 

La principale limitation de l’utilisation de l’211At est sa disponibilité puisqu’il est nécessaire de disposer 

d’un cyclotron d’énergie adaptée (48). En France, la production d’211At était réalisée au cyclotron 

d’Orléans (CERI/CNRS) jusqu’à sa production actuelle au cyclotron ARRONAX de Nantes. Pour faciliter 

l’accès au radionucléide en clinique, des études sont en cours sur de nouveaux générateurs comme le 

générateur 211Rn/211At (49). 

Une autre limitation importante concerne l’instabilité chimique des complexes astatés in vivo. Comme 

l’astate fait partie du groupe des halogènes, sa forme libre a tendance, comme l’iode, à se localiser 

dans la thyroïde, la rate, la moelle osseuse, l’estomac et les poumons (50). 

Essais précliniques 

De très nombreux essais précliniques ont été réalisés avec l’211At (51) dont un certain nombre est 

prometteur. 

Tout comme l’iode, l’astate s’accumule dans la thyroïde via le symport6 sodium/iode (NIS) et 

contrairement à l’iode, l’astate a une période physique plus compatible avec des temps de rétention 

réduits dans ces cellules tumorales. De plus, il est possible, à l’aide de techniques de thérapie génique, 

                                                           
6 Un symport est une protéine membranaire permettant le transport de molécules ou ions dans la cellule. 
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de faire exprimer le NIS par différentes lignées cellulaires cancéreuses. Ainsi, Petrich et al. (52) ont 

montré sur des souris porteuses de cellules de la prostate exprimant NIS que l’astate permettait une 

élimination totale de la tumeur dans les 3 mois. Néanmoins, des effets secondaires aux tissus sains et 

des cancers secondaires ont été observés, avec une survie de 60% après 1 an (contre 40 jours pour le 

groupe témoin). 

Comme indiqué au §2.3, la métaiodobenzylguanidine (MIBG) radiomarquée à l’iode est utilisée depuis 

des décennies notamment pour le traitement des neuroblastomes. Néanmoins, l’efficacité 

thérapeutique de l’131I à éliminer les micrométastases reste limitée. Ainsi, le meta-[211At]astatobenzyl 

guanidine (MABG) a été développé. Des études in vitro ont montré que l’211At-MABG était 1000 fois 

plus cytotoxique que l’131I-MIBG. Ce même rapport de toxicité a été observé pour des cellules 

tumorales dont le transporteur de la noradrénaline a pu être exprimé par une approche de thérapie 

génique (51). 

Couplé à des bisphosphonates, l’211At est également étudié pour réduire les douleurs liées aux 

métastases osseuses. En effet, les bisphosphonates sont généralement utilisés en clinique pour 

stimuler l’activité ostéoblastique. Ils sont largement utilisés par couplage à des émetteurs β-. Une 

étude chez la souris saine a montré une forte fixation dans l’os et une plus faible dose absorbée par la 

moelle osseuse qu’avec un émetteur β- (53,54). 

Concernant le couplage aux anticorps, pour limiter la présence du radionucléide dans le sang, 

différentes études précliniques ont été réalisées avec des fragments d’anticorps marqués à l’211At tels 

que F(ab’)2, Fab, scFv, diabody, affibody et nanobody (55). 

Enfin, de nombreuses études ont été menées pour associer l’astate à des nanoparticules ciblant les 

tumeurs. Ainsi, ont été développés des nanoparticules d’argent (56), des nanotubes de carbone 

simple-feuillet ultra-courts (57), des liposomes (58) et des nanoparticules d’or associées à la substance 

P et au trastuzumab (cf. §3.4) (59). 

Essais cliniques 

En 1990, le cas clinique d’un patient atteint d’un cancer de la langue traité par des microsphères 

d’albumine humaine marquées à l’211At a été rapporté. Une rémission complète a été observée avec 

une légère atteinte de la fonction thyroïdienne (60). 

A la fin des années 90, l’université Duke (États-Unis) a lancé une étude clinique de phase I avec 

l’administration de l’anticorps 81C6, ciblant la ténascine (Tableau 3-1), dans la cavité chirurgicale lors 

du traitement de patients atteints de tumeurs au cerveau (61). Les études biocinétiques ont montré 

que la majorité des désintégrations restait dans la cavité. Des survies médianes allant de 54 à 116 

semaines selon les types de cancers ont été rapportées. 

En 2005, un essai clinique de phase I a été initié par l’université de Göteborg (Suède) sur 12 patientes 

atteintes d’un cancer ovarien (62) par l’administration intrapéritonéale du radiopharmaceutique 211At-

MX35-F(ab’)2 ciblant NaPi2b (Tableau 3-1). Les premières patientes ayant reçu une activité importante 

au niveau de la thyroïde, un blocage de cette dernière a été effectué à l’aide d’un agent bloquant. Les 

auteurs de l’étude concluent qu’il a été possible d’atteindre des doses absorbées assez importantes 

pour le traitement de clusters microscopiques de cellules tumorales sans qu’aucune toxicité 

significative n’ait été relevée. 

3.5.3. L’actinium 225 (225Ac) 

L’225Ac émet, par désintégration, 4 particules α et 3 particules β-, dont la majorité sont de hautes 

énergies (72). L’avantage de ce radionucléide est d’exploiter la cascade des 4 émissions α puisqu’il 
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permet d’obtenir une dose plus élevée en administrant moins d’activité. Il est à noter qu’il peut être 

un générateur in vivo du 213Bi qui est l’un de ses descendants. L’225Ac a l’avantage de ne pas émettre 

de raies γ de hautes énergies, ce qui facilite le transport et l’utilisation en clinique. Il émet par contre 

des γ d’énergie d’intérêt pour réaliser des images scintigraphiques. Il a également une période assez 

longue, de 10 jours pour une production éloignée du centre clinique.  

 

La production d’225Ac a été principalement réalisée par extraction radiochimique du 229Th issu de la 

décroissance de l’233U (73). Les sources de 229Th permettant de produire des activités assez importantes 

pour une utilisation clinique sont disponibles dans seulement trois instituts7. De nombreuses études 

se concentrent sur d’autres façons de produire l’225Ac : par irradiation de 226Ra à l’aide d’un faisceau 

de protons de haute énergie (74), par un générateur Th/Ac (75) ou en augmentant la disponibilité du 

parent 229Th (76). 

 

Essais précliniques 

En 2001, McDevitt et al. publient dans Science les premières études in vivo montrant l’efficacité de 

l’225Ac pour le traitement de différents types de tumeurs, sans toxicité. Depuis, de nombreuses études 

précliniques ont été effectuées notamment avec les dérivées de DOTA et DTPA. Ainsi, les anticorps 

J591, B4 et trastuzumab ciblant respectivement PSMA, CD19 et HER2 (Tableau 3-1) ont montré une 

augmentation de la survie chez les animaux testés (77).  

Le ciblage spécifique de vaisseaux sanguins tumoraux, plus particulièrement de la cadhérine 

endothéliale vasculaire8, par l’anticorps E4G10 est également une voie thérapeutique très intéressante 

qui a permis de détruire la structure vasculaire du tissu tumoral (78).   

Ce radionucléide a aussi fait l’objet d’études précliniques avec des nanobodies ciblant HER2. Ces 

études montrent un fort potentiel thérapeutique in vitro et une grande fixation dans les tumeurs in 

vivo (79).  

Par ailleurs, l’étude du DOTATOC marquée à l’225Ac a montré une meilleure efficacité que le 177Lu-

DOTATOC pour le traitement des tumeurs neuroendocrines (80). 

Cependant, les trois descendants de l’225Ac génèrent assez d’énergie en se désintégrant pour casser le 

lien avec le vecteur. Les descendants ainsi libres vont se fixer dans de nouveaux organes. En effet, les 

études de biodistribution montrent la présence de descendants dans des régions non-ciblées, 

notamment dans les reins (81). De ce fait, de nouvelles études se concentrent actuellement sur 

l’utilisation de nanoparticules (69). 

Essais cliniques 

L’225Ac a fait l’objet d’un premier essai clinique de phase I débuté en 2005 et clos en 2015, initié par le 

Memorial Sloan Kettering Cancer Center (New York, États-Unis). Couplé à l’anticorps lintuzumab 

(également nommé HuM195) (cf. §3.4), le radiopharmaceutique a été injecté en une seule fois chez 

23 patients pour le traitement des leucémies aiguës myéloblastiques (82–84). A suivi un second essai 

de phase I débuté en 2012 pour des patients nouvellement diagnostiqués avec une administration 

d’activité fractionnée en 2 activités égales. Les 2 essais ont montré l’innocuité du radiopharmaceutique 

                                                           
7 A l’Institute for Transuranium Elements (Karlsruhe, Allemagne), à Oak Ridge National Laboratory (Etats-Unis) et 
à l’Institute of Physics and Power Engineering (Obninsk, Russie). 
8 La cadhérine endothéliale vasculaire est un élément essentiel des jonctions adhérentes endothéliales et joue 
un rôle primordial dans la perméabilité vasculaire. 
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et une corrélation a été établie entre l’efficacité du traitement et le nombre de blastes9 dans le sang 

périphérique. Un troisième essai clinique de phase I avec le même radiopharmaceutique a commencé 

en décembre 2016 pour le traitement des myélomes multiples réfractaires. 

Extrêmement prometteur, un essai clinique pilote est en cours, couplant l’225Ac à l’anticorps PSMA-

617, pour le traitement du cancer de la prostate résistant à la castration ayant métastasé (85). Les 

résultats obtenus sur les deux premiers patients ont fait l’objet d’une publication, les réponses 

complètes au traitement étant particulièrement impressionnantes. Les images de suivi sont 

présentées (Figure 3-6). Par ailleurs, les patients ne souffrent d’aucune toxicité hématologique.  

La substance P (cf. §3.4) couplée à l’225Ac est également testée (5 patients) pour le traitement des 

glioblastomes. Le suivi des patients est encore en cours (86). 

Enfin, un essai clinique de phase I utilisant de l’225Ac associé à l’anticorps J591 a ouvert en septembre 

2017 pour le traitement du cancer de la prostate. 

 

Figure 3-6 - Images TEP/TDM avec injection de 68Ga-PSMA-11 d'un patient traité avec de l'225Ac-PSMA-617. La répartition 
des tumeurs avant traitement (A), bilan après 3 cycles d’225Ac-PSMA-617 (injection bimensuelle de 9-10 MBq soit 100 
kBq/kg) (B), et bilan final après une injection additionnelle pour consolider le traitement de 6 MBq d’225Ac-PSMA-617 
[Image tirée de (85)]. 

3.5.4. Le bismuth-213 (213Bi) 

Le 213Bi est l’un des radionucléides le plus étudié à l’heure actuelle. Il est facilement disponible grâce à 

un générateur d’225Ac qui permet de fournir du 213Bi pendant 10 à 15 jours (87,88). Il émet une particule 

α, accompagnée d’une émission γ à 440 keV. Son utilisation est limitée par sa période courte : 45,6 

minutes. Le 213Bi va libérer 20% de son énergie pendant les 15 premières minutes et il reste seulement 

6 % de son énergie 3 heures après injection. Néanmoins, de nombreuses études utilisant ce 

radionucléide ont été publiées.  

Essais précliniques 

Un certain nombre d’études précliniques ont abouti à des études cliniques présentées dans le 

paragraphe suivant. Par ailleurs, des survies moyennes augmentées voire des guérisons ont été 

montrées pour des modèles de cancers colorectaux avec le 213Bi-trastuzumab (cf. §3.4) et 213Bi-

HuCC49ΔCH2 (anti-TAG-72) (89), des modèles de lymphomes avec 213Bi-LL1 (anti-CD47) (90) ou des 

modèles de cancer de la prostate avec 213Bi-bevacizumab ciblant des récepteurs des facteurs de 

croissance endothéliale vasculaire (91). 

                                                           
9 Un blaste est une cellule hématopoïétique indifférenciée. Les blastes sont contenus dans la moelle. Dans le cas 
de leucémies aiguës, ces blastes passent dans le système sanguin. 
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Le ciblage de MUC1 - exprimé dans 90% des cancers ovariens, de la prostate et du pancréas alors que 

95% des cellules saines ne l’expriment pas - par 213Bi-C595 est une voie d’intérêt actuellement (92). 

Enfin, PAI2 une protéine ciblant le biomarqueur uPA surexprimé dans certains cancers suscite 

également beaucoup d’attention et a été testé avec succès dans les cancers des seins, ovariens, de la 

prostate et du pancréas (93).  

Essais cliniques 

Le 213Bi est le premier émetteur α à avoir fait l’objet d’un essai clinique rapporté en 1997 (4). Celui-ci 

a été réalisé par le Memorial Sloan Kettering Cancer Center sur 18 patients pour le traitement de 

leucémie aiguë myéloblastique par injection de 213Bi-lintuzumab (94,95). Le traitement a bien été 

supporté et aucune toxicité sévère n’a été observée dans les organes à risque (le foie, la rate et la 

moelle osseuse). Suivant ce premier essai montrant que ce traitement systémique est faisable et bien 

toléré, une étude de phase I/II a inclus 31 patients. Des réponses partielles et complètes ont été 

obtenues sur 6 des 25 patients. 

Un essai clinique de phase I a été conduit en Allemagne pour le traitement des lymphomes non-

hodgkiniens suite à l’administration de 213Bi-rituximab (cf. §3.4) (96). Douze patients ont été traités 

sans que la dose de tolérance maximum ait été atteinte. 

Deux essais cliniques de phase I ont été réalisés avec le 213Bi-9.2.27 ciblant le sulfate de chondroitine 

protéoglycane (Tableau 3-1) avec une administration soit locale (16 patients) (34), soit systémique (38 

patients) (35). Une stabilisation de la maladie a été constatée chez 40% des patients. 

Couplé à la substance P (Tableau 3-1), le 213Bi a été testé avec succès sur plus d’une vingtaine de 

patients au total, atteints de tumeurs au cerveau. Une réduction du volume tumoral a été montrée 

sans l’apparition de toxicité (97) permettant par la suite une résection chirurgicale. Une survie médiane 

prolongée a été observée (86). 

 

Publiée en 2014, l’efficacité du 213Bi couplé au DOTATOC pour le traitement des tumeurs 

neuroendocrines a été soulignée sur 7 patients résistants au traitement par irradiation β- (98). Un 

exemple de résultats obtenus lors du suivi d’un patient est présenté Figure 3-7. 

En 2017, d’excellents résultats ont également été publiés pour le traitement de patients atteints d’un 

cancer de la prostate ayant métastasé avec du 213Bi couplé au PSMA-617 (99). 

De même a été rapportée cette même année une étude clinique pilote associant le 213Bi à un anticorps 

ciblant les récepteurs des facteurs de croissance épidermique pour le traitement de 12 patients 

atteints d’un cancer de la vessie. Trois patients sur 12 ont montré une éradication complète des cellules 

tumorales (100). 
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Figure 3-7 – Patient souffrant de nombreuses tumeurs dans le lobe gauche du foie et de multiples lésions dans le lobe 
droit ainsi que des métastases osseuses disséminées, principalement dans la colonne vertébrale et le pelvis. Images PET 
après injection de 68Ga-DOTATOC: a) avant le traitement et b) après injection de 10,5 GBq de 213Bi-DOTATOC [Image tirée 
de (98)]. 

3.5.5. Le bismuth-212 (212Bi) 

Le 212Bi émet une particule α avec une énergie moyenne de 7,8 MeV et une particule β-. Sa période de 

60,6 min est trop courte pour un transport entre sites mais il peut être produit à partir d’un générateur 

de 224Ra. Néanmoins, la libération de 220Rn oblige à réaliser les expérimentations sous atmosphère 

contrôlée (20). Ce radionucléide émet également des émissions γ de hautes énergies (2,6 MeV) qui 

imposent des protections importantes pour le personnel. Le 212Bi étant un des descendants du 212Pb, 

l’utilisation de ce dernier est préférée car il représente une source alternative de 212Bi tout en 

s’affranchissant du radon.  

Ce radionucléide a fait l’objet des premières études animales qui ont conduit au développement de la 

radioimmunothérapie α (101). Les études actuelles se concentrent principalement sur la méthode de 

conjugaison du 212Bi (102). En effet, de fortes toxicités ont été observées notamment dues à la non-

stabilité du complexe in vivo. 

Quelques études ont néanmoins montré des résultats positifs, en particulier avec l’administration 

intrapéritonéale de 212Bi pour le traitement de cancers ovariens (103) et l’utilisation de 212Bi-DOTMP 

pour le traitement des métastases osseuses (104).  

3.5.6. Le plomb-212 (212Pb) 

Le 212Pb n’est pas directement un émetteur α mais un émetteur β-. Sa période est relativement courte : 

10,6 heures. Il est considéré comme un candidat très intéressant pour l’alphathérapie comme 

précurseur du 212Bi. Aujourd’hui, il est principalement produit par AREVA Med qui a développé un 

procédé permettant l’extraction et la purification du 212Pb à partir du 228Th provenant d’anciennes 

activités industrielles d’AREVA pendant les années 1950-1970. L’entreprise possède à l’heure actuelle, 

deux laboratoires de production, dont un en France dans le Limousin. D’autres méthodes de 

production du 212Pb sont reportées dans la littérature (105).  

Miao et al. (106) ont rapporté le traitement de mélanomes chez la souris par un peptide marqué au 
212Pb. Les résultats ont montré une diminution importante de la croissance tumorale, des survies 

moyennes augmentées voire des rémissions complètes. Kasten et al. ont également très récemment 

publié une étude sur l’utilisation d’un anticorps marqué au 212Pb ciblant B7-H3 qui est surexprimé dans 

les cancers ovariens (107). 
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En dehors de ces études, la majorité des essais précliniques concerne le radiopharmaceutique 212Pb-

TCMC-trastuzumab, pour le traitement des cancers ovarien et intrapéritonéal, qui a fait l’objet d’un 

essai clinique de phase I (108) (109). Cet essai incluant 18 patients a montré la faisabilité de l’utilisation 

clinique du 212Pb et sa non-toxicité. 

3.5.7. Le thorium-227 (227Th) 

Le 227Th décroît par émission de particules α d’énergie moyenne 5,9 MeV, avec une période de 18,7 

jours en 223Ra. Il émet également des émissions γ de 236 keV (11,2%) qui permet de réaliser des images 

scintigraphiques. Il peut être produit par la décroissance β d’un générateur d’227Ac (110) ou par 

activation neutronique du 226Ra (111). Jusqu’à récemment, il était plutôt considéré comme un 

générateur de 223Ra. Le 223Ra ayant montré de faibles toxicités jusqu’à une activité de 250 kBq/kg, 

l’intérêt pour ce radionucléide a été relancé. Aujourd’hui, la production de ce radionucléide est 

notamment réalisée par la compagnie Algeta (Bayer).  

Des essais précliniques ont montré l’efficacité du 227Th couplé à l’anticorps rituximab dans le 

traitement de souris porteuses d’un lymphome (112). Des études chez la souris de biodistribution, de 

toxicité et d’efficacité thérapeutique ont également été menées sur du 227Th couplé à l’anticorps 

trastuzumab pour le traitement du cancer du sein (113). Une corrélation entre la dose et l’inhibition 

de la croissance de la tumeur a été observée (114,115). 

3.5.8. Le terbium-149 (149Tb)  

Le 149Tb est un lanthanide qui se désintègre à la fois par émission α, avec une fréquence de 17% par 

transition, ainsi que par capture électronique et par émission β+. Il possède des propriétés 

intéressantes, notamment car son émission α à 3,97 MeV correspond à un parcours d’environ 25 µm 

dans les tissus. Il s’agit du parcours le plus faible parmi les différents radionucléides d’intérêt, limitant 

encore l’irradiation non désirée aux tissus sains avec un TEL assez important de 143 keV/µm (116). De 

plus, l’un des avantages unique de ce radionucléide est son émission β+ qui permet de réaliser des 

images TEP de la distribution des radiopharmaceutiques marqués au 149Tb (117). Des images TEP/TDM 

obtenues avec du 149Tb-DOTANOC sont présentées Figure 3-8. Enfin, sa chélation avec un agent 

standard comme DOTA est également un atout.  

L’efficacité thérapeutique du 149Tb associé à l’anticorps rituximab pour le traitement des lymphomes a 

été montrée par Beyer et al. (118). L’injection de 149Tb-rituximab a permis d’obtenir des survies 

supérieures à 120 jours dans 89% des animaux traités contrairement aux souris témoins mortes d’un 

lymphome au bout de 37 jours sans traitement. Il est néanmoins à souligner qu’à la fin de l’étude, 28% 

de l'activité des descendants à vie longue restaient dans le corps, majoritairement dans les os.  

En 2012, Müller et al. ont publié une étude où le 149Tb a été associé à un vecteur - le cm09 - ciblant les 

récepteurs des folates (Tableau 3-1). Son administration a permis des survies prolongées voire une 

rémission complète des souris porteuses de tumeurs par rapport aux souris contrôles (119). 

Les études rapportant des évaluations in vivo utilisant du 149Tb sont limitées notamment en raison des 

difficultés de sa production. En effet, elle nécessite des cyclotrons de haute énergie en utilisant des 

ions lourds ou des protons (120). Ainsi, le 149Tb a pu être produit par irradiation de cibles de tantale 

avec des protons à haute énergie grâce à l’installation nucléaire de recherche ISOLDE du CERN. La 

faible période du radionucléide (4,1 h) complique également les études, l’administration devant être 

faite rapidement après purification du 149Tb pour que la présence des descendants ne soit pas trop 

importante. 
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Figure 3-8 - Images TEP/TDM d'une souris greffée de tumeurs, 2h après l'injection de 7 MBq de 149Tb-DOTANOC. 
Projections d'intensité maximales (a, b) et sections montrant l'accumulation de la radioactivité dans les greffes de 
tumeurs et de l'activité résiduelle dans les reins et la vessie (117). 

3.5.9. Conclusion 

La disponibilité de plus en plus importante des radionucléides émetteurs α dans des quantités 

compatibles avec la clinique, les caractéristiques physiques et radiobiologiques des particules α, les 

résultats particulièrement encourageants des essais cliniques en cours et les nombreux essais 

précliniques optimisant encore le ciblage des biomarqueurs moléculaires des tumeurs font de 

l’alphathérapie une discipline en plein essor et extrêmement prometteuse. 

De plus, bien que le nombre de patients traités reste modéré, l’ensemble des résultats des essais 

cliniques sont particulièrement encourageants et montrent l’efficacité de cette thérapie avec un 

minimum de toxicité et l’essor du domaine avec des publications très récentes et prometteuses. 

Cependant, certains paramètres restent à optimiser. En effet, si le radionucléide devient libre dans 

l’organisme, il risque de provoquer des toxicités aux tissus sains. Ces régions dépendent du 

radionucléide. Pour l’211At, celui-ci faisant partie du groupe des halogènes, sa forme libre a tendance, 

comme l’iode, à se localiser dans la thyroïde, l’estomac et les poumons. Le 212Pb libre peut induire des 

toxicités plus particulièrement à l’os et aux globules rouges, le 212Bi/213Bi aux reins, le 223Ra à l’os et 

l’225Ac au foie et à l’os. De plus, un certain pourcentage de radionucléides sera potentiellement fixé ou 

proche de cellules saines qui se retrouveront alors irradiées.  

4. Réglementation de la radioprotection des patients  
L’irradiation des tissus sains peut induire des effets biologiques à court, moyen ou long terme. De ce 

fait, l’utilisation de rayonnements ionisants nécessite un cadrage réglementaire. Ainsi, la Commission 

Internationale de Protection Radiologique (CIPR) a émis des recommandations qui sont le résultat d’un 

consensus international sur les normes de radioprotection à appliquer. Pour les applications 

médicales, les principes fondateurs de la radioprotection sont la justification et l’optimisation (121–

123). Ces principes de justification et d’optimisation sont clairement exposés dans la directive 

européenne 2013/59/EURATOM (124) qui fixe les bases relatives à la protection sanitaire contre les 

dangers résultant de l’exposition aux rayonnements ionisants. En France, le décret 2003-462 du code 

de la santé publique reprend ces principes. 
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Toute exposition aux rayonnements ionisants à des fins médicales doit être justifiée en évaluant le 

rapport bénéfices/risques. Que ce soit à visée diagnostique ou thérapeutique, l’acte médical doit 

présenter un « avantage net suffisant » pour le patient et la société « en tenant compte de l’efficacité, 

des avantages et des risques que présentent d’autres techniques disponibles visant le même objectif 

mais n’impliquant aucune exposition ou une exposition moindre aux rayonnements ionisants ».  

Ensuite, le principe d’optimisation s’applique différemment entre les applications à visée diagnostique 

et celles à visée thérapeutique. En effet, pour les actes à visée diagnostique, ce principe incite à 

maintenir les doses délivrées au cours de ces actes « au niveau le plus faible possible compatible avec 

l'obtention d'une information de qualité ». Pour les actes à visée thérapeutique, les doses absorbées 

délivrées étant beaucoup plus élevées que pour les applications diagnostiques, le principe 

d’optimisation est exposé dans les termes suivants : «les expositions des tissus et organes sont 

déterminées au cas par cas, en veillant à ce que les doses susceptibles d'être reçues par les organes et 

tissus autres que ceux directement visés par l'exposition soient maintenues au niveau le plus faible 

possible, compatible avec le but thérapeutique et la nature du ou des radionucléides utilisés». Ces 

directives soulignent donc clairement l’importance du calcul des doses absorbées délivrées aux tissus 

ciblés et non ciblés par la thérapie et ce, avec une approche personnalisée. Cette approche permet 

ainsi de combiner à la fois les aspects de radioprotection du patient et d’optimisation de l’efficacité du 

traitement. 

5. Etat de l’art de la planification de traitement 
La planification du traitement consiste à déterminer l’activité à administrer au patient, en faisant en 

sorte que la destruction des cellules cancéreuses soit maximale et que les dommages aux cellules 

saines soient minimaux. 

Depuis le début de la médecine nucléaire thérapeutique, les activités à administrer aux patients ont 

été déterminées à l’aide d’études sur cohorte (125) comme dans le cas de la chimiothérapie : une 

étude d’escalade d’activité sur un groupe de patient lors d’un essai clinique. Des activités standards, 

c’est-à-dire définies en fonction du poids ou de la taille du patient, sont administrées pour un premier 

groupe de patient puis sont augmentées progressivement d’un groupe de patients à l’autre jusqu’à 

l’apparition des premières toxicités majeures. Cette étude permet alors de déterminer l’activité 

maximale tolérée sans l’apparition de toxicité sur l’organe limitant. Cette activité sera ensuite utilisée 

sur les patients dans les prochaines phases de l’essai clinique. L’activité injectée n’est alors pas 

dépendante des caractéristiques de biodistribution propre au patient.  

Cette méthodologie a conduit à une bonne efficacité des traitements des pathologies thyroïdiennes 

s’accompagnant d’une toxicité faible ou nulle, du fait du tropisme thyroïdien très favorable de l’131I. 

Cette stratégie de planification est encore utilisée dans le cas de l’90Y ibritumomab tiuxetan (126), du 
223Ra (64), et des radiothérapies peptidiques (127). 

Cependant, le ciblage des cellules cancéreuses par les nouveaux radiopharmaceutiques est beaucoup 

plus complexe. La distribution spatiale et les cinétiques de fixation et d’élimination de ces derniers 

sont fortement dépendantes du patient (128) conduisant à une large gamme de doses absorbées entre 

les patients. Des traitements différents sont alors délivrés. En effet, les effets de la thérapie, en terme 

de réponse et de toxicité, sont essentiellement dépendants des doses absorbées aux tissus plutôt 

qu’au niveau d’activité administrée calculée à partir du poids ou de la surface corporelle du patient 

(129). Ainsi, si l’activité est fixée par rapport à celle qui n’induit pas de toxicité chez les patients les plus 

vulnérables, les patients plus résistants risquent d’être sous-traités ou inversement si l’activité est fixée 

par rapport aux patients les plus résistants, des toxicités risquent d’apparaître chez les patients plus 
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vulnérables. Le calcul de la dose est donc un élément essentiel pour estimer les risques de toxicité aux 

organes à risque et optimiser le traitement. 

Dans ce contexte général, les paragraphes suivants présentent donc un état de l’art du formalisme 

utilisé pour la dosimétrie interne, des techniques disponibles pour décrire les différents paramètres 

(anatomie, distribution spatiale d’activité, simulation du transport des particules, …) ainsi que les 

méthodes et outils permettant d’estimer les dépôts d’énergie dans les tissus, afin d’introduire la 

problématique particulière de la dosimétrie en alphathérapie. 

6. Etat de l’art de la dosimétrie interne en médecine nucléaire 
En dosimétrie, il convient tout d’abord d’identifier les régions cibles, c’est-à-dire les organes ou tissus 

qui sont susceptibles d’être les plus exposés ou les plus sensibles aux effets des rayonnements, et les 

régions sources, celles d’où proviennent les rayonnements auxquels elles sont exposées. Les sources 

et les cibles peuvent être confondues ou distinctes. L’estimation des doses absorbées en médecine 

nucléaire dépend de plusieurs facteurs : 

- l’activité administrée, 

- le type, la fréquence et les énergies des radiations émises, 

- la taille, le poids et la forme des organes et du corps du patient, 

- la distribution spatiale et temporelle de l’activité dans les régions sources, 

- la fraction de l’énergie absorbée dans les organes cibles. 

La dosimétrie des radiopharmaceutiques est formalisée par le Comité du MIRD (Medical Internal 

Radiation Dose). Ce comité, composé de médecins et de physiciens, est la référence dans le domaine 

de la dosimétrie des radiopharmaceutiques. Son rôle étant l’estimation des doses absorbées lors de 

l’administration de radiopharmaceutiques, le comité du MIRD publie régulièrement des rapports, 

appelés pamphlets. Le pamphlet n°1 (130) posa le formalisme du MIRD en définissant plusieurs 

grandeurs relatives à la dosimétrie interne. La majorité des pamphlets suivants repose sur des modèles 

anatomiques simplifiés qui sont acceptables pour les applications diagnostiques du fait des faibles 

doses délivrées. Depuis quelques d’années, certains pamphlets, tels que les pamphlets n°20 (131), 

n°22 (26), n°23 (132) et n°24 (133), concernent plus particulièrement les applications thérapeutiques 

en médecine nucléaire. 

6.1. Principes généraux : le formalisme du MIRD 

La dosimétrie interne consiste à calculer la dose absorbée au tissu cible, c’est-à-dire l’énergie déposée 

par unité de masse dans le volume cible par les radiations émises dans les volumes sources au cours 

du temps. Les paragraphes suivants décrivent le formalisme développé pour estimer les dépôts 

d’énergie dans la matière (134). 

6.1.1. Dose absorbée moyenne pour une radiation monoénergétique 

Si l’on considère une radiation E0 émise en un point O et E l’énergie déposée dans un volume dV, situé 

à une distant x du point O. La fraction absorbée (grandeur sans dimension) est définie par 𝜙(𝑥, 𝐸𝑂) =

 
𝐸

𝐸𝑂
 et la fraction absorbée massique (SAF pour Specific Absorbed Fraction) par Φ(𝑥, 𝐸𝑂) =

𝜙(𝑥,𝐸𝑂)

𝑑𝑚
 , 

exprimée en kg-1, avec dm la masse du volume dV en kg. 

La dose absorbée, définie comme l’énergie déposée par unité de masse et exprimée en Gy (J/kg), est 

alors définie par l’équation (1.1). 

𝐷 =
𝐸

𝑑𝑚
=

 𝜙(𝑥,𝐸𝑂)×𝐸𝑂

𝑑𝑚
=  Φ(𝑥, 𝐸𝑂) × 𝐸𝑂 (1.1) 
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Afin de considérer des volumes, à la fois pour la source et de la cible, cette définition peut être 

généralisée par l’équation (1.2). 

𝐷(𝑟𝑇 , 𝑡) =
𝐸

𝑀(𝑟𝑇 ,𝑡)
=

 𝜙(𝑟𝑇←𝑟𝑆 ,𝐸𝑂 ,𝑡)×𝐸𝑂

𝑀(𝑟𝑇 ,𝑡)
=  Φ(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂 , 𝑡) × 𝐸𝑂 (1.2) 

avec rS représentant le volume source, rT le volume cible, 𝜙(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂 , 𝑡) la fraction d’énergie 

absorbée par le volume cible rT, d’une radiation d’énergie E0 émise par le volume source rS à l’instant 

t, et Φ(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂 , 𝑡) la fraction massique d’énergie absorbée par le volume cible rT, d’une radiation 

d’énergie E0 émise par le volume source rS à l’instant t. 

Dans le cas où les volumes cible et source sont identiques, il s’agira d’auto-absorption. Dans le cas 

contraire, il s’agira de tir croisé du volume source rS vers le volume cible rT. 

6.1.2. Dose absorbée moyenne pour un radiopharmaceutique 

Dans le cas d’un radiopharmaceutique, la notion de débit de dose absorbée moyen, exprimé en Gy.s-

1, doit être introduite. En effet, le nombre de radiations ou de particules émises par la source varie au 

cours du temps, du fait de la décroissance physique du radionucléide et de la cinétique de fixation et 

d’élimination du radiopharmaceutique.  

Ainsi, dans le cas d’un radionucléide n’émettant qu’un seul type de radiation d’énergie E0, le débit de 

dose absorbée moyen, �̇�(𝑟𝑇 , 𝑡), dans la cible rT en provenance de la source rS à un temps t, est défini 

par l’équation (1.3). 

�̇�(𝑟𝑇 , 𝑡) = 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡) ×  Φ(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂 , 𝑡) × 𝐸𝑂 (1.3) 

où 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡) est le nombre de transitions nucléaires dans la source rS à l’instant t. 

Pour généraliser à un radionucléide émettant plusieurs types de rayonnement, la dose absorbée par 

l’organe va alors dépendre du type, de la fréquence et de l’énergie moyenne émise par désintégration 

radioactive du radionucléide. Ces différents paramètres sont reliés par la grandeur Δ définie par 

l’équation (1.4). 

Δ = ∑ Δ𝑖 = ∑ 𝐸𝑖𝑌𝑖𝑖𝑖  (1.4) 

où i représente un type de particule,  Δ𝑖  l’énergie moyenne émise par transformation nucléaire de 

type i en J/(Bq.s), Ei l’énergie moyenne par transition nucléaire pour les particules de type i, et Yi le 

nombre de transitions nucléaires de type i par transformation nucléaire. 

Le débit de dose absorbée moyen pour un radionucléide émettant plusieurs types de particules est 

donc égal à la somme des débits de dose absorbée moyens liés à chaque type de particules. L’équation 

(1.3) devient alors l’équation (1.5). 

�̇�(𝑟𝑇 , 𝑡) = 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡) × ∑ 𝐸𝑖𝑌𝑖𝑖  Φ(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑖 , 𝑡) (1.5) 

Les paramètres physiques et les données nucléaires spécifiques du radionucléide sont combinés sous 

la forme d’une autre grandeur appelée facteur S. Ce facteur S a été introduit par le comité du MIRD 

dans le but de simplifier la formule de calcul de dose. Il représente la dose moyenne absorbée par 

l’organe cible rT, à un temps t après administration, par unité d’activité cumulée dans l’organe source 

rS. Il s’exprime en Gy.MBq-1.s-1 ou Gy.(Bq.s)-1 et est donné par l’équation (1.6). 

S(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝑡) = ∑ Δ𝑖Φ(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑖 , 𝑡)𝑖  (1.6) 

Finalement, la dose absorbée moyenne, exprimée en Gy, délivrée par le radiopharmaceutique dans la 

cible rT en provenant de la source rS est obtenue en prenant en compte le temps d’irradiation TD, c’est-

à-dire en intégrant l’équation (1.5) : 
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𝐷(𝑟𝑇 , 𝑇𝐷) = ∫ �̇�(𝑟𝑇 , 𝑡)𝑑𝑡 = ∫ 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡) × S(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝑡)𝑑𝑡
𝑇𝐷

0

𝑇𝐷

0
 (1.7) 

Dans le cas de plusieurs volumes sources, il suffit de sommer les contributions en provenance de 

chaque volume source pour obtenir la dose absorbée totale délivrée au volume cible rT. 

6.1.3. Equation simplifiée 

Dans la majorité des cas, les masses et positions respectives des volumes sources et cibles peuvent 

être considérées constantes pendant l’irradiation. Ceci implique que la dépendance en temps du 

facteur S peut être négligée. La notion d’activité cumulée est alors introduite. Exprimée en MBq.s, elle 

est définie pour une source rS sur une durée d’irradiation TD par l’équation (1.8). 

�̃�(𝑟𝑆, 𝑇𝐷) = ∫ 𝐴(𝑟𝑆, 𝑡)𝑑𝑡
𝑇𝐷

0
 (1.8) 

L’activité cumulée dépend des mécanismes biologiques de fixation et d’élimination du 

radiopharmaceutique dans les organes. La dose absorbée moyenne délivrée au volume cible rT en 

provenance des volumes sources rS est alors définie par l’équation (1.9). 

𝐷(𝑟𝑇 , 𝑇𝐷) = ∑ �̃�(𝑟𝑆, 𝑇𝐷) × S(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆)𝑟𝑆
 (1.9) 

Dans cette équation, le terme �̃�(𝑟𝑆, 𝑇𝐷) est lié à la distribution spatiale de l’activité au cours du temps 

dans le corps du patient. Le terme S(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆) est, quant à lui, lié à la géométrie du problème, c’est-à-

dire l’anatomie du patient, et au parcours des particules dans la matière, à savoir les tissus. 

Les doses absorbées délivrées aux organes ou tissus d’un patient au cours d’une irradiation ne pouvant 

pas être mesurées expérimentalement, différentes techniques existent pour caractériser, de manière 

plus ou moins personnalisée, les différents termes intervenant dans l’équation (1.9). Les méthodes 

permettant de caractériser la distribution de l’activité cumulée dans le corps du patient, ainsi que les 

méthodes disponibles pour décrire l’anatomie du patient et simuler le transport des particules dans 

les tissus seront présentées dans les paragraphes suivants. 

6.2. Détermination de l’activité cumulée 

L’activité cumulée correspond au nombre total de désintégrations ayant lieu dans le corps du patient. 

Elle dépend de la distribution spatiale et temporelle du radiopharmaceutique. Afin de la déterminer 

de la façon la plus précise possible, il est nécessaire de récupérer le maximum d’informations sur la 

distribution de l’activité dans le volume cible au cours du temps. Elle peut être déterminée à 

différentes échelles (organes ou voxels par exemple) et selon différentes techniques de comptage. 

6.2.1. Méthodes avec imagerie 

Si des photons ayant une énergie suffisamment élevée pour sortir du corps du patient sont émis lors 

des transitions nucléaires ou lors de l’interaction des particules émises par le radionucléide avec les 

tissus, il est possible de déterminer la distribution spatiale du radiopharmaceutique par imagerie. 

Comme indiqué au §2.2, deux modalités d’imagerie sont disponibles : des images planaires ou corps 

entier et des images tomographiques (TEMP ou TEP). Les images planaires sont simples et rapides à 

réaliser et elles ont l’avantage, par rapport aux acquisitions TEMP/TDM ou TEP/TDM, de ne pas 

provoquer d’irradiation supplémentaire provenant du scanner. Cependant, à l’aide des images 

tomographiques, la distribution de l’activité peut être caractérisée à l’échelle des organes et des voxels 

en trois dimensions. De plus, les systèmes hybrides (TEMP/TDM, TEP/TDM, TEP/IRM) permettent de 

prendre en compte les phénomènes d’atténuation des photons dans le corps du patient pour une 

meilleure quantification (132). Elles vont alors apporter des informations essentielles en termes de 

quantification.  
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A noter que pour les particules de faible parcours, il est très important de déterminer l’activité à 

l’échelle cellulaire si l’on veut estimer plus précisément la dose ce qui est compliqué chez le patient. 

Une autoradiographie sur une biopsie peut alors être utilisée sur un seul temps ou à l’aide de modèles 

mathématiques pour la biocinétique (26). 

6.2.2. Méthodes sans imagerie 

Plusieurs autres techniques, qui ne relèvent pas de l’imagerie, peuvent également être utilisée en vue 

d’une quantification de l’activité à savoir : les méthodes de comptage externe, les prélèvements 

sanguins, les biopsies et la mesure des excrétas (urines, selles). 

Les méthodes de comptage externe sont en général réalisées à l’aide d’un détecteur de type Geiger-

Müller ou d’une sonde à iodure de sodium (NaI(Tl)). La quantification de l’activité dans un organe avec 

ce type de mesures n’est possible que dans le cas d’une fixation très localisée, comme dans le cas des 

traitements thyroïdiens avec de l’131I, par exemple. Ces méthodes peuvent aussi être utilisées pour un 

suivi de la fixation en complément d’autres méthodes d’imagerie (135,136). 

La concentration d’activité du radiopharmaceutique présent dans le sang peut être quantifiée à l’aide 

de prélèvements sanguins. Ces derniers sont mesurés à l’aide d’activimètres. Ces mesures peuvent 

permettre d’évaluer la dose absorbée délivrée à la moelle osseuse ou aider à la modélisation globale 

de la biocinétique, dans le cas de modèles compartimentaux par exemple. 

De plus, lorsque les tumeurs sont petites et accessibles, des biopsies peuvent être effectuées. Cette 

méthode est généralement utilisée pour valider les mesures réalisées avec d’autres techniques. 

Enfin, l’activité totale dans le corps du patient peut être estimée, au cours du temps, par la collecte 

des excrétas. Cette collecte est particulièrement utile lorsque l’activité est trop importante pour 

réaliser des sessions d’imagerie, en raison de la saturation de l’électronique de comptage des gamma-

caméras, les premiers jours qui suivent le traitement. 

6.2.3. Calcul de l’activité cumulée 

Ces différentes mesures vont finalement permettre de tracer l’évolution de l’activité en fonction du 

temps dans le tissu considéré. L’activité cumulée se déduit ensuite grâce à l’intégration de cette 

courbe. Pour se faire, différentes méthodes sont disponibles : la méthode des trapèzes ou modéliser 

l’évolution par un modèle exponentiel. Les méthodes de régression disponibles pour cette intégration 

seront présentées au chapitre IV. 

6.2.4. Conclusions 

Les méthodes d’imagerie tridimensionnelle (TEMP ou TEP) permettent de caractériser précisément la 

distribution spatiale du radiopharmaceutique dans le corps du patient. Cependant, ces examens sont 

plus longs et de nombreux paramètres sont à prendre en compte pour obtenir un résultat précis. Ainsi, 

d’un point de vue clinique, une combinaison de ces différentes techniques (plusieurs images planaires, 

une image TEMP/TDM et un échantillon sanguin par exemple) est généralement adoptée afin de 

trouver un compromis entre optimiser la quantification de la distribution d’activité et assurer un 

protocole supportable pour le patient. 

 

L’estimation de l’activité cumulée en médecine nucléaire est complexe et dépend de nombreux 

paramètres, tels que la quantification de l’activité à différents temps, l’échantillonnage temporel de 

ces mesures et le modèle de régression utilisé pour calculer l’activité cumulée. Au-delà des limitations 

inhérentes aux techniques de quantification de l’activité, le nombre de points de mesure est limité en 

pratique par la faisabilité clinique des examens. Ces limitations nécessitent donc des études 
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préliminaires poussées visant à définir le protocole d’examens le plus adéquat, réalisable en routine 

clinique, et qui permette d’estimer l’activité cumulée dans chaque région anatomique d’intérêt avec 

le plus de précision possible. 

A l’heure actuelle, les modélisations de la biocinétique sont généralement réalisées à l’échelle des 

organes, ou éventuellement à l’échelle de sous-compartiments anatomiques. Cette approche suppose 

donc que la fixation de l’activité dans ces compartiments évolue au cours du temps de manière 

homogène spatialement. Cependant, le potentiel lié aux techniques d’imagerie d’émission 

tridimensionnelle (TEMP ou TEP) rend possible la caractérisation de l’évolution de la fixation à une 

échelle plus fine, comme par exemple à l’échelle des voxels ou de groupes de voxels. 

6.3. Détermination du facteur S et de la dose 

6.3.1. Description de l’anatomie 

Dans les années 50, l’anatomie du patient dans le modèle initial de référence de l’ICRU (International 

Commission on Radiation Units and Measurements) était représentée par une sphère. Grâce aux 

avancées en informatique et en imagerie ainsi qu’à l’évolution de la puissance de calcul des 

ordinateurs, ce modèle a énormément évolué depuis pour aller vers plus de réalisme et de 

personnalisation. On peut distinguer deux types de modèle, les modèles standards et les modèles 

personnalisés. 

Modèles standards 

Un modèle standard représente un adulte de référence dont les caractéristiques sont basées sur une 

morphologie moyenne de la population européenne et nord-américaine. Ces caractéristiques sont 

décrites dans la Publication 89 de la CIPR (137). Il existe différents modèles standards plus ou moins 

réalistes. Les premiers modèles anatomiques anthropomorphes, appelés fantômes 

« mathématiques » ou « analytiques », représentent le corps humain sous forme de régions définies à 

partir d’équations mathématiques. Ces fantômes ont été développés pour les applications de 

radioprotection en médecine nucléaire diagnostique. 

Les fantômes mathématiques les plus utilisés en médecine nucléaire sont ceux de Cristy et Eckerman 

(138). Ces six modèles, présentés en 1980, sont hermaphrodites et représentent un adulte (Figure 6-1, 

gauche), un nouveau-né et des enfants de 1, 5, 10 et 15 ans. La femme adulte est généralement 

représentée par le modèle de l’enfant de 15 ans. En 1995, Stabin et al. ont complété cette série de 

fantômes mathématiques en créant un modèle supplémentaire pour la femme adulte ainsi que trois 

modèles pour la femme enceinte de 3, 6 et 9 mois (139). Du fait de leur définition à partir d’équations, 

ces fantômes sont très flexibles. Cependant, leur représentation de l’anatomie humaine est peu 

réaliste. 

L’augmentation de la puissance de calcul des ordinateurs et les progrès réalisés en imagerie ont 

permis, à partir des années 80, le développement de fantômes « voxelisés ». Ces fantômes sont des 

modèles numériques tridimensionnels composés d’éléments de volume parallélépipédiques, appelés 

voxels pour VOlume X ELements (par analogie aux pixels – PIcture X ELements – définis en deux 

dimensions). Ils sont réalisés à partir d’images obtenues par TDM ou par IRM, dont le format pixelisé 

est particulièrement adapté. La résolution du fantôme est ainsi dépendante de celle des images 

anatomiques utilisées. Depuis les années 1980, de nombreux fantômes voxelisés ont été créés à 

travers le monde (140). En raison de leur description plus réaliste de l’anatomie humaine, la CIPR a 

adopté deux fantômes voxelisés homme et femme comme référence en 2007 (141). Le fantôme 

représentant l’homme adulte est donné en Figure 6-1 (centre). 
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Au début des années 2000, une nouvelle classe de fantômes est apparue : les fantômes hybrides. Ces 

fantômes reposent sur des méthodes de modélisation des formes à base de mailles polygonales 

(MESH) ou de surfaces tridimensionnelles lisses, dites splines, telles que les NURBS (Non-Uniform 

Rational B-Spline). Ces méthodes de modélisation permettent de combiner les avantages respectifs 

des fantômes mathématiques et voxelisés, à savoir la flexibilité et le réalisme. Par exemple, le fantôme 

NCAT (142), qui a été développé en 2002 par l’université de Caroline du Nord, permet de prendre en 

compte le mouvement respiratoire pour l’imagerie cardiaque. De plus, une librairie de fantômes 

adultes et pédiatriques, qui seront prochainement adoptés comme fantômes de référence par la CIPR, 

a été développée par l’équipe de W.E. Bolch de l’Université de Floride (143,144) ; le fantôme pour 

l’homme adulte est présenté en Figure 6-1 (droite). 

 

Figure 6-1 Exemples de fantômes développés pour représenter l'homme adulte : fantôme mathématique de Cristy et 
Eckerman (gauche), fantôme voxelisé homme de référence de la CIPR 110 (centre) et fantôme hybride développé par 
l'Université de Floride (droite). 

Modèles personnalisés 

Ces fantômes représentant des anatomies standards peuvent être utilisés pour estimer les doses 

absorbées délivrées en médecine nucléaire. Bien que cette approche soit acceptable pour les 

applications de médecine nucléaire à visée diagnostique en raison des faibles activités administrées, 

elle n’est plus satisfaisante pour les applications à visée thérapeutique. En effet, les activités 

administrées sont bien plus fortes et l’anatomie varie beaucoup d’un patient à l’autre. Grâce aux 

progrès techniques de ces dernières années, il est aujourd’hui envisageable de créer des fantômes 

voxelisés personnalisés à partir d’images TDM ou IRM du patient. En particulier, la création de 

fantômes voxelisés personnalisés à l’aide du logiciel OEDIPE (acronyme d’Outil d’Evaluation de la Dose 

Interne Personnalisée) (145), qui sera détaillé au chapitre IV. 

Une fois la modélisation de l’anatomie choisie, ces fantômes vont permettre de modéliser le transport 

des particules dans le patient et ainsi le calcul des dépôts d’énergie résultants. Les différentes 

méthodes disponibles pour la simulation des particules et pour le calcul des dépôts d’énergie sont 

exposées dans les paragraphes suivants. 
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6.3.2. Calcul des dépôts d’énergie 

6.3.2.1. Simulation du transport des particules 

Les méthodes Monte Carlo  

Les méthodes Monte Carlo sont employées pour résoudre des problèmes complexes reposant sur des 

phénomènes régis par des lois statistiques et pour lesquels les approches traditionnelles analytiques 

ou numériques s’avèrent insuffisantes. A l’aide d’une méthode statistique, ces méthodes vont décrire 

les processus stochastiques en utilisant des lois de probabilité échantillonnées à partir de nombres 

aléatoires équidistribués. L’incertitude du calcul est alors liée au nombre de tirages de nombres 

aléatoires et aux modèles physiques utilisés. 

Le transport des particules dans la matière étant par nature stochastique, les méthodes Monte Carlo 

sont ainsi particulièrement adaptées pour l’estimation des dépôts d’énergie dans la matière. Chaque 

particule émise, ainsi que les autres particules qu’elles engendrent, sont suivies de leur création à leur 

disparition. Une « histoire » correspond alors à la simulation du transport d’une particule et de celles 

qu’elle engendre jusqu’à sa disparition. L’échantillonnage aléatoire se fait sur les paramètres 

d’interaction : la nature de l’interaction, le type de particule créée, le transfert d’énergie, etc... Les 

distributions de probabilité sont, quant à elles, définies par les sections efficaces d’interaction des 

particules avec les matériaux constituant la géométrie. Ce mode de calcul repose ainsi sur une 

modélisation explicite de l’émission et du transport des particules et de la comptabilité des dépôts 

d’énergie et ce, quelle que soit la géométrie qui peut être simple ou complexe, de milieu homogène 

ou hétérogène. 

Grâce à l’accroissement des performances des ordinateurs, l’utilisation des méthodes Monte Carlo 

dans le domaine de la physique médicale s’est depuis généralisée (146–149). Différents codes Monte 

Carlo ont été développés : en particulier les codes MCNP(X) (Monte-Carlo N-Particle (eXtended)) (150), 

EGS (Electron-Gamma Shower) (151), GEANT (GEometry And Tracking) (152) et PENELOPE (PENetration 

and Energy Loss of Positrons and Electrons) (153). 

Le calcul Monte Carlo est actuellement l’outil le plus précis pour la détermination des facteurs S à 

toutes les échelles. La principale limitation de cette méthode est le temps de calcul nécessaire pour les 

simulations. Les progrès techniques de ces dernières années ont néanmoins permis de réduire 

considérablement les temps de calculs et d’envisager l’implémentation des codes Monte Carlo en 

routine clinique. En raison des temps de calculs jusqu’alors importants, d’autres méthodes ont été 

mises au point comme la méthode des dose-point kernels. 

Dose-Point Kernel (DPK) 

Un dose-point kernel (DPK) représente la distribution radiale de la dose absorbée donnée par 

transition nucléaire issue d’un point source isotrope situé dans un milieu homogène infini. Les DPK 

sont définis pour des électrons, des photons, des sources monoénergétiques ou des radionucléides à 

partir de mesures expérimentales ou de calculs (analytiques ou Monte Carlo (154)). Dans le cas d’une 

distribution hétérogène de l’activité, le calcul de la distribution de la dose absorbée dans le milieu 

repose alors sur le principe de superposition (155) : la dose absorbée en un point cible correspond à la 

superposition des contributions de tous les points source entourant la cible. La distribution de la dose 

absorbée est donc obtenue par convolution de la distribution tridimensionnelle d’activité par le DPK. 

Cette convolution étant extrêmement chronophage, des méthodes par transformations de Fourier 

(FFT – Fast Fourier Transforms) ou de Hartley (FHT – Fast Hartley Transforms) sont souvent utilisées 

(155–157). Le principal avantage de la méthode DPK est sa rapidité et donc son implémentation en 

routine clinique. Cependant, l’hypothèse d’un milieu homogène et infini sur laquelle repose cette 

méthode représente une limitation importante, le corps humain étant une géométrie complexe 
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constituée de différentes densités. L’utilisation des DPK ne permet donc pas de prendre en compte les 

interfaces entre des milieux de densités différentes, comme par exemple les interfaces avec les 

poumons ou les os. Certaines études ont ainsi montré que l’utilisation de DPK définis pour des milieux 

homogènes peut introduire des erreurs significatives sur l’estimation des distributions de doses 

absorbées dans les milieux hétérogènes (158). 

6.3.2.2. Calculs des facteurs S et de la dose 

Les méthodes Monte Carlo et DPK sont utilisées pour calculer directement la distribution des doses 

absorbées pour une géométrie (standard ou personnalisée) et une distribution d’activité cumulée 

données. Elles servent également à calculer les facteurs S nécessaires à l’application de l’équation 

simplifiée du formalisme du MIRD (cf. § 6.1.3). Ces facteurs S peuvent être calculés à l’échelle 

macroscopique (organe ou sous-compartiment d’un organe), à l’échelle des voxels ou à l’échelle 

cellulaire. Ces différentes échelles correspondent à l’échelle à laquelle l’activité est considérée répartie 

de façon homogène. 

A l’échelle macroscopique  

Pour les applications diagnostiques, les distributions d’activité et les densités sont généralement 

considérées homogènes dans l’organe ou dans des sous-compartiments prédéfinis de l’organe (dans 

le cas du cœur (161) ou des reins (162,163) par exemple). Pour les applications thérapeutiques, les 

sous-compartiments dépendent de la segmentation. Le formalisme du MIRD est ainsi appliqué à 

l’échelle des organes ou sous-compartiments (158,159).  

A l’échelle du voxel  

La description de la distribution d’activité à l’aide de l’imagerie TEP ou TEMP étant définie à l’échelle 

du voxel, ces techniques d’imagerie permettent de calculer les facteurs S à l’échelle du voxel. Ces 

facteurs permettent de prendre en compte les hétérogénéités de fixation du radiopharmaceutique à 

l’intérieur de l’organe dans le calcul de la dose. Cette approche est particulièrement intéressante pour 

la dosimétrie des RIV (164). 

La méthode des dose-point kernels peut être adaptée en une méthode des voxel-dose kernels (VDK) 

(164). Au lieu de considérer une source ponctuelle isotrope dans un milieu homogène infini, les VDK 

représentent la fonction de transfert de l’énergie pour un voxel source isotrope situé dans un milieu 

homogène infini. De même qu’avec les PDK, les VDK sont définis à partir de mesures expérimentales 

ou de calculs Monte Carlo. Les VDK devant être définis pour une taille de voxels identique à celle 

définissant la distribution d’activité, une nouvelle méthodologie a été proposée par Dieudonné et al. 

(165,166) afin de calculer des VDK pour n’importe quelle taille et forme de voxels. Cependant, de 

même que pour les DPK, la principale limitation de cette approche est liée à l’hypothèse d’un milieu 

de composition homogène. 

A l’échelle cellulaire et multi -cellulaires 

La dosimétrie cellulaire ou sub-cellulaire peut être d’un grand intérêt, en particulier dans le cas des 

particules α et des électrons Auger caractérisés par un faible parcours dans les tissus. Dans ce cadre, 

la méthode du MIRD peut être utilisée pour calculer la dose moyenne à une cible (en général le noyau) 

pour des radionucléides répartis dans différents compartiments comme le cytoplasme, la surface 

cellulaire ou le noyau. Les facteurs S pour ces différentes « source-cible » et différentes géométries 

cellulaires ont été tabulés, notamment dans les publications de Goddu et al. (167,168). Plus de 25 

radionucléides émetteurs α ainsi que des émissions α monoénergétiques peuvent y être retrouvés. 

Par ailleurs, selon les géométries, le tir croisé peut être prépondérant dans l’estimation de la dose 

absorbée. Ainsi, des géométries multi-cellulaires ont été développées. Ces clusters de cellules 
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permettent de définir des géométries plus réalistes adaptées à certains contextes. Le comité du MIRD 

a d’ailleurs récemment publié un nouveau pamphlet sur le logiciel MIRDcell (169). Ce logiciel permet 

le calcul de la distribution de dose absorbée à l’échelle cellulaire en prenant en compte l’auto-

absorption et le tir croisé pour des particules α monoénergétiques ou différents radionucléides. La 

répartition volumique de cellules sphériques en 2 ou 3D permet également de prendre en compte une 

répartition non homogène de l’activité dans le tissu afin de prédire les réponses ou les fractions de 

survie cellulaire à cette échelle. 

Lorsque l’activité est importante à cette échelle, la notion de dose absorbée moyenne peut rester 

valable en raison de faibles variations statistiques de l’énergie déposée aux différents noyaux 

cellulaires. Cela peut être en particulier le cas au niveau des cellules ciblées, notamment les cellules 

tumorales. Par contre, la dose absorbée moyenne pourrait ne pas être un bon indicateur de l’effet 

biologique dans le cas où le nombre d’événements se produisant au niveau du noyau d’une cellule est 

faible. Ce phénomène est particulièrement accentué pour les radionucléides émetteurs α puisque ces 

particules déposent beaucoup d’énergie sur un faible parcours. Une particule α peut déposer toute 

son énergie dans une seule cellule, ceci pouvant être suffisant pour induire sa destruction, tandis que 

les cellules adjacentes peuvent ne subir aucun effet direct. Les variations stochastiques peuvent donc 

être importantes. L’approche microdosimétrique a ainsi été développée pour prendre en compte la 

nature stochastique des dépôts d’énergie pour un nombre d’événements faible atteignant des cibles 

de petits volumes. Les domaines d’application de la microdosimétrie ont notamment été établis par 

Kellerer et Chmelevsky (170), pour qui les variations stochastiques de l’énergie déposée dans la cible 

doivent être considérées quand l’écart relatif par rapport à la dose locale excède 20%. Pour déterminer 

les distributions de dose, de nombreux modèles ont été développés depuis les premiers travaux de 

Roesch (171) avec des géométries plus ou moins complexes et des calculs analytiques (172) ou Monte-

Carlo (173). Cette approche a permis de mieux appréhender les aspects stochastiques des dépôts 

d’énergie et la compréhension des effets radiobiologiques, notamment lors d’études in vitro. 

Néanmoins, son application en pratique clinique reste limitée, notamment en raison de la difficulté à 

caractériser in vivo la distribution de l’activité à différents temps à cette échelle. 

6.4. Logiciels dédiés au calcul de la dose absorbée en médecine nucléaire 

Afin de faciliter le calcul des doses absorbées, des logiciels spécifiques ont été développés. Ces logiciels 

associent des géométries mathématiques ou voxelisées, standards ou personnalisées, à des calculs de 

dépôts d’énergie basés sur des méthodes analytiques, des VDK ou des calculs Monte Carlo. Les logiciels 

MIRDOSE (174) et OLINDA/EXM v1.0 (175) se basent sur une approche standard, c’est-à-dire qu’ils 

utilisent des géométries standards et des facteurs S définis à l’échelle des organes ou sous-

compartiments. Plusieurs logiciels ont été développés pour prendre en compte une géométrie 

personnalisée. Parmi ceux-là, les logiciels VoxelDose (176) et les logiciels commerciaux PLANETOnco 

(Dosisoft) et Stratos (Imalytics, Philips) utilisent une approche par VDK. Ce dernier logiciel va plus loin 

dans la personnalisation du calcul des doses absorbées en prenant en compte la biocinétique du 

radiopharmaceutique à l’aide d’images acquises à différents temps. De plus, on peut également citer 

le logiciel SIMDOSE (177) et le logiciel 3D-ID (149), utilisant une approche par calculs Monte Carlo. Enfin, 

le logiciel OEDIPE (145,178,179) développé au Laboratoire d’Evaluation de la Dose Interne de l’IRSN 

depuis le début des années 2000 permet de réaliser des calculs Monte Carlo avec le code de calcul 

MCNPX à partir de fantômes voxelisés et de distributions d’activité définies sous forme de sources 

homogènes ou hétérogènes. La description du logiciel OEDIPE et des récents développements 

apportés fera l’objet du chapitre IV. 
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7. Problématique de la dosimétrie en alphathérapie 
Au vu des caractéristiques physiques des particules α, notamment leur faible parcours, la dosimétrie 

interne de ces particules est un véritable challenge. Elle est pourtant essentielle pour orienter l’activité 

à administrer au patient et pour aider à la conception des essais cliniques en maximisant les chances 

de traitement et en minimisant les risques de toxicité. La complexité vient notamment de la difficulté 

à obtenir les informations nécessaires chez l’homme pour réaliser les calculs de dose. C’est pourquoi 

les études chez l’animal ont ici une place très importante afin d’extrapoler les études obtenues chez 

l’homme. Le pamphlet du MIRD 22 (19) a ainsi émis des recommandations pour la réalisation des 

études dosimétriques en alphathérapie. Ces recommandations sont divisées en 4 étapes qui 

correspondent à des dosimétries multi-échelles. 

La première étape concerne la détermination de la cinétique et des propriétés de ciblage cellulaire. Il 

s’agit notamment de déterminer le nombre de sites par cellule et la fraction de cellules exprimant la 

cible, la répartition des sites de liaison, l’internalisation ou non du radionucléide. Il s’agit également de 

réaliser une dosimétrie multicellulaire pour les cellules ciblées et non ciblées et de déterminer la dose 

létale médiane des cellules ciblées par rapport aux cellules non ciblées. Cette étape est importante 

notamment pour les radiopharmaceutiques vectorisés. 

La seconde étape doit être réalisée à partir de modèles animaux. Les objectifs de ces expériences sont : 

- d’évaluer l'activité administrée maximum tolérée,  

- d’identifier les organes susceptibles de limiter la dose, 

- de recueillir la pharmacocinétique macroscopique, 

- de recueillir une biodistribution microscopique (par exemple, par autoradiographie ou 

imagerie optique) dans des organes à risque, 

- d’évaluer la stabilité du radiopharmaceutique in vivo, 

- d’évaluer l'efficacité à l'activité maximale tolérée, 

- d’effectuer la dosimétrie au niveau des cellules et des organes pour le modèle animal. 

La troisième étape concerne l’extrapolation de ces résultats à l’homme en développant un modèle 

pharmacocinétique et en remplaçant les paramètres par des valeurs estimées chez l’homme.  

Enfin, la dernière étape implique la détermination de la distribution du radiopharmaceutique. Si 

possible, il s’agit de : 

- réaliser des images, 

- collecter et compter des échantillons sanguins, urinaires et de matières fécales, 

- collecter, compter et réaliser des autoradiographies de biopsies. 

Enfin, le pamphlet 22 du MIRD précise que la moelle osseuse est souvent l’organe limitant dans ces 

thérapies et que la dosimétrie à la moelle est difficile en raison de sa géométrie complexe et de la 

présence d’inhomogénéités tissulaires. Des modèles idéalisés ont été utilisés dans les études 

précédentes mais ceux-ci doivent être remplacés par des géométries plus réalistes. 

8. Conclusion 
L’arrivée sur le marché du Xofigo® fin 2013 ainsi que les nombreux essais cliniques et précliniques très 

prometteurs en alphathérapie montrent l’intérêt et le dynamisme actuel de la discipline. Dans ce 

cadre, il est primordial de déterminer au mieux les doses délivrées aux régions d’intérêt afin de limiter 

les toxicités et d’optimiser le traitement. Il est donc essentiel de développer des méthodes et outils 
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afin de répondre concrètement aux challenges de la dosimétrie en alphathérapie. Les objectifs de cette 

thèse s’inscrivent dans cette logique. Sur la base des recommandations du MIRD 22 lié aux aspects 

dosimétriques, les travaux réalisés se sont concentrés sur le 223Ra mais se veulent applicables à 

différents types de radiopharmaceutiques. Il s’agit dans un premier temps de réaliser des images 

quantitatives à l’échelle du patient et de développer des techniques pour déterminer l’activité 

cumulée du radionucléide dans les régions d’intérêt. Dans un second temps, il s’agit de déterminer la 

dose absorbée par unité d’activité cumulée dans les parties radiosensibles de l’os avec des géométries 

réalistes. Enfin, la connaissance d’une hétérogénéité de dose à l’échelle microscopique est essentielle 

pour comprendre et prédire les effets biologiques. Ainsi, le dernier défi est de quantifier la 

pharmacocinétique macroscopique et la distribution du 223Ra à l’échelle microscopique pour des 

modèles de souris saines et avec métastases osseuses. Les travaux de cette thèse étant appliqués au 
223Ra, les essais précliniques et cliniques de ce dernier sont décrits dans le chapitre suivant.  
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Le Radium 223  
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1. Introduction 
Le radium a été découvert par Pierre et Marie Curie en 1898 dans un minerai d’uraninite. Lors de 

l’étude de ce minéral, les Curie en avaient extrait tout l'uranium, et ils constatèrent alors que le 

reliquat, dont la pechblende fait partie, était encore fortement radioactif. Ils en conclurent que la 

pechblende contient un élément inconnu mais ayant une radioactivité beaucoup plus forte que 

l’uranium. Les époux Curie décidèrent alors d’isoler cet élément. De ce reliquat, ils séparèrent alors 

peu à peu les divers constituants et isolèrent enfin un mélange radioactif formé de deux nouveaux 

composants. C’est ainsi qu’en juillet 1898, ils annoncèrent la découverte du polonium et en décembre 

de la même année, celle du radium (1). La découverte de ce dernier valut le prix Nobel de Chimie à 

Marie Curie en 1911. 

Cette découverte marque le début des études sur la radioactivité et ses applications. L’unité historique 

de radioactivité, le curie, correspond à la radioactivité d’un gramme de 226Ra, soit 37 GBq. La 

communauté scientifique s’interroge rapidement sur le potentiel « physiologique » du radium. Ces 

propriétés ont été démontrées en 1900 par deux chercheurs allemands, Walkhoff et Giesel (2,3). Ainsi, 

Pierre Curie, en collaboration avec des médecins, décide alors d’en étudier les effets sur des animaux. 

Ils constatent que le radium peut soigner des plaies voire des tumeurs. Ayant exposé son bras pendant 

dix heures au rayonnement du radium, Pierre Curie déclenche involontairement le premier cas connu 

de radiodermite (Figure 1-1). En juin 1901, Pierre Curie et Henri Becquerel publieront ensemble une 

note sur « les effets physiologiques des rayons du radium » (4) : c’est le début de ce que l’on appelait 

à l’époque la radiumthérapie qui est devenu la curiethérapie. 

Dès la fin de 1901, des applications du radium ont lieu en milieu médical, à l’Hôpital Saint-Louis. Des 

sources préparées par le couple Curie sont utilisées pour traiter des lésions cutanées. Très vite, un 

grand nombre d’études sur l’utilisation du radium pour des applications thérapeutiques paraissent 

dans le monde (5). Des aiguilles contenant du radium sont utilisées pour soigner des cancers de l’utérus 

(6). 

Du fait de son pouvoir thérapeutique, le radium fut l’objet d’un véritable engouement à partir des 

années 1920. La radioactivité apparaît alors, aux yeux du public, comme une source de vie, une 

réponse à tous les maux. L'industrie pharmaceutique mit ainsi sur le marché des produits à base de 

radium, soignant la bronchite, facilitant la digestion, luttant contre la fatigue mais aussi de nombreux 

produits de beauté commercialisés sous la marque Tho-Radia (Figure 1-2, gauche) (7). Le seul usage 

industriel sérieux a été celui des peintures luminescentes pour les montres et réveils qui a duré jusque 

dans les années 1960. Ce fut la découverte d’une corrélation entre l’utilisation du radium et 

l’apparition de cancers (par exemple, aux Etats-Unis, le cas des ouvrières victimes de cancer parce 

qu'elles léchaient les pinceaux servant à peindre les aiguilles des réveils, Figure 1-2 droite) ainsi que 

les difficultés à le produire qui entraîna une diminution de ses utilisations. 

Concernant son utilisation dans le domaine médical, il faudra attendre de nouvelles avancées 

technologiques dans la production de radionucléides pour voir les applications du radium se 

développer à l’échelle clinique sous la forme de 223Ra en médecine nucléaire à partir de 2005. 
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Figure 1-1 - Bras de Pierre Curie après une exposition volontaire au radium (4). 

   

Figure 1-2 - Publicité pour les produits de beauté Tho-Radia (gauche). Ouvrière travaillant dans une usine de cadrans 
lumineux au radium (droite). 

2. Le Radium 

2.1. Production du 223Ra 

Le 223Ra est généré lors de la désintégration du 227Th (T1/2 =18,7 jours), qui est, lui-même, un produit 

de la désintégration de l’227Ac (T1/2 = 21,7 ans) (Figure 2-1). Le 223Ra est alors produit à partir d’une 

source de 227Ac/227Th (8), en passant par une étape de purification pour le séparer efficacement de son 

parent, le 227Th (9–12). Les sources d’227Ac pouvant être limitées, une autre méthode de production 

consiste à utiliser un faisceau de protons de haute énergie sur des sources naturelles de thorium (13). 

Il peut être également produit par activation neutronique du 226Ra.  

Un des avantages de ce radionucléide est sa période (T1/2 = 11,4 jours) qui permet un délai de livraison 

et n’impose donc pas sa production sur le centre de traitement.  
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Figure 2-1 - Schéma de décroissance de l'227Ac qui aboutit au 223Ra. 

2.2. Désintégration et émissions 

Le 223Ra se désintègre par une chaîne de descendants de période courte jusqu’au 207Pb stable, 

principalement par décroissance α en émettant quatre particules α d’énergie : 6,0 ; 6,9 ; 7,5 et 7,6 

MeV. Les trois premières émissions α ont lieu à moins de 5 s de la décroissance du 223Ra initiale (Figure 

2-2).  

Lors de sa décroissance, le 223Ra et ses descendants émettent également des photons et des électrons. 

Parmi les émissions de photons, une dizaine se produit avec une probabilité d’émission supérieure à 1 

% et des énergies comprises entre 12 et 338 keV (Figure 2-2). Les photons émis par le 223Ra à 81 et 84 

keV ont la plus grande probabilité d’émission, avec respectivement 15,4 et 25,6 %, suivi des photons à 

95 keV (11,5 %), 154 keV (5,7 %) et 270 keV (13,9 %). Ce dernier pic coïncide avec le pic de l’élément 

fille 219Rn à 271,23 keV. Le 211Bi a, lui, un pic caractéristique à 351,1 keV. Enfin, le 207Tl et le 211Pb se 

désintègre par décroissance β-, en émettant des électrons de 491 keV et 449 keV, respectivement. 

L’énergie totale émise par le 223Ra est 28,2 MeV par désintégration. 95 % de cette énergie émise par 

désintégration provient des émissions α et moins de 2 % provient des photons. 

 

Figure 2-2 - Schéma de décroissance du 223Ra avec les principales émissions γ (14). 
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2.3. Biocinétique et fixation du 223Ra 

Le radium fait partie des métaux alcalino-terreux comme le calcium (Figure 2-3). Il cible les minéraux 

du tissu osseux, sans avoir besoin d’un vecteur, grâce à ses propriétés ostéotropes naturelles, et plus 

particulièrement l’hydroxyapatite (15), cristal qui compose plus de 50 % de la matrice osseuse dans 

laquelle il substitue le calcium à sa surface. Le radionucléide se fixe de préférence dans les zones de 

formation osseuse ou de remodelage osseux. Son utilisation est ainsi adéquate pour le traitement des 

métastases osseuses. 

Sur la base de nombreuses données animales et humaines, la CIPR a développé un modèle biocinétique 

pour les métaux alcalino-terreux chez l’homme sain (Figure 2-4). Le modèle publié dans la CIPR 67 (16) 

décrit la cinétique du radium du plasma sanguin vers ses différents sites de rétention, de son recyclage 

des sites de rétention vers le plasma et de son excrétion. D’après ce modèle, 25% de l’activité présente 

dans le plasma se fixe sur les surfaces osseuses (corticales et trabéculaires) alors que le reste se répartit 

entre le foie (pour environ 45%) et les tissus mous. Dans les tissus mous, il est rapidement transféré 

vers le plasma contrairement à l’activité retenue dans le foie qui est recyclée avec une période 

biologique d’environ 50 jours. Le radium présent à la surface osseuse est soit transféré dans le volume 

osseux (17%), soit recyclé dans le plasma (83%). Une fois dans le volume osseux, le radionucléide est 

retenu avec une période biologique de 30 jours jusqu’à être transféré à nouveau à la surface osseuse 

(80%) ou transféré définitivement dans le volume osseux. Cependant, dans le cas du 223Ra, ce dernier 

transfert n’est pas prédominant en raison de sa faible période (11,4 jours). Enfin, le radium est 

préférentiellement excrété par l’appareil digestif.  

  
Figure 2-3 - Position des métaux alcalino-terreux dans le tableau périodique de Mendeleïev (17). 
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Figure 2-4 - Modèle biocinétique de la Publication 67 de la CIPR pour le radium (16). 

3. Le Xofigo® 
Le Xofigo® (223RaCl2) est le premier radiopharmaceutique α à avoir obtenu l’autorisation de mise sur le 

marché. Ce radiopharmaceutique est actuellement utilisé, en routine clinique, pour traiter des 

métastases osseuses du cancer de la prostate. Ces métastases touchent environ 85% à 90% des 

hommes ayant un cancer de la prostate résistant à la castration (CRPC). La survie des patients est alors 

généralement moins de 2 ans (18). Les prochains paragraphes vont présenter le processus de 

formation des métastases et les différents types existants puis les traitements disponibles 

actuellement. 

3.1. Métastases osseuses et leurs traitements 

3.1.1. Formations des métastases osseuses 

Les métastases sont constituées de cellules tumorales qui ont migré de leur tumeur primaire. Leur 

destination est basée sur un concept décrit il y a une centaine d’années par un chirurgien anglais, 

Stephen Paget. Il décrit dans son hypothèse de « graine et sol » (« seed and soil » en anglais) que les 

cellules tumorales, qui agissent comme « graines », ont des affinités pour des organes particuliers, les 

« sols » (19,20). Ainsi, le cancer du sein est le cancer qui a la plus grande probabilité de métastaser 

dans les os. Les cancer de la thyroïde, des poumons, des reins, de la prostate et les myélomes multiples 

ont aussi de grande chance de métastaser dans les os (21). Ce processus très compliqué de migration 

est encore, à l’heure actuelle, un sujet de recherche très prolifique.  

La première étape nécessite que les cellules cancéreuses puisent s’échapper du cancer primaire et 

pénétrer dans la circulation systémique. Cette étape est réalisée par une orchestration très précise où 
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les cellules vont changer de phénotype pour se détacher de la tumeur primaire (22) puis détruire la 

matrice extracellulaire pour s’échapper (23). 

Une fois dans les vaisseaux sanguins, les cellules tumorales sont appelées cellules tumorales 

circulantes (CTC). Ce nouvel environnement est inhospitalier mais les CTC possèdent de nombreux 

mécanismes pour augmenter leur chance de survie (24). Par exemple, elles peuvent inhiber l’anoïkose, 

une forme spécifique d’apoptose qui a lieu lorsque la cellule a perdu son interaction avec le milieu 

cellulaire. 

Le lieu d’attache de ces CTC dépend principalement de deux facteurs : le flux sanguin et la signalisation 

cellulaire. Ainsi les cancers du sein vont préférentiellement métastaser sur le rachis thoracique (25). 

Les métastases après un cancer du poumon vont être disséminées dans le squelette de manière 

générale car les vaisseaux sanguins de cet organe sont directement reliés au cœur gauche ce qui va 

provoquer la distribution des cellules tumorales dans la circulation systémique (26). Les cancers de la 

prostate, quant à eux, vont principalement  métastaser sur le sacrum, le pelvis et le rachis lombaire 

(27). 

3.1.2. Les différentes métastases osseuses 

Une fois installées, ces cellules tumorales vont stimuler l’activité des ostéoclastes et/ou des 

ostéoblastes (28). Les ostéoclastes et ostéoblastes sont des cellules très importantes dans le maintien 

de la structure osseuse. Les ostéoclastes sont responsables de la résorption osseuse alors que les 

ostéoblastes sont responsables de la synthèse de l’os. Ainsi, les métastases ostéolytiques vont stimuler 

la production d’ostéoclastes qui vont provoquer l’ostéolyse. Bien qu’il y ait principalement des lésions 

lytiques et destructives, il y a également une réponse locale de formation osseuse qui représente des 

tentatives de réparation de la matrice osseuse (29). Les métastases ostéoblastiques vont stimuler la 

production d’ostéoblastes autour de la lésion qui vont engendrer des zones de croissance osseuse. 

D’après une étude d’une xénogreffe sur souris de métastases ostéoblastiques provenant d’un cancer 

du sein humain (28), les métastases ostéoblastiques ont initialement une activité ostéolytique, 

caractérisée par une augmentation de la production d’ostéoclastes. Ce phénomène est ensuite suivi 

d’une vague de formation osseuse. 

Ainsi, il est probablement trop simpliste de considérer seulement l’un ou l’autre type de métastases 

osseuses. Les processus de formation et de résorption osseuse sont presque toujours liés, bien que 

leurs liens puissent être altérés en cas de cancer. Dans la plupart des cas, ces deux types d’activité sont 

observés dans les lésions osseuses métastatiques. En fonction du processus prédominant, on parle de 

métastases osseuses ostéolytiques, ostéoblastiques ou mixtes. Les cancers du sein, des reins et les 

myélomes multiples provoquent principalement des lésions ostéolytiques (30), qui augmentent 

fortement le risque de fractures. Les cancers de la prostate provoquent principalement des lésions 

ostéoblastiques (31), qui vont altérer l’architecture de l’os et peuvent aussi provoquer des fractures, 

bien qu’avec une probabilité moindre par rapport aux lésions ostéolytiques. 

Quelle que soit la nature des métastases osseuses, elles ont une incidence dévastatrice sur la qualité 

de vie des patients : douleurs, fractures pathologiques, hypercalcémie (élévation du niveau de calcium 

dans le sang qui peut devenir dangereux pour la survie), myélodépression sévère (insuffisance de 

moelle osseuse), ... (32). Les traitements de ces métastases, encore majoritairement palliatifs, sont 

exposés dans le paragraphe suivant. 
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3.1.3. Traitements des métastases osseuses 

Plusieurs traitements existent et consistent avant tout à stopper la propagation du cancer primaire et 

à réduire les douleurs liées aux lésions osseuses. Ce sont, dans la majorité des cas, des traitements 

palliatifs, c’est-à-dire qu’ils visent à améliorer la qualité de vie des patients sans viser une guérison. 

La première étape du traitement est évidemment l’administration de médicaments analgésiques. 

Cependant, ce type de médication peut entraîner des effets secondaires et leur utilisation prolongée 

peut requérir une augmentation du dosage (33). 

L’hormonothérapie et la chimiothérapie sont très utilisées chez les patients atteints de métastases 

osseuses. L’hormonothérapie permet de réguler les hormones liées à la prolifération du cancer. Une 

hormonothérapie anti-androgénique est le traitement standard des hommes avec un cancer de la 

prostate avancé, depuis plus de 70 ans (34,35). Cependant, certains patients sont hormonaux 

résistants ou le deviennent et, dans ce cas, la maladie va alors progresser en un cancer de la prostate 

résistant à la castration dans les 18 à 24 mois (36). La chimiothérapie, quant à elle, peut être efficace 

pour combattre directement les métastases après un cancer de la prostate. Le Docetaxel est le premier 

agent chimiothérapeutique à montrer une augmentation de la survie chez les patients (37). 

Néanmoins, de même pour que les thérapies hormonales, il y a une forte probabilité de récidive due 

à la capacité des cellules à devenir résistantes aux agents chimiothérapeutiques. 

La radiothérapie externe est également très utilisée pour soulager la douleur des métastases osseuses. 

Ce traitement permet une réduction des douleurs osseuses sous 2 à 6 semaines (38). Cependant, le 

manque de sélectivité des tumeurs limite son utilisation : les cellules saines du volume cible vont 

recevoir la même quantité de dose que les cellules tumorales. La radiosensibilité des cellules tumorales 

étant souvent la même que celle des cellules saines, l’index thérapeutique10 est généralement bas, ce 

qui exclut l’utilisation d’une irradiation externe en champ large pour les patients atteints de 

métastases osseuses très répandues. 

Enfin, l’utilisation de radiopharmaceutiques est également envisagée pour le traitement des 

métastases osseuses. Les candidats idéaux pour ce type de thérapie sont les métaux alcalino-terreux, 

qui vont se concentrer sur les régions de fort renouvellement osseux en raison de leur analogie au 

calcium mais également des radionucléides qui se conjuguent facilement à des ligands qui vont cibler 

les os. Le premier radiopharmaceutique à être proposé fut le 32P-orthophosphate. Bien qu’ayant donné 

de bons résultats sur la réduction des douleurs, il a été décliné en raison des toxicités qu’il provoque 

dû aux parcours des émissions β- (2-3 mm dans les tissus) (39,40). Plusieurs radiopharmaceutiques ont 

ensuite été proposés : le 89Sr (autorisation de mise sur le marché en 1993) (41–44), le 186Re (45) et le 
188Re (dans le cadre d’essai clinique) (46) couplés à l’HEDP11, le 153Sm couplé à l’EDTMP12  (47–50). Il a 

été mis en évidence que ce dernier provoquait moins de toxicité par rapport au 89Sr. Dernièrement, le 
177Lu a été proposé à la fin des années 1990 en raison de ces émissions avantageuses dans un essai 

clinique incluant 10 patients. En effet, ses émissions β- sont de plus faibles énergies, ce qui va 

permettre de limiter l’apparition de toxicité (51,52), et ses émissions γ permettent de réaliser des 

images scintigraphiques pour suivre la distribution du radiopharmaceutique dans le corps du patient.  

Aujourd’hui, l’apparition des radiopharmaceutiques émetteurs α offre une nouvelle perspective dans 

le traitement de ces maladies. En effet, ces radiopharmaceutiques permettent une action très 

                                                           
10 L'index thérapeutique est, pour une substance, le rapport de deux quantités caractérisées, celles de la dose létale 50, soit la 

quantité d'une substance créant la mort chez 50 % des individus ou des cellules d’une culture cellulaire, et de la dose efficace 
50 soit la dose nécessaire pour produire les effets désirés chez 50 % des individus ou des cellules d’une culture cellulaire. 
11 acide 1-hydroxyéthane 1,1-diphosphonique 
12 acide éthylènediaminetétraméthylène phosphonique 
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puissante et localisée (cf. Chapitre I, §3) comparé aux émetteurs β- (Tableau 3-1). Ces 

radiopharmaceutiques sont ainsi particulièrement bien indiqués dans le cas d’un patient atteint de 

métastases osseuses très répandues. En effet, ils permettent, en une seule injection, d’irradier les 

différentes métastases en limitant l’irradiation des tissus sains (Figure 3-1). Plusieurs radionucléides 

sont envisagés : 211At, 212Bi, 223Ra, 224Ra, 225Ac et 227Th (53). Le 223Ra est actuellement le seul à être utilisé 

en routine clinique. Ses différents essais précliniques et cliniques de phase I/II/III sont résumés dans 

les paragraphes suivants. 

Isotope 
Administré en tant 

que 
Emission 

Période 

(jours) 

Energie 

d’émission 

maximum (MeV) 

Pénétration 

moyenne dans les 

tissus (mm) 

32P 
32P-sodium 

orthophosphate 
β 14,3 1,71 2 – 3 

89Sr 89Sr-chloride β 50,5 1,47 2,4 
186Re 186Re-HEDP β (γ) 3,7 1,07 1,1 
188Re 188Re-HEDP β (γ) 0,7 2,12 3,1 
153Sm 153Sm-EDTMP β (γ) 1,9 0,81 0,6 
177Lu 177Lu-EDTMP β (γ) 6,7 0,49 0,5 
223Ra 223Ra-dichloride α 11,4 5,85 0,05 – 0,08 

Tableau 3-1 - Propriétés physiques des différents radiopharmaceutiques utilisés pour le traitement des métastases 
osseuses (52). 

 
Figure 3-1 - Action des particules α émises sur la moelle osseuse. 

3.2. Etudes précliniques 

Les études précliniques ont pour but d’évaluer le comportement du médicament en interaction avec 

le vivant. Elles sont obligatoires avant tout essai chez l’homme. Il s’agit en générale d’une série d’essais 

in vivo chez l’animal qui vont se concentrer sur 3 axes : l’efficacité du médicament, la 

pharmacocinétique, c’est-à-dire son absorption, sa métabolisation, sa distribution dans l’organisme et 

son élimination, et les possibles toxicités engendrées par le médicament. 

Les premières études cliniques ont étudié l’apport du 223Ra par rapport au 89Sr chez la souris saine (54). 

Il a été démontré que les deux radionucléides ont le même taux de fixation dans les os. Le radium se 

fixe principalement sur les os et l’excédent est rapidement éliminé par les reins. Ainsi, l’organe à risque 

est la moelle osseuse. Une étude dosimétrique a également souligné que pour une dose fixe à l’os, le 
223Ra dépose une plus grande dose dans les tissus sains (rate, reins) que le 89Sr. Cependant, le 223Ra 
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dépose également une forte dose très localisée sur la surface osseuse. Ainsi, contrairement au 89Sr, 

une faible activité administrée suffit à produire une dose thérapeutique suffisante avec une irradiation 

faible des tissus sains. De plus, en raison du faible parcours des particules α, la moelle osseuse est 

mieux épargnée par le 223Ra que par le 89Sr. 

L’efficacité thérapeutique du 223Ra a ensuite été testée sur des rats porteurs de métastases osseuses 

(55). Dans cette étude, le radiopharmaceutique a montré un important effet antitumoral alors que ce 

même modèle de cellules tumorales était résistant à de forts dosages de certains agents 

chimiothérapeutiques et d’131I couplée au bisphosphonate. 

Enfin, la possible toxicité du 223Ra a été étudiée chez la souris saine à l’aide d’une escalade de la 

quantité d’activité injectée (56). Les résultats ont montré une relation entre la diminution des 

ostéocytes et ostéoblastes et l’activité injectée. Cependant, aucune toxicité sévère n’a été observée, 

même pour les plus forts dosages. Cette étude a également démontré que de fortes doses de 223Ra 

délivrées à la surface du squelette ne détruisent pas complétement la production de cellules 

hématopoïétiques, tolérance qui pourrait s’expliquer par une captation de cellules souches 

périphériques. En effet, étant donné que le 223Ra injecté a une clairance sanguine rapide, les cellules 

circulant dans le sang seraient très peu exposées aux particules α. 

D’une part, ces essais précliniques ont permis de déterminer l’activité à injecter. Il est à noter que ces 

activités sont basées sur les toxicités observées pour une activité donnée plutôt que sur des doses 

absorbées aux organes à risque. D’autre part, ils ont prouvé l’efficacité thérapeutique du 223Ra, 

permettant d’entreprendre les premiers essais sur l’homme.  

3.3. Essai clinique de phase I 

L’essai clinique de phase I a pour but de définir le dosage et la fréquence d’administration du 

médicament. Ces essais incluent en général un petit nombre de patients. Le dosage maximal toléré, la 

pharmacocinétique et le profil de toxicité sont déterminés à l’issue de cet essai. Il se déroule 

généralement en deux étapes : tout d’abord, une phase d’escalade du dosage, puis une phase 

d’extension pour confirmer l’activité à injecter. 

La première expérience clinique sur le 223Ra a été reportée en 2005. Pour évaluer la toxicité du 223Ra et 

sa tolérance, l’essai clinique de phase I a été mené sur 25 patients (10 femmes atteintes d’un cancer 

du sein et 15 hommes atteints d’un cancer de la prostate), en Suède (57). Ces derniers ont été divisés 

en groupes de 5 et ont reçu une unique injection de 223Ra, chaque groupe à une activité pondérale 

différente : 46, 93, 163, 213 et 250 kBq/kg. Afin d’évaluer la réponse des patients au traitement, divers 

marqueurs indiquant la progression des métastases sont mesurés comme le niveau d’une enzyme 

appelée phosphatase alcaline. Sa mesure indique une diminution significative, ce qui prouve que le 
223Ra est responsable d’un retard dans la progression des métastases. De plus, la moitié des patients 

ont signalé une diminution de la douleur liée aux métastases osseuses et cela à partir de la première 

semaine. Aucune relation claire entre l’activité reçue et la diminution des douleurs n’a été observée. 

Toutes les activités ont été bien tolérées par les patients, avec seulement une toxicité de grade 1 sur 

les thrombocytes (plaquettes sanguines) observée aux deux plus fortes activités pondérales. Les effets 

secondaires mineurs sont des diarrhées ou des nausées. 

Une étude supplémentaire incluant 6 patients atteints d’un cancer de la prostate a été réalisée pour 

évaluer l’impact d’injections répétées de 223Ra avec des intervalles de 3 à 6 semaines entre les 

injections (58). Deux d’entre eux ont reçu 2 injections de 125 kBq/kg à 3 semaines d’intervalles et les 

quatre patients restants ont reçu 5 injections de 50 kBq/kg à 3 semaines d’intervalle. Les patients n’ont 

pas montré de toxicités supplémentaires par rapport à ceux qui n’ont reçu qu’une injection. Le 
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fractionnement semblerait réduire les effets secondaires car la quantité de cellules sanguines revient 

à la normale entre les deux injections. 

Les 31 patients ont ensuite été suivis sur le long terme. Vingt patients étaient en vie 12 mois après la 

première injection de 223Ra. Neuf patients étaient vivants 2 ans après, puis un après 3 ans. Plusieurs de 

ces patients ont reçu d’autres thérapies anticancéreuses. Aucun de ses patients n’a présenté de signe 

de leucémie ou de syndrome myélodysplasique13, maladies souvent dues à une irradiation trop 

importante de la moelle osseuse. Cela indique que la posologie du 223Ra est bien supportée. 

Enfin, un nouvel essai clinique de phase I se focalisant sur la biodistribution du radiopharmaceutique 

a été réalisé. A l’aide d’examens sanguins, d’images planaires et de comptage corps-entier, Carrasquillo 

et al. (59) montrent que, 15 min après l’injection, environ 20% de l’activité injectée reste dans le sang 

et moins d’1% de l’activité est encore présente 24h après l’injection en raison d’une clairance rapide 

du sang vers l’intestin grêle (54% de l’activité après 24h). De là, il n’y a pas de preuve d’une 

réabsorption par les intestins mais plutôt d’un mouvement vers le gros intestin suivi d’excrétion fécale. 

Sa présence dans les os a été observée dans les 10 min après l’injection et persiste sur une longue 

période : à 4h après l’injection, le pourcentage d’activité dans les os et les intestins est environ 61% et 

49%, respectivement. En effet, des images scintigraphiques à différents temps après l’injection 

montrent une rétention dans les os avec une clairance complète de l’activité gastro-intestinale après 

6 jours (Figure 3-2). Aucune présence significative du radionucléide n’a été observée dans les autres 

organes tels que le cœur, le foie, les reins, la vessie et la rate. 

La biodistribution montre que les os, et plus particulièrement la moelle osseuse, seront les organes à 

risque de cette thérapie. Aucune toxicité aigüe n’a été observée et une administration fractionnée de 
223Ra permet de diminuer les effets secondaires. Ces résultats ont permis de valider l’utilisation du 
223Ra chez l’homme et débuter les essais cliniques de phase II. 

 
Figure 3-2 - Images abdominales obtenues après injection de 100 kBq/kg de 223Ra-dichloride. L'image TDM montre 
l'anatomie du colon et le scanner osseux avec du 99mTc-MDP sert de référence (59). 

3.4. Etude clinique de phase II 

Les essais de phase II ont pour objectif de confirmer l’activité clinique préliminaire et/ou 

pharmacologique du médicament au dosage recommandé à l’issue de la phase I. Un nombre limité de 

                                                           
13 Des maladies de la moelle osseuse où les trois lignées cellulaires sanguines (globules rouges, globules blancs et plaquettes) 

présentent un trouble de différenciation qui aboutit à une production insuffisante d'une, deux ou des trois sortes de cellules. 
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malades est inclus dans ces essais (40 à 80 en moyenne). Les essais de phase II comparent 

généralement deux traitements et durent deux à trois ans. 

Un premier essai clinique du 223Ra en phase II (60,61) a été réalisé en double aveugle (c’est-à-dire que 

ni le patient, ni le soignant ne connaissent l’identité du produit injecté) afin de comparer l’effet 

d’injections répétées du radiopharmaceutique à celles d’un placebo. Des patients atteints de 

métastases osseuses d’un cancer de la prostate et ayant reçu une radiothérapie externe ont été 

enrôlés et séparés aléatoirement en deux groupes : le premier où ils ont reçu 4 injections de 50 kBq/kg 

de 223Ra (33 patients) et le deuxième où ils ont reçu 4 injections de placebo, une solution saline (31 

patients). La première injection a eu lieu dans un intervalle d’une semaine avec la session de 

radiothérapie externe et les suivantes ont été planifiées avec un intervalle de 4 semaines. Les 

paramètres de comparaison étudiés sont des marqueurs de la progression de la maladie, la survie et 

le temps à partir duquel les complications squelettiques apparaissent. Ces complications (SREs, pour 

skeletal relative events en anglais), sont définies par une augmentation de 25 % de la douleur, une 

augmentation de la consommation d’analgésique, de nouvelles fractures osseuses pathologiques, et 

la nécessité de thérapie complémentaire pour réduire les douleurs osseuses. Nilsson et al. (60) 

constatent que, par rapport au placebo, le 223Ra provoque une diminution significative des marqueurs 

reliés à la progression de la maladie. Il a été mis en évidence que l’utilisation du 223Ra retardait 

l’apparition de la première SRE : le temps moyen étant de 14 semaines contre 11 semaines pour le 

groupe placebo (Figure 3-3, gauche). De plus, le radiopharmaceutique a démontré une augmentation 

de l’espérance de vie : 65,3 semaines en moyenne contre 46,4 semaines pour le groupe placebo (Figure 

3-3, droite). Enfin, le traitement au 223Ra n’a pas induit de toxicité ou de cancer secondaire (61). 

Deux autres études de phase II avec escalade d’activité injectée (62,63) ont confirmé l’action bénéfique 

du 223Ra sur les douleurs osseuses et les marqueurs reliés à la progression de la maladie. 

Le 223Ra se montre ainsi bénéfique sur la survie des patients avec une augmentation de la survie et un 

retard dans l’apparition des complications squelettiques. La posologie idéale est de 50 kBq/kg en 

plusieurs injections. Ces résultats ont permis au 223Ra d’entrer en essai clinique de phase III. 

 
Figure 3-3 - Résultats du groupe de patients traités avec du 223Ra et des patients ayant reçu un placebo. Courbe de survie 
avant la première apparition d’une SRE (gauche). Courbe de survie (droite). 

3.5. Etude clinique de phase III 

Les essais de phase III incluent plusieurs centaines, voire plusieurs milliers de malades, et durent 

d'ordinaire au moins quatre à cinq ans, selon la pathologie et l'effet attendu. Les résultats des essais 
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de phase III vont permettre au promoteur de faire une demande d'autorisation de mise sur le marché 

qui permettra plus tard la commercialisation du nouveau produit. 

En 2013, l’effet du 223Ra sur la survie générale des patients a été investigué au cours d’une étude 

multinationale qui a enrôlé environ 900 patients atteints de cancer de la prostate résistant à la 

castration (64). De la même façon que l’essai clinique de phase II, les patients ont été divisés 

aléatoirement en 2 groupes : deux tiers des patients ont reçu 6 injections de 50 kBq/kg de 223Ra toutes 

les 4 semaines et le reste des patients un placebo suivant la même posologie. Une prolongation 

significative l’espérance de vie (Figure 3-4, A) et un retard dans l’apparition des premières 

complications squelettiques (Figure 3-4, B) chez les patients traités au 223Ra ont été observés.   

L’efficacité thérapeutique du 223Ra dans le traitement des cancers de la prostate résistants à la 

castration, ainsi prouvée, a permis au radiopharmaceutique d’obtenir son autorisation européenne de 

mise sur le marché en novembre 2013 et d’être commercialisé à partir de février 2014.  

 
Figure 3-4 Comparaison de la courbe de survie (A) et du temps d'apparition de la première complication squelettique 
(B) entre le groupe 223Ra et le groupe placebo. 

3.6. Traitement 

Le 223Ra est commercialisé par Bayer, sous le nom de Xofigo® (223RaCl2). Le médicament est livré prêt à 

l’emploi, dans un flacon contenant 6 mL du radiopharmaceutique d’une concentration de 1100 

kBq/mL. 

Le traitement au Xofigo® est indiqué aux patients atteints d’un cancer de la prostate résistant à la 

castration avec des métastases osseuses et non touchés par des métastases viscérales (métastases 

implantées dans des organes internes comme le foie ou les poumons). En France, 70 000 nouveaux 

cancers de la prostate sont recensés chaque année, dont plus de 10 000 sont métastasés (65). Une 

enquête en 2015 a reporté que les traitements au Xofigo® représentent 26 % des actes de médecine 

nucléaire thérapeutique hors traitement de pathologies thyroïdiennes (66). En Angleterre, le 223Ra, qui 

était utilisé, en 2011 et 2012, seulement dans moins de 5% des traitements de métastases osseuses 

dans les services de médecine nucléaire, a été utilisé, en 2015, dans plus de 95% de ces traitements. 

Les patients traités reçoivent 6 injections de 5514 kBq/kg de Xofigo® toutes les 4 semaines. Les 

injections se font par voie intraveineuse, et durent environ une minute. L’injection ne doit pas être 

trop rapide pour éviter une possible extravasation, c’est-à-dire le passage anormal du Xofigo® vers les 

tissus environnant le point d’injection. L’accès intraveineux est ensuite rincé à l’aide d’une solution 

NaCl. 

                                                           
14 En 2015, l’activité à injecter est passée de 50 à 55 kBq/kg en raison d’une réévaluation de l’étalon de référence pour le 223Ra. 
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Cette thérapie est réalisée en ambulatoire, c’est-à-dire qu’elle ne nécessite pas d’hospitalisation. Le 

patient peut rentrer chez lui à la fin de l’injection avec une série de précaution à appliquer pendant la 

première semaine et après chaque injection. 

Le radiopharmaceutique n’étant pas remboursé par la sécurité sociale, il y a assez peu de traitements 

en routine clinique en France. Ses principales utilisations se font dans le cadre d’essais cliniques. 

3.7. Essai clinique EIFFEL 

En 2014, l’association ARTIC (Association pour la Recherche de Thérapeutique Innovantes en 

Cancérologie), basée à l’Hôpital Européen George Pompidou (HEGP) à Paris, s’est lancée dans la mise 

en place d’un nouvel essai clinique, multicentrique, impliquant le Xofigo® : l’essai clinique EIFFEL. Cet 

essai de phase I/II vise à étudier l’efficacité thérapeutique du radiopharmaceutique sur les métastases 

osseuses du cancer du rein. Contrairement aux métastases osseuses dérivant d’un cancer de la 

prostate, ces métastases sont principalement de type ostéolytique (cf. §3.1.2). La fixation et la 

cinétique du radiopharmaceutique autour de ces tumeurs ne sont pas connues et peuvent alors 

différer de celles connues pour les métastases ostéoblastiques. 

Cet essai clinique est constitué de deux groupes : un groupe incluant des patients présentant 

seulement des métastases osseuses et l’autre groupe incluant des patients présentant des métastases 

osseuses et viscérales. Il se divise en deux phases : une phase d’escalade d’activité injectée pour établir 

l’activité maximale tolérée dans chaque groupe et une phase d’expansion pour déterminer la posologie 

idéale en se basant sur l’efficacité et les toxicités du Xofigo® trouvées dans la phase I. Les principaux 

objectifs de cet essai seront, d’un point de vue médical, le contrôle de divers marqueurs biologiques 

reliés à la progression de la tumeur, l’apparition de toxicités, le contrôle de la réponse thérapeutique, 

l’évaluation de la progression des douleurs et de la qualité de vie des patients, et enfin, d’un point de 

vue dosimétrique, relier la dose aux effets et la biodistribution du 223Ra. Tous ces paramètres seront 

évalués à l’aide d’imageries - TEP-FNa, IRM, scintigraphie - et de prises de sang. Chaque patient recevra 

6 injections de Xofigo® à 4 semaines d’intervalle. Les activités injectées seront 55, 88 et 110 kBq/kg. 

Les centres inclus dans cette étude sont l’HEGP, l’Institut Gustave Roussy (IGR) à Villejuif, le Centre 

François Baclesse à Caen, l’Hôpital St-André à Bordeaux et l’Hôpital Cochin à Paris. Le projet EIFFEL a 

débuté en 2014 et a reçu l’autorisation de mise en place par l’agence nationale de sécurité du 

médicament et des produits de santé (ANSM) en avril 2017.  

4. Etat des lieux des études dosimétriques sur le 223Ra 
Les essais cliniques de phase I/II/III ont mis en évidence l’organe à risque qui est l’os, et plus 

spécifiquement ses deux parties radiosensibles : la moelle rouge et l’endoste, représenté par les tissus 

se trouvant entre les surfaces osseuses et la moelle osseuse. Le but de la dosimétrie sur ce traitement 

sera donc de s’assurer que la dose absorbée par ces organes ne dépasse pas le seuil de toxicité. Jusqu’à 

présent, aucune des études évoquées plus haut n’a reporté l’apparition de toxicité sévère. Cependant, 

cela ne signifie pas que la quantité d’activité injectée, seulement basée sur le poids du patient, soit 

adaptée. En effet, il se peut que cette quantité puisse être augmentée afin de permettre une dose 

absorbée maximale à la tumeur tout en ne dépassant pas les doses seuils aux organes à risque, ou 

alors que des patients sortent du traitement après la première injection si la fixation du produit s’avère 

non spécifique sur les lésions cibles.  

Depuis l’utilisation du 223Ra en clinique, peu d’études reportent une évaluation dosimétrique des 

patients. En 2013, Lassmann et al. (67) proposent une dosimétrie du 223Ra à partir d’un modèle 

standard. Les auteurs calculent la dose absorbée pour 25 organes et tissus sains d’un patient de 70 kg 
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ayant reçu 6 injections de 50 kBq/kg de 223Ra, soit un total de 21 MBq. L’activité cumulée est évaluée 

à partir du modèle biocinétique du radium chez un homme sain (§2.3) après une injection 

intraveineuse, publié dans la CIPR 67 (16). Les facteurs S utilisés proviennent de la CIPR 30 (68), calculés 

à partir du fantôme mathématique de référence. L’étude estime qu’un patient de 70 kg reçoit à la fin 

du traitement une dose absorbée de 16 Gy à l’endoste et de 1,5 Gy à la moelle rouge. Cette évaluation 

dosimétrique standard propose ainsi une base pour le développement d’évaluation dosimétrique 

personnalisée.  

5. Conclusion 
La première étape pour aller plus loin dans la personnalisation de la dosimétrie est de prendre en 

compte la biodistribution du 223Ra qui peut être différente entre chaque patient, en raison de la 

présence de métastases et d’une néphrectomie éventuelle. De plus, au vu de la particularité du 

protocole EIFFEL, cette étude va permettre d’analyser les fixations du 223Ra sur des métastases 

ostéolytiques. Il s’agit ici d’adapter les paramètres de la gamma-caméra au 223Ra. Hindorf et al. (69) 

proposent un protocole d’imagerie planaire. Cependant, ce type d’acquisition ne permet pas une 

estimation tridimensionnelle de la répartition du radiopharmaceutique dans le corps du patient, 

contrairement à l’imagerie tomographique qui améliore aussi la quantification de l’activité et donc 

l’estimation de la dose (70). 

Ensuite, l’étude de Lassmann et al. prend en compte les facteurs S de la CIPR 30 (68). Dans ce rapport, 

l’épaisseur de l’endoste est définie à 10 µm. Cependant, cette définition a été révisée et l’endoste est 

désormais représenté par une épaisseur de 50 µm (71). Enfin, les études cliniques initiales sur le 223Ra 

ayant montrées des toxicités bien plus faibles que celles attendues, il est donc important d’évaluer 

précisément les doses en fonction de la localisation de l’élément par rapport à l’architecture de la 

moelle.  

Enfin, au vu du faible parcours des particules α dans les tissus, l’irradiation des cellules cibles peut être 

fortement hétérogène. Pour comprendre et prédire les effets biologiques, une dosimétrie moyenne 

peut ne pas être adaptée.  
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Chapitre III 
Quantification de l’activité du 223Ra à 

partir d’images optimisées 
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1. Introduction 
Comme déjà vu dans les chapitres précédents, l’arrivée des nouveaux radiopharmaceutiques 

émetteurs α, fait apparaitre un besoin important de la part de la physique médicale dans les services 

de médecine nucléaire de mettre au point des protocoles d’imagerie spécifiques de ces radionucléides. 

En effet, pour évaluer l’efficacité d’un traitement en médecine nucléaire thérapeutique, l’obtention 

d’une image de la distribution du radiopharmaceutique dans le corps du patient est indispensable pour 

donner une première information essentielle, à savoir si le radiopharmaceutique se fixe ou non sur les 

lésions, et permettre d’anticiper toute toxicité aigüe en cas de fixation importante sur les organes à 

risques. 

De plus, avec une calibration adéquate, ces images peuvent devenir quantitatives et pourront être 

utilisées pour réaliser une évaluation dosimétrique personnalisée à chaque patient (cf. Chapitre I, § 

5.2.1). Dans le cadre d’un traitement avec des injections répétées, cette évaluation permettra alors 

d’ajuster la quantité d’activité à administrer à l’injection suivante. 

Pour ces raisons, des images du 223Ra ont été demandées dans le cadre de l’essai clinique EIFFEL. 

Réaliser une imagerie au 223Ra représente ainsi le premier challenge de cette thèse. Le 223Ra étant un 

émetteur α, il n'est pas possible de détecter ces émissions à l’aide d’une caméra clinique. Mais comme 

indiqué au Chapitre II §2.2, ce radionucléide, ainsi que ses descendants, émettent plusieurs émissions 

de photons avec des intensités et énergies appropriées pour une détection par une gamma-caméra.  

Quelques études dans la littérature ont montré qu’il était possible de réaliser des images planaires du 
223Ra (1,2). Si ces images renseignent sur la localisation des fixations du 223Ra, elles ne donnent pas 

d’information sur la distribution tridimensionnelle de l’activité, ce qui est limitant dans les régions où 

la répartition de l’activité n’est pas uniforme. La quantification obtenue avec ces images n’est ainsi pas 

aussi bonne qu’avec des images tomographiques. 

Ainsi, il s’agira dans cette étude d’établir un protocole d’imagerie quantitative du 223Ra dans des 

conditions cliniquement réalisables à l’aide d’images tomographiques. Pour cela, la gamma-caméra de 

l’Hôpital Européen George Pompidou (HEGP) a, d’abord, dû être caractérisée pour l’imagerie du 223Ra. 

En effet, contrairement aux autres radiopharmaceutiques utilisés en routine clinique, le protocole 

d’acquisition n’est pas paramétré par le constructeur dans le logiciel d’acquisition. Ce protocole a 

ensuite été mis en place dans les centres impliqués dans l’essai EIFFEL. 

2. Imagerie du 223Ra 
Au début de cette étude, seulement deux publications reportent les possibilités d’imagerie du 223Ra. 

En 2012, Hindorf et al. proposent un protocole d’imagerie quantitative planaire du 223Ra (1). Pour se 

faire, les auteurs caractérisent leur gamma-caméra (une gamma-caméra Philips Forte) en mesurant le 

spectre en énergie, la sensibilité et la résolution spatiale à l’aide de fantômes simples. Ces mesures ont 

permis de déterminer trois fenêtres d’acquisition : 82, 154 et 270 keV, chacune avec une largeur de 

20%. La possibilité de réaliser des images quantitatives a ensuite été étudiée sur des fantômes plus 

complexes (Figure 2-1) puis validée sur l’homme (Figure 2-2). L’étude fantôme a été menée avec des 

activités cliniquement pertinentes et a montré que ce protocole permet de quantifier l’activité d’un 

fantôme de 200 mL contenant 0,3 kBq/mL à 10% près et une sphère de 0,5 mL contenant 28 kBq/mL 

à 50% près. Les auteurs ont publié de premières images obtenues chez les patients sur lesquelles ils 

ont montré qu’il était possible de réaliser une quantification (dont les activités n’ont pas été 

reportées). 
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En 2013, Carrasquillo et al. réalisent également des images planaires afin d’étudier la biocinétique du 
223Ra sur un groupe de patients (2). A l’aide de leur gamma-caméra SKYLight JETStream (Philips), les 

auteurs réalisent plusieurs images planaires centrées sur l’abdomen pendant 10 minutes ainsi que des 

images corps entier d’une durée d’environ 40 min (Figure 2-3). L’ensemble des images a été acquis sur 

5 fenêtres d’acquisition : 82, 154, 269, 351, 402 keV, d’une largeur de 20%. Aucune méthode de 

calibration n’a été mise en place. Ainsi ces images ne sont pas quantitatives, leur but étant la 

détermination de la distribution spatiale et temporelle du radiopharmaceutique. 

Ces deux études prouvent qu’il est possible d’obtenir des images planaires du 223Ra. Cependant, 

aucune valeur de quantification n’est présentée. La quantification sur les images tomographiques 

étant prouvée plus précise (3), nous avons décidé d’étudier les possibilités d’obtenir des images 

tomographiques TEMP quantitatives du 223Ra. Les paragraphes suivants reprendront ainsi les principes 

de la reconstruction en TEMP avant de détailler la mise en place du protocole. 

 
Figure 2-1 - (a) Fantôme cylindrique avec un insert cylindrique contenant un insert sphérique, utilisé pour l'étude 
quantitative. Les deux inserts sont chacun remplis d'une solution de 223Ra de concentration différente. (b) Image 
planaire antérieure (gauche) et image planaire postérieure (droite) obtenue avec la gamma-caméra [image issue de 
(1)]. 

 
Figure 2-2 - Images corps entier d'un patient ayant reçu une injection de 100 kBq/kg de 223Ra. Ces images ont été réalisées 
en prenant une vitesse de balayage de 6 cm/min La ligne du dessus représente les images antérieures et la lignes du 
dessous les images postérieures acquises à 4, 48 et 144 heures après l'injection [image issue de (1)]. 
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Figure 2-3 - Images corps entier au 99mTc (gauche) montrant de multiples lésions métastatiques et au 223Ra (droite) un 
jour après l'injection montrant l'accumulation du 223Ra dans les os les plus touchés par les métastases (par exemple les 
vertèbres) et l’excrétion du radiopharmaceutique par les intestins [image issue de (2)]. 

3. Principe de la reconstruction en tomographique d’émission 

monophotonique (TEMP) 
La constitution d’une gamma-caméra et le principe de l’acquisition tomographique ont été décrits dans 

le Chapitre I (cf. §2.2). Il s’agira ici de décrire la problématique de la reconstruction tomographique, 

les méthodes de reconstruction et les méthodes de compensation des effets physiques. 

3.1. Problématique de la reconstruction tomographique 

Pendant un examen TEMP, les têtes d’acquisition de la gamma-caméra tournent autour du patient 

pour acquérir des projections bidimensionnelles de la distribution d’activité sous différents angles. Une 

fois ces projections acquises, des algorithmes de reconstruction tomographique sont alors utilisés pour 

remonter à la distribution tridimensionnelle de l’activité dans le corps du patient ; ces algorithmes 

incluent ou non des corrections des phénomènes perturbant la détection, tels que par exemple 

l’atténuation, la diffusion ou la non-stationnarité de la résolution spatiale. 

Le principe de la reconstruction tomographique est illustré par la Figure 3-1 dans le cas d’une coupe 

perpendiculaire à l’axe de rotation de la gamma-caméra contenant une source radioactive. La 

distribution de cette source est définie dans le repère cartésien fixe (O,x,y) par la fonction 𝑓(𝑥, 𝑦). Sur 

chaque projection bidimensionnelle acquise par la gamma-caméra, une ligne de projection correspond 

à une coupe. Pour la projection acquise à un angle θ par rapport à l’axe x, la ligne de réponse est une 

fonction 𝑝(𝑢, 𝜃) qui en tout point de coordonnées u de cette ligne de projection fait correspondre la 

somme des activités situées sur l’axe v perpendiculaire à l’axe u. Les projections monodimensionnelles 

𝑝(𝑢, 𝜃) sous l’incidence θ sont alors reliées à la distribution de l’activité 𝑓(𝑥, 𝑦) par l’équation (1.1). 

𝑝(𝑢, 𝜃) = ∫ 𝑓(𝑥, 𝑦)𝑑𝑣 = ∫ 𝑓(𝑢 cos(𝜃) − 𝑣 𝑠𝑖𝑛(𝜃), 𝑢 𝑠𝑖𝑛(𝜃) + 𝑣 𝑐𝑜𝑠(𝜃))𝑑𝑣
∞

−∞

∞

−∞
 (1.1) 

La reconstruction tomographique est ainsi un problème inverse qui consiste à estimer la distribution 

d’activité 𝑓 à partir des projections 𝑝 acquises sous différentes incidences. Ce problème est dit « mal 

posé » car une solution 𝑓 à la fois unique et stable n’existe pas et ce, pour deux raisons principales. La 

première raison est qu’un nombre infini de projections est nécessaire pour qu’une inversion analytique 
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exacte de ce problème conduisent à une solution unique (4) alors qu’en général, 60 ou 120 projections 

sont acquises en pratique. La deuxième raison est la présence de bruit de mesure de nature 

poissonnienne dans les projections acquises. 

 
Figure 3-1 - Projection monodimensionnelle 𝒑(𝒖, 𝜽) de la distribution d’activité 𝒇(𝒙, 𝒚) sous l’incidence θ (5). 

3.2. Méthodes de reconstruction 

3.2.1. Principe général 

Il existe deux types d’algorithmes de reconstruction : algébriques ou itératifs. Les méthodes 

algébriques, dont la plus courante est la rétroprojection filtrée (FBP – Filtered Back Projection), 

reposent sur une inversion analytique du problème et supposent pour cela que les données soient 

continues. A l’inverse, les méthodes itératives traitent le problème sous forme discrète à partir des 

données échantillonnées. L’avantage des algorithmes itératifs par rapport aux algorithmes analytiques 

est leur potentiel à corriger de façon intrinsèque les facteurs physiques dégradant la qualité de l’image 

et leur précision quantitative (6,7). De plus, les algorithmes itératifs considèrent directement le bruit 

statistique présent dans les données lors du processus de reconstruction (3). 

Dans un algorithme de reconstruction itératif, les projections sont décrites sous la forme d’un vecteur 

P appelé projecteur et de dimensions P x N², où P est le nombre de projections et N x N est le nombre 

de pixels dans chaque projection, et la distribution d’activité est décrite par un vecteur F de dimensions 

V3, où V est le nombre de coupes axiales reconstruites, ces coupes étant elles-mêmes composées de 

V x V voxels. La relation entre les deux vecteurs est alors définie par l’équation (1.2).  

𝑝𝑖 = ∑ 𝑅𝑖𝑗𝑓𝑗𝑗 + 𝜀𝑖  (1.2) 

où 𝑝𝑖  et 𝑓𝑗 sont les composantes des vecteurs P et F, respectivement, εi représente le bruit statistique 

dans le pixel de projection, 𝑅𝑖𝑗 est les composantes d’un vecteur R appelé projecteur de dimensions 

(PN², V3). 𝑅𝑖𝑗 représente la probabilité qu’un photon émis dans le voxel source j soit détecté dans le 

pixel de projection i. Les corrections des effets physiques qui perturbent la détection peuvent être 

intégrées dans le projecteur. En raison de sa taille importante, l’inversion du projecteur se fait alors de 

manière itérative. A chaque itération, la distribution d’activité fn est calculée à partir de la distribution 

d’activité fn-1 estimée à l’itération précédente. Pour cela, les projections calculées à partir de fn-1 sont 

comparées aux projections acquises et la différence est utilisée pour calculer un facteur de correction 

appliqué pour calculer la distribution fn. Les algorithmes itératifs sont classés en trois catégories :  

- les méthodes algébriques itératives qui reconstruisent les projections en résolvant un 

ensemble d’équations linéaires définies par l’équation (1.2), telles que par exemple la méthode 
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RT (Algebraic Reconstruction Technique), ou la méthode SIRT (Simultaneous Iterative 

Reconstruction Technique) (8) ; 

- les algorithmes de rétroprojection filtrée itératifs, qui reposent sur l’algorithme FBP ; 

- les méthodes statistiques itératives, qui prennent en compte la nature statistique des données 

acquises, telles que par exemple la méthode MLEM (Maximum Likelihood Expectation-

Maximisation) et la méthode OSEM (Ordered-Subsets Expectation-Maximisation) (5).  

Les algorithmes les plus couramment disponibles sur les consoles cliniques sont la FBP et les 

algorithmes MLEM et OSEM. Les algorithmes MLEM et OSEM étant plus performants que la FBP, seuls 

ces algorithmes seront détaillés par la suite. 

3.2.2. Les méthodes MLEM et OSEM 

La méthode MLEM a été développée pour la reconstruction tomographique des acquisitions TEMP par 

Miller et al. (9). Cette méthode prend en compte le fait que la désintégration nucléaire et le bruit de 

mesure sont des processus stochastiques suivant des lois de Poisson. A chaque itération, la probabilité 

que la distribution 𝑓 génère les projections mesurées est évaluée à partir de la fonction de log-

vraisemblance définie par l’équation (1.3). L’algorithme MLEM consiste alors à maximiser cette 

fonction de vraisemblance. 

ln(𝐿(𝑓)) = ∑ {− ∑ 𝑅𝑖𝑗𝑓𝑗 + 𝑝𝑗𝑙𝑛(∑ 𝑅𝑖𝑗𝑓𝑗𝑖 ) − ln (𝑝𝑗!)𝑖 }𝑗   (1.3) 

L’estimée 𝑓(𝑛+1) est alors définie par l’équation (1.3). 

𝑓𝑖
(𝑛+1) = 𝑓𝑖

(𝑛) 1

∑ 𝑅𝑖𝑗𝑖
∑ 𝑅𝑖𝑗𝑗

𝑝𝑗

∑ 𝑅𝑖𝑗𝑓𝑖
(𝑛)

𝑖
  (1.4) 

où 𝑓𝑖
(𝑛)est l’estimée du pixel i de la distribution 𝑓 après la nème itération, 𝑝𝑗  la valeur du pixel de 

projection j, 𝑅𝑖𝑗  la composante du projecteur pour le voxel source j et le pixel de projection i, ∑ 𝑅𝑖𝑗𝑗 𝑝𝑗  

représente la rétroprojection du vecteur de projection 𝑝 et ∑ 𝑅𝑖𝑗𝑓𝑖
(𝑛)

𝑖  représente la projection de 

l’estimée de la distribution 𝑓𝑖
(𝑛).  

La méthode MLEM possède trois propriétés intéressantes : 

- si l’estimée initiale de la distribution est positive, toutes les distributions estimées aux 

itérations suivantes sont positives, 

- le nombre total d’événements est conservé à chaque itération, 

- si un pixel a une valeur nulle initialement, celle-ci reste nulle. 

De plus, la méthode MLEM a l’avantage de permettre l’intégration des corrections des phénomènes 

physiques dans le projecteur. Cependant, elle présente deux inconvénients majeurs, à savoir son 

instabilité à partir d’un grand nombre d’itérations dans le cas de données bruitées et sa lenteur de 

convergence. Pour éviter une amplification excessive du bruit, la première solution est de prédéfinir 

un nombre d’itérations au risque d’arrêter l’algorithme avant sa convergence. Une deuxième solution 

est d’utiliser des méthodes de régularisation qui reposent sur l’introduction de contraintes sur la 

distribution d’activité, comme par exemple sur le niveau de bruit maximal accepté. 

Pour pallier la lenteur de convergence de l’algorithme MLEM, deux méthodes sont globalement 

utilisées pour accélérer la convergence : les algorithmes OSEM (Ordered-Subsets Expectation 

Maximization) (10) et DS-EM (Dual Matrix Ordered Subsets) (11). L’algorithme OSEM est le plus 

couramment utilisé en clinique et a été utilisé dans ces travaux. Le principe de la méthode OSEM est 

de regrouper les projections en sous-groupes, ordonnés de façon à ce qu’ils contiennent le maximum 

d’informations, avant de leur appliquer la méthode MLEM. La distribution estimée à la nème itération 
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avec le premier sous-groupe est utilisée pour initialiser l’algorithme MLEM appliqué au deuxième sous-

groupe et ainsi de suite, ce qui permet d’accélérer la convergence d’un facteur approximativement 

égal au nombre de sous-groupes par rapport à un algorithme MLEM classique (10). 

L’algorithme OSEM dépend alors du nombre de sous-ensembles et du nombre d’itérations. Plus le 

nombre d’itérations est important, meilleure est la restitution des hautes fréquences (qui 

correspondent aux détails et plus dans l’image) mais plus le bruit dans l’image est important. Cela peut 

dégrader la résolution de l’image. L’augmentation du nombre de sous-ensemble accélère la vitesse de 

reconstruction. 

3.3. Méthodes de compensation des effets physiques 

La détection et la quantification en TEMP sont perturbées par un certain nombre de phénomènes. Les 

phénomènes ayant le plus d’impact sont l’atténuation et la diffusion au sein du patient, et l’effet de 

volume partiel. De nombreuses méthodes ont été développées au fil des années pour corriger ces 

phénomènes.  

La correction d’atténuation peut être prise en compte grâce à des méthodes analytiques de correction 

d’atténuation sur les projections acquises ou les coupes reconstruites, telles que la méthode de la 

moyenne géométrique ou de la moyenne arithmétique des projections opposées, ou encore la 

méthode de Chang. Ces méthodes reposent sur l’hypothèse d’une uniformité du milieu atténuant, ce 

qui limite donc leur efficacité en pratique. Pour remédier à ce problème, des méthodes de correction 

effectuées pendant la reconstruction itérative ont également été mises au point. Ces méthodes 

reposent sur l’utilisation d’une carte d’atténuation du patient. Il s’agit d’une représentation voxelisée 

du coefficient d’atténuation linéaire (µ) correspondant à l’énergie choisie pour l’imagerie TEMP. Une 

carte d’atténuation est généralement obtenue d’une acquisition TDM. Les valeurs, en unité 

Hounsfield, des voxels de l’image TDM sont ensuite converties en coefficient µ correspondant au tissu.  

Cette dernière méthode d’acquisition est préférée car elle permet une meilleure résolution spatiale, 

moins de bruit et un meilleur contraste (12).  

Concernant la correction de la diffusion, deux stratégies sont globalement employées. La première 

stratégie consiste à éliminer les photons diffusés pendant ou après l’acquisition des projections. Une 

correction de la diffusion pendant l’acquisition est possible en choisissant une fenêtre asymétrique 

décalée vers les hautes énergies lors de l’acquisition ; l’efficacité de détection est cependant réduite 

avec cette méthode. Les méthodes de correction possibles après l’acquisition consistent, quant à elle, 

à estimer la distribution spatiale des photons diffusés afin de les éliminer des données acquises. Cette 

estimation peut par exemple être réalisée en utilisant les photons détectés dans la fenêtre du 

photopic, à partir de fenêtres secondaires (méthode de Jaszczak ou méthode de triple fenêtrage (13)), 

par approximation spectrale, par déconvolution spatiale stationnaire, par déconvolution spatiale non 

stationnaire à partir de fenêtres multiples ou avec des fonctions de déconvolution déterminées à partir 

de simulations Monte Carlo, ou encore par analyse spectrale. La deuxième stratégie consiste à 

repositionner les photons diffusés, c’est-à-dire à déterminer leur lieu d’émission réel, pendant les 

reconstructions. Cela peut être réalisé en prenant en compte une correction de la diffusion, en même 

temps que la correction d’atténuation, en intégrant une fonction de rehaussement qui peut être 

estimée expérimentalement ou par simulations Monte Carlo. Ce repositionnement peut également 

être réalisé en modélisant la diffusion dans le projecteur d’un algorithme itératif, tel que par exemple 

la méthode SDSE (Slab-Derived Scatter Estimation), une méthode basée sur les formules de Klein-

Nishina (14) ou encore la méthode ESSE (Effective Scatter Source Estimation) (15). A l’heure actuelle, 

seules les méthodes les plus simples sont disponibles sur les systèmes commerciaux, la plus utilisée 

étant la méthode de Jaszczak.  
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L’effet de volume partiel est dû à la résolution spatiale du système et son effet devient non négligeable 

quand la taille de l’objet est inférieure à 2 à 3 fois la résolution spatiale du système. Ainsi, l’activité 

d’une source de petite taille est « diluée » dans un volume plus grand, entraînant une sous-estimation 

de l’activité réelle. De plus, l'effet de volume partiel fait que la largeur apparente de la structure sur 

l'image est plus importante que la largeur réelle. L’effet de volume partiel est difficile à corriger du fait 

qu’il dépend de la forme et du volume occupé par l’objet. Il est sensible à la position de la structure 

dans le champ de vue de la caméra et varie avec le contraste entre la structure et le milieu radioactif 

environnant. La méthode des coefficients de recouvrement est couramment utilisée en correction de 

ce phénomène (16). Les corrections de volume partiel commencent à être disponibles en clinique, par 

exemple sur le logiciel Imalytics (Philips). 

Pour améliorer la qualité de l’image, des filtres lissants sont également utilisés afin de réduire le bruit 

en éliminant les hautes fréquences caractéristiques. Ainsi les filtres « passe-bas » Butterworth et Hann 

sont souvent appliqués sur les projections ou après reconstruction. 

Ainsi, obtenir une image quantitative dépend de plusieurs paramètres : les fenêtres en émission pour 

l’acquisition du signal, les fenêtres de diffusé pour la correction des phénomènes de diffusion, la durée 

des projections, la correction de l’atténuation, le nombre d’itérations de l’algorithme de 

reconstruction, et les filtres utilisés.  

4. Développement d’un protocole d’imagerie du 223Ra 
Pour la grande majorité des radiopharmaceutiques utilisés en routine clinique, le protocole d’imagerie 

est connu. Ainsi, les paramètres d’acquisition et de reconstruction sont souvent déjà préinstallés dans 

le logiciel d’acquisition de la gamma-caméra : fenêtres en émission, fenêtres de diffusé, nombre 

d’itérations et filtres à appliquer dans l’algorithme de reconstruction. C’est le cas par exemple du 99mTc, 

de l’111In ou de l’131I. Pour le cas du 223Ra, tous ces paramètres sont à définir. 

Dans un premier temps, les paramètres de la gamma-caméra pour ce radionucléide, tels que le spectre 

en énergie, la sensibilité ou la résolution spatiale ont dû être caractérisés afin de définir le fenêtrage, 

c’est-à-dire les fenêtres en émission et de diffusé. Ensuite, des études sur fantômes physiques simples 

ont été menées pour déterminer les paramètres d’acquisition et de reconstruction des acquisitions 

TEMP/TDM. Enfin, la quantification des images tomographiques du 223Ra a été étudiée sur des 

fantômes réalistes. 

L’ensemble des expériences a été réalisé sur la gamma-caméra de l’Hôpital Européen George 

Pompidou (HEGP) : une gamma-caméra Infinia Hawkeye 4 (General Electric, USA), équipée d’un cristal 

d’épaisseur 5/8″ (≈1,6 cm). Il s’agit d’une gamma-caméra hybride, c’est-à-dire associée à un scanner.  

4.1. Spectre en énergie 

La détermination du spectre en énergie du 223Ra est une étape essentielle pour optimiser la sensibilité, 

la résolution spatiale ainsi que la correction du diffusé. En effet, le spectre en énergie va permettre de 

choisir les fenêtres en émission et de diffusé optimales pour l’imagerie du 223Ra.  

Le spectre a été mesuré à l’aide du flacon du Xofigo® contenant 350 kBq de 223Ra, placé au centre du 

champ de vue. Plusieurs acquisitions ont été réalisées en utilisant des fenêtres en énergie entre 12 et 

450 keV avec des intervalles de quelques keV. 

La Figure 4-1 représente le spectre en énergie mesuré. Plusieurs pics photoélectriques sont 

observables : 85 keV, 154 keV, 270 keV, 351 keV et 405 keV. Les deux premiers correspondent aux 

émissions photoniques du 223Ra et les trois derniers correspondent respectivement aux émissions 
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photoniques du 219Rn, 211Bi et 211Pb. Le pic à 200 keV représente la diffusion Compton des émissions 

gamma aux plus hautes énergies. En se basant sur ce résultat, cinq fenêtres en énergie ont été 

choisies : 85 keV avec une largeur de 20%, 154 keV avec une largeur de 10%, 270 keV avec une largeur 

de 10%, 351 keV avec une largeur de 5% et 405 keV avec une largeur de 5%. Cinq fenêtres ont ensuite 

été choisies pour la correction du diffusé : 47 keV à 67 keV, 103 keV à 123 keV, 210,2 keV à 242,8 keV, 

298 keV à 332 keV et 369 keV à 384 keV. 

 
Figure 4-1 - Spectre en énergie du 223Ra acquis sur la gamma-caméra Infinia Hawkeye 4. Les fenêtres en émission choisies 
sont représentées par les régions en pointillés et les fenêtres de diffusé choisies par les régions grisées. 

4.2. Choix du collimateur 

Comme indiqué au Chapitre I, §2.2, les deux têtes de détection de la gamma-caméra sont équipées 

d’un collimateur. Ce dernier est composé d’un métal ayant un numéro atomique très élevé, dans le 

cas de l’HEGP, le plomb (Z=82). Dans ce métal sont présents des canaux, qui selon leur forme, leur 

orientation, leur nombre et leur taille différencient les collimateurs entre eux. La cloison séparant deux 

canaux voisins est appelée septa. L’objectif principal des collimateurs est de trier les photons. Ainsi, 

les photons dont la trajectoire est parallèle aux canaux, seront captés par le détecteur et serviront à 

l’acquisition de l’image scintigraphique. Les photons arrivant de façon oblique, quant à eux, comme 

les photons diffusés, dégradant à l’image scintigraphique, seront arrêtés par les septas. 

Trois collimateurs différents sont disponibles sur la gamma-caméra utilisée pour nos acquisitions. Ils 

possèdent tous des canaux hexagonaux et parallèles et diffèrent par l’épaisseur de leurs septas, la 

largeur et la longueur de leurs canaux. Leurs propriétés sont résumées dans le Tableau 4-1. La 

résolution spatiale est proportionnelle au diamètre des canaux et inversement proportionnelle à la 

longueur des canaux. La sensibilité, quant à elle, est inversement proportionnelle au diamètre des 

canaux et proportionnelle à la longueur des canaux et l’épaisseur des septas. 

Afin de déterminer le collimateur le plus adapté pour l’imagerie du 223Ra, une image d’une seringue, 

avec laquelle nous avons prélevé 3,5 mL de la solution mère de 223Ra (activité de 24 kBq au moment 

de l’acquisition), a été acquise avec les trois collimateurs disponibles. La source était ainsi un cylindre 

de 3 cm de hauteur et 1,1 cm de diamètre. Les images ont été réalisées de façon à obtenir la même 

statistique pour chacun des collimateurs. 

Deux méthodes différentes d’acquisition ont été utilisées : la première en sommant les cinq fenêtres 

en énergie, pour au final obtenir une seule image, et la deuxième avec les cinq fenêtres indépendantes, 
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pour au final obtenir cinq images. La sensibilité a été calculée à la fois sur l’image « somme » et sur les 

cinq fenêtres grâce à l’équation (1.5). 

𝑆 =  
𝐶𝑜𝑢𝑝𝑠

𝐴0×𝑡
 (1.5) 

où Coups représente le nombre total de coups mesuré dans une région d’intérêt de la même 

dimension que la seringue, après soustraction du bruit de fond ; t la durée de l’acquisition et A0 

l’activité dans la seringue (MBq). Ensuite, pour comparer les performances entre les différents 

collimateurs en termes de résolution spatiale, le profil de la seringue a été tracé et la largeur à mi-

hauteur (LMH) a été calculée. 

La Figure 4-2 présente les images de la seringue obtenues avec les trois collimateurs et les fenêtres 

sommées avec le même contraste. Les acquisitions ont été réalisées sur une durée permettant 

d’obtenir une statistique de 100000 coups dans l’image, soit 77 s, 52 s et 541 s respectivement pour 

les collimateurs LEHR, LEGP et MEGP. L’image résultante du collimateur MEGP est la plus proche de 

l’objet réel. Le Tableau 4-2 résume les sensibilités et LMH obtenues sur chaque fenêtre en énergie avec 

les trois collimateurs. Les résultats montrent que le collimateur LEGP offre la plus haute sensibilité : 

391,1 cps/(MBq.s) contre 268,8 et 155,4 pour les collimateurs LEHR et MEGP respectivement. Sur 

certaines fenêtres en énergie, la mesure de la LMH n’a pas été possible en raison de la mauvaise qualité 

des images. Sur les fenêtres sommées, la LMH mesurée est de 37,3 mm pour le collimateur LEGP, 20,3 

mm pour le collimateur LEHR et 15,2 mm pour le collimateur MEGP. Pour des applications cliniques 

telles que l’évaluation de la réponse au traitement des métastases osseuses, la résolution spatiale est 

aussi importante que la sensibilité. Ainsi, le collimateur MEGP a été choisi car il offre le meilleur 

compromis entre résolution spatiale et sensibilité. 

Les résultats du Tableau 4-2 montrent également que les trois premières fenêtres en énergie 

présentent une meilleure sensibilité. De plus, la contribution en sensibilité des émissions des 

descendants, 211Bi (351 keV) and 211Pb (405 keV), sont faibles et dégradent la résolution spatiale. Elles 

n’ont ainsi pas été prises en compte dans la suite. Seules les trois premières fenêtres en émission et 

les trois premières fenêtres de diffusé ont été sélectionnées pour nos études. 

 

Description Nom 

Champ 

de vue 

(mm) 

Type de 

canaux 

Diamètre 

des canaux 

(mm) 

Epaisseur 

des septas 

(mm) 

Longueur 

des canaux 

(mm) 

Low Energy 

High 

Resolution 

LEHR 540 x 400 Hexagonaux 1,5 0,2 35 

Low Energy 

General 

Purpose 

LEGP 540 x 400 Hexagonaux 1,9 0,2 35 

Medium 

Energy General 

Purpose 

MEGP 540 x 400 Hexagonaux 3,0 1,05 58 

Tableau 4-1 -Propriétés des collimateurs disponibles pour la gamma-caméra Infinia Hawkeye 4 de l'Hôpital Européen 
George Pompidou. 
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Figure 4-2 - Images de la seringue source acquises avec les différents collimateurs : a) collimateur MEGP, b) collimateur 
LEHR, c) collimateur LEGP avec la même statistique et le même contraste. Le nombre de coups est le même dans 
chacune des images, mais l’image de la seringue sur les collimateurs LEGP et LEHR est plus étalée. 

Fenêtre en énergie (centre, largeur) 
Sensibilité (cps/(MBq.s)) LMH (mm) 

LEHR LEGP MEGP LEHR LEGP MEGP 

85,0 keV, 20% 98,8 162,2 85,0 14,0 15,1 13,8 

154,0 keV, 10% 41,7 67,4 25,0   16,6 

270,0 keV, 10% 58,2 84,2 24,9   14,9 

351,0 keV, 5% 36,8 48,2 10,9    

405,0 keV, 5% 27,3 35,0 7,4    

Fenêtres sommées 268,8 391,1 155,4 20,3 37,3 15,2 

Tableau 4-2 - Sensibilités et LMH mesurées pour chaque collimateur (LEHR, LEGP et MEGP) et pour chaque fenêtre en 
énergie. 

4.3. Paramètres de l’imagerie TEMP 

Se basant sur le pamphlet 23 du MIRD, les paramètres d’acquisition et de reconstruction de l’imagerie 

TEMP, tels que la durée des projections, le nombre d’itérations et le filtre, ont été déterminés à l’aide 

d’un fantôme physique plus complexe, le fantôme NEMA.  

4.3.1. Paramètres d’acquisition  

4.3.1.1. Durée d’acquisition des projections 

L’un des premiers paramètres à déterminer est la durée d’acquisition de chaque projection. Une durée 

d’acquisition longue permet de récupérer plus de signal mais plus la durée de l’examen est longue et 

plus le risque que le patient bouge augmente.  

a) 

c) 

b) 
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En routine clinique, une durée de 10 s par projection est utilisée pour une acquisition TEMP/TDM du 
99mTc. Les émissions du 223Ra étant plus compliquées à détecter, il est nécessaire de trouver un juste 

milieu entre une bonne statistique de comptage et la faisabilité clinique.  

Afin de déterminer la durée d’acquisition optimale, le fantôme NEMA (Data SpectrumTM, Etats Unis) a 

été utilisé. Il s’agit d’un fantôme dont la forme rappelle un torse humain et contenant six sphères 

remplissables de diamètres différents : 10, 13, 17, 22, 28, et 37 mm (Figure 4-3, gauche). Les sphères 

ont été remplies avec une solution de 223Ra de concentration 2,7 kBq/mL. Cette concentration a été 

fixée par l’activité restante dans le flacon de calibration disponible au moment de l’expérience, le fond 

n’a pas été rempli et ainsi ne contenait que de l’air. Le fantôme a été couché sur la table (Figure 4-3, 

droite) et placé au centre du champ de vue. Les têtes de détection ont été placées à 10 cm du fantôme 

et leur orbite a été programmée circulaire au lieu de suivre le contour du fantôme. Des acquisitions 

TEMP/TDM ont été réalisées avec plusieurs temps par projection : 10, 20 et 30 s. La durée de projection 

de 30s, pour un nombre de projection de 60, soit 30 projections par tête (nombre de projection 

classique pour les examens de médecine nucléaire), a été considérée comme maximale pour une 

bonne faisabilité clinique. Les projections ont été acquises, tous les 6°, sur la somme des trois fenêtres 

d’émission et des trois fenêtres de diffusé. 

Les projections ainsi acquises ont été reconstruites à l’aide de la station d’exploitation d’images 

XELERIS, General Electric. Dans un premier temps, nous avons choisi de fixer les paramètres de 

reconstruction de l’algorithme OSEM à 2 itérations et 10 sous-ensembles, et un filtre Butterworth 

(fcoupure
15= 0,48 and p16 = 10). La correction du diffusé a été appliquée à l’aide de l’acquisition sur les 

fenêtres de diffusé et de la méthode Jaszczak et la correction d’atténuation avec la carte d’atténuation 

générée grâce à l’acquisition TDM.  

Pour analyser les images obtenues, le signal reconstruit et le bruit ont été évalués. Pour cela, six ROIs 

3D, de la même taille que les sphères, ont été placées, à l’aide du logiciel PLANETOnco, autour des 

sphères chaudes sur les images reconstruites. Des ROIs 3D ont ensuite été positionnées de façon 

homogène dans le fond sur la coupe principale pour chaque dimension de ROIs. Le nombre de coups 

dans chaque ROIs a été mesuré à l’aide d’un programme codé en IDL (Interactive Data Language).  

Ces mesures ont permis de calculer la sensibilité (comme définie au §4.2) et le rapport signal sur bruit 

(SNR – signal to noise ratio) défini par l’équation (1.5) pour chacune des sphères. 

𝑆𝑁𝑅 =
𝐶𝑐ℎ𝑎𝑢𝑑−𝐶𝑓𝑟𝑜𝑖𝑑

𝐶𝑓𝑟𝑜𝑖𝑑
  (1.5) 

où 𝐶𝑐ℎ𝑎𝑢𝑑 est le nombre de coups mesuré dans la ROIs 3D autour d’une sphère chaude et 𝐶𝑓𝑟𝑜𝑖𝑑  est la 

moyenne des nombres de coups mesurés dans les sept ROIs 3D du fond correspondant à cette sphère. 

La Figure 4-4 montre la coupe axiale, correspondante au centre des sphères, de l’image reconstruite 

TEMP/TDM pour différents temps par projection. Comme attendu, une durée de 30 s par projection 

permet de mieux visualiser les sources : en effet, les six sphères sont visibles, contrairement aux deux 

autres acquisitions. Cette observation est confirmée par la mesure du nombre de coups détectés et la 

sensibilité dans chaque sphère présentée sur la Figure 4-5 (a) et (b). En effet, cette durée permet de 

détecter en moyenne 2 fois plus de coups dans chaque sphère qu’avec 20 s/projection et jusqu’à 4 fois 

plus qu’avec 10 s/projection. De même, grâce à cette durée, la sensibilité des sphères est augmentée 

en moyenne de 36,5 % par rapport à une durée de 20 s/projection et en moyenne de 15 % par rapport 

                                                           
15 Dans le cas d’un filtre passe-bas, comme les filtres Hann et Butterworth, la fréquence de coupure est la 
fréquence à partir de laquelle le filtre va atténuer le signal. 
16 Puissance du filtre Butterworth, elle caractérise la pente après la fréquence de coupure. 
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à une durée de 10 s/projection. Enfin, grâce à l’étude du SNR (Figure 4-5 – (c)), une durée de 30 

s/projection permet de diminuer le bruit dans l’image et ainsi d’augmenter le contraste, plus 

particulièrement pour les sphères de petites tailles : un SNR multiplié par 3,7 et par 2,3 par rapport 

aux durées de 20 et 10 s/projection, respectivement. Le SNR étant inversement proportionnel à la 

racine du nombre de coups détectés, ces résultats sont cohérents. De plus, ces résultats montrent que 

bien que la sensibilité soit plus importante à 10 s/projection par rapport à 20 s/projection, cette 

différence est due au bruit. Ainsi, comme attendu, une durée de 30 s/projection permet une meilleure 

senbilité. Ces résultats permettent néanmoins de justifier l’augmentation de la durée de l’examen. 

     
Figure 4-3 - Fantôme NEMA avec les sphères remplies de Xofigo® (gauche) et fantôme NEMA sur la table de la gamma-
caméra de l’Hôpital Européen George Pompidou. 

 
Figure 4-4 - Coupes axiales, fusionnées avec les images TDM, pour différents temps par projection : 10 (a), 20 (b), 30 (c) 
s/projection. 

a) b) 

c) 



 

 83 

 
Figure 4-5 - Analyse des images reconstruites : nombre de coups détectés dans les sphères (a), sensibilité (b), rapport 
signal sur bruit (c) en fonction du volume des sphères. 

4.3.1.2. Mode d’acquisition 

Deux méthodes d’acquisition ont été examinées. En effet, il est possible d’acquérir des images 

TEMP/TDM sur les fenêtres en énergie et de diffusé sommées ou indépendantes. Pour les fenêtres 

sommées, seules deux images correspondant à la somme des fenêtres en émission et à la somme des 

fenêtres en diffusé ainsi qu’une carte d’atténuation dont le µ correspond à l’énergie moyenne des 

fenêtres en émission sont générées. Pour les fenêtres indépendantes, six images sont générées : trois 

images correspondant aux projections sur les fenêtres d’émissions (85,0 keV ± 20%, 154,0 keV ± 10%, 

et 270,0 keV ± 10%) et trois images correspondant aux projections sur les fenêtres de diffusé (47,0 keV 

à 67,0 keV, 103,0 keV à 123,0 keV, et 210,2 keV à 242,8 keV). Trois cartes d’atténuation sont également 

générées, chacune correspondant à une fenêtre en émission. Cela signifie que l’image tomographique 

de 85 keV est corrigée avec sa carte d’atténuation (µ= 0,179 cm-1) et le diffusé de la fenêtre 47 – 67 

keV, que l’image tomographique de 154 keV avec sa carte d’atténuation (µ= 0,147 cm-1) et le diffusé 

de la fenêtre 103 – 123 keV et que l’image tomographique de 270 keV avec sa carte d’atténuation (µ= 
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0,121 cm-1) et le diffusé de la fenêtre 210,2 – 242,9 keV. Les trois reconstructions sont ensuite 

sommées pour obtenir l’image reconstruite finale. Ces deux méthodes d’acquisition ont été réalisées 

sur un fantôme NEMA dont les six sphères ont été remplies avec une solution de 223Ra de concentration 

20 kBq/mL et le reste du volume rempli d’eau non radioactive. Dans la mesure où nous ne connaissions 

pas l’activité minimale pour une bonne détection des sphères dans un milieu atténuant, l’activité a été 

fixée, dans un premier temps, d’après les études d’Hindorf et al. (1). 

Les images ont été reconstruites, en utilisant l’algorithme OSEM (3 itérations et 10 sous-ensembles), 

et un filtre Butterworth avec une fréquence de coupure de 0,48.  

Afin de comparer les deux types d’acquisition, la sensibilité a été calculée. Les résultats, présentés sur 

la Figure 4-6 montrent que le mode d’acquisition sur fenêtres indépendantes permet une meilleure 

sensibilité. En effet, dans le cas de l’acquisition sur fenêtres indépendantes, les corrections des 

phénomènes d’atténuation et de diffusé sont adaptées à chaque fenêtre. 

 
Figure 4-6 - Sensibilité en fonction de la taille des sphères du fantôme NEMA avec fond atténuant. 

4.3.2. Paramètres de reconstruction adaptée à l’imagerie TEMP/TDM du 223Ra 

Afin de réaliser une étude quantitative sur des images TEMP/TDM, les paramètres de reconstruction 

doivent être optimisés. Pour cela, une étude à l’aide du fantôme NEMA a été réalisée dans le but de 

déterminer le filtre et le nombre d’itérations de l’algorithme de reconstruction les plus adaptés à 

l’imagerie du radium. 

Chaque sphère du fantôme NEMA a été remplie d’une solution de 20 kBq/mL de 223Ra. Le fond du 

fantôme a été rempli avec de l’eau non radioactive. Les paramètres d’acquisition sont ceux déterminés 

plus haut, c’est-à-dire 30 s/projection, 6° entre chaque projection et fenêtres en émission et de diffusé 

indépendantes. 

Plusieurs reconstructions des images tomographiques ont été réalisées à l’aide de la station 

d’exploitation d’images et de l’algorithme OSEM (10 sous-ensembles). Plusieurs itérations, de 1 à 10, 

ont été testées et différents filtres ont été utilisés : Hann (fcoupure = 1,56), Butterworth (fcoupure = 0,48 et 

p = 10), et sans filtre (None). La correction de l’atténuation a été réalisée grâce aux cartes 

d’atténuations générées avec l’acquisition TDM et les phénomènes de diffusion ont été corrigés à 

l’aide des fenêtres de diffusé. 

Pour déterminer le nombre d’itérations et le filtre optimal, le signal et le bruit dans l’image reconstruite 

ont été analysés. De la même façon qu’au §4.3.1.1, 6 ROIs 3D ont été tracées, à l’aide du logiciel 
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PLANETOnco, autour des 6 sphères du fantôme NEMA grâce à l’acquisition TDM, ainsi que 12 ROIs 3D 

dans le fond du fantôme correspondant à chaque sphère (Figure 4-7). La sensibilité (comme définie au 

§4.2) et le SNR (comme définie au §4.3.1.1) ont été calculés. Afin d’étudier l’effet du filtre sur le bruit 

dans l’image, la variabilité du fond a été calculée suivant la formule (1.6). Cette dernière mesure la 

variabilité région à région et correspond au bruit perçu dans l’image.  

𝐵𝑉 =  
√

1

𝐾−1
∑ (𝑚𝑘−�̅�)2𝐾

𝑘=1

�̅�
   (1.6) 

avec k la ROI du fond, K le nombre de ROIs, �̅� la moyenne du nombre de coups détectés dans les ROIs 

définie par �̅� =  
1

𝐾
∑ 𝑚𝑘

𝐾
𝑘=1  et mk la valeur moyenne du pixel dans la ROIk définie par l’équation (1.7). 

 𝑚𝑘 =  
1

𝐼
∑ 𝑓𝑖𝑖∈𝑅𝑂𝐼𝑘

   (1.7) 

Une partie des résultats est présentée en Figure 4-8. Pour la sphère de 22 mm de diamètre, les 

configurations avec le filtre Butterworth et sans filtre (None) permettent d’avoir une plus forte 

sensibilité quel que soit le nombre d’itérations de l’algorithme OSEM (Figure 4-8, (a)). La sensibilité est 

maximale en arrêtant l’algorithme à 2 itérations. Cette meilleure sensibilité donnée par ces 

configurations est confirmée pour toutes les sphères du fantôme NEMA (Figure 4-8, (b)). Ces deux 

filtres donnent également un meilleur SNR pour la sphère de 22 mm de diamètre (Figure 4-8, (c)). Il 

est maximal en arrêtant également l’algorithme à 2 itérations. Ce résultat est également confirmé pour 

l’ensemble des sphères en fixant le nombre d’itérations à 2 (Figure 4-8 (d)). Enfin l’analyse de la 

variabilité du fond montre, comme attendu, que la présence d’un filtre lisse l’image (Figure 4-8, (e)). 

De même, pour la taille de la ROI fixée, plus le nombre d’itérations augmente, plus l’image reconstruite 

est bruitée. Cela justifie le choix d’arrêter le nombre d’itérations à 2. L’application du filtre Butterworth 

réduit la variabilité du fond d’en moyenne 25 % (Figure 4-8, (f)). Il en résulte une image reconstruite 

moins bruitée et une visualisation des régions d’intérêt plus aisée.  

Ainsi, la configuration avec le filtre Butterworth et 2 itérations permet de récupérer un nombre de 

coups important tout en limitant le bruit. Par la suite, les reconstructions ont été réalisées en utilisant 

ces paramètres. 

 
Figure 4-7 – Exemple d’une coupe centrale transaxiales, fusionnées avec l’imagerie TDM, des images reconstruites du 
fantôme NEMA avec l’algorithme OSEM (3 itérations et 10 sous-ensembles) et le filtre Butterworth avec les ROIs 3D 
autours des sphères chaudes et les 12 ROIs 3D dans le fond du fantôme. 
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Figure 4-8 - De haut en bas : sensibilité, SNR, variabilité du fond. Dans la colonne de gauche : les données sont tracées 
en fonction du nombre d’itérations pour une taille de ROI fixée à 22 mm de diamètre. Dans la colonne de droite : les 
données sont tracées en fonction de la taille de la ROI pour un nombre d’itération fixé à 2. 
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4.4.  Résolution spatiale des images TEMP 

La mesure de la résolution spatiale permet d’appréhender les effets de volume partiel. Ainsi, des 

acquisitions TEMP/TDM et planaires d’un fantôme Tripe Line (Data Spectrum™, Etats Unis) (Figure 4-9, 

a)) ont été réalisées. Les paramètres d’acquisition et de reconstruction utilisés sont ceux déterminés 

dans les paragraphes précédents. Ce fantôme contient trois capillaires parallèles, d’un diamètre de 1 

mm, remplis avec une solution de 2,8 MBq de 223Ra. Comme montré sur la photo du fantôme (Figure 

4-9), un capillaire se trouve au centre du fantôme et les deux autres sont décalés sur les périphéries 

du fantôme, de façon à ce que les trois capillaires ne se trouvent pas dans le même plan.  Les 

acquisitions ont été réalisées sur le fantôme Triple Line sans et avec fond atténuant (eau). La résolution 

spatiale a été caractérisée à l’aide de la largeur à mi-hauteur (LMH) en appliquant un fit Gaussien sur 

le profil des sources linéaires. 

Les images reconstruites obtenues avec le fantôme Triple Line sont présentées sans et avec fond 

atténuant en Figure 4-9 b) et c) respectivement. Elles montrent la coupe sagittale correspondant à la 

source latérale droite, les 3 sources ne pouvant pas être affichées sur le même plan. Les LMH mesurées 

sur chacune des sources dans les deux configurations sont reportées dans le Tableau 4-3. La résolution 

spatiale de la source centrale est légèrement plus faible que les autres sources. Cela s’explique par le 

fait qu’elle est la plus éloignée des têtes de détection. Cependant, la résolution spatiale ne varie pas 

énormément d’une source à l’autre, ce qui signifie qu’elle reste constante dans le champ de vue. La 

résolution spatiale est ainsi en moyenne 16,3 mm et 17,8 mm sans et avec fond atténuant 

respectivement. Ces résultats montrent que l’effet de volume partiel apparaît pour les structures dont 

le rayon est inférieur à 18 mm, ce qui correspond à un volume d’environ 24 cm3. 

 
Figure 4-9 – Fantôme Triple Line (a). Acquisition du Triple Line : coupes sagittales centrées sur la source latérale de 
droite des reconstructions des images TEMP/TDM sans (b) et avec fond atténuant (c). 

b) c) 

a) 
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Acquisition 

LMH (mm) sans fond atténuant LMH (mm) avec fond atténuant 

Source 

latérale 1 

Source 

centrale 

Source 

latérale 2 

Source 

latérale 1 

Source 

centrale 

Source 

latérale 2 

TEMP/TDM 15,7 17,4 16,0 17,7 18,4 17,4 

Tableau 4-3 - Largeurs à mi-hauteur mesurée sur chaque capillaire. 

4.5. Facteur de calibration 

La performance de la reconstruction des images TEMP/TDM en fonction de l’activité a été étudiée. 

Pour cela, des acquisitions TEMP/TDM du fantôme NEMA ont été réalisées sur la gamme d’activité 1,8 

kBq/mL à 22,8 kBq/mL. Les acquisitions et les reconstructions ont été faites avec les paramètres 

déterminés plus haut (Figure 4-10). 

Pour chaque acquisition, le facteur de calibration (CF) (cps/s/MBq) a été calculé d’après l’équation (1.7) 

(3). 

CF =
Cmesurés

A×t
   (1.7) 

où Cmesurés est le nombre de coups détectés dans les ROIs 3D délimitant chacune des sphères du 

fantôme NEMA ; A l’activité présente dans chaque sphère au moment de l’acquisition ; et t la durée 

de l’acquisition. 

L’évolution du facteur de calibration a été ainsi étudiée en fonction de la concentration de 223Ra 

présent dans les sphères (Figure 4-11). On observe que le CF reste à peu près constant pour les trois 

plus grosses sphères d’activité comprises entre 22,8 kBq/mL et 6,5 kBq/mL. Sur cette gamme, le CF est 

en moyenne 73,7 cps/s/MBq pour la sphère de diamètre 37 mm, 43,8 cps/s/MBq pour la sphère de 

diamètre 28 mm, et 43,4 cps/s/MBq pour la sphère de diamètre 22 mm. En dessous de 6,5 kBq/mL et 

jusqu’à 1,8 kBq/mL, le facteur de calibration des sphères, à l’exception de la plus grosse sphère, 

présente de plus fortes variabilités ; ce qui montre les limites de l’imagerie TEMP/TDM pour des 

structures de rayon inférieure à 14 mm. 

Par ailleurs, la différence de CF est de 41 % entre la sphère de diamètre 37 mm et celle de diamètre 28 

mm et 52 % avec celle de diamètre 22 mm. Cette différence s’explique par l’effet de volume partiel. 

De même, pour les trois plus petites sphères, l’activité est sous-estimée en raison de l’effet de volume 

partiel. 

Cette étude a permis de déterminer les facteurs de calibration en fonction de la taille des volumes 

pour pouvoir estimer l’activité réellement présente dans la tumeur une fois appliqués à l’imagerie du 

patient (17). 
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Figure 4-10 - Coupe centrale transaxiale, seule (haut) et fusionnée avec l’imagerie TDM (bas), des images reconstruites 
du fantôme NEMA avec l’algorithme OSEM (2 itérations et 10 sous-ensembles) et le filtre Butterworth. 

 
Figure 4-11 - Evolution du facteur de calibration avec la concentration en 223Ra de chaque sphère du fantôme NEMA.  
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4.6. Etude quantitative et validation 

La quantification des images TEMP/TDM a été validée à l’aide d’un fantôme anthropomorphe : le 

fantôme TORSO (Orion, France) (18). Ce fantôme contient deux inserts « poumons », un insert « foie » 

et un insert cylindrique plein simulant la colonne vertébrale (insert « os ») qui peut être remplacé par 

un insert cylindrique remplissable, d’une capacité de 156 mL (Figure 4-12). Des modifications du 

fantôme ont été apportées pour pouvoir insérer des sphères chaudes à l’intérieur de l’insert 

cylindrique remplissable. Le planning des expériences a été mis en place en fonction des aspects 

techniques et expérimentaux.  

Dans un premier temps, plusieurs configurations du fantôme TORSO avec différents milieux atténuants 

ont été étudiées. Une première acquisition TEMP/TDM a été réalisée avec l’insert « os » sur lequel 

deux sphères de 0,5 mL et 5,6 mL ont été fixées pour simuler des métastases osseuses (Figure 4-12, 

(a)) : configuration « os ». Une deuxième acquisition a été faite avec les deux sphères à l’intérieur de 

l’insert remplissable rempli d’eau, et une troisième sphère de 5,6 mL fixé sur l’insert (Figure 4-12, (b)) : 

configuration « eau ». Une troisième acquisition a été réalisée avec l’insert remplissable rempli d’un 

liquide de la même densité que la moelle osseuse (une solution de phosphate de potassium) : 

configuration « moelle osseuse ». La concentration dans les sphères était 72,3 kBq/mL au moment de 

l’acquisition, le rapport tumeur/tissu sain (TNT pour tumor to normal tissue en anglais) étant toujours 

infini.  

Dans un deuxième temps, pour être plus proche des conditions cliniques et reproduire la fixation du 
223Ra dans l’os sain et les lésions, plusieurs rapports TNT entre les sphères et l’insert cylindrique ont 

été étudiés : 6, 10, et 30. Tous les autres inserts ainsi que le fond du fantôme ont été rempli avec de 

l’eau non radioactive. Les acquisitions TEMP/TDM de cette dernière configuration ont été réalisées sur 

la gamme d’activité 2,3 kBq/mL à 8,1 kBq/mL avec un TNT = 30, 8,7 kBq/mL à 21,5 kBq/mL avec un 

TNT = 10 et 22,8 à 64,0 kBq/mL pour un TNT = 6. 

Afin d’étudier la quantification de l’activité dans les images tomographiques, le facteur de 

recouvrement (RF – recovery factor) a été utilisé d’après le pamphlet 23 du MIRD (3). Ce facteur est 

défini comme le rapport entre l’activité estimée à partir de l’image reconstruite et l’activité réellement 

présente dans le volume. L’activité estimée a été calculée à l’aide des facteurs de calibration 

déterminés au §4.5 sur le fantôme NEMA suivant l’équation (1.8). 

Aestimée =
Cmesuré

CF×t
  (1.8)  

où Cmesuré est le nombre de coups mesurés dans chaque sphère ; CF le facteur de calibration 

déterminé sur l’étude du fantôme NEMA ; et t la durée de l’acquisition. 

Le facteur de recouvrement a finalement été analysé en fonction de la concentration de 223Ra dans les 

sphères et avec différents milieux atténuants. 

La Figure 4-13 montre les images reconstruites pour les trois premières configurations expérimentales. 

Les résultats de la quantification de l’activité pour ces trois premières configurations sont présentés 

dans le Tableau 4-4. La sphère de 0,5 mL n’a pas été analysée car elle ne pouvait pas être distinguée 

sur les images reconstruites (Figure 4-14).  

La valeur théorique attendue du facteur de recouvrement est l’unité, correspondante à une activité 

mesurée égale à l’activité expérimentale. Pour les différents milieux, les RC sont proches de 1, à 

l’exception de la configuration « eau » pour laquelle il y a une surestimation de l’activité présente dans 

la sphère intérieure de 19%. Ces résultats montrent que les facteurs de calibration obtenus avec le 

fantôme NEMA permettent une bonne quantification de l’activité pour les trois milieux atténuants : 

ose, eau et moelle osseuse. 
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Les images reconstruites du TORSO pour différents TNT sont montrées Figure 4-14. Les images 

obtenues avec le TNT le plus grand sont très bruitées en raison de la faible activité présente dans les 

sphères et l’insert cylindrique. La Figure 4-15 présente l’évolution du facteur de recouvrement avec la 

concentration de 223Ra dans les deux sphères de 5,6 mL (de diamètre 22 mm) et pour différents 

rapports TNT. Pour des concentrations en 223Ra supérieures à 8 kBq/mL, les facteurs de recouvrement 

varient peu autour de la valeur attendue. Pour la sphère intérieure, le RC est égal en moyenne à 1,01 

± 9% (TNT = 6) et 1,07 ± 14% (TNT = 10). Concernant la sphère extérieure, le RC est égal en moyenne à 

0,96 ± 5% (TNT = 6) et 0,81 ± 9% (TNT = 10). Cependant, pour des concentrations en 223Ra inférieure à 

8 kBq/mL, le RC présente une plus forte variabilité autour de la valeur attendue même si le rapport 

TNT est plus élevé. Ceci est en accord avec les résultats du §4.5 et est dû à la faible activité présente 

dans les sphères. En effet, pour la plus faible concentration, 2,3 kBq/mL, la sphère intérieure ne peut 

presque pas être distinguée (Figure 4-14, c). 

Aux plus faibles concentrations, l’activité présente dans la sphère intérieure est principalement 

surestimée alors que celle présente dans la sphère extérieure est principalement sous-estimée. En 

effet, pour la sphère intérieure, la différence entre le RC et la valeur attendue est en moyenne 1,1% 

(TNT = 6) et 6,7% (TNT = 10). Concernant la sphère extérieure, la différence est en moyenne -4,0% (TNT 

= 6) et -18,7% (TNT = 10). Cette différence est due à l’activité présente dans l’insert cylindrique (fond) 

qui cause une augmentation du nombre de coups détectés dans la sphère intérieure (phénomènes de 

simultanés de spill in et spill out), alors que pour la sphère extérieure seulement le phénomène de spill 

out se produit. 

Cette étude menée sur le fantôme TORSO a permis de modéliser de façon réaliste les conditions 

cliniques, que ce soit anatomiquement (fantôme anthropomorphe) et avec la gamme d’activité utilisée 

(2,26 kBq/mL à 64 kBq/mL) (1). Les résultats obtenues (RC) nous permettent de valider le protocole 

d’acquisition et de reconstruction d’images TEMP/TDM trouvé avec le fantôme NEMA pour l’obtention 

d’images quantitatives pour des structures d’un rayon supérieur à 1,1 cm et des concentrations en 
223Ra supérieures à 8 kBq/mL (erreur < 20%). 

 

Figure 4-12 - Deux configurations du fantôme TORSO : (a) avec l'insert "os" et les deux sphères de 0,5 mL et 5,6 mL ; et 
(b) avec l'insert cylindrique rempli d'eau et les deux sphères de 0,5 mL et 5,6 mL à l'intérieur et une troisième sphère de 
5,6 mL fixée à l'extérieur de l’insert. 

(a) (b) 
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Figure 4-13 - Vues en 3D des images reconstruites du TORSO avec les trois milieux atténuants : (a) eau, (b) solution de 
phosphate de potassium modélisant la densité de la moelle osseuse, (c) insert "os". 

 

Configuration 

« os » 

Configuration 

 « moelle osseuse » 
Configuration « eau » 

Sphère 

extérieure 

Sphère 

intérieure 

Sphère 

extérieure 

Sphère 

intérieure 

Sphère 

extérieure 

RC 0,92 1,00 1,07 1,19 0,99 

Tableau 4-4 – Facteurs de recouvrement pour les trois configurations différentes du fantôme TORSO et une 
concentration de 72,3 kBq/mL dans les sphères et un rapport TNT=∞. 

a) 

c) 

b) 
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Figure 4-14 - Vue 3D des images reconstruites du TORSO avec les trois différents TNT : (a) TNT=6, (b) TNT=10, (c) TNT=30. 

 

Figure 4-15 - Evolution des facteurs de recouvrement avec la concentration de 223Ra dans les deux sphères de 5,6 mL du 
fantôme TORSO, pour différents rapports TNT. 
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5. Protocole proposé dans l’essai clinique EIFFEL 
Ce travail de thèse étant réalisé en parallèle de l’écriture d’un nouvel essai clinique, le protocole 

d’imagerie ainsi déterminé a pu être présenté aux médecins nucléaires en charge de l’essai EIFFEL. 

Le protocole d’acquisition comporte une première image scintigraphique en balayage corps entier et 

une tomographie sur un champ de vue. Dans un premier temps, l’image planaire corps entier sera 

analysée par le médecin nucléaire et selon les fixations détectées, le champ de vue de l’imagerie 

TEMP/TDM sera déterminé. En effet, il se peut que le 223Ra ne se fixe pas sur toutes les lésions et que 

les lésions les plus importantes ne soient pas les plus fixantes. Le balayage nous informe ainsi des 

fixations du 223Ra et permet de visionner les régions avec les fixations de 223Ra les plus importantes 

pour déterminer le champ de vue de l’imagerie TEMP/TDM, cela ayant pour but principal la 

quantification. La vitesse de balayage corps entier a été établie à une valeur très faible, de 6 cm/min, 

afin de maximiser la statistique de comptage. Pour atteindre une quantification optimisée, lors du 

balayage du patient, le flacon contenant l’activité résiduelle de Xofigo® après l’injection du patient sera 

placé à ses côtés (vers l’extrémité des jambes pour minimiser la perturbation de l’image). Les fenêtres 

d’acquisition sont les mêmes que celles choisies pour l’imagerie TEMP : 85 keV ± 20 % (68 – 102 keV), 

154 keV ± 20 % (123,2 – 184,8 keV), 270 keV ± 10 % (243 – 297 keV). La durée de l’acquisition en 

balayage est d’environ 15 minutes. 

Dans un second temps, une acquisition TEMP/TDM est réalisée avec les paramètres d’acquisition 

déterminés par les expériences précédentes : 30 s/pas, 6°/pas on 360°, 3 fenêtres d’émission et 3 

fenêtres de diffusés indépendantes, et reconstruction OSEM (2 itérations, 10 sous-ensembles) avec le 

filtre Butterworth. De la même façon que pour le balayage, le flacon contenant l’activité résiduelle de 

Xofigo® est placé sur les côtés du patient. La durée de l’acquisition tomographique est d’environ 15 

min. 

Ainsi, l’ensemble de ces acquisitions durent environ 1 heure. Cette durée a été jugée compatible avec 

la routine clinique par les médecins nucléaires.  

L’image du flacon contenant l’activité résiduelle de Xofigo® est très importante car elle permet de 

corriger le facteur de calibration. En effet, la sensibilité de la gamma-caméra peut varier au cours du 

temps. Il n’est pas possible de préparer un fantôme NEMA pour chaque acquisition chez le patient. 

Ainsi, le flacon permet d’introduire un facteur correctif lié à la gamma-caméra à chaque acquisition. 

En suivant les recommandations du pamphlet 23 du MIRD (3), les facteurs de calibration sont corrigés 

d’après l’équation (1.9). 

𝐶𝐹𝑁𝐸𝑀𝐴,𝑖(𝑝𝑎𝑡𝑖𝑒𝑛𝑡) =
𝐶𝐹𝑁𝐸𝑀𝐴,𝑖(𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙)×𝐶𝐹𝑓𝑙𝑎𝑐𝑜𝑛(𝑝𝑎𝑡𝑖𝑒𝑛𝑡)

𝐶𝐹𝑓𝑙𝑎𝑐𝑜𝑛(𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙)
   (1.9) 

avec i la sphère du fantôme NEMA ; 𝐶𝐹𝑁𝐸𝑀𝐴,𝑖 (𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙) le facteur de calibration calculé pour la sphère 

i du fantôme NEMA lors de la phase de calibration ; 𝐶𝐹𝑓𝑙𝑎𝑐𝑜𝑛 (𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙) le facteur de calibration calculé 

pour le flacon lors de la phase de calibration ; et 𝐶𝐹𝑓𝑙𝑎𝑐𝑜𝑛 (𝑝𝑎𝑡𝑖𝑒𝑛𝑡) le facteur de calibration calculé 

pour le flacon lors de l’acquisition patient. 

L’imagerie 223Ra de chaque patient sera réalisée après la première injection de Xofigo® (19). D’après la 

littérature (1,2,20,21), il est recommandé d’attendre quelques heures afin d’éviter la phase de « wash 

in » (environ 3h) et acquérir l’image dans la zone de captation maximale. Cependant, la biocinétique 

du 223Ra et son élimination peut être très variable d’un patient à l’autre. De plus, il est possible que la 

cinétique de fixation du 223Ra sur les métastases ostéolytiques après un cancer du rein soit légèrement 

différente que celle sur les métastases ostéoblastiques après un cancer de la prostate. D’après la 
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littérature (1,2) et pour des avantages pratiques, il est recommandé de réaliser l’imagerie 223Ra environ 

4 heures après l’injection. 

6. Mise en place du protocole multicentrique 
L’essai clinique étant multicentrique, les gamma-caméra de chaque hôpital doivent être calibrées 

individuellement. Les gamma-caméras de l’Institut Gustave Roussy à Villejuif et de l’hôpital Cochin à 

Paris ont donc été calibrées. 

Comme il a été dit précédemment, il est indispensable de calibrer la gamma-caméra pour convertir les 

coups détectés, i.e. les valeurs dans les voxels, en activité. Pour cela, il est nécessaire de réaliser une 

imagerie du fantôme NEMA et du flacon de Xofigo®. L’utilisation du fantôme NEMA permet d’obtenir 

un facteur de calibration pour chaque dimension de sphère. Ainsi, il est possible d’adapter le facteur 

de calibration utilisé à la taille de la lésion et d’obtenir une quantification la plus précise possible. 

L’utilisation du flacon, permet, comme indiqué au §5, de mettre à jour les facteurs de calibration à 

chaque patient. 

6.1. Calibration de la gamma-caméra de l’Institut Gustave Roussy 

L’Institut Gustave Roussy possède une gamma-caméra Discovery du même constructeur que celle de 

l’HEGP, General Electric (Figure 6-1). Elle possède un cristal de 5/8″. Cela a facilité la mise en place du 

protocole car les spécificités des logiciels sont les mêmes, ainsi que le set de collimateur (MEGP). 

Les paramètres d’acquisition TEMP/TDM tels que le nombre de projections, la durée des projections 

et les fenêtres en énergie et diffusé ont pu être paramétrés selon nos précédents résultats. Un fantôme 

NEMA a été préparé en mettant une solution de 223Ra dans les sphères et en remplissant le fond d’eau. 

Le flacon contenait 6 mL d’une concentration de Xofigo® de 1,1 MBq/mL à l’acquisition. Les sphères 

du fantôme ont été préalablement remplies d’une solution de 47,3 kBq/mL. Le flacon a été placé 

couché à l’arrière du fantôme NEMA (Figure 6-1). 

Les images ont été reconstruites suivant le protocole optimisé dans les précédents paragraphes 

(Figure 6-2). Les facteurs de calibrations ont été calculés pour chacune des sphères et du flacon suivant 

la formule (1.7). Les facteurs de calibration de chaque sphère du fantôme NEMA et du flacon sont 

résumés dans le Tableau 6-1. 

 
Figure 6-1 - Gamma caméra Discovery (General Electric, USA) de l'IGR avec le fantôme NEMA et le flacon de Xofigo® 
placés sur la table d'examen. 
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Figure 6-2 - Coupes axiale et sagittale des images reconstruites du fantôme NEMA et du flacon. 

     
Flacon 

 NEMA 

 
Sphère de 

26,5 mL 
Sphère de 

11,5 mL 
Sphère 

de 5,6 mL 
Sphère 

de 2,6 mL 
Sphère 

de 1,1 mL 
Sphère 

de 0,5 mL 

CF 
(cps/s/MBq) 

300,5 134,6 106,9 101,9 46,4 14,9 4,8 

Tableau 6-1 - Facteurs de calibration obtenues pour le flacon et chacune des sphères du fantôme NEMA à l'IGR. 

6.2. Calibration de la gamma-caméra de l’hôpital Cochin 

L’hôpital Cochin possède une gamma-caméra Symbia T, de la marque Siemens. Elle est équipée d’un 

cristal de 9,5 mm, moins épais que celui de l’HEGP (15,9 mm). Le fabriquant étant différent, les 

collimateurs disponibles ne sont pas les mêmes que ceux utilisés à l’HEGP. Le collimateur moyenne 

énergie a été choisi car ses caractéristiques sont les plus proches du collimateur MEGP : trous 

hexagonaux de diamètre 2,94 mm et de longueur 40,64 mm. Le champ de vue est légèrement plus 

grand que celui à l’HEGP : 591 x 445 mm contre 540 x 400 mm. 

Le logiciel étant également différent, il n’était pas possible de rentrer directement dans le logiciel les 

fenêtres en énergie. Des adaptations du protocole ont dû être faites en collaboration avec la 

physicienne du site et l’ingénieur d’application responsable de la gamma-caméra de l’hôpital Cochin. 

Le pas d’angle entre les projections est de 5,625° au lieu de 6°, ce qui conduit à 64 projections au lieu 

de 60. Les dimensions des voxels sont également légèrement inférieures (3,9 x 3,9 x 1 mm 

contrairement à 4,41 x 4,41 x 1 mm), ce qui conduit à une meilleure résolution spatiale par rapport à 

la gamma-caméra de l’IGR ou de l’HEGP. De plus, le logiciel de reconstruction n’étant pas le même, 

quelques différences dans la correction du diffusé et de l’atténuation sont à attendre. De plus, le 

nombre de sous-ensemble ne pouvant pas être fixé à 10, il a été fixé au maximum disponible, 8. 

Les sphères du fantôme NEMA ont été remplies d’une solution de 46,4 kBq/mL de Xofigo®. Le flacon 

contenait 1,7 mL et une concentration de 613,5 kBq/mL de Xofigo®. Le NEMA et le flacon, couchés sur 

la table, ont été imagés en même temps. Trois acquisitions ont été réalisées à des temps différents 

pour étudier l’évolution du facteur de calibration avec l’activité. 

Les images ont été reconstruites avec l’algorithme OSEM, 2 itérations et 10 sous-ensembles, et avec le 

filtre Butterworth sur le logiciel de la gamma-caméra Symbia T (Figure 6-4). Les images TEMP et TDM 

ne sont pas recalées automatiquement contrairement aux images reconstruites obtenues avec la 

station Xeleris (GE). Après un recalage manuel, les facteurs de calibration obtenus sont résumés dans 

le Tableau 6-2 pour le flacon et dans le Tableau 6-3 pour les sphères du fantôme NEMA. 

Les facteurs de calibration obtenus à l’hôpital Cochin sont très élevés par rapport aux résultats obtenus 

dans les autres centres. Cela peut s’expliquer en partie par le nombre plus élevé de projections et par 

une meilleure sensibilité de la gamma-caméra Symbia T. En effet, la gamma-caméra Symbia T détecte 
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presque 2 fois plus de coups par projection que la gamma-caméra Discovery. Une étude 

multicentrique, publiée très récemment, sur l’imagerie planaire du 223Ra montre également la 

meilleure sensibilité de la gamma caméra Symbia T de Siemens (22). Cependant, l’écart reste 

important. Il n’est pas cohérent d’obtenir un facteur de calibration qui augmente lorsque la 

concentration en 223Ra diminue.  

Ces résultats préliminaires nécessitent une investigation plus poussée du logiciel et des options 

disponibles pour la reconstruction des images tomographiques de la caméra Symbia T pour mieux 

comprendre les résultats quantitatifs obtenus. 

 
Figure 6-3 - Gamma-caméra Symbia T de l'hôpital Cochin avec le fantôme NEMA et le flacon placés sur la table d'examen. 

Concentration dans le flacon (kBq/mL) Facteur de calibration (cps/s/MBq) 

613 110,5 

266 155,2 

51 1279,3 

Tableau 6-2 - Facteurs de calibration obtenues à deux concentrations différentes de 223Ra dans le flacon. 

     
Concentration 

dans les 
sphères 

 NEMA 

 
Sphère 
de 26,5 

mL 

Sphère 
de 11,5 

mL 

Sphère 
de 5,6 

mL 

Sphère 
de 2,6 

mL 

Sphère 
de 1,1 

mL 

Sphère 
de 0,5 

mL 

CF 
(cps/s/MBq) 

46,4 kBq/mL 1641,2 1129,0 870,5 305,3 91,0 77,9 

20,2 KBq/mL 1860,6 1405,1 1209,8 316,0 131,0 52,6 

3,84 kBq/mL 6524,3 7325,8 5657,7 1263,5 301,6 524,9 
Tableau 6-3 - Facteurs de calibration obtenues à deux concentrations différentes de 223Ra dans les sphères du fantôme 
NEMA. 
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Figure 6-4 - Coupes axiale et sagittale des images reconstruites, fusionnées à l’image TDM, du fantôme NEMA contenant 
une concentration de 223Ra de 46,4 kBq/mL (a) et 3,84 kBq/mL (b). 

7. Conclusion 
Les expériences réalisées à l’HEGP ont permis de mettre au point et d’optimiser un protocole 

d’acquisition et de reconstruction d’images tomographiques au 223Ra sur une console clinique.  

Le fenêtrage, déterminé grâce à la mesure du spectre en énergie du 223Ra, a été fixé à trois fenêtres en 

émission (85,0 keV ± 20%, 154,0 keV ± 10%, et 270,0 keV ± 10%) et trois fenêtres de diffusé (47,0 keV 

à 67,0 keV, 103,0 keV à 123,0 keV, et 210,2 keV à 242,8 keV).  Lors de l’acquisition TEMP, six images 

sont générées qui correspondent chacune à une fenêtre en énergie. Lors de la reconstruction, les 

phénomènes de diffusion sont corrigés par la méthode Jaszscak en utilisant les acquisitions des 

fenêtres de diffusé. La correction de l’atténuation se fait grâce à l’acquisition TDM qui suit l’acquisition 

tomographique et qui permet de générer des cartes d’atténuation correspondant aux fenêtres en 

émission. Ainsi chaque image tomographique correspondant à une fenêtre en émission est 

reconstruite et corrigé à l’aide de sa carte d’atténuation (le coefficient d’atténuation linéique 

correspond alors à la bonne énergie) et image de diffusé correspondantes. Puis les images 

reconstruites, corrigées de l’atténuation et du diffusé, sont sommées pour obtenir l’image 

tomographique finale. L’étude sur le fantôme NEMA a pu finalement déterminer que l’utilisation de 

l’algorithme OSEM avec 2 itérations, 10 sous-ensembles et le filtre Butterworth permet d’obtenir un 

bon compromis entre sensibilité et bruit. 

De plus, l’étude sur le fantôme NEMA, menée pour des concentrations entre 22,8 kBq/mL et 6,5 

kBq/mL, a montré une sensibilité constante dans les images reconstruites pour les trois plus grosses 

sphères de diamètre 37 mm, 28 mm, et 22 mm, correspondant à 26,5 mL, 11,5 mL, et 5,6 mL. Pour les 

sphères de dimensions plus faibles, le contraste visuel et la sensibilité sont diminuées en raison de 

l’effet de volume partiel. Dans Pacilio et al. (21) et Murray et al. (23), les auteurs reportent une taille 

a) b) 
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moyenne des lésions de 87 mL (1,2 à 270 mL sur 14 patients et 53 lésions) pour des métastases 

osseuses ostéoblastiques du cancer de la prostate. Cependant, dans le cas des métastases osseuses 

après un cancer du rein, les lésions ostéolytiques sont beaucoup plus petites : en moyenne 0,6 mL (0,1 

à 5,1 mL sur 10 patients et 66 lésions) (24). Ainsi, les images reconstruites suivant le protocole mis au 

point lors de cette étude vont permettre la quantification des métastases osseuses ostéoblastiques. 

Au contraire, pour les métastases osseuses ostéolytiques, une correction du volume partiel est 

nécessaire afin de pouvoir obtenir une meilleure détectabilité (ou contraste) et une quantification plus 

robuste. Plusieurs logiciels permettent cette correction, comme par exemple à l’aide du logiciel 

Imalytics de Philips.  

L’étude sur le fantôme NEMA a également permis de mettre au point la calibration de la gamma-

caméra. Des facteurs de calibration dépendant de la taille de chaque sphère ont été calculés et cette 

méthode de calibration a été validée dans des conditions plus réalistes grâce au fantôme TORSO. Ainsi 

ce protocole et cette méthodologie donnent une quantification, pour une lésion de 5,6 mL, avec une 

erreur de 1,1 % pour un rapport tumeur sur tissu sain de 6 et 6,7 % pour un rapport tumeur sur tissu 

sain de 10 et cela pour des concentrations en activité descendant jusqu’à 8 kBq/mL. 

Aucune étude ne mentionne l’activité présente dans les tumeurs. Il n’est alors pas possible de savoir 

si les concentrations en 223Ra étudiées sont cliniquement réalistes. Dans le cas d’une étude sur un 

patient souffrant de métastases osseuses du cancer de la prostate traité par 223Ra (25), le rapport 

tumeur sur tissu sain varie entre 1,5 et 3,5. Il serait donc intéressant de compléter l’étude sur des 

rapports TNT plus faibles. 

A ce jour, seul un poster présenté à l’AAPM en 2015 reporte une étude sur fantôme d’image 

TEMP/TDM du 223Ra (26). Les auteurs reportent une quantification de 27 % pour une sphère de 22,8 

mL contenant 5,1 kBq/mL et un rapport TNT de 30. Les images TEMP/TDM sont acquises sur 85,0 keV 

± 20%, 154,0 keV ± 20%, et 269,0 keV ± 20% et sur 120 projections, 45 s par projection. Les projections 

sont ensuite reconstruites avec l’algorithme OSEM et la correction du diffusé est réalisé avec la 

méthode ESSE. En 2016, se basant sur le protocole d’imagerie d’Hindorf et al. (1), une équipe italienne 

a mis au point un protocole de calibration des images planaires et l’a validé sur plusieurs patients 

(21,25). Il est actuellement mis en place dans différents hôpitaux italiens (22,27). Ce protocole donne 

de bons résultats et permet d’obtenir une quantification de l’activité à 20% près. Pour aller plus loin, 

l’imagerie TEMP/TDM permettrait de pallier aux limitations de l’imagerie planaire. En effet, il est 

souvent difficile de segmenter les lésions avec précision sur les images planaires, surtout en raison de 

la superposition des structures sur le plan 2D (21). Ce problème est résolu grâce aux images 

tomographiques et à l’acquisition TDM qui permet une segmentation directement sur l’image 

anatomique. De plus, la lésion est parfois visible sur une seule vue planaire, ce qui limite la 

quantification de l’activité (27). L’imagerie tomographique permet une visualisation 3D des fixations. 

Enfin, le protocole de reconstruction mis au point grâce à nos expériences a été optimisé sur les 

logiciels cliniques, alors que la méthode de correction la plus précise reste la modélisation des 

différents phénomènes physiques à corriger dans le projecteur d’un algorithme de reconstruction 

itératif à l’aide de simulations Monte Carlo. Ainsi pour une quantification plus précise des images 223Ra, 

des études supplémentaires utilisant les simulations Monte Carlo, et plus précisément le logiciel GATE 

(28) doivent être menées. Dans ce but, la gamma-caméra de l’Hôpital Européen George Pompidou a 

été modélisée et son modèle a été validé pour le 223Ra en comparant les résultats expérimentaux 

comme le spectre en énergie, la résolution spatiale et la sensibilité avec les résultats obtenus par 

simulation. Ce travail a fait l’objet d’un stage encadré pendant cette thèse et les résultats sont 

présentés dans l’Annexe 1. Une collaboration est actuellement en cours avec le groupe RAMSES 
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(Institut Pluridisciplinaire Hubert Curien, CNRS Strasbourg) pour le développement d’un algorithme de 

reconstruction. 

Malgré l’ensemble de ces optimisations, les images tomographiques ou planaires resteront toujours 

de moins bonnes qualités qu’une imagerie avec le 99mTc ou le 18F qui ont des énergies et des intensités 

plus adéquates aux acquisitions avec les cameras commercialisées. Ainsi des études se dirigent sur la 

corrélation entre les fixations des traceurs osseux marqués au 99mTc (utilisés pour la scintigraphie 

osseuse) ou du 18F-fluoride (utilisé pour la tomographie par émission de positons ou TEP) avec les 

fixations du 223Ra. Pacilio et al. (21) démontrent une corrélation significative entre les fixations dans 

les lésions ostéoblastiques du 223Ra et du 99mTc. De même, Murray et al. (23) observent une corrélation 

non seulement avec les fixations dans les lésions ostéoblastiques du 223Ra et du 18F-fluoride mais 

également avec la dose absorbée. Ainsi, il serait possible de prédire la réponse du traitement aux 

lésions ostéoblastiques grâce à une scintigraphie osseuse ou une imagerie TEP au 18F-fluoride. 

Cependant, il reste indispensable de réaliser une imagerie au 223Ra. En effet, bien que les fixations au 

niveau des lésions ostéoblastiques puissent être les mêmes, ce n’est pas forcément le cas pour les 

tissus sains et les voies d’élimination. De plus, il est possible que certaines lésions fixent les traceurs 

osseux marqués au 99mTc ou le 18F-FNa et non le 223Ra (27). 

En conclusion, un travail préalable d’optimisation de l’imagerie au 223Ra a été mené en collaboration 

avec les différents acteurs de l’essai clinique EIFFEL. Il a pu être finalisé pour le moment dans deux 

hôpitaux faisant parti de cet essai : l’Institut Gustave Roussy et l’hôpital Cochin. Si les résultats sont 

tout à fait intéressants, ils montrent que d’autres expériences et analyses sont nécessaires pour 

adapter ce protocole à des gamma-caméras différentes dans les autres centres participants. Les 

images obtenues seront essentielles pour juger de l’efficacité du traitement. En effet, ces images vont 

permettre de déterminer la distribution du 223Ra dans le corps du patient et de vérifier si les fixations 

du 223Ra correspondent bien aux métastases à traiter. Il faut cependant noter qu’il se peut qu’il y ait 

des différences avec les résultats déjà publiés car les métastases à traiter dans cette étude sont 

ostéolytiques, à la différence des métastases du cancer de la prostate (ostéoblastiques). 

En collaboration avec les médecins nucléaires, il a été décidé de réaliser seulement une image par 

patient, après le premier cycle. Cette image nous renseignera sur la distribution spatiale du 

radiopharmaceutique. Cependant, elle ne donnera pas de renseignement sur la distribution 

temporelle. Le calcul de l’activité cumulée se fera à l’aide d’approximations venant de la littérature ou 

du modèle standard de la CIPR (29). 

Cette problématique soulève néanmoins l’intérêt de prendre en compte la biocinétique de façon 

personnalisée dans le calcul de l’activité cumulée. A ce jour, à l’exception d’Imalytics de Philips, aucun 

logiciel commercial ne prend en compte la biocinétique propre au patient dans son évaluation 

dosimétrique. De ce fait, la prochaine étape vers une dosimétrie personnalisée est de développer un 

outil de modélisation de la biocinétique. 
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Chapitre IV 
Prise en compte de la biocinétique 

dans le logiciel OEDIPE 
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1. Introduction 
La prise en compte de l’évolution temporelle du radiopharmaceutique propre à chaque patient est 

essentielle pour aller plus loin dans la personnalisation de la dosimétrie. En effet, la fixation du 

radiopharmaceutique dans l’organisme évolue au cours du temps du fait de la décroissance physique 

du radionucléide et de l’élimination biologique du radiopharmaceutique qui peut varier fortement 

d’un patient à l’autre. 

A ce jour, seulement trois logiciels commerciaux de dosimétrie interne proposent une modélisation de 

la biocinétique. OLINDA/EXM v1.0 (1) est actuellement le plus utilisé dans le domaine. Il réalise des 

régressions multi-exponentielles sur des données brutes d’activité récupérées à partir d’un logiciel 

externe. Cependant, la dose est calculée à l’échelle de l’organe pour des fantômes mathématiques de 

référence, supposant ainsi une répartition homogène de l’activité dans l’organe. Le logiciel Imalytics 

de Philips propose une modélisation de la biocinétique en récupérant directement l’activité sur des 

images TEP/TDM ou TEMP/TDM du patient (2). La dose est calculée à l’échelle du voxel à l’aide de 

facteurs S définis par la méthode des Dose Voxel Kernel (DVK). Cependant, la méthode des DVK 

comporte certains inconvénients notamment la non prise en compte des hétérogénéités de densité 

au niveau des interfaces des tissus, ce qui peut être problématique au niveau des poumons par 

exemple. Cela entraîne un manque de précision dans les doses calculées. Un troisième logiciel, 

PLANETOnco de Dosisoft, s’appuie également sur la méthode des DVK mais n’est adapté qu’aux 

applications de radiothérapie interne sélective (SIRT). Dans ce cas, seule la décroissance physique du 

radiopharmaceutique est prise en compte pour le calcul de la dose.  

Compte tenu de ces limitations, le Laboratoire d’Evaluation de la Dose Interne développe depuis 

plusieurs années le logiciel OEDIPE, acronyme d’outil d’Evaluation de la Dose Interne Personnalisée. 

Appliqué récemment à la SIRT, il permet de prendre en compte l’hétérogénéité de répartition de 

l’activité et de calculer la dose à l’échelle du voxel à l’aide du code de simulations Monte Carlo MCNPX 

(3). La géométrie et la distribution de l’activité cumulée sont récupérées directement à partir des 

images TEP/TDM ou TEMP/TDM du patient à un seul temps. Ainsi, aucune modélisation biocinétique 

n’était disponible directement dans OEDIPE à partir de différentes images fonctionnelles à différents 

temps. 

Afin de proposer un logiciel de dosimétrie interne complet, un algorithme de modélisation 

biocinétique a été développé puis intégré à OEDIPE. Cet algorithme permet de modéliser la 

biocinétique du radiopharmaceutique à partir d’images dynamiques et de calculer l’activité cumulée à 

l’échelle du voxel de façon la plus personnalisée. Les résultats de ce développement ont été comparés 

aux outils disponibles dans le logiciel Imalytics. 

Ainsi, après avoir résumé les méthodes possibles de calcul de l’activité cumulée dans notre contexte, 

le logiciel OEDIPE sera présenté. Ce chapitre s’attachera ensuite à la description de l’algorithme 

développé et son application à des images dynamiques pour sa validation.  

2. Détermination de l’activité cumulée 
Comme présenté au Chapitre I, l’activité cumulée dans un volume correspond au nombre total de 

désintégrations ayant lieu dans ce volume. Pour la calculer, il est alors nécessaire de prendre en 

compte la biodistribution spatiale et temporelle du radiopharmaceutique. L’évolution de ses fixations 

dans l’organisme dépend d’une part de la décroissance physique du radionucléide et d’autre part de 

l’accumulation et l’élimination biologique du radiopharmaceutique. La distribution spatiale du 

radiopharmaceutique dans le corps du patient ne pouvant pas être connue à tout instant, il est 
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nécessaire de quantifier cette distribution à différent temps, en utilisant l’une ou plusieurs des 

techniques décrites au Chapitre I §6.2, en particulier les images TEMP ou TEP, et d’utiliser ensuite un 

modèle biocinétique pour en déduire la cinétique de fixation et d’élimination du radiopharmaceutique. 

Des cinétiques standards ont été publiées par la CIPR pour la plupart des radiopharmaceutiques utilisés 

pour le diagnostic (4–7). Cependant, la biocinétique pouvant varier fortement d’un individu à l’autre, 

il est indispensable de la caractériser au cas par cas pour les applications de médecine nucléaire 

thérapeutique. 

2.1.  Courbes activité/temps (TAC) 

Les mesures de l’activité dans un volume à différents temps permettent de tracer la courbe 

activité/temps (TAC, Time Activity Curve). Cette courbe présente en général deux phases principales : 

la phase de distribution, qui correspond à la phase de fixation du radiopharmaceutique dans le volume 

d’intérêt et la phase d’élimination, qui correspond à son élimination progressive dans ce volume. Le 

choix du moment auquel ces mesures doivent être effectuées est un élément essentiel à considérer 

pour une description pertinente de la cinétique dans le volume considéré, notamment au niveau des 

organes les plus à risque. De ce fait, des études préalables doivent être réalisées pour orienter ce choix.  

En théorie, il est possible d’établir une TAC pour n’importe quel type de volume (le volume sanguin, 

un organe, un sous-compartiment d’un organe, un voxel, …). Mais, généralement, du fait des 

limitations inhérentes à l’échantillonnage temporel et aux techniques de quantification de l’activité, 

les TAC sont établies à l’échelle des organes ou de sous-compartiments de certains organes. Le fait de 

segmenter certaines régions spécifiques peut d’ailleurs être guidé par des études pharmacocinétiques 

indiquant des temps de transferts différents au sein même d’un organe. 

2.2. Calcul de l’activité cumulée 

Ainsi, une fois obtenue une TAC pour un volume donné, le calcul de l’activité cumulée dans ce volume 

pour un intervalle de temps donné nécessite l’intégration de la TAC sur cet intervalle de temps. Au vu 

des périodes considérées en médecine nucléaire, cette intégration se fait dans la majorité des cas sur 

un temps infini. Des méthodes d’intégration plus ou moins complexes peuvent être utilisées. La 

méthode utilisée en première approche est classiquement la méthode des trapèzes. Cependant, les 

processus biologiques étant généralement supposés suivre des lois exponentielles, les méthodes les 

plus courantes sont des régressions mono- ou bi-exponentielles. Enfin, une méthode plus complexe 

peut être développée à partir de modèles compartimentaux. 

2.2.1. Méthode des trapèzes 

Dans ce cas, l’intégration s’effectue en sommant l’aire des trapèzes selon l’équation (1.1) (Figure 2-1). 

�̃� = ∫ 𝐴(𝑡). 𝑑𝑡 = ∑
1

2
(𝐴𝑖 + 𝐴𝑖+1). (𝑡𝑖+1 − 𝑡𝑖)𝑖  (1.1) 

où A(i) est l’activité au temps i. 

La méthode est aisée et permet d’obtenir un résultat rapidement. Néanmoins, si les données sont peu 

nombreuses ou l’échantillonnage peu régulier, l’erreur sur l’ajustement de la courbe pourra être 

d’autant plus importante. 
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Figure 2-1 - Schéma illustrant la méthode des trapèzes (en bleu) pour l’ajustement de la courbe (en rouge) et la 
détermination de l’activité cumulée. 

2.2.2. Méthode des exponentielles 

La méthode des exponentielles est une méthode d’intégration plus sophistiquée mais reste 

relativement simple à mettre en œuvre. Ainsi, elle a été préférée comme première approche dans le 

logiciel OEDIPE pour la détermination de l’activité cumulée. 

Phase d’élimination 

Une première approche pour modéliser la phase d’élimination de la TAC pour une source donnée 

consiste à utiliser un modèle mono-exponentiel. La notion de période effective Teff est alors introduite. 

Cette période caractérise à la fois la décroissance physique du radionucléide et l’élimination biologique 

du radiopharmaceutique. L’élimination du radiopharmaceutique dans le volume considéré est alors 

modélisée par l’équation (1.2). 

𝐴(𝑡) = 𝐴(𝑡
1

) × 𝑒−𝜆𝑏𝑖𝑜𝑙×𝑡 × 𝑒−𝜆𝑝ℎ𝑦𝑠×𝑡 = 𝐴(𝑡
1

) × 𝑒−𝜆𝑒𝑓𝑓×𝑡 (1.2) 

où 𝐴(𝑡1) est l’activité présente dans le volume au début de la phase d’élimination, 𝜆𝑒𝑓𝑓 =
𝑙𝑛(2)

𝑇𝑒𝑓𝑓
 et la 

relation entre les différentes périodes est caractérisée par l’équation (1.3). 

1

𝑇𝑒𝑓𝑓
=

1

𝑇𝑝ℎ𝑦𝑠
+

1

𝑇𝑏𝑖𝑜𝑙
 (1.3) 

De façon générale, l’intégrale de l’exponentielle entre les temps t1 et t2 sera donnée par 

l’équation (1.4). 

�̃� = ∫ 𝐴(𝑡)𝑑𝑡
𝑡2

𝑡1
= 𝐴(𝑡

1
) ×

𝑇𝑒𝑓𝑓

𝑙𝑛(2)
× (𝑒−𝜆𝑒𝑓𝑓×𝑡1 − 𝑒−𝜆𝑒𝑓𝑓×𝑡2)  (1.4) 

La phase de distribution peut être beaucoup plus rapide que la phase d’élimination. Dans ce cas d’une 

phase de distribution négligeable, l’activité cumulée à partir du moment de l’administration, et jusqu’à 

l’infini, est alors calculée en intégrant le modèle mono-exponentiel, suivant l’équation (1.5). 

�̃� = ∫ 𝐴(𝑡)𝑑𝑡
∞

0
= 𝐴(0) ×

𝑇𝑒𝑓𝑓

𝑙𝑛(2)
  (1.5) 

Outre la régression mono-exponentielle, la phase d’élimination du radiopharmaceutique peut 

également être modélisée sous la forme d’une série de fonctions exponentielles. Ainsi, le modèle bi-

exponentiel permet de considérer une phase d’élimination rapide, caractérisée par λbiol,1 et une phase 

d’élimination lente, caractérisée par λbiol,2. Ce modèle est le plus couramment utilisé en pratique. 

L’évolution de l’activité dans le volume considéré est alors décrite par l’équation (1.6). 

𝐴(𝑡) = 𝐴1(𝑡
1

) × 𝑒−(𝜆𝑝ℎ𝑦𝑠+𝜆𝑏𝑖𝑜𝑙,1)×𝑡 + 𝐴2(𝑡
1

) × 𝑒−(𝜆𝑝ℎ𝑦𝑠+𝜆𝑏𝑖𝑜𝑙,2)×𝑡  (1.6) 
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L’activité cumulée dans le volume considéré est alors calculée à l’aide de l’équation (1.7), où Teff,1 et 

Teff,2 sont les périodes associées respectivement aux exponentielles rapide et lente et sont définies par 

𝑇𝑖 =
𝑙𝑛(2)

𝜆𝑖
. 

�̃� = ∫ 𝐴(𝑡)𝑑𝑡
∞

0
=

1

𝑙𝑛(2)
× [𝐴1(𝑡

1
) × 𝑇𝑒𝑓𝑓,1 + 𝐴2(𝑡

1
) × 𝑇𝑒𝑓𝑓,2]  (1.7) 

Phase de distribution 

Lorsque que la TAC présente une phase de distribution, elle peut être modélisée par l’équation (1.8) 

où AF représente l’activité maximale dans la source, c’est-à-dire l’activité présente à la fin de la phase 

de distribution et 𝜆𝑏𝑖𝑜𝑙,𝐹 caractérise la période de cette phase. 

𝐴(𝑡) = 𝐴𝐹 × (1 − 𝑒−(𝑘𝐹.𝑡)) (1.8) 

L’activité cumulée dans le volume considéré à partir du moment de l’administration, et jusqu’au début 

de la phase d’élimination (tfin), est définie suivant l’équation (1.9). 

�̃� = ∫ 𝐴(𝑡)𝑑𝑡
𝑡𝑓𝑖𝑛

0
= 𝐴𝐹 × (𝑡𝑓𝑖𝑛 +

𝑒
−𝜆𝑏𝑖𝑜𝑙,𝐹×.𝑡

𝑓𝑖𝑛−1

𝜆𝑏𝑖𝑜𝑙,𝐹
) (1.9) 

2.2.3. Modèles compartimentaux 

Le comportement des radionucléides dans l’organisme peut également être décrit à l’aide de modèles 

compartimentaux, qui sont très largement employés notamment en pharmacocinétique. Ceux-ci sont 

constitués de compartiments homogènes correspondant à des organes, des tissus, des états 

métaboliques ou des fractions d’activité. Les transferts d’activité entre les compartiments sont 

gouvernés par des cinétiques du premier ordre avec des constantes de transfert fixe. Les données 

précliniques et cliniques peuvent permettre de donner une première estimation de ces constantes. 

Les modèles biocinétiques se traduisent par un ensemble d’équations différentielles linéaires du 

premier ordre. Ainsi, les approches mono- ou bi-exponentielles sont cohérentes avec les modèles 

compartimentaux (à un ou deux compartiments). Des modèles complexes peuvent être élaborés, 

comme celui présenté Figure 2-2. Ces modèles peuvent permettent de prédire la rétention dans les 

organes et tissus, l’excrétion urinaire et fécale ainsi que le nombre de désintégrations totale dans la 

région d’intérêt. L’avantage de cette approche est qu’il est possible de combiner plusieurs mesures 

(imagerie, prélèvements sanguins, urinaires) pour ajuster au mieux les TAC. 

2.2.4. Logiciels permettant l’ajustement des TAC 

Plusieurs logiciels peuvent être utilisés pour calculer l’activité cumulée dans des régions d’intérêt à 

partir des TAC. De nombreux outils simples d’utilisation et généralistes, comme Excel® ou CurveExpert 

Professional®, peuvent être utilisés pour des régressions linéaires ou non linéaires. Des logiciels dédiés 

aux applications de pharmacocinétiques sont également disponibles pour réaliser des régressions 

linéaires et non linéaires et analyser les données comme, par exemple, Monolix® (Lixoft, France) ou 

Graphpad Prism® (GraphPad Software, USA). Par ailleurs, des logiciels comme SAAM II® (The Epsilon 

Group, USA) permettent la mise au point de modèles compartimentaux et la détermination de l’aire 

sous la courbe. Les paramètres biocinétiques du modèle sont choisis pour s’ajuster au mieux aux 

activités mesurées. Enfin, Glatting et al. développent depuis quelques années un logiciel dédié aux 

applications de RIV, baptisé NUKFIT (8), proposant une grande diversité de modèles de régression. 
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Figure 2-2 - Modèle compartimental utilisé pour décrire la cinétique de l’131I dans la publication 128 de la CIPR. 

3. Le logiciel OEDIPE 
Le développement du logiciel OEDIPE a débuté au début des années 2000 au sein du Laboratoire 

d’Evaluation de la Dose Interne (LEDI) de l’IRSN. Aujourd’hui, le logiciel est utilisé pour la dosimétrie 

interne personnalisée en médecine nucléaire. Il permet la réalisation de calcul Monte Carlo directs à 

l’aide du code de calcul MCNPX à partir d’une géométrie et d’une distribution d’activité cumulée 

données. OEDIPE est codé en langage IDL® (Interactive Data Langage), qui est un langage orienté objet 

dédié à la création d’interfaces graphiques et à l’analyse d’images. Le principe général d’OEDIPE est 

présenté Figure 3-1. Les nouvelles fonctionnalités développées au cours de ces travaux y sont illustrées 

en vert.  

Le logiciel est divisé en 4 étapes correspondant à la définition de l’anatomie et de la répartition de la 

source, la création automatique du fichier d’entrée MCNPX et le traitement du fichier de sortie. Les 

étapes spécifiques à la détermination d’une dosimétrie personnalisée sont à présent détaillées. 
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Figure 3-1 - Principe général de l’utilisation du logiciel OEDIPE pour les applications de dosimétrie interne. En vert sont 
présentées les nouvelles fonctionnalités apportées au cours de ces travaux. 

3.1. Définition des données d’entrée 

3.1.1. Anatomie 

La géométrie est définie sous forme d’un fantôme voxelisé personnalisé. Ce dernier correspond à une 

matrice 3D de voxels différenciés les uns des autres selon la ROI à laquelle ils appartiennent et le 

matériau les constituant.  

Le logiciel va créer un fantôme voxelisé à partir des images anatomiques (IRM ou TDM) du patient. 

Pour cela, les ROIs sont généralement segmentées à partir d’un logiciel externe. Les fichiers décrivant 

ces contours, généralement aux formats DICOM-RT qui sont des formats d’exportation couramment 

utilisés par les logiciels commerciaux actuels de planning de traitement, sont ensuite importés 

directement dans OEDIPE pour créer un fantôme voxelisé spécifique au patient. Une fois le fantôme 

créé, il est possible de le modifier à l’aide de différents outils disponibles dans le logiciel, comme par 

exemple l’outil d’élimination de l’air qui permet de réduire la taille du fantôme. 

3.1.2. Distribution d’activité cumulée 

La distribution d’activité cumulée est définie, à l’échelle de l’organe, sous la forme de distributions 

homogènes dans certaines ROIs, en utilisant des modèles biocinétiques prédéfinis. Pour cela, la 

définition de la source nécessite uniquement d’identifier la ROI contenant la source, son activité 

cumulée et le radionucléide. 

L’hétérogénéité de la distribution d’activité peut également être décrite à l’échelle du voxel. Dans ce 

cas, la distribution est définie sous la forme d’une matrice 3D de même dimension et résolution que le 

fantôme voxelisé considéré. Auparavant, cette matrice d’activité cumulée était générée à partir 

d’images TEP ou TEMP à un seul temps et la biocinétique ne prenait en compte que la décroissance 

physique. Les nouvelles fonctionnalités correspondant à la prise en compte de la biocinétique sont 

détaillées dans le §5 de ce chapitre. 
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3.2. Génération du fichier d’entrée MCNPX 

A partir de ces données, un fichier d’entrée est généré automatiquement par OEDIPE. Ce dernier décrit 

les données nécessaires à la simulation Monte Carlo, telles que la géométrie, les matériaux, la source, 

les résultats souhaités et les paramètres de la simulation dans un format lisible par le code MCNPX. 

MCNPX est un code généraliste développé par le laboratoire national de Los Alamos (LANL, Nouveau-

Mexique, Etats-Unis) et utilisé dans de nombreux domaines de la physique nucléaire. Il s’agit d’une 

extension du code MCNP (Monte Carlo N-Particle) qui permet la simulation du transport de 

nombreuses particules sur une large gamme d’énergie allant de 1 keV à 100 GeV.  

Dans le cadre de nos applications, la géométrie voxelisée est définie sous forme d’une "structure 

répétée". Cette méthode consiste à définir une cellule élémentaire qui correspond à un voxel d’une 

région segmentée. Cette cellule est répétée autant de fois qu’un voxel du même matériau est 

rencontré. La technique permet de réduire la taille du fichier d’entrée ainsi que le temps de calcul. La 

physique décrite automatiquement par OEDIPE ne concerne que les photons et les électrons. Pour les 

photons, le transport est traité événement par événement. Le mode utilisé comprend l’effet 

photoélectrique, l’effet Compton, la production de paires, la diffusion Thomson et les photons de 

fluorescence. Le transport des électrons secondaires est pris en compte. Pour les électrons, le nombre 

de collisions étant trop important, le transport est traité par une méthode d’histoires condensées. De 

plus, des études ayant montrées son intérêt par rapport à l’option par défaut de MCNPX, l’algorithme 

ITS a été choisi pour traiter les fluctuations statistiques de perte d’énergie. 

Les résultats souhaités à l’issue de la simulation sont spécifiés à l’aide d’un tally qui permet de définir 

la grandeur d’intérêt et la région où elle doit être calculée. Pour les applications de dosimétrie, les 

tallies d’intérêt sont les tallies F6 et *F8 qui permettent de calculer respectivement la dose absorbée 

(en MeV/g) et le dépôt d’énergie (en MeV). Dans OEDIPE, les tallies *F8 et F6 sont utilisés 

respectivement pour des sources homogènes et une matrice source hétérogène. Enfin, pour obtenir 

la dose aux voxels, le format « lattice tally », adapté à la définition d’une géométrie au format structure 

répétée, a été introduit. 

3.3. Analyse des résultats Monte Carlo 

Une fois les calculs Monte Carlo réalisés, le logiciel OEDIPE analyse le fichier de sortie et retourne la 

dose absorbée moyenne aux ROIs, les isodoses superposées au fantôme voxelisé et les Histogrammes 

Dose-Volume (HDV) pour les différentes ROIs. 

De plus, le logiciel OEDIPE dispose d’outils d’optimisation de la planification de traitement permettant 

à partir de ces résultats de calculer, pour une distribution d’activité donnée, l’activité maximale qu’il 

serait possible d’administrer au patient tout en respectant des critères de tolérance aux OAR définis 

par l’utilisateur. Enfin, le développement du module de radiobiologie a permis de calculer cette activité 

maximale injectable (MIA) pour des protocoles fractionnés. 

Ainsi, pour obtenir une dosimétrie la plus précise et personnalisée, il est indispensable que chacune 

des étapes menant à la dose le soit. Dans cette optique, un algorithme de modélisation de la 

biocinétique a été développé dans le logiciel OEDIPE. 

4. Développement de l’algorithme 
L’objectif de l’algorithme de modélisation de la biocinétique est de proposer la meilleure régression 

de la TAC. L’allure des TAC étant variée, l’algorithme de régression a été développé de façon la plus 
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générale possible. OEDIPE étant entièrement codé sous IDL®, l’algorithme a été écrit dans ce même 

langage pour assurer la compatibilité et faciliter l’intégration du nouveau module. 

Les équations (1.2), (1.6) et (1.8) ont été choisies, dans un premier temps, pour décrire les modèles 

biocinétiques. L’algorithme se décompose en plusieurs étapes qui seront détaillées dans les 

paragraphes suivants.  

4.1. Détermination des phases de fixations et d’élimination 

La première étape consiste à identifier la présence potentielle des phases de fixation et d’élimination 

par une étude de pente. Ainsi, lorsqu’une variation de pente est détectée et supérieure à un certain 

seuil, l’algorithme partage les différentes phases de l’évolution de l’activité. Différents seuils de pente 

sont testés. Par cette méthode, plusieurs intervalles de temps peuvent être définis : phase de fixation, 

phase d’élimination lente et phase d’élimination rapide. 

4.1.1. Détermination des paramètres initiaux 

Pour réaliser une régression non-linéaire, il est nécessaire avant tout de donner des paramètres 

initiaux. Pour cela, la méthode de curve stripping (8) a été utilisée. Elle s’appuie sur les propriétés 

linéaires des exponentielles lorsqu’elles sont représentées en échelle semi-logarithmique. Ainsi, les 

paramètres initiaux, pour chaque phase, ont été estimés en réalisant une régression linéaire des TACs 

tracées en échelle semi-logarithme. 

4.1.2. Sélection du modèle le plus adapté aux données 

Grâce à ces paramètres initiaux, des régressions non linéaires ont été effectuées sur chacun des 

intervalles. Par ailleurs, sur la phase d’élimination, les modèles mono- ou bi-exponentiels décroissants 

ont été testés.  

Pour chaque seuil de pente, le modèle qui minimise le coefficient de détermination (R²) de la 

régression a été considéré comme étant le plus adapté aux données. Enfin, selon l’équation utilisée, 

une estimation des coefficients biocinétiques a été réalisée après régression suivant la méthode des 

moindres carrées.  

4.2. Validation de l’algorithme 

L’algorithme a été testé sur un set de données brutes contenant les activités moyennes présentes dans 

douze organes à différents temps allant de 3,5 h jusqu’à 507 h après injection.  

La Figure 4-1 présente les régressions (en rose) obtenues pour 4 organes différents (foie, cerveau, rein 

gauche et droit), entourées des courbes d’incertitude haute et basse (en bleu). Ces courbes ont été 

tracées à partir des incertitudes sur les coefficients biocinétiques retournées par les fonctions de 

régression d’IDL.  

Pour chacun des organes étudiés, le modèle utilisé ainsi que le coefficient de détermination de la 

régression sont présentés dans le Tableau 2. Le modèle « simple exponentiel » (1 exp) a été choisi pour 

3 organes, l’œil droit, le foie et l’estomac. Le modèle « double exponentiel » (2 exp) a été déterminé 

par l’algorithme comme étant le plus pertinent pour le reste des organes. 

Sur la base de ces résultats, l’algorithme a pu être intégré au logiciel OEDIPE. 
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Figure 4-1 - TACs (courbe rose) obtenues par régressions des valeurs expérimentales d’activité (points rouges) pour a) 
le rein droit, b) le foie, c) le cerveau et d) le rein gauche. La courbe bleue représente la courbe d’incertitude. 

 
Œil 

droit 

Œil 

gauche 
Cerveau Poumon Foie Rate Estomac 

Rein 

droit 

Rein 

gauche 
Cœur 

Modèle 1 exp 2 exp 2 exp 2 exp 1 exp 2 exp 1 exp 2 exp 2 exp 2exp 

R² 0,9997 0,9965 0,9998 0,9967 1 0,9941 0,9997 0,9997 0,9997 0,9016 

Tableau 4-1 - Modèles biocinétiques utilisés par l’algorithme et coefficient de détermination associé à la régression. 

5. Module biocinétique du logiciel OEDIPE 

5.1. Description du module 

Afin de prendre également en compte la décroissance physique et biologique, l’algorithme de 

régression développé, a été intégré dans le logiciel OEDIPE à l’étape de définition de la matrice 

d’activité cumulée (Figure 3-1, en vert), dans l’onglet « Définir une source hétérogène à l’échelle du 

voxel ». Le choix a été fait de réaliser les régressions à partir du nombre de coups total dans chaque 

région segmentée afin de limiter les erreurs liées une régression voxel à voxel, notamment pour des 

raisons statistiques. Néanmoins, la régression réalisée à l’échelle de la ROI a été ensuite appliquée à 

partir de la première série au niveau de chaque voxel pour conserver l’hétérogénéité de répartition du 

radionucléide. 

(a) (b) 

(c) (d) 
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La matrice source d’activité cumulée peut être obtenue de différentes manières. Celles-ci ont été 

divisées en quatre options dans l’interface de visualisation du logiciel OEDIPE tel que présentée Figure 

5-1 . 

1) « Définition par recalage de séries TEMP ou TEP et modélisation de la biocinétique » : dans ce cas, 

toutes les séries TEMP ou TEP sont liées à un unique TDM qui est recalé à l’aide d’OEDIPE sur le TDM 

de référence ayant servi à créer le fantôme voxelisé (en général le TDM diagnostique plus résolu). 

Ainsi, un seul recalage TDM/TDM est à effectuer avant de recaler toutes les séries TEMP ou TEP avec 

la même matrice de transformation. Par ailleurs, il est possible qu’à chaque série TEMP ou TEP soit 

associé un TDM à recaler sur le TDM de référence. Dans ce cas, autant de recalages sont à réaliser que 

de séries TEMP (ou TEP). 

2) « Modélisation biocinétique à partir d’images DICOM recalées » : cette option permet à l’utilisateur 

d’importer des images TEP ou TEMP recalées à différents temps à l’aide d’OEDIPE (onglet précédent) 

ou d’un logiciel externe. Chaque série TEMP ou TEP est alors superposée indépendamment au fantôme 

voxelisé. Pour chaque série, une matrice intermédiaire appelée matrice source est créée et contient le 

nombre de coups enregistré dans chaque voxel constituant les différentes ROIs. Le nombre de fichiers 

textes intermédiaires générés correspondra au nombre de séries effectuées dans le temps.  

3) « Modélisation biocinétique à partir de matrices sources recalées » : une fois les matrices sources 

créées, elles peuvent être importées ultérieurement directement par cet onglet. L’algorithme 

détermine, dans un premier temps, le modèle biocinétique le plus adapté à chaque ROI pour être, dans 

un second temps, appliqué à chaque voxel de l’organe pour calculer la matrice d’activité cumulée.     

4) « Charger une matrice source » : ce cas correspond au chargement direct d’une matrice d’activité 

cumulée avec une répartition hétérogène. La matrice peut correspondre à des séries faites à différents 

temps ou à 1 seul temps comme dans le cas de la SIRT. 

 
Figure 5-1 - Onglet "Source" de l'interface principale d’OEDIPE avec le détail des options disponibles pour définir une 
matrice source hétérogène avec biocinétique. 

5.2. Application du module biocinétique sur des images dynamiques 

Les paragraphes suivants illustrent la procédure à utiliser sur le logiciel OEDIPE pour prendre en 

compte la biocinétique dans l’évaluation dosimétrique à l’aide d’images TEP/TDM de trois souris 

différentes. En effet, pour tester la faisabilité des procédures développées, des images TEP/TDM à 

différents temps de souris ont été réalisées en collaboration avec le CERMEP de Lyon. Pour chaque 

souris, une série de 40 acquisitions TEP corps entier a été réalisée à l’aide d’un micro TEP/TDM Siemens 

Inveon, système préclinique multimodal. Afin de pouvoir visualiser au mieux la phase de fixation, le 

séquençage temporel a été fait de la manière suivante : les cinq premières images ont été espacées 

de 1 minute et les 35 suivantes de 5 minutes. La dernière acquisition est donc réalisée 3 heures après 

injection. Chaque série est associée à une image TDM haute résolution de taille 512 x 512 x 512 et de 
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résolution 0,111248 x 0,111248 x 0,111249 mm (Figure 5-2, a). Le champ de vue du scanner haute 

résolution ne permettant pas de récupérer une image corps entier total (une partie du museau et de 

l’arrière de l’animal est manquant), une image TDM basse résolution de taille 352 x 352 x 606 et de 

résolution 0,222496 x 0,222496 x 0,222496 mm a également été acquise (Figure 5-2, b).  

Pour rester immobile lors des acquisitions, les souris ont été anesthésiées à l’isoflurane. Elles ont 

ensuite reçu, à jeun, une injection de 18F-FDG en intraveineuse à l’aide d’un cathéter de manière à 

éviter un hypersignal dans l’abdomen. L’acquisition des images a été lancée directement après 

l’injection. L’activité injectée et le poids de chaque souris sont présentés Tableau 5-1. Pendant la durée 

d’acquisition, les souris ont été gardées à température constante à l’aide d’un coussin chauffant 

visualisable sur la Figure 5-2.  

 Activité injectée (MBq) Poids (g) 

Souris 1 3,51 19,4 
Souris 2 8,32 19,7 
Souris 3 5,55 18,1 

Tableau 5-1 - Activité injectée et poids des 3 souris étudiées. 

a) 

 

b) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5-2 - Images tomodensitométrique de la souris 1 : a) haute résolution et b) basse résolution. 

5.2.1. Création des contours : segmentation des ROIs 

Comme indiqué au §3.1.1, pour créer un fantôme voxelisé, le logiciel OEDIPE se base sur un fichier 

décrivant les contours pour définir les ROIs. Ce fichier a été généré sous le format RTSTRUCT à l’aide 

du logiciel PLANETOnco de Dosisoft (cf. Chapitre I, §6.4). Il permet de traiter des séries d’images 

tomographiques issues de modalités de médecine nucléaire. Cependant, n’étant pas adapté pour un 

grand nombre d’acquisition et pour l’imagerie petit animal, des modifications et l’élaboration d’une 

procédure particulière ont été mises en place en collaboration avec l’ingénieur d’application de 

Dosisoft.  

5.2.2. Recalage du scanner avec les TEP 

Le système d’imagerie à disposition permet de réaliser un TEP/TDM simultanément. Cependant, un 

décalage entre les deux modalités TEP et TDM a été observé (Figure 5-3) et dépend intrinsèquement 

de la conception de la machine utilisée. L'ensemble des images TEP étant dans le même référentiel, le 

Coussin 

chauffant 
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recalage de l’image tomodensitométrique a été effectué dans le référentiel des acquisitions TEP pour 

chaque souris. 

Deux méthodes sont disponibles sur PLANETOnco, le recalage manuel et rigide. Le recalage rigide 

s’appuie sur des algorithmes de transformations à partir d’identification d’appariements entre les deux 

images. Cependant, cette méthode demande de nombreuses ressources informatiques. Au vu du 

nombre d’images à traiter, le recalage manuel a été préféré afin de limiter le temps de traitement des 

données. Le recalage a été effectué sur un temps où la fixation des organes est maximale. A ce temps 

précis, le volume anatomique des organes sur l’image TDM coïncide au maximum avec leur fixation 

sur l’image TEP, facilitant la visualisation.  

La Figure 5-4 représente la fusion d’une acquisition TEP acquise 30 minutes après injection sur l’image 

TDM suite au recalage réalisé sur la souris 1 selon la coupe coronale, sagittale, axiale et en visualisation 

3D.  

 

Figure 5-3 - Visualisation de la superposition de l’image TEP sur l’image TDM haute résolution avant recalage selon la 
vue sagittale. 

 

Figure 5-4 - Fenêtre de visualisation PLANETOnco : fusion de l’image TEP acquise 30 minutes après l’injection de 18F-FDG 
sur l’image tomodensitométrique pour la souris 1. 

5.2.3. Segmentation des ROIs 

En fonction de la visibilité anatomique de l’organe étudié, deux méthodes différentes ont été utilisées. 

La première concerne les organes entièrement visibles sur l’image TDM. Dans ce cas, il est possible 
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d’effectuer une segmentation anatomique sans utiliser les images TEP. Lorsque les organes sont 

partiellement ou non visibles, une deuxième méthode est utilisée, s’appuyant sur les images TEP 

seules. Les organes sont alors segmentés en utilisant un seuillage à 40%. Cette étape n’est valable que 

si la segmentation est réalisée sur un temps où la captation de l’organe est maximale car le volume de 

l’organe sur l’image TEP est alors représentatif du volume anatomique. Une fois les organes 

segmentés, ils sont enregistrés sous le format RTSTRUCT dans PLANETOnco. 

A partir de l’image TDM haute résolution et des images TEP recalées, 7 ROIs ont été segmentées pour 

chacune des 3 souris : les yeux, les reins, le cœur, le cerveau et la vessie. La Figure 5-5 montre un 

exemple caractéristique de segmentation réalisée avec le logiciel PLANETOnco superposé sur l’image 

TDM. L’ensemble des structures a été propagé sur les 39 temps restants. Pour le cerveau, le cœur, les 

reins et les yeux, le volume anatomique est considéré comme constant tout au long des acquisitions. 

Pour ces six organes, une simple propagation par report des structures a été réalisée. Concernant la 

vessie, son volume peut être variable. Or, sur les images à disposition, le volume reste quasiment 

constant, donc un report des structures a également été réalisé. Pour la création du fantôme avec 

OEDIPE, il est nécessaire de récupérer, en plus des ROIs délimitant les organes d’intérêt, une structure 

délimitant le contour externe. Cette dernière ROI a été segmentée anatomiquement sur l’image TDM 

basse résolution. Pour la souris 1, les contours de l’œil droit sont manquants car le logiciel PLANETOnco 

n’a pas pu les créer lors de la génération du fichier RTSTRUCT en raison des petites dimensions de la 

ROI.   

Une fois l’ensemble des structures segmentées, elles sont enregistrées dans un fichier RTSTRUCT. 

 

Figure 5-5 - Superposition de l’image TEP et des structures associées aux 7 organes étudiés. Sont représentés en jaune 
les reins, en bleu le cerveau, en rouge le cœur, en vert les yeux et en noir la vessie. 

 

5.2.4. Création du fantôme dans OEDIPE 

Le fichier RTSTRUCT généré par PLANETOnco est ensuite importé dans OEDIPE afin de créer le fantôme 

voxelisé à partir de l’imagerie TDM. La Figure 5-6 représente le fantôme voxelisé obtenu pour la souris 

1 selon différentes coupes.  
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Figure 5-6 - Fenêtre de visualisation du fantôme voxelisé de la souris 1 dans OEDIPE: cerveau (orange), cœur (rouge), 
rein droit (vert foncé), rein gauche (vert clair), vessie (violet) et corps entier (bleu clair). 

5.2.5. Détermination de l’activité au cours du temps  

Les images TEP sont ensuite importées dans OEDIPE grâce à l’outil « Modélisation biocinétique à partir 

d’images DICOM recalées ». Lors de ce processus, l’activité injectée est renseignée par l’utilisateur. 

Une matrice source est ainsi créée pour chacune des images TEP grâce à un redimensionnement de 

l’image TEP aux dimensions du fantôme voxelisé (Figure 5-7). Chaque voxel contient le nombre de 

coups détectés dans celui-ci au cours de l’acquisition. 

Le logiciel mesure ensuite le nombre de coups dans chaque organe pour chaque temps. Puis, le facteur 

d’étalonnage est renseigné par l’utilisateur. Ce facteur d’étalonnage permet de convertir le nombre 

de coups détecté dans chaque voxel en activité.  

Ces données sont ensuite injectées dans l’algorithme de biocinétique développée, qui détermine alors 

automatiquement le modèle le plus adapté pour la biocinétique du radiopharmaceutique dans chaque 

organe.  

 
Figure 5-7- Fenêtre de visualisation d’une image TEP superposée au fantôme voxelisé dans le logiciel OEDIPE : coupe 
axiale de la vessie (image de gauche) et du cœur (image de droite). 
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5.2.6. Optimisation de l’algorithme 

En testant l’algorithme sur les différentes souris, il a été observé quelques limitations de l’algorithme 

sur certains organes. Afin d’optimiser la régression des TACs, une fonction triple exponentielle 

décroissante a été rajoutée (équation (1.10)). 

A(t) = A1 e−λ1.t + A2 e−λ2.t + A3 e−λ3.t     (1.10) 

Les paramètres biocinétiques recherchés (A1,λ1), (A2, λ2) et (A3, λ3) correspondent aux paramètres 

des phases d’élimination plus ou moins lentes.  

De plus, si l’algorithme ne peut pas proposer une régression convenable, l’utilisateur peut désormais 

calculer l’activité cumulée grâce à la méthode des trapèzes. Cependant, dans ce cas, la biocinétique 

sera prise en compte à l’échelle de l’organe. Ainsi, chaque voxel de l’organe aura la même valeur 

d’activité cumulée. 

Deux points importants ont également été implémentés pour prendre en compte les spécificités de 

certaines images. 

D’une part, dans certains cas, le nombre de coups contenus dans les images TEP brutes ne représente 

pas directement le nombre de coups réellement comptés lors de l’acquisition. En effet, par soucis de 

compression, les valeurs des nombres de coups réels sont converties en une combinaison de deux 

informations Dicom différentes : « Rescale Intercept » et « Rescale Slope ». Ainsi, des rajouts ont été 

réalisés dans OEDIPE pour lire ces données Dicom si celles-ci sont présentes et qui permettent de 

convertir les données brutes des informations Dicom en nombre de coups réels.  

D’autre part, dans notre cas, les images contenaient également des valeurs négatives. Ces valeurs sont 

dues à l’algorithme de reconstruction. Le code a été modifié de manière à ce que ces voxels négatifs 

soient automatiquement mis à zéro. Certains logiciels comme PLANETOnco le prennent déjà en 

compte automatiquement, contrairement au logiciel Imalytics. 

5.2.7. Ajustement des TACs 

Des exemples représentatifs de TACs tracées par le logiciel après optimisation sont présentés Figure 

5-8. Les régressions modélisant au mieux les données expérimentales sont diversifiées. De façon 

générale, pour les reins et les yeux, des phases de fixations suivies de phase de décroissance double 

ou triple exponentielles sont privilégiées. Des phases de fixations uniques sont obtenues pour la vessie. 

Pour le cerveau, dans un cas, une phase de fixation apparait en plus des phases de décroissance 

exponentielle. En effet, la phase de fixation étant très courte, elle n’est pas toujours clairement 

identifiable et seule la phase de décroissance est alors prise en compte. Pour le cœur de la souris 1, la 

régression obtenue pour la phase de fixation ne modélise pas de façon correcte les données 

expérimentales (Figure 5-8). La méthode des trapèzes, précisée dans le paragraphe précédent ($5.2.6) 

a ainsi été choisie pour ajuster la courbe et déterminer l’activité cumulée pour ce cas.  
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Figure 5-8 - TACs de la souris 1 avec leur régression obtenue par l'algorithme du logiciel OEDIPE pour le cerveau (a), le 
corps entier (b), le rein gauche (c) et la vessie (d). 

 
Figure 5-9 - TACs de la souris 1 avec la régression obtenue par l'algorithme pour le cœur. 

5.2.8. Détermination de la matrice hétérogène d’activité cumulée 

Les modèles cinétiques ainsi déterminés ont été appliqués à chaque voxel. L’activité cumulée est 

calculée pour chaque voxel en intégrant les modèles exponentiels en prenant l’activité initiale du voxel. 

Dans le cas où le modèle final est décroissant, par exemple pour le cerveau ou les reins, le modèle est 

intégré jusqu’à l’infini. Dans le cas où le modèle final est croissant, par exemple pour le cœur et la 

vessie, le modèle est intégré jusqu’au temps de la dernière mesure puis la décroissance physique est 

appliquée. Si l’utilisateur a choisi d’utiliser la méthode des trapèzes, elle est appliquée sur l’ensemble 

des mesures puis la décroissance physique est utilisée. 

Afin de réduire le temps de calcul, l’activité cumulée du corps entier est calculée à l’échelle de l’organe. 

L’activité moyenne des voxels du corps entier est prise comme valeur initiale. 
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Le logiciel génère ainsi la matrice hétérogène d’activité cumulée. La Figure 5-9 présente un exemple de 

la matrice d’activité cumulée pour la souris 1. 

Les résultats de calculs de dose aux souris suite à l’administration de 18F-FDG ne faisant pas l’objet de 

ce chapitre, ceux-ci n’ont pas été développés dans ce chapitre. Ils sont néanmoins indiqués dans 

l’Annexe 2. 

 
Figure 5-9 - Matrice hétérogène d'activité cumulée en vue axiale pour la souris 1 et le 18F-FDG. Coupe centrée sur a) le 
cerveau, b) le cœur, c) les reins et d) la vessie.  

6. Comparaison avec le logiciel Imalytics 
Imalytics est un logiciel de recherche développé et commercialisé par Philips Research Aachen. 

Actuellement, il s’agit du seul logiciel de dosimétrie personnalisée sur le marché qui permet de faire 

des calculs de doses en prenant en compte la biocinétique à partir d’images TEMP/TEP dynamiques. 

Le laboratoire avait précédemment participé à l’évaluation, la correction et l’application de la version 

bêta d’Imalytics pour le calcul de dose aux patients traités par SIRT en collaboration avec l’HEGP (9). 

Suite à son acquisition par le laboratoire en 2016, il a été décidé de comparer les résultats du module 

de biocinétique à partir d’images dynamiques. 

Le logiciel Imalytics se compose de quatre applications : "Math", "Registration", "Segment" et 

"Stratos". "Math" permet la transformation des images par des algorithmes mathématiques afin de 

pouvoir mieux analyser les images. L’application "Registration" permet de recaler les images de 

plusieurs examens. "Segment" est l’outil de contourage d’Imalytics. Il permet la segmentation 

manuelle ou semi-automatique de volumes d’intérêt (VOI). Pour finir, l’application "Stratos" permet le 

calcul des doses absorbées en trois dimensions à partir d’images recalées TEMP/TDM ou TEP/TDM 

(10). La dosimétrie est réalisée avec la méthode des kernels (cf. Chapitre I, §6.3.2.1) à une densité 

(celle de l’eau).  

Les images utilisées pour l’étude des souris ayant déjà été recalées et contourées, seules les 

applications "Segment" et "Stratos" ont été testées. Par ailleurs, les données de TACs et d’activité 

a) 

c) d) 

b) 
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cumulée sont calculées sur "Segment" à partir des images TEP dynamiques car "Stratos" ne permet 

pas de récupérer ces données. Ainsi, les résultats présentés dans ce chapitre sont effectués avec le 

module "Segment". Les tests effectués avec le module "Stratos" pour le calcul de dose sont inclus dans 

l’Annexe 2.   

Ainsi, les contours ont été importés dans l’application "Segment" et visualisés sur les images recalées 

TEP/TDM (Figure 6-1). L’application crée un fantôme voxelisé et récupère la distribution du nombre de 

coups dans chaque voxel sur les images fonctionnelles. Suite à l’importation d’une série dynamique, le 

calcul de l’activité cumulée est réalisé à l’aide de la méthode des trapèzes à l’échelle des voxels. Afin 

de convertir le nombre de coups en activité, un facteur d’étalonnage est demandé par le logiciel. Pour 

chaque souris, le facteur d’étalonnage correspondant déterminé par OEDIPE a été renseigné.  

Des exemples de courbes TAC sont présentés Figure 6-2 pour différents organes obtenus avec le 

logiciel OEDIPE comparés au logiciel Imalytics. 

 
Figure 6-1 - Interface de visualisation de la console Imalytics. 

 
Figure 6-2 - Comparaison des TACs de la souris 2 pour (a) le cœur et le cerveau, (b) les reins, (c) la vessie et (d) les yeux. 
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Les activités cumulées pour chaque organe des souris obtenues avec Imalytics sont reportées et 

comparées à celles obtenues avec OEDIPE dans le Tableau 6-1. En dehors des yeux, l’écart relatif entre 

les deux résultats est inférieur à 26%. Pour les yeux, les écarts relatifs sont entre 30 et 55 %. Ces écarts 

importants sont principalement dus aux différences de voxelisation entre les 2 codes et la façon dont 

est réalisée la répartition d’activité lors du redimensionnement des images TEP sur les voxels du 

fantôme conduisant à des différences de coups comptabilisés dans chaque organe.  En effet, plus la 

région segmentée est de petite dimension, plus l’influence des variations va être importante. Ainsi, ces 

différences pour les yeux sont clairement illustrées Figure 6-2. De plus, on peut noter que pour un 

même logiciel les variations au cours du temps sont plus importantes que pour les autres organes. Il a 

d’ailleurs pu être remarqué la difficulté de voxelisation par les différents logiciels pour de petites 

structures telles que celles de la souris ; les dimensions des voxels des images chez le patient 

généralement rencontrées étant plus grandes. Ainsi, plus la dimension de la structure augmente, plus 

les différences diminuent. Le cerveau, pour lequel le volume est le plus important, présente 

globalement moins de différences en termes d’activité cumulée. Les différences liées au mode 

d’intégration - méthode des trapèzes versus exponentielle - sont de moindres impacts dans notre cas. 

En effet, le nombre d’acquisitions au cours du temps est très important et donc les incertitudes par 

rapport à l’ajustement des courbes sont minimisées.  

Activité cumulée 
(Bq.s) 

Cerveau Cœur Yeux Reins Vessie 

Souris 1 

 IMALYTICS 7,50 x 108 1,26 x 109 7,90 x 106 7,92 x 108 5,19 x 109 

 OEDIPE 6,47 x 108 1,52 x 109 1,03 x 107 6,41 x 108 4,20 x 109 

 Ecart relatif (%) 14 21 30 19 19 

Souris 2 

 IMALYTICS 1,57 x 109 3,39 x 109 2,63 x 107 2,36 x 109 9,39 x 109 

 OEDIPE 1,55 x 109 3,62 x 109 4,07 x 107 2,03 x 109 9,47 x 109 

 Ecart relatif (%) 1 7 55 14 1 

Souris 3 

 IMALYTICS 6,75 x 108 2,13 x 109 2,44 x 107 6,58 x 108 8,21 x 109 

 OEDIPE 6,63 x 108 1,96 x 109 3,22 x 107 5,63 x 108 6,07 x 109 

 Ecart relatif (%) 2 8 32 14 26 

Tableau 6-1 - Comparaison de l'activité cumulée de chaque organe des 3 souris calculée avec Imalytics et OEDIPE. 

7. Conclusion 
Le module de biocinétique développé dans cette étude permet de déterminer l’activité cumulée de 

chaque patient, à partir d’images tomographiques TEP ou TEMP, à l’échelle du voxel. L’objectif est 

d’ajuster au mieux les courbes TAC de façon automatique et adaptée au plus grand nombre de 

situations rencontrées. Pour plus de précision par rapport à la méthode standard des trapèzes, les 

modèles exponentiels ont été préférés pour modéliser la biocinétique de chaque organe. Intégré dans 

le logiciel de dosimétrie interne OEDIPE, l’ensemble permet la réalisation d’une dosimétrie 

personnalisée, en prenant en compte les données anatomiques et fonctionnelles des images chez le 

patient, et une simulation des dépôts de dose précise grâce à l’utilisation des calculs Monte Carlo.  

L’utilisation de séries TEP de souris a permis de valider la faisabilité de la méthode développée. Elle a 

également permis de souligner certains aspects et voies d’amélioration. Ainsi, la méthode des trapèzes 

a été effectuée pour le cœur, aucune des régressions n’étant satisfaisante pour cet organe. Il est donc 

envisagé d’implémenter de nouvelles fonctions de régression pouvant s’adapter à ce type de fixation. 

Dans ce cadre, il serait plus judicieux de choisir le meilleur modèle de régression parmi l’ensemble des 
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fonctions prédéfinies en fonction d’un modèle d’erreur et du critère d’information de Akaike (AIC – 

Akaike information Criterion) (11) dont la pertinence pour déterminer la meilleure régression a été 

démontrée (12). 

Afin de réaliser une validation plus poussée du module biocinétique, il serait également intéressant de 

comparer les résultats des régressions avec des logiciels comme SAAM II® (The Epsilon Group, USA) 

(13) ou NUKFIT (8). De même, un nouveau modèle présenté au congrès EANM (European Association 

of Nuclear Medicine) 2017 propose de réaliser des régressions à l’échelle du voxel en se basant sur les 

modèles exponentiels de NUKFIT (14). Les auteurs proposent également d’utiliser cette approche pour 

segmenter en fonction de leur modèle biocinétique les régions d’intérêt et ainsi mettre en évidence 

des régions qui ne seraient pas visibles sur l’image fonctionnelle ou anatomique. 

Il a également été souligné la difficulté générée par le traitement de données sur des volumes de 

petites tailles composées d’un faible nombre de voxels. Ainsi, le coefficient R² reste supérieur à 0,96 

pour l’ensemble des régressions effectuées excepté pour l’œil où il descend à 0,7. La diminution de la 

qualité de régression dans cette ROI s’explique par le fait que la fixation et le volume segmenté sont 

très faibles, engendrant des fluctuations d’activité plus importantes que pour les autres ROIs étudiées. 

Bien que l’objectif soit plutôt une utilisation chez le patient, les petites structures comme les yeux 

peuvent rester un problème générant des incertitudes liées à la taille, au nombre des voxels et à la 

répartition de l’activité dans ces voxels. Pour aller plus loin dans la définition de cette structure sans 

alourdir les temps de calcul, il pourrait être envisagé de décrire uniquement ces structures de façon 

plus détaillée dans le fantôme avec des voxels de dimensions plus faibles que les autres. Il serait 

également possible de les définir par des formats MESH qui permettent de répondre aux limitations 

des formats voxelisés, notamment pour des régions comme les yeux ou la peau. Les codes Monte Carlo 

se sont de plus récemment adaptés à ce type de description de la géométrie. Ainsi, la CIPR a intégré 

un modèle détaillé de l’œil - comprenant notamment le cristallin sensible et insensible, la cornée ou 

l’humeur aqueuse et vitrée - dans une version MESH des fantômes de référence (15).  

Par ailleurs, la prise en compte de l’activité cumulée dans la vessie est un problème spécifique. Dans 

notre étude, les souris n’ont pas uriné pendant les 3 heures. Néanmoins, dans la majorité des cas, il y 

a excrétion urinaire. Calculer la dose absorbée à la paroi de la vessie implique donc une relation 

complexe entre le débit urinaire, la période d’élimination et le volume urinaire initialement présent 

dans la vessie lors de l’administration du radiopharmaceutique. Dans le cas des radiopharmaceutiques 

dédiés au diagnostic, des modèles standards pour l’excrétion urinaire sont appliquées (7). Pour 

l’adulte, une élimination urinaire de 3,5 heures est fixée dans un volume de 211 mL. Des modèles 

dynamiques de la vessie ont ainsi été développés incorporant des caractéristiques physiologiquement 

plus réalistes permettant d’obtenir un volume variable de la vessie, une variation du contenu initial et 

du temps d’élimination et un intervalle plus long pour la nuit. Le comité du MIRD dans son pamphlet 

14 révisé a publié les calculs de dose obtenus avec ce modèle dynamique pour différents 

radiopharmaceutiques (16). La CIPR précise ainsi que si la période d’élimination décroît, la méthode 

standard entraîne une sous-estimation de la dose, qui, pour une période de 0,5 h, peut atteindre un 

facteur 25. Dans le cadre de la thérapie, une dosimétrie personnalisée doit donc être réalisée soit à 

partir d’une imagerie diagnostique pré-thérapie (approche théranostique), soit à partir des images du 

radiopharmaceutique de thérapie. L’intervalle de temps entre deux séries d’images en clinique ne 

permettra pas d’ajuster directement les TACs sans entraîner une erreur, puisqu’il s’agit d’un modèle 

oscillant. Néanmoins, bien que la vessie puisse compter parmi les organes contenant une activité 

importante, elle n’est généralement pas l’un des principaux organes à risque considéré. Ainsi, dans un 

premier temps, un modèle standard avec un choix de temps d’élimination urinaire maximisant, ajusté 
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aux données d’imagerie ou radiotoxicologiques pourrait être une option. Dans un second temps, pour 

une évaluation globale plus fiable, un modèle dynamique pourrait être intégré dans OEDIPE.  

Deux aspects classiques mais essentiels sont également à considérer en amont, à savoir le recalage et 

le choix des temps pour l’acquisition des images. En effet, même avec un recalage satisfaisant, la 

topologie et le volume de certains organes peuvent varier au cours du temps. La superposition de 

l’image TEP ou TEMP à un certain temps ne correspond alors pas toujours à la forme anatomique qui 

a été segmentée pour le fantôme voxelisé. Les incertitudes liées à cet aspect sont à prendre en compte, 

en particulier s’il s’agit de l’organe limitant. La création de plusieurs fantômes à partir des contours 

effectués sur les TDM associées à chaque imagerie fonctionnelle pourrait être réalisée pour quelques 

patients pour analyser l’impact sur la dose. D’autre part, il est primordial de bien choisir la séquence 

des images dynamiques. Dans notre cas par exemple, les images dynamiques utilisées pour les tests 

de faisabilité ont été réalisées sur 3 heures pour le 18F (période de 1,8 h), ce qui est encore faible pour 

voir la décroissance de l’activité dans certains organes. Le fait d’effectuer des temps plus tardifs 

pourrait permettre de minimiser les incertitudes. Une autre possibilité serait d’acquérir, à partir 

d’études précliniques ou cliniques précédentes, des tendances qui pourraient être appliquées et 

ajustées au patient.   

A l’heure actuelle, seul le logiciel Imalytics (Philips) prend en compte la biocinétique propre de chaque 

patient au moyen d’images tomographiques pour réaliser une dosimétrie personnalisée. 

Contrairement à OEDIPE, il utilise la méthode des trapèzes pour calculer l’activité cumulée. Cela peut 

conduire à des approximations lorsque les images tomographiques sont espacées dans le temps ou 

qu’elles sont peu nombreuses. En pratique, comme déjà évoqué, il est compliqué d’obtenir une série 

dynamique aussi importante que celles utilisées pour le développement de l’algorithme. Les 

traitements étant déjà lourds pour les patients, il est difficile de réaliser plusieurs séries d’images 

tomographiques. En effet, dans le cas de l’essai clinique EIFFEL, seule une image TEMP est réalisée 

après la première injection. Dans ce cadre, la biocinétique du 223Ra pourra, dans un premier temps, 

être prise en compte grâce au modèle standard de la Publication 67 de la CIPR (17). Cependant, de 

nombreux examens réalisés en routine clinique renseignent sur la distribution d’activité comme des 

images planaires, des prélèvements sanguins ou des mesures d’urines. Il serait ainsi intéressant 

d’optimiser le logiciel pour qu’il puisse prendre en compte différents types de données dans le module 

de biocinétique. 

Dans l’objectif final du calcul de dose pour tous types de radiopharmaceutiques, il est prévu de réaliser 

des comparaisons à partir de cas patient entre différents types de logiciels disponibles tels qu’OEDIPE 

et Imalytics mais également avec la version 2 d’OLINDA/EXM® associée au logiciel HybridViewer 

DosimetryTM d’Hermes Medical Solutions, disponible depuis fin 2016, qui permettent d’obtenir des 

activités cumulées à l’échelle de l’organe à partir d’images TEMP/TEP ou corps-entier et de calculer les 

doses absorbées basées sur des facteurs S pré-tabulés choisis parmi une bibliothèque de fantômes de 

type NURBS. De même, lorsque la mise à disposition de la biocinétique sera effective sur PLANETOnco, 

celui-ci sera intégré à l’étude. L’idéal serait de pouvoir disposer de radionucléides d’émissions 

différentes (177Lu et 131I notamment) afin d’analyser à chaque étape les performances, avantages et 

inconvénients de chacun des logiciels. 

Enfin, bien qu’OEDIPE offre une dosimétrie précise et personnalisée, sa précision dépend des 

dimensions des voxels des images tomographiques. En général, les images TEMP possèdent des voxels 

de 4,41 x 4,41 x 4,41 mm, ce qui permet une bonne détermination de la distribution des doses 

absorbées pour la plupart des radiopharmaceutiques. Dans le cadre de l’alphathérapie, l’organe 

radiosensible est généralement l’os, et plus particulièrement ses deux parties radiosensibles, la moelle 

rouge et l’endoste, qui sont décrit à l’échelle microscopique. Il n’est donc pas possible de segmenter 
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directement ces régions sur des images TDM. Aussi, il s’agira, dans la suite, d’utiliser des fantômes 

voxelisés représentant l’os à l’échelle microscopique pour réaliser une dosimétrie à la moelle osseuse. 
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Chapitre V 
Dosimétrie à la moelle osseuse 
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1. Introduction 
La moelle osseuse est l’organe limitant des traitements au 223Ra, et plus généralement de la plupart 

des traitements en alphathérapie. Il est indispensable de réaliser une dosimétrie spécifique à cet 

organe afin d’éviter l’apparition de toxicité (myélotoxicité). 

Ce tissu représente cependant un enjeu particulier en dosimétrie interne en raison de sa structure 

anatomique complexe et de son hétérogénéité tissulaire. En effet, les régions radiosensibles de ce 

tissu, qui sont la moelle rouge et l’endoste, sont identifiées à l’échelle microscopique. Il est alors 

impossible de les segmenter à l’aide de méthode classique sur des images patient. 

Actuellement, les seules données dosimétriques à la moelle rouge et l’endoste publiées pour le 223Ra 

sont données par Lassmann et al. (1), et présentées au Chapitre II, §4. Les paramètres dosimétriques, 

c’est-à-dire les fractions d’énergie absorbée (cf. Chapitre I, §6.1.1), utilisés pour les particules α pour 

ce calcul sont ceux décrits dans la Publication 30 de la CIPR (2), déterminés à partir du fantôme 

mathématique adulte de référence (3). Or ces fractions absorbées reportées ne sont pas considérées 

comme dépendantes de l’énergie, du site squelettique ou de la proportion de moelle rouge qui tient 

compte de la fraction de graisse et qui est elle-même dépendante de l’âge et du site squelettique. De 

plus, l’endoste est représenté par les tissus se trouvant à 10 µm des surfaces osseuses. Cette définition 

a été révisée et l’endoste est désormais représenté par une couche de 50 µm d’épaisseur (4). 

Optimiser les calculs de dose à la moelle osseuse représente ainsi le troisième objectif de cette thèse. 

Les modèles de l’os les plus réalistes à l’heure actuelle ont été utilisés afin d’évaluer précisément les 

doses en fonction de la localisation de l’élément par rapport à l’architecture de la moelle. 

Ce chapitre sera consacré, dans un premier temps, à la description de la structure de l’os puis des 

modèles du squelette utilisés. Dans un second temps, les méthodes et les fractions d’énergies 

absorbées dans les tissus radiosensibles de la moelle osseuse en fonction de l’énergie des particules 

α, du site squelettique et du pourcentage de cellularité de la moelle seront exposées. Enfin, les doses 

à la moelle rouge et à l’endoste résultantes pour le 223Ra seront présentées. 

2. Structure de l’os 
Le squelette d’un adulte est composé de 206 os distincts divisés en 4 classes anatomiques : longs 

(comme le tibia, le fémur), courts (comme les os du carpe), plats (comme l’os pariétal, les côtes) et os 

irréguliers. 

Les os longs sont composés par la diaphyse, qui est constituée d’os compact, et de deux extrémités 

appelées épiphyses. Celles-ci sont formées de l’os trabéculaire, rempli de moelle rouge, et recouvertes 

de cartilage et de lames d’os cortical. Les os courts, quant à eux, sont composés d’os cortical entourant 

l’os trabéculaire. Les os plats sont formés de deux lames d’os cortical entourant une couche d’os 

trabéculaire. 

Au niveau de leur structure interne, les os comportent principalement 6 types différents de tissus 

(Figure 2-1) :  

- le périoste qui est une membrane fibreuse qui recouvre les os, à l’exception des articulations, 

- l’os cortical, 

- l’os trabéculaire, 

- la moelle rouge qui occupe toutes les cavités de l’os spongieux, 

- la moelle jaune, masse graisseuse qui occupe le centre de la diaphyse des os longs chez l’adulte 

et remplace la moelle rouge lors du vieillissement de la personne, 
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- l’endoste, tissu bordant la cavité centrale des os longs et les surfaces de l’os trabéculaire. 

 
Figure 2-1 Anatomie de l'os. 

2.1. Os cortical 

L’os cortical est une structure dure et dense qui compose 80 % du squelette. Il constitue les parois de 

la diaphyse. Il contient les ostéons qui sont formés d’un canal de Havers et de lamelles osseuses 

concentriques (Figure 2-2). Entre ces lamelles, sont piégés les ostéocytes, des cellules du tissu osseux 

participant au maintien de la matrice osseuse. Le canal de Havers correspond au canal nourricier de 

l’os et contient des éléments vasculo-nerveux, ainsi que des ostéoblastes et des ostéoclastes (cf. 

Chapitre II, §3.1.2). Les canaux de Havers communiquent entre eux, avec la cavité médullaire et avec 

la surface de l’os par des canaux transversaux ou obliques, les canaux de Wolkmann. Cette disposition 

confère à l’os cortical un maximum de résistance. 

 
Figure 2-2 - Structure de l'os cortical. 

2.2. Os trabéculaire 

L’os trabéculaire est une structure poreuse et spongieuse représentant 20 % du squelette. Il se trouve 

majoritairement dans les vertèbres, le bassin, les os plats ainsi que dans les épiphyses. Il est friable, 

constitué de trabécules osseuses disposées de façon non concentrique autour de cavités médullaires, 

remplies de moelle osseuse (Figure 2-3). Cette dernière peut être soit hématopoïétiquement active 

(moelle rouge) soit inactive (moelle jaune, composée en majorité de cellules graisseuse). Les cavités 

sont bordées par une fine couche appelée endoste.  



 

 133 

 
Figure 2-3 Schéma de l'os trabéculaire. 

2.3. Moelle active 

La moelle active, ou moelle rouge, est responsable de l’hématopoïèse, c’est-à-dire la fabrication des 

cellules du sang. Elle produit chaque jour 100 à 150 milliards de globules rouges et 1 à 30 milliards de 

globules blancs. Cette production est réalisée grâce aux cellules souches hématopoïétiques, capables 

de s’auto-renouveler, se multiplier, se différencier en globules rouges, globules blancs ou en 

plaquettes et d’arriver à l’état mature. La production hématopoïétique est contrôlée pour maintenir à 

peu près constant le nombre de cellules sanguines. Une irradiation de ce tissu peut entraîner des 

anomalies dans la production des globules blancs. Ce dérèglement dans la fabrication des globules 

blancs se traduit par des leucémies connues également sous le nom de « cancer blanc du sang ». Ainsi, 

les cellules cibles pour l’induction de la leucémie se trouvent dans la moelle rouge de l’os trabéculaire.  

2.4. L’endoste 

L’endoste est une fine couche tapissant les surfaces de l’os trabéculaire et des cavités médullaires de 

l’os cortical et qui contient des cellules ostéoprogénitrices. Ces cellules très peu différenciées sont à la 

base de la croissance et du remodelage du tissu osseux, en proliférant et en se différenciant en 

ostéoblastes (cf. Chapitre II §3.1.2). Ainsi, une irradiation de ce tissu peut entraîner un dérèglement 

du renouvellement osseux. Dans sa publication 26, la CIPR avait défini l’endoste comme une couche 

tissulaire d’une épaisseur de 10 µm (5). Cette définition a été appliquée pour tous les calculs de 

coefficient de doses pour les travailleurs et membres du public dans la CIPR 30 (2). Néanmoins, des 

études récentes ont montré que les doses absorbées estimées ne correspondaient pas à la dose aux 

cellules à risques pour l’induction des cancers osseux (6,7). De plus, il a été montré que l’irradiation 

des cellules se trouvant à 50 µm de profondeur dans la cavité de la moelle peut provoquer des cancers 

de l’os. Ainsi, la définition de l’endoste a été modifiée par la CIPR (4), les cellules cibles pour l’induction 

de cancers osseux étant considérées comme réparties sur une couche de 50 µm à la surface de l’os 

trabéculaire et des cavités médullaires de l’os cortical. De plus, la CIPR a défini cette couche de 50 µm 

entre l’os trabéculaire et la moelle comme pouvant être active ou inactive. 

2.5. Notion de cellularité 

La cellularité renseigne sur la proportion de volume de moelle osseuse occupé par les cellules qui sont 

hématopoïétiquement active, la moelle rouge, et non par la moelle jaune composée d’adipocytes 

(cellules graisseuses) (Figure 2-4). De même, elle renseigne sur la fraction d’adipocytes présente dans 

l’endoste. Chez l'Homme, tous les os ont une activité hématopoïétique jusqu'à l'âge de 5 ans. Par la 

suite, cette activité se concentre dans les os courts et plats, plus précisément le sternum, les côtes, les 

vertèbres et les os coxaux (Tableau 2-1). La Publication 70 de la CIPR reporte les cellularités pour 8 

groupes d’os et 7 tranches d’âge (Tableau 2-2). Ces valeurs sont indépendantes du sexe. 
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Figure 2-4 - Moelle osseuse contenant des cellules graisseuses, les adipocytes (tête de flèche), dispersées dans la moelle 
active (longue flèche étroite). Ce réseau se trouve dans l’os trabéculaire (flèche large). 

Age (ans) 
% par rapport au poids total du corps 

Moelle osseuse Moelle active Moelle inactive 

Nouveau-né 1,3 1,3 0,0 

1 1,7 1,5 0,2 

5 2,5 1,7 0,8 

10 3,8 1,9 1,9 

15 4,5 1,9 2,6 

35, homme 5,0 1,6 3,4 

35, femme 4,5 1,5 3,0 

Tableau 2-1 - Valeurs de référence pour les masses de la moelle active et inactive en fonction de l'âge (8). 

Os 
Cellularité à différents âges (an) 

0 1 5 10 15 25 40 

Vertèbres, sternum et côtes 1,00 0,95 0,85 0,80 0,75 0,72 0,70 

Crâne et omoplate 1,00 0,95 0,80 0,65 0,55 0,42 0,38 

Clavicules 1,00 0,95 0,79 0,63 0,52 0,37 0,33 

Moitié supérieure du fémur 
et de l’humérus 

1,00 0,95 0,77 0,60 0,45 0,30 0,25 

Moitié inférieure du fémur 
et de l’humérus 

1,00 0,89 0,71 0,39 0,10 0 0 

Tibia, péroné, rotule, 
cubitus, radius 

1,00 0,89 0,57 0,23 0 0 0 

Os du pied, poignet, 
cheville, main 

1,00 0,50 0,20 0 0 0 0 

Os coxae 1,00 0,95 0,79 0,72 0,64 0,58 0,48 

Tableau 2-2 - Cellularité dans chaque groupe d'os en fonction de l'âge (8). 

3. Modèle dosimétrique de l’os de la publication 30 de la CIPR 
Dans la publication 30 de la CIPR, il est considéré que des dépôts d’énergie aux deux régions 

radiosensibles – moelle rouge (correspondant à la moelle active) et endoste (ou surface osseuse) - 

n’auront lieu que pour des particules alpha émises de cinq sources potentielles : la surface ou le 
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volume de l’os cortical, la surface ou le volume de l’os trabéculaire et la moelle rouge. Pour les fractions 

d’énergies absorbées du modèle squelettique de l’adulte, des approximations sont adoptées. Celles-ci 

sont présentées dans le Tableau 2-1. Les fractions massiques d’énergie absorbée sont ensuite calculées 

avec une masse de moelle active et d’endoste de 1,5 kg et 0,12 kg, respectivement. Cependant, ces 

paramètres sont indépendants de l’énergie de la particule, du site squelettique, de la cellularité et du 

sexe de la personne.  

Source Cible Fraction d’énergie absorbée 

Surface de l’os cortical Moelle rouge 0,0 

Volume de l’os cortical Moelle rouge 0,0 

Surface de l’os trabéculaire Moelle rouge 0,5 

Volume de l’os trabéculaire Moelle rouge 0,05 

Surface de l’os cortical Endoste 0,25 

Volume de l’os cortical Endoste 0,01 

Surface de l’os trabéculaire Endoste  0,25 

Volume de l’os trabéculaire Endoste 0,025 

Moelle rouge Moelle rouge 1 

Tableau 3-3 – Fractions d’énergies absorbées recommandées dans la publication 30 de la CIPR pour les particules 
alpha chez l’adulte (2). 

4. Fantômes voxelisés de l’os 
Pour prendre en compte la complexité de la structure de l’os, des modèles voxelisés de chaque site 

squelettique ont été créés en collaboration avec l’Université de Floride pour l’homme adulte. 

4.1. Sources des données squelettiques 
Les modèles ont été basés sur les données anatomiques d’un cadavre. Le choix et le protocole 

expérimental sont détaillés dans la publication de Hough et al. (9). Le sujet sélectionné était un homme 

de 40 ans, pesant environ 82 kg et mesurant 170 cm au moment de son décès (IMC de 28,4 kg.m2). Il 

est mort d’un infarctus du myocarde. Son poids et sa taille sont assez proches de ceux de l’homme 

adulte de référence utilisé dans la Publication 89 de la CIPR (10). 

4.2. Création des fantômes voxelisés 

De ce cadavre, 38 sites squelettiques ont été prélevés : cavité crânienne (X2), mandibule (X1), 

omoplate (X2), clavicule (X2), sternum (X1), côtes (X6), colonne vertébrale (X1 - incluant les vertèbres 

cervicales, thoraciques et lombaires), pelvis (X1 - coccyx et sacrum), et les extrémités proximales et 

distales des os longs dont l’humérus (X4), radius (X4), cubitus (X4), fémur(X4), péroné (X3) et tibia (X3). 

Une imagerie TDM a ensuite été réalisée sur l’ensemble de ces régions. Ces images ont permis de 

segmenter l’os trabéculaire et cortical. Les mains, les pieds, la rotule et la diaphyse des os longs n’ont 

pu être prélevés. Ces régions ont par conséquent été représentées, par la suite, par les sites 

squelettiques adjacents. Par exemple, l’humérus distal a été utilisé pour représenter la structure des 

os de la main. Ainsi, au total, 47 régions squelettiques ont été représentées dans le squelette de 

l’homme adulte de l’Université de Floride. 

Une imagerie µTDM est enfin réalisée sur les cœurs d’os trabéculaire identifiés sur les images TDM. La 

moelle osseuse et l’os trabéculaire sont alors segmentés sur chaque site squelettique. Les masses des 

tissus de l’homme de référence de la Publication 89 de la CIPR ont été réparties dans les sites 
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squelettiques. Ainsi, le fantôme final inclut 3709 g de moelle osseuse (1164 g de moelle active et 2545 

g de moelle inactive), 5632 g d’os minéral (4425 g d’os cortical et 1207 g d’os spongieux). 

Lors d’une précédente thèse (11), des fantômes voxelisés ont été créés à partir des images µTDM avec 

des voxels de 50 µm correspondant à l’épaisseur de l’endoste. 

4.3. Ajout de l’endoste 

Grâce à ce dimensionnement, l’endoste a pu être ajouté en considérant les voxels bordant l’os 

trabéculaire. Dû à la géométrie voxelisée, des considérations particulières ont été prises pour les voxels 

se trouvant dans des angles ou des coins de l’os trabéculaire. Afin d’être le plus proche des masses de 

la Publication 110 de la CIPR (12), il a été décidé de considérer les voxels adjacents de face et de bord 

à un voxel correspondant à un os trabéculaire comme un voxel d’endoste. L’ajout de l’endoste a été 

réalisé à l’aide d’un code développé sous IDL®. La Figure 4-1 illustre ce que les voxels de face et de bord 

représentent. Lorsque seuls les voxels de face sont considérés comme l’endoste, le volume de ce tissu 

est sous-estimé. La Figure 4-2 montre un exemple de vues axiale, frontal et sagittale pour le col du 

fémur avant et après l’ajout de l’endoste. 

 
Figure 4-1 - Voxel correspondant à l'os trabéculaire en jaune (a), voxels de face en gris (b), et voxels de bord en rouge 
(c). 

 
Figure 4-2 - Vues axiale (haut), frontale (milieu) et sagittale (bas) du col du fémur sans (gauche) et avec endoste (droite) 
en gris. L'os trabéculaire est représenté en jaune et la moelle active en violet. 

a) b) c) 
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4.4. Création de la cellularité 

A l’aide d’un code développé sous IDL®, une proportion de moelle inactive a été introduite dans tous 

les sites squelettiques de façon homogène dans la moelle active. De même, une proportion d’endoste 

inactif a été introduite de façon homogène dans l’endoste actif. Ainsi, pour chaque site squelettique, 

une proportion de moelle inactive et d’endoste inactif a été rajoutée en suivant les recommandations 

de la Publication 70 de la CIPR pour un homme adulte de 40 ans (Tableau 2-2). De plus, comme chaque 

patient peut avoir une cellularité différente des valeurs de la CIPR, une version de chaque site 

squelettique a été créée dans laquelle la cellularité a été incrémentée de 0 % à 100 %, par pas de 10 

%. Un exemple de coupes transversales de l’os frontal pour des cellularités allant de 0 à 100 % est 

présenté Figure 4-3. 

 
Figure 4-3 - Vues transversales de l'os frontal pour des cellularités allant de 0 à 100 %. L'os trabéculaire est représenté 
en rouge, la moelle inactive en jaune, l'endoste inactif en bleu, l'endoste actif en vert, et la moelle active en noir. 

4.5. Modélisation des os longs 

La diaphyse des os longs a directement été modélisée dans MCNP6 à l’aide de cylindres imbriqués. Le 

rayon de la cavité médullaire et le rayon externe de la diaphyse ont été déterminés à l’aide des images 

TDM des os longs. 

0% 

100% 90% 80% 70% 

60% 50% 40% 38% 

30% 20% 10% 
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L’endoste a été modélisé à l’aide d’une coque cylindrique de 50 µm d’épaisseur dans la cavité 

médullaire. Ainsi les rayons externes de la cavité médullaire et de l’endoste coïncident. Les dimensions 

des 6 os longs sont détaillées dans le Tableau 4-1. Aucune moelle active ou endoste actif n’a été 

introduit dans ces fantômes. 

  Volume (cm3) 
Longueur de la 
diaphyse (cm) 

Rayon (cm) 

Région Site 
Os 

cortical 
Cavité 

médullaire 
Os cortical 
(externe) 

Cavité 
médullaire 

Endoste 

Bras 
Humérus 56,16 30,24 22,8 1,09832 0,64977 0,64477 

Radius 21,07 7,02 18,5 0,69521 0,34760 0,34260 
Cubitus 25,73 8,58 18,5 0,76822 0,38411 0,37911 

Jambes 
Fémur 60,04 111,49 30,0 1,34907 1,08765 1,08265 

Tibia 39,83 73,96 25,0 1,20367 0,97043 0,96543 
Péroné 13,91 5,96 25,5 0,49803 0,27278 0,26778 

Tableau 4-1 - Dimensions utilisées pour les os longs. 

4.6. Définition des régions squelettiques 

Au total, 34 sites squelettiques ont été pris en compte dans la suite de l’étude. Dans chacun de ces 

sites squelettiques, différentes régions ont été différenciées : la moelle active (AM), l’endoste 

regroupant l’endoste actif et inactif (TM50) et la moelle inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire 

(TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical (CBV) et la surface de l’os cortical 

(CBS). De plus, la moelle trabéculaire (TMS) regroupe l’ensemble de la moelle active et de la moelle 

inactive présentes dans les os courts. De même, la moelle corticale (CMS) regroupe l’ensemble de la 

moelle présente dans les os longs. 

Les masses de chaque tissu ainsi que les fractions massiques de chaque tissu sont regroupées, pour 

chaque site squelettique dans le Tableau 5-1. La fraction massique de chaque tissu x a été déterminée 

à l’aide de l’équation (1.1). 

𝑓𝑥, 𝑖 =
𝑚𝑥,𝑖

𝑚𝑥,𝑠𝑘𝑒𝑙
 (1.1) 

avec 𝑚𝑥,𝑖 la masse du tissu dans le site squelettique i considéré et 𝑚𝑥,𝑠𝑘𝑒𝑙 la masse du tissu dans le 

squelette entier. 

5. Simulations du transport des particules 
Le transport des particules α a été simulé dans les fantômes ainsi créés à l’aide du code Monte Carlo 

MCNP6. 

5.1. MCNP6 

MCNP6 est la dernière version du code MCNP. Il combine les performances des codes MCNP5 et 

MCNPX, en incluant une extension des sections efficaces des photons et électrons pour les énergies 

plus faibles (1 keV), permettant alors de simuler des électrons jusqu’à une énergie de 10 eV. La version 

utilisée lors de cette étude est MCNP6 v1.0, sortie en 2013 (13). Le transport des particules α est 

modélisé grâce à l’approximation du ralentissement continu (CSDA, cf. Chapitre I §3.1) et prend en 

compte la diffusion élastique et inélastique, la diffusion Compton pour les changements de trajectoire 

et les pertes d’énergie (incluant le straggling, cf. Chapitre I §3.1) et les interactions 

électromagnétiques.  



 
 139 

Site squelettique 
 Masses des tissus (g)   Fraction massique de chaque tissu 
 AM IM TM50 TBV CBV  fAM fIM fTM50 fTBV fCBV fTBS fAM/TMS fIM/TMS fCMS fCBS 

Os du crâne    53,0  1253,6  0,0000 0,0000 0,1184 0,0000 0,2833 0,0000 0,0000 0,0000   

Frontal  17,9 27,8  70,3    0,0154 0,0109 0,0000 0,0583 0,0000 0,0380 0,0054 0,0085   

Pariétal  35,2 54,6  112,1    0,0302 0,0214 0,0000 0,0929 0,0000 0,0729 0,0107 0,0166   

Occipital  3,4 5,3  173,0    0,0029 0,0021 0,0000 0,1434 0,0000 0,0491 0,0010 0,0016   

Mandibule  10,4 16,1 2,3 5,0 36,4   0,0089 0,0063 0,0051 0,0041 0,0082 0,0051 0,0032 0,0049   

Omoplate  105,4 163,6 31,6 93,4 320,8   0,0905 0,0643 0,0708 0,0774 0,0725 0,0782 0,0321 0,0498   

Clavicules  12,4 23,9 3,3 9,2 51,4   0,0106 0,0094 0,0073 0,0076 0,0116 0,0072 0,0038 0,0073   

Sternum  30,3 12,4 4,6 7,2 36,8   0,0260 0,0049 0,0103 0,0060 0,0083 0,0093 0,0092 0,0038   

Côtes    18,7  233,1   0,0000 0,0000 0,0418 0,0000 0,0527 0,0000 0,0000 0,0000   

Supérieure  33,2 13,6  10,2    0,0286 0,0053 0,0000 0,0085 0,0000 0,0112 0,0101 0,0041   

Milieu  50,2 20,5  22,1    0,0431 0,0080 0,0000 0,0183 0,0000 0,0212 0,0153 0,0062   

Inférieure  35,0 14,3  10,5    0,0300 0,0056 0,0000 0,0087 0,0000 0,0090 0,0107 0,0043   

Vertèbres cervicales    9,3  63,4   0,0000 0,0000 0,0209 0,0000 0,0143 0,0000 0,0000 0,0000   

C3 (C1-C3)  16,7 6,8  8,4    0,0144 0,0027 0,0000 0,0070 0,0000 0,0094 0,0051 0,0021   

C6 (C4-C7)  20,5 8,4  13,1    0,0176 0,0033 0,0000 0,0109 0,0000 0,0110 0,0062 0,0025   

Vertèbres thoraciques    21,6  145,0   0,0000 0,0000 0,0483 0,0000 0,0328 0,0000 0,0000 0,0000   

T3 (T1-T4)  38,1 15,5  15,4    0,0327 0,0061 0,0000 0,0128 0,0000 0,0148 0,0116 0,0047   

T6 (T5-T8)  50,9 20,7  5,9    0,0437 0,0081 0,0000 0,0049 0,0000 0,0082 0,0155 0,0063   

T11 (T9-T12)  62,5 25,5  20,8    0,0537 0,0100 0,0000 0,0172 0,0000 0,0226 0,0191 0,0078   

Vertèbres lombaires    24,6  109,8   0,0000 0,0000 0,0549 0,0000 0,0248 0,0000 0,0000 0,0000   

L2 (L1-L3)  86,6 35,3  29,7    0,0744 0,0139 0,0000 0,0246 0,0000 0,0294 0,0264 0,0108   

L4 (L4-L5)  64,6 26,3  17,2    0,0555 0,0103 0,0000 0,0143 0,0000 0,0190 0,0197 0,0080   

Sacrum  94,0 38,4 16,7 33,5 92,4   0,0808 0,0151 0,0373 0,0278 0,0209 0,0313 0,0287 0,0117   

Os coxal  308,3 317,8 77,7 133,1 433,1   0,2650 0,1249 0,1738 0,1103 0,0979 0,1508 0,0940 0,0968   

Humérus, proximal  35,8 102,1 12,1 28,3 50,8   0,0307 0,0401 0,0271 0,0235 0,0115 0,0260 0,0109 0,0311   

Humérus, diaphyse supérieure  0,0 23,6 0,5 0,0 111,4    0,0093 0,0010 0,0000 0,0252 0,0000   0,0552 0,0226 

Humérus, diaphyse inférieure  0,0 28,0 0,5 0,0 99,2   0,0000 0,0110 0,0010 0,0000 0,0224 0,0000   0,0655  

Humérus, distal  0,0 64,4 9,6 22,5 62,2   0,0000 0,0253 0,0215 0,0186 0,0141 0,0211 0,0000 0,0196   

Radius, proximal  0,0 11,3 0,8 2,2 10,1   0,0000 0,0044 0,0017 0,0018 0,0023 0,0016 0,0000 0,0034   

Radius, diaphyse  0,0 13,8 0,4 0,0 79,0   0,0000 0,0054 0,0009 0,0000 0,0179 0,0000   0,0323 0,0098 

Radius, distal  0,0 19,8 2,4 5,1 18,3   0,0000 0,0078 0,0053 0,0042 0,0041 0,0054 0,0000 0,0060   

Cubitus, proximal  0,0 34,5 4,6 13,0 33,7   0,0000 0,0136 0,0103 0,0108 0,0076 0,0105 0,0000 0,0105   

Cubitus, diaphyse  0,0 16,8 0,4 0,0 96,5   0,0000 0,0066 0,0010 0,0000 0,0218 0,0000   0,0394 0,0108 

Cubitus, distal  0,0 7,1 1,1 2,3 5,3   0,0000 0,0028 0,0025 0,0019 0,0012 0,0025 0,0000 0,0022   

Poignets et mains  0,0 41,2 6,2 14,4 172,6   0,0000 0,0162 0,0138 0,0119 0,0390 0,0135 0,0000 0,0126   

Tableau 5-1 - Masses et fractions massiques des tissus dans chaque site squelettique : la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la moelle inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire (TBV), la 
surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical (CBV), la surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS).
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Site squelettique 
 Masses des tissus (g)   Fraction massique de chaque tissu 
 AM IM TM50 TBV CBV  fAM fIM fTM50 fTBV fCBV fTBS fAM/TMS fIM/TMS fCMS fCBS-MC 

Fémur, proximal    29,4  40,2  0,0000 0,0000 0,0657 0,0000 0,0091 0,0000 0,0000 0,0000   

Tête  17,5 49,9  38,7    0,0150 0,0196 0,0000 0,0321 0,0000 0,0290 0,0053 0,0152   

Col  34,9 99,6  29,9    0,0300 0,0391 0,0000 0,0248 0,0000 0,0330 0,0106 0,0304   

Fémur, diaphyse supérieure  0,0 93,2 1,0 0,0 127,9    0,0366 0,0023 0,0000 0,0289 0,0000   0,2185 0,0498 

Fémur, diaphyse inférieure  0,0 94,5 1,0 0,0 97,2   0,0000 0,0371 0,0022 0,0000 0,0220 0,0000   0,2215  

Fémur, distal  0,0 228,8 31,7 76,6 56,9   0,0000 0,0899 0,0709 0,0635 0,0129 0,0752 0,0000 0,0697   

Rotule  0,0 26,8 3,7 9,0 6,7   0,0000 0,0105 0,0083 0,0075 0,0015 0,0088 0,0000 0,0082   

Tibia, proximal  0,0 192,5 23,6 49,0 46,2   0,0000 0,0757 0,0527 0,0406 0,0105 0,0524 0,0000 0,0587   

Tibia, diaphyse  0,0 145,2 1,5 0,0 149,3   0,0000 0,0570 0,0033 0,0000 0,0338 0,0000   0,3402 0,0370 

Tibia, distal  0,0 66,2 8,4 18,5 26,0   0,0000 0,0260 0,0187 0,0153 0,0059 0,0182 0,0000 0,0202   

Péroné, proximal  0,0 16,5 1,4 2,7 8,6   0,0000 0,0065 0,0032 0,0022 0,0019 0,0031 0,0000 0,0050   

Péroné, diaphyse  0,0 11,7 0,4 0,0 52,2   0,0000 0,0046 0,0009 0,0000 0,0118 0,0000   0,0274 0,0106 

Péroné, distal  0,0 13,0 1,9 4,4 12,5   0,0000 0,0051 0,0043 0,0036 0,0028 0,0042 0,0000 0,0039   

Chevilles et pieds  0,0 297,9 41,3 99,8 286,0   0,0000 0,1170 0,0923 0,0827 0,0646 0,0979 0,0000 0,0908   

Total  1164 2545 447 1207 4425   1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 0,355 0,645 1,000 0,141 

Tableau 5-1 (suite) - Masses et fractions massiques des tissus dans chaque site squelettique : la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la moelle inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire 

(TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical (CBV), la surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS). 



 

 141 

5.2. Définitions des sources et cibles 

Les compositions et densités des différentes régions utilisées dans la définition des matériaux sont 

issues du rapport 46 de la Commission Internationale sur les Unités et des Mesure Radiologiques (ICRU 

pour International Commission ont Radiological Units and measurements) (14). Les données sont 

résumées dans le Tableau 5-2. Des masses volumiques de 1,03 g.cm-3, 0,98 g.cm-3 et 1,92 g.cm-3 ont 

été attribuées respectivement à la moelle et l’endoste actif, la moelle et l’endoste inactif et le minéral 

osseux (os trabéculaire et os cortical). 

Les cibles définies dans MCNP6 sont les deux parties radiosensibles de l’os : l’endoste (TM50) et la 

moelle active (AM). Les sources définies sont la moelle inactive (IM), la moelle active (AM), le volume 

de l’os trabéculaire (TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS) et la surface de l’os cortical (CBS) pour 

les os longs. Pour la surface des os trabéculaire et cortical, les particules ont été émises dans une 

épaisseur de 1 µm entre l’os et l’endoste. 

Tissus de 

l’os 

Eléments Masse 

volumique 

(g.cm-3) 
H C O N Na Mg P S Cl K Ca Fe 

Moelle et 

endoste 

actifs 

10,5 41,4 43,9 3,4 0,1 0,2 0,2 0,2 - - - 0,1 1,03 

Moelle et 

endoste 

inactifs 

11,5 64,4 23,1 0,7 0,1 - - 0,1 0,1 - - - 0,98 

Minéral 

osseux 
3,4 15,5 43,5 4,2 0,1 0,2 10,3 0,3 - - 22,5 - 1,92 

Tableau 5-2 - Compositions et masses volumiques utilisées pour la définition des matériels pour chaque région des sites 
squelettiques. 

5.3. Paramètres des simulations 

Le fichier d’entrée pour le code MCNP6 a été créé avec le logiciel OEDIPE et a été modifié pour prendre 

en compte des particules α monoénergétiques. Pour chaque site squelettique et chaque tissu source, 

5.106 particules ont été simulées afin d’assurer une précision statistique inférieure à 1 %. L’énergie de 

coupure des particules α a été fixée à 1 keV. Le tally *F8 a été utilisé pour calculer l’énergie déposée 

(en MeV) dans la région cible définie. Enfin, pour chaque configuration (site squelettique, région 

source et cellularité), l’énergie des particules α était comprise entre 2 et 12 MeV avec un pas de 0,5 

MeV afin de correspondre aux énergies utilisées dans les domaines de la radioprotection et de la 

radiothérapie. 

6. Fractions d’énergie absorbée 

6.1. Formalisme 

Comme indiqué, le fichier de sortie MCNP6 nous indique l’énergie absorbée pour la configuration 

source (rS) - cible (rT) fixée. La fraction d’énergie absorbée (AF) est ensuite calculée suivant l’équation 

(1.2) (cf. Chapitre I, §6.1.1). 

𝜙(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂) =  
𝐸𝑇

𝐸𝑂
 (1.2) 

avec 𝐸𝑇 l’énergie absorbée dans la cible rT et 𝐸𝑂 l’énergie émise par la source rS. 
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Les fractions absorbées de chaque site squelettique permettent ensuite de déduire les fractions 

absorbées squelettiques grâce à l’équation (1.3) (15). 

𝜙𝑠𝑘𝑒𝑙,(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂) = ∑ 𝑓𝑥, 𝑆 × 𝜙𝑥(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂)𝑥  (1.3) 

avec 𝑓𝑥, 𝑆 la fraction massique du tissu source rS dans le site squelettique x tabulée dans le Tableau 5-1 

et 𝜙𝑥(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂) la fraction d’énergie absorbée par le volume source rT, d’une radiation d’énergie E0 

émise par le volume source rS dans le site squelettique x. 

Finalement, les fractions massiques absorbées (SAF) sont déduites avec l’équation (1.4). 

Φ𝑠𝑘𝑒𝑙(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂) =
𝜙𝑠𝑘𝑒𝑙(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑂)

𝑚𝑠𝑘𝑒𝑙,𝑇
 

avec mT la masse totale du volume cible dans le squelette tabulée dans le Tableau 5-1 : soit 1664 g pour 

la moelle active, soit 447 g pour l’endoste.  

6.2. Fractions absorbées en fonction des sites squelettiques 

Les valeurs numériques des AF déterminées pour la moelle active et l’endoste, pour différentes 

sources (AM, IM, TBS et TBV) sont présentées, pour chaque site squelettique contenant la cellularité 

fixée par la CIPR 70, en Annexe 3. Les AF et SAF squelettiques sont reportées dans les Tableau 6-1 et 

Tableau 6-2, respectivement. 

Les Figure 6-1, Figure 6-2, Figure 6-3, et Figure 6-4 présentent un exemple d’AF à la moelle active et 

l’endoste pour des particules α émises dans la moelle active et l’os trabéculaire. On observe que plus 

l’énergie des particules α est élevée, moins elles déposent d’énergie dans la moelle active et l’endoste 

lorsqu’elles sont émises dans la moelle active (Figure 6-1 et Figure 6-3). Ceci s’explique par le fait que 

plus l’énergie des particules α est élevée, plus leur parcours est grand et plus elles vont déposer leur 

énergie en-dehors de la région source (cf. Chapitre I, §3.1). Ainsi, lorsque les particules α sont émises 

dans l’os trabéculaire, l’énergie déposée dans la moelle active et l’endoste augmente avec l’énergie 

d’émission des particules α (Figure 6-2 et Figure 6-4). Il peut être souligné que pour ces calculs réalisés 

avec les cellularités standards de l’homme de 40 ans, les fractions d’énergie absorbées sont toujours 

inférieures à 1, pris comme approximation dans la publication 30 de la CIPR, même à basse énergie 

(Figure 6-1). A l’inverse, pour le volume de l’os trabéculaire comme source et l’endoste comme cible, 

l’approximation de 0,025 sous-estime globalement les fractions d’énergie absorbées pour la majorité 

des sites squelettiques dès 4 MeV (Figure 6-4). 

De plus on observe que les AF dans la moelle active et dans l’endoste par des particules α provenant 

de l’os trabéculaire calculées pour l’os occipital du crâne (cranium occipital) sont plus faibles que celles 

calculées pour le reste des sites squelettiques (Figure 6-2 et Figure 6-4). Cela s’explique par le fait que 

l’os occipital du crâne contient un grand volume d’os trabéculaire et ainsi peu de moelle osseuse, 

comparé aux restes des sites squelettique (Figure 6-5). De même, la grande proportion d’os 

trabéculaire dans l’os occipital explique des AF supérieurs dans l’endoste à ceux des autres sites 

squelettiques lorsque les particules α proviennent de la moelle active (Figure 6-4). Les régions de 

moelle osseuse sont petites, ainsi l’endoste qui entoure ces régions reçoit une grande partie des 

émissions α. Dans cette dernière configuration, on note également que l’AF de l’os pariétal du crâne 

(cranium parietal) est également importante par rapport aux restes des AF. Cela s’explique par sa 

géométrie (Figure 6-5). En effet, contrairement à la clavicule par exemple, les régions de moelle 

osseuse sont plus petites et plus éparpillées à l’intérieur du fantôme, chacune entourées d’endoste. 

Ainsi la majorité des particules émises dans la moelle active vont traverser des régions d’endoste. Ces 

différences entre les différents sites squelettiques montrent l’importance de calculer les AF dans 

chacun des os. 
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Energie 

(MeV) 
𝜙(AM←AM) 𝜙(AM←IM) 𝜙(AM←TBS) (AM← TBV) 𝜙(AM←TMS) 𝜙(TM50←AM) (TM50← IM) (TM50← TBS) (TM50← TBV) (TM50← CBS) (TM50← TMS) (TM50← CMS) 

2 9,33 x 10-1 2,71 x 10-2 1,57 x 10-1 5,68 x 10-3 3,52 x 10-1 1,70 x 10-1 1,31 x 10-1 4,81 x 10-1 1,67 x 10-2 6,77 x 10-2 1,51 x 10-1 1,20 x 10-2 

2,5 9,10 x 10-1 3,64 x 10-2 1,58 x 10-1 7,57 x 10-3 3,51 x 10-1 1,68 x 10-1 1,30 x 10-1 4,83 x 10-1 2,19 x 10-2 6,84 x 10-2 1,50 x 10-1 1,19 x 10-2 

3 8,86 x 10-1 4,65 x 10-2 1,58 x 10-1 9,66 x 10-3 3,50 x 10-1 1,66 x 10-1 1,28 x 10-1 4,84 x 10-1 2,77 x 10-2 6,88 x 10-2 1,49 x 10-1 1,18 x 10-2 

3,5 8,59 x 10-1 5,73 x 10-2 1,58 x 10-1 1,19 x 10-2 3,49 x 10-1 1,64 x 10-1 1,27 x 10-1 4,84 x 10-1 3,40 x 10-2 6,91 x 10-2 1,48 x 10-1 1,16 x 10-2 

4 8,31 x 10-1 6,84 x 10-2 1,58 x 10-1 1,44 x 10-2 3,48 x 10-1 1,62 x 10-1 1,25 x 10-1 4,84 x 10-1 4,07 x 10-2 6,93 x 10-2 1,46 x 10-1 1,15 x 10-2 

4,5 8,03 x 10-1 7,99 x 10-2 1,58 x 10-1 1,70 x 10-2 3,47 x 10-1 1,59 x 10-1 1,23 x 10-1 4,83 x 10-1 4,79 x 10-2 6,94 x 10-2 1,45 x 10-1 1,13 x 10-2 

5 7,74 x 10-1 9,14 x 10-2 1,58 x 10-1 1,97 x 10-2 3,45 x 10-1 1,57 x 10-1 1,21 x 10-1 4,82 x 10-1 5,54 x 10-2 6,96 x 10-2 1,43 x 10-1 1,11 x 10-2 

5,5 7,46 x 10-1 1,03 x 10-1 1,58 x 10-1 2,25 x 10-2 3,44 x 10-1 1,54 x 10-1 1,19 x 10-1 4,80 x 10-1 6,32 x 10-2 6,97 x 10-2 1,42 x 10-1 1,08 x 10-2 

6 7,18 x 10-1 1,14 x 10-1 1,57 x 10-1 2,55 x 10-2 3,43 x 10-1 1,51 x 10-1 1,17 x 10-1 4,78 x 10-1 7,13 x 10-2 6,97 x 10-2 1,40 x 10-1 1,06 x 10-2 

6,5 6,91 x 10-1 1,24 x 10-1 1,57 x 10-1 2,85 x 10-2 3,41 x 10-1 1,48 x 10-1 1,15 x 10-1 4,75 x 10-1 7,95 x 10-2 6,96 x 10-2 1,38 x 10-1 1,04 x 10-2 

7 6,68 x 10-1 1,33 x 10-1 1,57 x 10-1 3,16 x 10-2 3,40 x 10-1 1,45 x 10-1 1,13 x 10-1 4,67 x 10-1 8,77 x 10-2 6,79 x 10-2 1,37 x 10-1 1,01 x 10-2 

7,5 6,48 x 10-1 1,40 x 10-1 1,56 x 10-1 3,47 x 10-2 3,39 x 10-1 1,43 x 10-1 1,11 x 10-1 4,56 x 10-1 9,55 x 10-2 6,55 x 10-2 1,35 x 10-1 9,86 x 10-3 

8 6,32 x 10-1 1,46 x 10-1 1,56 x 10-1 3,79 x 10-2 3,37 x 10-1 1,40 x 10-1 1,09 x 10-1 4,43 x 10-1 1,03 x 10-1 6,27 x 10-2 1,34 x 10-1 9,62 x 10-3 

8,5 6,19 x 10-1 1,50 x 10-1 1,56 x 10-1 4,12 x 10-2 3,36 x 10-1 1,38 x 10-1 1,07 x 10-1 4,30 x 10-1 1,10 x 10-1 5,97 x 10-2 1,32 x 10-1 9,40 x 10-3 

9 6,08 x 10-1 1,53 x 10-1 1,57 x 10-1 4,45 x 10-2 3,34 x 10-1 1,35 x 10-1 1,05 x 10-1 4,17 x 10-1 1,17 x 10-1 5,69 x 10-2 1,31 x 10-1 9,20 x 10-3 

9,5 5,99 x 10-1 1,55 x 10-1 1,57 x 10-1 4,79 x 10-2 3,33 x 10-1 1,33 x 10-1 1,03 x 10-1 4,04 x 10-1 1,23 x 10-1 5,41 x 10-2 1,30 x 10-1 9,02 x 10-3 

10 5,90 x 10-1 1,58 x 10-1 1,58 x 10-1 5,14 x 10-2 3,31 x 10-1 1,31 x 10-1 1,02 x 10-1 3,92 x 10-1 1,28 x 10-1 5,14 x 10-2 1,29 x 10-1 8,84 x 10-3 

10,5 5,83 x 10-1 1,59 x 10-1 1,59 x 10-1 5,49 x 10-2 3,30 x 10-1 1,29 x 10-1 1,00 x 10-1 3,79 x 10-1 1,33 x 10-1 4,90 x 10-2 1,29 x 10-1 8,69 x 10-3 

11 5,75 x 10-1 1,60 x 10-1 1,60 x 10-1 5,87 x 10-2 3,28 x 10-1 1,27 x 10-1 9,89 x 10-2 3,65 x 10-1 1,38 x 10-1 4,66 x 10-2 1,28 x 10-1 8,55 x 10-3 

11,5 5,69 x 10-1 1,61 x 10-1 1,61 x 10-1 6,24 x 10-2 3,27 x 10-1 1,26 x 10-1 9,77 x 10-2 3,53 x 10-1 1,42 x 10-1 4,44 x 10-2 1,28 x 10-1 8,42 x 10-3 

12 5,63 x 10-1 1,62 x 10-1 1,62 x 10-1 6,63 x 10-2 3,25 x 10-1 1,24 x 10-1 9,66 x 10-2 3,41 x 10-1 1,46 x 10-1 4,23 x 10-2 1,27 x 10-1 8,30 x 10-3 

Tableau 6-1 - Fractions d'énergie absorbée squelettiques pour l'homme adulte : la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la moelle inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire (TBV), la 
surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical (CBV), la surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS).
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Energie 

(MeV) 
Φ(AM←AM) Φ(AM←IM) Φ(AM←TBS) Φ(AM← TBV) Φ(AM←TMS) Φ(TM50←AM) Φ(TM50← IM) Φ(TM50← TBS) Φ(TM50← TBV) Φ(TM50← CBS) Φ(TM50← TMS) Φ(TM50← CMS) 

2 8,02 X 10-4 2,33 X 10-5 1,35 X 10-4 4,88 X 10-6 3,02 X 10-4 3,79 X 10-4 2,94 X 10-4 1,08 X 10-3 3,73 X 10-5 1,52 X 10-4 3,38 X 10-4 2,69 X 10-5 

2,5 6,53 X 10-4 3,13 X 10-5 1,36 X 10-4 6,50 X 10-6 3,02 X 10-4 3,75 X 10-4 2,91 X 10-4 1,08 X 10-3 4,90 X 10-5 1,53 X 10-4 3,36 X 10-4 2,67 X 10-5 

3 6,35 X 10-4 4,00 X 10-5 1,36 X 10-4 8,29 X 10-6 3,01 X 10-4 3,71 X 10-4 2,87 X 10-4 1,08 X 10-3 6,19 X 10-5 1,54 X 10-4 3,33 X 10-4 2,63 X 10-5 

3,5 6,16 X 10-4 4,92 X 10-5 1,36 X 10-4 1,02 X 10-5 3,00 X 10-4 3,66 X 10-4 2,84 X 10-4 1,08 X 10-3 7,60 X 10-5 1,55 X 10-4 3,31 X 10-4 2,60 X 10-5 

4 5,96 X 10-4 5,88 X 10-5 1,36 X 10-4 1,23 X 10-5 2,99 X 10-4 3,61 X 10-4 2,80 X 10-4 1,08 X 10-3 9,11 X 10-5 1,55 X 10-4 3,28 X 10-4 2,56 X 10-5 

4,5 5,76 X 10-4 6,86 X 10-5 1,36 X 10-4 1,46 X 10-5 2,98 X 10-4 3,56 X 10-4 2,76 X 10-4 1,08 X 10-3 1,07 X 10-4 1,55 X 10-4 3,24 X 10-4 2,52 X 10-5 

5 5,55 X 10-4 7,85 X 10-5 1,36 X 10-4 1,69 X 10-5 2,97 X 10-4 3,50 X 10-4 2,71 X 10-4 1,08 X 10-3 1,24 X 10-4 1,56 X 10-4 3,21 X 10-4 2,48 X 10-5 

5,5 5,35 X 10-4 8,82 X 10-5 1,35 X 10-4 1,93 X 10-5 2,96 X 10-4 3,44 X 10-4 2,67 X 10-4 1,07 X 10-3 1,41 X 10-4 1,56 X 10-4 3,17 X 10-4 2,43 X 10-5 

6 5,15 X 10-4 9,77 X 10-5 1,35 X 10-4 2,19 X 10-5 2,94 X 10-4 3,38 X 10-4 2,62 X 10-4 1,07 X 10-3 1,59 X 10-4 1,56 X 10-4 3,13 X 10-4 2,37 X 10-5 

6,5 4,96 X 10-4 1,07 X 10-4 1,35 X 10-4 2,45 X 10-5 2,93 X 10-4 3,32 X 10-4 2,57 X 10-4 1,06 X 10-3 1,78 X 10-4 1,56 X 10-4 3,10 X 10-4 2,32 X 10-5 

7 4,79 X 10-4 1,14 X 10-4 1,35 X 10-4 2,71 X 10-5 2,92 X 10-4 3,25 X 10-4 2,52 X 10-4 1,04 X 10-3 1,96 X 10-4 1,52 X 10-4 3,06 X 10-4 2,26 X 10-5 

7,5 4,65 X 10-4 1,20 X 10-4 1,34 X 10-4 2,98 X 10-5 2,91 X 10-4 3,19 X 10-4 2,47 X 10-4 1,02 X 10-3 2,14 X 10-4 1,46 X 10-4 3,02 X 10-4 2,21 X 10-5 

8 4,54 X 10-4 1,25 X 10-4 1,34 X 10-4 3,25 X 10-5 2,90 X 10-4 3,13 X 10-4 2,43 X 10-4 9,91 X 10-4 2,30 X 10-4 1,40 X 10-4 2,99 X 10-4 2,15 X 10-5 

8,5 4,44 X 10-4 1,29 X 10-4 1,34 X 10-4 3,54 X 10-5 2,88 X 10-4 3,08 X 10-4 2,39 X 10-4 9,61 X 10-4 2,46 X 10-4 1,34 X 10-4 2,96 X 10-4 2,10 X 10-5 

9 4,36 X 10-4 1,31 X 10-4 1,35 X 10-4 3,82 X 10-5 2,87 X 10-4 3,02 X 10-4 2,35 X 10-4 9,33 X 10-4 2,61 X 10-4 1,27 X 10-4 2,94 X 10-4 2,06 X 10-5 

9,5 4,29 X 10-4 1,34 X 10-4 1,35 X 10-4 4,11 X 10-5 2,86 X 10-4 2,98 X 10-4 2,31 X 10-4 9,05 X 10-4 2,74 X 10-4 1,21 X 10-4 2,91 X 10-4 2,02 X 10-5 

10 4,23 X 10-4 1,35 X 10-4 1,36 X 10-4 4,42 X 10-5 2,85 X 10-4 2,93 X 10-4 2,27 X 10-4 8,76 X 10-4 2,87 X 10-4 1,15 X 10-4 2,89 X 10-4 1,98 X 10-5 

10,5 4,18 X 10-4 1,37 X 10-4 1,37 X 10-4 4,72 X 10-5 2,83 X 10-4 2,89 X 10-4 2,24 X 10-4 8,47 X 10-4 2,99 X 10-4 1,10 X 10-4 2,88 X 10-4 1,94 X 10-5 

11 4,13 X 10-4 1,38 X 10-4 1,38 X 10-4 5,04 X 10-5 2,82 X 10-4 2,85 X 10-4 2,21 X 10-4 8,18 X 10-4 3,09 X 10-4 1,04 X 10-4 2,86 X 10-4 1,91 X 10-5 

11,5 4,08 X 10-4 1,38 X 10-4 1,38 X 10-4 5,36 X 10-5 2,81 X 10-4 2,81 X 10-4 2,19 X 10-4 7,90 X 10-4 3,19 X 10-4 9,94 X 10-5 2,86 X 10-4 1,88 X 10-5 

12 4,04 X 10-4 1,39 X 10-4 1,39 X 10-4 5,69 X 10-5 2,79 X 10-4 2,78 X 10-4 2,16 X 10-4 7,63 X 10-4 3,27 X 10-4 9,47 X 10-5 2,85 X 10-4 1,86 X 10-5 

Tableau 6-2 - Fractions massiques d'énergie absorbée squelettiques pour l'homme adulte (en g-1) : la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la moelle inactive (IM), le volume de l’os 
trabéculaire (TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical (CBV), la surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS).
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Figure 6-1 - Fractions d'énergie absorbées dans la moelle active pour des particules α émises depuis la moelle active, 
pour chaque site squelettique et le squelette (en tirets noirs). 

 
Figure 6-2 - Fractions d'énergie absorbées dans la moelle active pour des particules α émises depuis l’os trabéculaire, 
pour chaque site squelettique et le squelette (en tirets noirs). 
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Figure 6-3 - Fractions d'énergie absorbées dans l’endoste pour des particules α émises depuis la moelle active, pour 
chaque site squelettique et le squelette (en tirets noirs). 

 
Figure 6-4 - Fractions d'énergie absorbées dans l’endoste pour des particules α émises depuis l’os trabéculaire, pour 
chaque site squelettique et le squelette (en tirets noirs). 
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Figure 6-5 - Coupes axiales de différents fantômes voxelisés montrant les différentes structures de l’os trabéculaire 
dans l'os occipital du crâne (à gauche), l’os pariétal du crâne (au milieu) et la clavicule (à droite). La moelle osseuse 
(active et inactive), l’os trabéculaire et l’endoste sont représentés en rose, blanc et vert respectivement. 

6.3. Fractions absorbées en fonction de la cellularité 

Les AF ont ensuite été calculées pour différentes cellularités dans chaque site squelettique. Les valeurs 

numériques des AF dans la moelle active lorsque les particules α proviennent de la moelle active sont 

reportées en Annexe 3. On observe que les valeurs des AF et SAF pour la configuration (AM ← AM) 

sont très dépendantes de la cellularité comme illustré pour l’os frontal du crâne de l’homme adulte en 

Figure 7-1. L’AF à la moelle active est la plus importante pour une cellularité de 100% et décroit lorsque 

la cellularité diminue. Le SAF à la moelle active est le plus important pour une cellularité de 10% et 

diminue lorsque la cellularité augmente à cause de l’augmentation de la masse de la source. Ces 

résultats montrent l’importance d’ajuster les fantômes pour être le plus proche de la morphologie du 

patient. 

Les autres combinaisons cible - source n’ont pas la même dépendance avec la cellularité. Ainsi, ces 

combinaisons ont été seulement utilisées pour calculer les AF et SAF avec les valeurs de cellularité de 

la CIPR 70.  

7. Facteurs S  
L’ensemble de ces résultats a permis de calculer les facteurs S pour le 223Ra. Comme indiqué dans le 

Chapitre I, §6.1.2, les facteurs S sont déduits de l’équation (1.4). 

S(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝑡) = ∑ Δ𝑖Φ𝑠𝑘𝑒𝑙(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑖 , 𝑡)𝑖  (1.4) 

où i représente un type de particule, Δ𝑖 l’énergie moyenne émise par transformation nucléaire en 

J/(Bq.s), et Ei l’énergie moyenne par transition nucléaire pour les particules de type i. Φ𝑠𝑘𝑒𝑙(𝑟𝑇 ← 𝑟𝑆, 𝐸𝑖) 

est le SAF dans le volume cible 𝑟𝑇 pour des particules émises dans le volume cible 𝑟𝑆 d’énergie 𝐸𝑖. Ces 

SAF sont déduits par interpolation linéaire des SAF calculés avec MCNP6 pour les énergies d’émission 

comprises entre 2 valeurs calculées. 

Les Δ𝑖 ont été calculés à partir de la Publication 107 de la CIPR (16). Seules les décroissances α ont été 

considérées car elles représentent 95 % de l’énergie émise par désintégration.  

Les facteurs S pour chacune des combinaisons source – cible considérées dans cette étude sont 

résumés dans le Tableau 7-1. Ces facteurs S ont été comparés aux valeurs données dans la Publication 

30 de la CIPR reportées dans le Tableau 7-2 ainsi que les facteurs S qui ont été calculés à partir de ces 

valeurs. On observe des différences allant jusqu’à 60 % entre les deux modèles. Les différences sont 

les plus importantes lorsque la surface de l’os trabéculaire est considérée comme source. Comme 
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indiqué précédemment, la Publication 30 de la CIPR donne des AF indépendants du site squelettique, 

de sa cellularité et de l’énergie des particules α émises. De plus, l’endoste y est considéré comme un 

tissu d’une épaisseur de 10 µm. Ces données sont rappelées. 

 
Figure 7-1 – L’évolution de l'AF (en haut) et du SAF (en bas) en fonction de la cellularité dans l'os frontal du crâne pour 
la configuration (AM ← AM). 
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 Facteurs S du 223Ra (Gy.MBq-1.s-1) 

 223Ra seul 
223Ra et sa 

descendance 

TM50 ← CBS 1,42 x 10-7 6,46 x 10-7 

AM ← TBS 1,23 x 10-7 5,70 x 10-7 

TM50 ← TBS 9,71 x 10-7 4,43 x 10-6 

AM ← TBV 1,83 x 10-8 1,07 x 10-7 

TM50 ← TBV 1,34 x 10-7 7,75 x 10-7 

TM50 ← CMS 2,19 x 10-8 9,73 x 10-8 

AM ← TMS 2,68 x 10-7 1,24 x 10-6 

TM50 ← TMS 2,87 x 10-7 1,30 x 10-6 

AM ← AM 5,74 x 10-7 2,15x 10-6 

TM50 ← AM 3,10 x 10-7 1,39 x 10-6 

AM ← IM 8,30 x 10-8 4,57 x 10-7 

TM50 ← IM 2,41 x 10-7 1,08 x 10-6 

Tableau 7-1 - Facteurs S alpha du 223Ra pour le fantôme adulte homme : la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la 
moelle inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire (TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical 
(CBV), la surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS). 

 
Facteurs S du 223Ra (Gy.MBq-1.s-1) 

223Ra seul 
223Ra et sa 

descendance 

TM50 ← TBV 1,89 X 10-7 8,80 X 10-7 

TM50 ← TBS 1,89 X 10-6 8,80 X 10-6 

AM ← TBV 3,03 X 10-8 1,41 X 10-7 

AM ← TBS 3,03 X 10-7 1,41 X 10-6 

AM ← AM 6,05 X 10-7 2,82 X 10-6 

Tableau 7-2 - Facteurs S alpha du 223Ra calculés à partir des AF de la Publication 30 de la CIPR. 

 Erreur relative (%) 

TM50 ← TBV -12,0 

TM50 ← TBS -49,7 

AM ← TBV -24,0 

AM ← TBS -59,6 

AM ← AM -23,2 

Tableau 7-3 - Erreurs relatives entre les facteurs S de la Publication 30 de la CIPR et ceux calculés à l'aide du fantôme 
voxelisé de l'homme adulte. 
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8. Comparaison avec la CIPR 133 
En novembre 2016, une nouvelle publication de la CIPR, la Publication 133 (17), est parue. Celle-ci 

reporte des valeurs de SAF pour les particules α. Ces nouvelles données prennent en compte les 

différents sites squelettiques et l’énergie des particules α. 

Les fantômes utilisés pour les calculs ont été créés à partir des mêmes images utilisées pour modéliser 

nos fantômes voxelisés. Les SAF publiés sont la moyenne des résultats obtenus suivant deux modèles : 

le premier utilisant une distribution de corde basée sur la CSDA sur les images brutes et le deuxième 

utilisant la CSDA sur des images voxelisées (Tableau 8-1). Les géométries des deux modèles sont basées 

sur les mêmes données squelettiques que les fantômes développés.  

Pour le modèle « Cordelette CSDA », la distribution linéaire des cordes à travers l’os trabéculaire et la 

moelle osseuse a été obtenue à partir des images µTDM de l’homme adulte de 40 ans d’après une 

méthode décrite dans Rajon and Bloch et Rajon et al. (18,19). Les distributions ont ensuite été insérées 

dans un algorithme développé par Jokisch et al. (20,21) qui utilise la CSDA des particules α pour calculer 

l’énergie déposée dans les différents tissus d’intérêt de l’os. Les données sur le parcours des particules 

α en fonction de leur énergie utilisées par la CSDA ont été obtenues à partir du rapport 49 de l’ICRU 

(22). 

Le modèle « Voxel CSDA » prend en compte la même modélisation du transport des particules mais 

diffère par la géométrie : il utilise les mêmes images voxelisées 3D que les fantômes développés dans 

cette étude (9). 

Ces différences de géométrie ont amené les auteurs à choisir suivant la combinaison source – cible 

étudiée l’un des modèles ou la moyenne des deux. Ainsi, pour la combinaison (AM ← AM), le modèle 

« Cordelette CSDA » a été choisi, pour (AM ← IM), (AM ← TBS) et (TM50 ← AM), le modèle « Voxel 

CSDA » a été choisi. Pour le reste des combinaisons, une moyenne des résultats des deux modèles a 

été adoptée. 

De plus, différentes masses des tissus cibles ont été prises en compte pour le calcul des SAF. En effet, 

les fantômes utilisés par la CIPR 133, tout comme ceux développés dans cette étude, ont été créée en 

se basant sur les masses de la CIPR 110. Cependant, la CIPR s’est aperçu qu’une certaine proportion 

de sang était manquante dans leur modélisation. Ainsi, pour corriger cette erreur, les masses ont été 

ajustées dans la CIPR 133. Ainsi, lors de la publication de la CIPR 133, il a alors été décidé de prendre 

la masse des tissus cibles avec le sang pour les géométries d’auto-absorption, telles que (AM ← AM), 

(AM ← TBS), (TM50 ← TBS) et la masse des tissus cibles sans sang pour les géométries de tir-croisé, 

telles que (AM ← TBV), (AM ← IM), et (TM50 ← IM). Les masses des tissus cible avec et sans sang sont 

résumés dans le Tableau 8-2. Ces masses sont supérieures à celles de nos fantômes.  

Enfin, lors de la rédaction de la CIPR 133, une homogénéisation des SAFs a été réalisée sur certaines 

combinaisons afin d’uniformiser les résultats provenant de différents types d’émissions. En effet, les 

modèles utilisés pour calculer les SAFs des électrons sont différents et les SAFs des photons, électrons 

et alpha n’étaient pas les mêmes à basses énergies, contrairement à ce que voudrait la théorie. Ainsi, 

un recalage des SAFs des particules α pour correspondre aux valeurs des SAFs des électrons a été 

réalisé pour les combinaisons (TM50 ← AM) et (TM50 ← IM) (Figure 8-1). 

L’ensemble de ces considérations explique les différences trouvées entre les SAFs publiés par la 

CIPR133 et nos résultats (Tableau 8-3). Les rapports entre les SAFs publiés dans la CIPR et ceux 

déterminés au cours de cette étude correspondent aux différences entres les masses des tissus cibles : 

par exemple pour la combinaison (AM ← TBS) où le rapport entre les deux SAFs est égal à celui entre 

la masse de la moelle active de nos fantômes (1164 g) et ceux de la moelle active avec sang (1394 g) ; 
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ou correspondent à la différence de masse et au recalage : par exemple pour la combinaison (TM50 ← 

AM). Ces différences sont également présentes lorsque l’on compare les facteurs S calculés à l’aide 

des données de la CIPR 133 et ceux calculés au cours de cette étude (Tableau 8-4). Seuls les facteurs S 

calculés pour (AM ← IM) sont semblables. La faible différence correspond à la différence entre la 

masse totale de moelle active considérée : 1170 g pour le modèle de la CIPR 133 contre 1164 g. En 

effet, comme indiqué précédemment, les SAFs pour (AM ← IM) publiés dans la CIPR 133 sont calculés 

à partir de la même géométrie que les fantômes développés dans cette étude. Ces différences sont 

réduites quand les mêmes considérations de masse et de recalage de la CIPR 133 sont appliquées à 

nos résultats (Tableau 8-4). Les différences restantes sont dues aux différences entre les trois 

différents codes utilisés.    

Nom du modèle 
Modèle utilisé pour le 

transport des particules 
Géométrie 

Données 
squelettiques 

Cordelette CSDA CSDA 
Distribution de longueur 

de cordes 
Cadavre homme de 

40 ans 

Voxel CSDA CSDA Images voxelisées 3D 
Cadavre homme de 

40 ans 

Tableau 8-1 - Résumé des modèles utilisés dans la CIPR 133 pour calculer les SAF. 

 Masse avec sang (g) Masse sans sang (g) 

AM 1394 1170 

TM50 580 544 

Tableau 8-2 - Masses de la moelle active et de l'endoste avec et sans sang. 
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Figure 8-1 - Evolution SAF avec l'énergie des particules émises : électron (en jaune), photon (rouge), alpha (vert) ; 
avant (gauche) et après (droite) recalage. 
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Energie 
(MeV) 

Φ(AM ← TBS) Φ(TM50 ← AM) Φ(AM ← IM) 

CIPR 133 Notre étude Rapport CIPR 133 Notre étude Rapport CIPR 133 Notre étude Rapport 

2,0 1,16 x 10-1 1,35 x 10-1 1,17 2,17 x 10-1 3,79 x 10-1 1,75 2,42 x 10-2 2,33 x 10-2 0,96 

2,5 1,16 x 10-1 1,36 x 10-1 1,17 2,15 x 10-1 3,75 x 10-1 1,74 3,30 x 10-2 3,13 x 10-2 0,95 

3,0 1,16 x 10-1 1,36 x 10-1 1,18 2,13 x 10-1 3,71 x 10-1 1,74 4,26 x 10-2 4,00 x 10-2 0,94 

3,5 1,16 x 10-1 1,36 x 10-1 1,18 2,10 x 10-1 3,66 x 10-1 1,74 5,29 x 10-2 4,92 x 10-2 0,93 

4,0 1,16 x 10-1 1,36 x 10-1 1,17 2,08 x 10-1 3,61 x 10-1 1,74 6,37 x 10-2 5,88 x 10-2 0,92 

4,5 1,16 x 10-1 1,36 x 10-1 1,17 2,05 x 10-1 3,56 x 10-1 1,74 7,47 x 10-2 6,86 x 10-2 0,92 

5,0 1,16 x 10-1 1,36 x 10-1 1,17 2,01 x 10-1 3,50 x 10-1 1,74 8,56 x 10-2 7,85 x 10-2 0,92 

5,5 1,16 x 10-1 1,35 x 10-1 1,16 1,98 x 10-1 3,44 x 10-1 1,74 9,59 x 10-2 8,82 x 10-2 0,92 

6,0 1,17 x 10-1 1,35 x 10-1 1,15 1,95 x 10-1 3,38 x 10-1 1,73 1,06 x 10-1 9,77 x 10-2 0,92 

6,5 1,17 x 10-1 1,35 x 10-1 1,15 1,91 x 10-1 3,32 x 10-1 1,73 1,14 x 10-1 1,07 x 10-1 0,93 

7,0 1,18 x 10-1 1,35 x 10-1 1,14 1,88 x 10-1 3,25 x 10-1 1,73 1,21 x 10-1 1,14 x 10-1 0,94 

7,5 1,18 x 10-1 1,34 x 10-1 1,14 1,85 x 10-1 3,19 x 10-1 1,73 1,26 x 10-1 1,20 x 10-1 0,96 

8,0 1,19 x 10-1 1,34 x 10-1 1,13 1,81 x 10-1 3,13 x 10-1 1,73 1,30 x 10-1 1,25 x 10-1 0,96 

8,5 1,19 x 10-1 1,34 x 10-1 1,13 1,78 x 10-1 3,08 x 10-1 1,73 1,32 x 10-1 1,29 x 10-1 0,97 

9,0 1,20 x 10-1 1,35 x 10-1 1,13 1,75 x 10-1 3,02 x 10-1 1,73 1,35 x 10-1 1,31 x 10-1 0,98 

9,5 1,20 x 10-1 1,35 x 10-1 1,13 1,73 x 10-1 2,98 x 10-1 1,72 1,36 x 10-1 1,34 x 10-1 0,98 

10,0 1,20 x 10-1 1,36 x 10-1 1,13 1,70 x 10-1 2,93 x 10-1 1,72 1,38 x 10-1 1,35 x 10-1 0,98 

10,5 1,21 x 10-1 1,37 x 10-1 1,13 1,68 x 10-1 2,89 x 10-1 1,72 1,39 x 10-1 1,37 x 10-1 0,98 

11,0 1,21 x 10-1 1,38 x 10-1 1,13 1,66 x 10-1 2,85 x 10-1 1,72 1,40 x 10-1 1,38 x 10-1 0,98 

11,5 1,22 x 10-1 1,38 x 10-1 1,13 1,64 x 10-1 2,81 x 10-1 1,72 1,41 x 10-1 1,38 x 10-1 0,98 

12,0 1,23 x 10-1 1,39 x 10-1 1,13 1,62 x 10-1 2,78 x 10-1 1,71 1,41 x 10-1 1,39 x 10-1 0,98 

Tableau 8-3 - Comparaison des SAFs (g-1) de la CIPR 133 avec nos résultats : la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la 
moelle inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire (TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical 
(CBV), la surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS). 
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Facteurs S du 223Ra 

de la CIPR 133 
(Gy.MBq-1.s-1) 

Nos facteurs S du 223Ra 
en prenant les 

considérations de la 
CIPR 133 (Gy.MBq-1.s-1) 

Différences avec 
nos résultats 
initiaux (%) 

Différences avec 
nos résultats après 
considérations (%) 

TM50 ← CBS 5,33 x 10-7 5,30 X 10-7 21,21 -0,46 

AM ← TBS 4,76 x 10-7 4,76 X 10-7 19,77 0,00 

TM50 ← TBS 3,52 x 10-6 3,42 X 10-6 26,04 -2,67 

AM ← TBV 9,34 x 10-8 1,06 X 10-7 14,58 13,90 

TM50 ← TBV 6,80 x 10-7 6,36 X 10-7 13,85 -6,45 

TM50 ← CMS 6,93 x 10-8 7,49 X 10-8 40,38 8,15 

AM ← TMS 9,51 x 10-7 1,03 X 10-6 30,07 8,68 

TM50 ← TMS 9,53 x 10-7 9,85 X 10-7 36,75 3,30 

AM ← AM 1,79 x 10-6 2,08 X 10-6 19,89 16,02 

TM50 ← AM 8,04 x 10-7 7,93 X 10-7 73,24 -1,35 

AM ← IM 4,86 x 10-7 4,57 X 10-7 -6,09 -6,09 

TM50 ← IM 6,90 x 10-7 7,27 X 10-7 56,37 5,33 

Tableau 8-4 - Facteurs S calculés à partir des SAFs (g-1) de la CIPR 133 et à partir de nos résultats en prenant les mêmes 
masses et correction de la CIPR 133et les différences avec nos résultats: la moelle active (AM), l’endoste (TM50), la moelle 
inactive (IM), le volume de l’os trabéculaire (TBV), la surface de l’os trabéculaire (TBS), le volume de l’os cortical (CBV), la 
surface de l’os cortical (CBS), la moelle trabéculaire (TMS) et la moelle corticale (CMS). 

9. Dosimétrie à la moelle osseuse pour le 223Ra 
Grâce à ces facteurs S, les doses absorbées à la moelle osseuse et à l’endoste ont pu être calculées 

pour chacun des modèles dosimétriques. Pour cela, le logiciel ICARE développé à l’IRSN a été utilisé 

pour déterminer l’activité cumulée dans chacun des tissus sources pour le 223Ra et ses descendants. Ce 

logiciel, codé en IDL®, fonctionne selon le même principe que le logiciel DCAL (Dose and risk 

CALculation) (23) ou DOSAGE (1) en réalisant des calculs biocinétiques et dosimétriques standards pour 

l’inhalation, l’ingestion ou l’injection de radionucléides. Une injection d’1 Bq de 223Ra est intégrée 

comme donnée d’entrée. ICARE utilise alors la biocinétique standard de la CIPR 67 (cf. Chapitre II §2.3). 

De plus, une biocinétique indépendante pour les descendants est considérée dans ICARE, 

correspondant à un comportement plus réaliste de ces descendants par rapport aux modèles tel 

DOSAGE considérant qu’ils se désintègrent au même endroit que le radionucléide parent. Dans le cas 

du 223Ra, cet aspect ne peut induire que de légères variations par rapport au logiciel DOSAGE utilisé 

par Lassmann et al.. Les activités cumulées déterminées par le logiciel ICARE sont données dans le 

Tableau 9-3. 

Radionucléide 
Surface de l’os 

cortical 
Volume de l’os 

cortical 
Surface de l’os 

trabéculaire 
Volume de l’os 

trabéculaire 
Moelle 
rouge 

223Ra 33927 50570 42387 63150 1031 
219Rn 33705 50565 42109 63144 967 
215Po 33705 50565 42109 63144 1024 
211Bi 32844 51126 41033 63844 1011 

Tableau 9-1 - Activités cumulées pendant 50 ans dans les régions sources de la chaine de décroissance pour 1 Bq de 223Ra 
injecté. Seuls les émetteurs alpha sont considérés. Le 211Po n’est pas considéré car contribuant à moins de 1%.  
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A partir de ces données d’activités cumulées, les doses alpha par unité d’activité administrée à la 

moelle rouge et à l’endoste ont tout d’abord été calculées pour les facteurs S de la CIPR 30. Celles-ci 

sont présentées dans le Tableau 9-3. Nous avons pu ainsi vérifier que ces valeurs étaient concordantes 

avec les résultats de Lassmann et al. (1) avec une dose absorbée pour les particules alpha de 7,2.10-8 

pour la moelle rouge et 7,5.10-7 Gy/Bq pour l’endoste. Les facteurs S de notre étude et ceux de la CIPR 

133 ont ensuite été utilisés. De plus, pour avoir une idée plus précise de l’impact sur les doses, celles-

ci ont été calculées pour un schéma classique considérant un homme de 70 kg recevant une injection 

de 55 kBq/kg et 6 injections. Les résultats sont présentés dans le Tableau 9-3.  

Les différences de dose absorbée entre le modèle de la CIPR 133 et notre modèle ont précédemment 

été discutées et viennent principalement des différentes masses considérées. 

Il faut noter que le modèle dosimétrique de la CIPR 30 surestime les doses à la moelle rouge et à 

l’endoste de 54 % et 65 % respectivement par rapport à notre modèle. Ceci montre l’impact très 

important que peut engendrer la prise en compte de modèles de l’os réaliste et les calculs de fractions 

d’énergies absorbées pour différentes énergies des particules α et des sites squelettiques 

indépendants.  

 Dose à la moelle rouge par unité 
d’activité administrée (Gy/Bq) 

 Dose à l'endoste par unité 
d’activité administrée (Gy/Bq) 

CIPR 30 7,1 x 10-8  7,4 x 10-7 

CIPR 133 2,8 x 10-8  2,1 x 10-7 

Notre étude 3,3 x 10-8  2,6 x 10-7 
Tableau 9-2 - Doses alpha absorbées à la moelle osseuse et à l'endoste par unité d’activité administrée (Gy/Bq) pour les 
différents modèles dosimétriques. 

 Dose à la moelle rouge (Gy)  Dose à l'endoste (Gy) 

CIPR 30 1,6  17,0 

CIPR 133 0,7  4,8 

Notre étude 0,8  6,0 
Tableau 9-3 - Doses alpha absorbées à la moelle osseuse et à l'endoste pour les différents modèles dosimétriques pour un 
homme de 70 kg avec une activité administrée de 55 kBq/kg et 6 injections. 

10. Discussion 
Ces fantômes voxelisés, réalisés en collaboration avec l’Université de Floride, ont permis de mettre au 

point un modèle dosimétrique pour l’adulte homme de référence. Contrairement à la CIPR 30, ce 

nouveau modèle prend en compte les différences entre les sites squelettiques, l’énergie de la particule 

α, le changement dans la définition de l’endoste et la cellularité. Les AFs et SAFs ont été déterminés 

dans 34 sites squelettiques pour des particules α émises avec une énergie comprise entre 2 et 12 MeV. 

Différentes régions sources ont été considérées : la moelle active, la moelle inactive, les surfaces de 

l’os trabéculaire et de l’os cortical, et les volumes de l’os trabéculaire et cortical afin de bien prendre 

en compte la complexité anatomique de chaque os. 

Les AFs calculés ont clairement montré l’importance de prendre en compte les différentes structures 

de chaque site squelettique. En effet, l’utilisation d’un seul AF squelettique n’était pas représentative 

des énergies déposées dans l’endoste et la moelle active dans chaque région du squelette. De plus, les 

différences entre les AFs obtenues avec différentes cellularités montrent l’importance de ce facteur 

dans les études dosimétriques. 
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Cette importance a été mise en évidence chez le modèle dosimétrique de la femme adulte qui a été 

développé suivant la même méthodologie utilisée dans cette étude (24,25). En effet, les auteurs ont 

démontré une forte dépendance des facteurs S à la cellularité et également au volume de l’os 

trabéculaire. Ils démontrent ainsi que des erreurs dépassant 200 à 300 % peuvent être attendu pour 

S(AM ← AM) à des cellularités faibles. De même, des différences de -59 % à 41 % sont à attendre pour 

S(AM ← TBV) lorsque le volume de l’os trabéculaire varie. 

Le modèle dosimétrique développé au cours de ces travaux permet ainsi d’aller plus loin dans la 

précision et le réalisme du calcul de dose. De plus, il est désormais possible d’adapter le modèle à l’âge 

du patient en modifiant la cellularité. Cependant, des optimisations peuvent encore être réalisées. En 

effet, notre étude considère la moelle active répartie de façon homogène dans l’os trabéculaire. En 

réalité, Watchman et al. (26) et Bourke et al. (27) ont montré qu’elle était plus concentrée à la surface 

des os, sous forme de gradient. Une étude sur des modèles de la femme adulte de référence ont 

montré qu’on pouvait obtenir des différences de facteurs S allant jusqu’à 55 % en considérant ces 

gradients (28). 

Enfin, les doses absorbées à l’endoste et à la moelle osseuse ont été calculée chez l’adulte homme de 

référence pour 6 injections de 223Ra en considérant une biocinétique standard. Dans le cadre de l’essai 

clinique EIFFEL, il sera possible d’utiliser les images du patient pour calculer l’activité cumulée. Dans 

un cadre clinique plus général, il existe également d’autres techniques pour calculer la dose à la moelle 

et peuvent donner une information complémentaires, comme réaliser une dosimétrie à la moelle 

grâce à des prélèvements sanguins (29,30).  

Les comparaisons des doses absorbées à la moelle active et à l’endoste avec celle obtenues en 

considérant les données de la CIPR 30 (1) montrent une surestimation des doses par l’ancien modèle 

dosimétrique, en particulier dans l’endoste. Cette surestimation est en partie due au changement de 

définition du tissu. Cette surestimation peut expliquer l’absence de toxicité observée dans les études 

cliniques (31). Pour mieux comprendre l’impact sur les toxicités à la moelle osseuse, Hobbs et al. 

(32) ont développé un modèle dosimétrique à l’échelle cellulaire qui prend en compte la dynamique 

des cellules du tissu osseux. Les auteurs ont montré une distribution hétérogène de la dose à l’échelle 

cellulaire et qu’une augmentation de l’activité injectée n’engendre qu’une petite augmentation dans 

l’apparition de toxicités à la moelle osseuse. Cependant, ce modèle présume une distribution du 223Ra 

soit dans l’endoste, soit à la surface de l’os trabéculaire. De même, notre calcul de dose prend en 

compte le modèle biocinétique standard du 223Ra. Ainsi pour mieux relier la dose aux effets 

biologiques, il est nécessaire de déterminer la distribution exacte du radiopharmaceutique à l’échelle 

de la moelle osseuse. Cette étude sera réalisée dans le chapitre suivant. 
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Chapitre VI 
Microlocalisation du 223Ra 
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1. Introduction 
Jusqu’à présent, une répartition homogène du radiopharmaceutique a été considérée. Or, au vu du 

faible parcours des particules α dans les tissus, l’irradiation des cellules cibles peut être fortement 

hétérogène. Pour comprendre et prédire les effets biologiques, il est nécessaire de déterminer la 

distribution du radiopharmaceutique à l’échelle microscopique.  

Pour cela, les techniques d’autoradiographies ont été développées pour détecter les émissions alpha 

à partir de coupes tissulaires. Parmi les techniques existantes peuvent être principalement citées les 

détections passives telles que l’émulsion, le film autoradiographique, l’écran de phosphore ou le 

polymère plastique du type CR-39 (1), qui nécessite une révélation à l’issue de l’exposition, et les 

détections actives qui permettent une visualisation en temps réel comme le détecteur à scintillation 

(2). De nouvelles techniques de détection active se sont développées très récemment avec de très 

bonnes performances en termes de quantification, résolution ou sensibilité comme l’alpha caméra (3), 

le détecteur Timepix (4), l’iQID caméra (5), l’α-Caméra (6) et le Beaver (7–9). Ces dernières ont été 

particulièrement utilisées ces dernières années dans le cadre de l’alphathérapie. 

Pour réaliser notre étude et n’étant pas possible d’obtenir des images de la biodistribution du 

radionucléide au niveau cellulaire chez le patient, nous avons décidé de développer des modèles 

animaux en collaboration avec le Centre d’Imagerie du Petit Animal (CIPA) à Orléans. Afin de s’adapter 

aux différentes cibles du 223Ra et d’étudier une possible différence de fixation, nous avons pris en 

compte des modèles de métastases ostéoblastiques et ostéolytiques. Les expérimentations pour la 

détermination de la biodistribution ont ensuite été réalisées en collaboration avec le Centre de 

Recherche en Cancérologie et Immunologie Nantes Angers, le laboratoire possédant une plateforme 

dédiée à l’expérimentation des nouveaux radiopharmaceutiques émetteurs α et les moyens 

d’imagerie présentés plus hauts : l’alpha-caméra et le Beaver. 

Dans un premier temps, le développement et la validation des modèles animaux seront présentés, puis 

le protocole expérimental mis au point pour la détermination de la distribution du 223Ra à l’échelle 

macroscopique et microscopique sera détaillé ainsi que les premières images obtenues. 

2. Développement des modèles animaux 
Lors du développement des modèles animaux, un grand nombre de paramètres est à prendre en 

considération tel que le choix de la lignée de souris, le choix des lignées de cellules tumorales, le mode 

d’injection des cellules tumorales, etc…. Les choix de ces différents paramètres sont détaillés dans les 

prochains paragraphes. 

2.1. Choix des lignées et des souris 
Afin d’investiguer les fixations du 223Ra en fonction des types de métastases traitées, nous avons 

décidés de développer deux modèles de souris malade et un modèle sain pour avoir un groupe témoin.  

Il existe un très grand nombre de lignées cellulaires modélisant les métastases osseuses après un 

cancer de la prostate et des reins. Simmons et al. (10) résument les différentes lignées cellulaires 

disponibles pour modéliser des métastases osseuses après un cancer de la prostate et les lignées de 

souris pour laquelle la greffe est le mieux acceptée. Plusieurs publications reportent des lignées 

cellulaires modélisant des métastases ostéolytiques après un cancer du rein (11–14).  

Le choix du modèle animal s’est fait en étroite collaboration avec l’équipe du CIPA. En effet, plusieurs 

critères ont été pris en considération pour faire notre choix : la disponibilité des lignées cellulaires, leur 
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facilité à les cultiver et si elles étaient bioluminescentes. Ce dernier critère est très important car il 

permet de vérifier facilement la prise de la greffe des métastases. Ainsi, la lignée LNCaP a été choisie 

pour la modélisation des métastases ostéoblastiques après un cancer de la prostate et la lignée 786-O 

a été choisie pour la modélisation des métastases ostéolytiques après un cancer du rein. Les deux 

lignées ont été greffées sur des souris mâles immunodéprimées SCID. 

2.2. Protocole expérimental 
Les greffes de cellules cancéreuses peuvent être réalisées de plusieurs manières : en intracardiaque, 

en sous cutanée ou en intra-tibia par exemple. La dernière méthode a été utilisée lors de notre étude 

car elle permet une meilleure prise de greffe et un meilleur contrôle de la localisation. 

Ainsi, après une anesthésie de la souris, les cellules ont été injectées au niveau de l’os spongieux, lieux 

de l’hématopoïèse, ce qui favorise l’apparition de métastases. Afin de contrôler que la position de 

l’aiguille est correcte, une imagerie radiologique a été réalisée (Figure 2-1). Environ un million de 

cellules tumorales a été injecté par souris. 

 

 

Figure 2-1 - Radiographie de la souris lors de l'injection des cellules tumorales dans le tibia gauche. 

2.3. Validation des modèles 
Avant la préparation des modèles animaux pour l’étude de biodistribution du 223Ra, une première 

étape de validation était nécessaire. Cette étape permet d’étudier le pourcentage de prise de greffe 

qui renseigne sur le nombre de souris initial à greffer, et l’évolution tumorale qui nous renseigne sur 

l’âge des souris à prendre lors de leur injection et la durée de la prise de greffe. Les résultats de cette 

première phase de validation sont présentés dans les paragraphes suivants. 

2.3.1. Modèle LNCaP 

Le principal inconvénient de la lignée LNCaP modélisant des métastases ostéoblastiques est sa 

croissance très lente (10) et son faible taux de prise : 53 %. Trente souris ont été greffées à 5 semaines 

et ont été suivies à l’aide d’une imagerie de bioluminescence sur plusieurs jours. 
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Ces images ont montré que seulement 12 souris sur les 30 greffées présentaient des signes de 

métastases 7 jours après la greffe et qu’il n’en restait plus que 4 après 30 jours (Figure 2-2). Ces 

résultats ne permettent pas de valider le modèle. Pour une prise de greffe plus efficace, plusieurs 

injections des cellules tumorales sont nécessaires. Cependant, ce processus est très long. Nous avons 

donc décidé de nous orienter vers une autre lignée cellulaire. 

 

Figure 2-2 - Images de bioluminescence des souris greffées avec la lignée LNCaP : les 30 souris 7 jours après la greffe (a) 
et les 7 souris 30 jours après la greffe (b). 

2.3.2. Modèle IGRCaP-1 

Nous avons alors décidé d’utiliser la lignée IGRCaP-1 pour la modélisation des métastases 

ostéolytiques grâce à une collaboration avec l’équipe Inserm (UMR981 - Identification de nouvelles 

cibles thérapeutiques en cancérologie) de l’Institut Gustave Roussy, qui a développé récemment cette 

lignée cellulaire spécialement pour la modélisation des métastases osseuses après un cancer de la 

prostate (15). Cette lignée est mixte ostéoblastique/ostéolytique.  

Une greffe a alors été réalisée sur 9 souris mâles à 5 semaines. Après 35 jours, la greffe a pris sur 7 

souris (Figure 2-3). Ces résultats permettent de valider le modèle. De même que la lignée LNCaP, les 

a) 

b) 
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cellules IGRCaP-1 ont une croissance lente. Une durée de 40 jours est nécessaire pour avoir des 

métastases osseuses d’une taille conséquente. 

 
Figure 2-3 - Images de bioluminescence des souris greffées avec la lignée IGRCaP-1 35 jours après la greffe. 

2.3.3. Modèle 786-O 

Les lignées 786-O acquises commercialement n’étaient pas des lignées bioluminescentes. Pour rendre 
cette lignée bioluminescente, une collaboration avec une biologiste de l’UMR-S 1238 "Sarcomes 
osseux et remodelage des tissus calcifiés" de Nantes a été initiée, permettant l’insertion du gène de la 
luciférase dans les cellules 786-O.  

De la même manière que précédemment, 15 souris mâles ont été greffées à 5 semaines. Après 27 

jours, les images de bioluminescence ont montré que la greffe avait pris sur 12 souris (Figure 2-4). Ces 

résultats ont permis de valider le modèle animal pour les métastases ostéolytiques. La croissance est 

plus rapide que les lignées précédentes, seulement 2 semaines étant nécessaires pour avoir des 

métastases osseuses conséquentes. 
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Figure 2-4- Images de bioluminescence des souris greffées avec la lignée 786-O 27 jours après la greffe. 

2.3.4. Modèles animaux pour le protocole de biodistribution du 223Ra 

La phase de faisabilité ayant permis de valider les modèles de souris, les modèles dédiés à l’étude de 
biodistribution du 223Ra ont été réalisés. Ainsi, pour chaque modèle animal, 30 souris mâles ont été 
greffées à 5 semaines. Le signal bioluminescent émis au niveau de la jonction fémur – tibia de la patte 
arrière gauche a été quantifié de façon à déterminer les 25 souris ayant la meilleure prise de greffe.  

Celles-ci ont ensuite été envoyées à Nantes pour les études de biodistribution : 

• les souris greffées IGR-CaP1 ont été envoyées 40 jours après la greffe, soit à l’âge de 11 
semaines,  

• les souris greffées 786-O ont été envoyées 20 jours après la greffe, soit à l’âge de 8 semaines.  

La Figure 2-5 illustre la différence anatomique entre les métastases principalement ostéoblastiques du 
modèle IGRCaP-1 et les métastases ostéolytiques du modèle 786-O. 

Chaque souris a été imagée à l’aide d’une imagerie TDM avant son envoi à Nantes (Figure 2-5). Ces 
images ont permis de quantifier le volume osseux. Les résultats sont résumés Figure 2-6 et illustrent 
bien la formation osseuse activée par les lésions ostéoblastiques et la résorption osseuse activée par 
les lésions ostéolytiques (cf. Chapitre II, §3.1.2). 

Finalement, un total de 75 souris a été envoyé à Nantes : 25 dans chaque modèle IGRCaP1 et 786-O et 

25 souris mâles de 8 semaines pour le groupe témoin. Les souris de ce dernier groupe ont reçu une 

injection d’une solution tampon PBS (tampon phosphate salin) dans le tibia gauche afin de reproduire 

le geste engendré lors des greffes de cellules cancéreuses sur les modèles animaux malades.  
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Figure 2-5 - Vue 3D des images TDM centrées sur les tibias du modèle IGRCaP-1 avec le tibia sain à droite et le tibia malade 
à gauche (a) et du modèle 786-O avec le tibia sain à gauche et le tibia malade à droite (b). 

 
Figure 2-6 - Résultats des volumes osseux des tibias malades et tibias sains du modèle IGRCaP-1 (a) et du modèle 786-O 
(b). 

3. Biodistribution du 223Ra 

3.1. Protocole expérimental 
L’ensemble de ces expériences décrites ci-dessous (Tableau 3-1 et Figure 3-1) a été approuvé par le 

comité d’éthique. Pour cela, un projet a été rédigé justifiant la nécessité de l’utilisation de modèles 

animaux et décrivant les méthodes mises en place pour réduire au maximum la souffrance des 

animaux. 

Chaque souris a reçu, 24 heures après son arrivée à Nantes, 30 kBq de 223Ra dilué dans 150 µL de NaCl. 

Cette activité a été fixée d’après la littérature comme étant l’activité injectée maximum reportée ne 

générant pas de toxicité (16–18). L’injection a été réalisée par voie intraveineuse dans la veine caudale. 

Pour chacun des modèles animaux, les souris ont ensuite été divisées en 5 groupes correspondant à 5 

temps d’euthanasie : 15 min, 4, 24, 48 et 96 h. Durant cette période, les souris ont été monitorées 

a) b) 

a) 
b) 
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individuellement chaque jour pour anticiper le développement de douleurs ou de souffrance. Pour 

cela, des signes de détérioration de la santé de l’animal tels qu’une perte de poids supérieure à 20% 

du poids initial, l’absence de socialisation des animaux, le changement d’aspect de la peau (reflet de 

la qualité du toilettage de l’animal) et l’absence de toilettage ont évalués. Si ces signes de douleurs 

persistaient au bout de deux jours, les animaux étaient euthanasiés. 

Avec l’aide d’une biologiste de l’INSERM de Nantes et un biologiste de l’IRSN, différents organes et 

tissus ont été prélevés après sacrifice de l’animal aux différents temps : le sang, le foie, les reins, le 

gros intestin, l’intestin grêle, la rate, les fémurs, les tibias, l’os plat (calotte crânienne), le cerveau et le 

muscle de la cuisse droite. Ces organes ont été placés dans des tubes et leur activité a été mesurée à 

l’aide d’un compteur gamma. Le comptage a été réalisé sur une plage d’énergie large de 60 à 450 keV. 

Des tubes standards contenant 150 µL de la solution de NaCl et 30 kBq de 223Ra ont été utilisés pour 

quantifier l’activité présente dans les tissus. Chaque tube a été compté pendant 1 min. Les deux reins 

ont été comptés ensemble et les tibias et fémurs ont été comptés séparément. Les intestins ont été 

préalablement vidés avant le comptage. 

 Modèle témoin Modèle IGRCaP-1 Modèle 786-O 

Age 8 semaines 11 semaines 8 semaines 
Activité injectée 30 kBq 30 kBq 30 kBq 

Temps d’euthanasie 

15 minutes 
4 heures 

24 heures 
48 heures 
96 heures 

15 minutes 
4 heures 

24 heures 
48 heures 
96 heures 

15 minutes 
4 heures 

24 heures 
48 heures 
96 heures 

Nombre de souris 
par temps 

d’euthanasie 
5 5 5 

Organes prélevés 

sang 
foie 
reins 

gros intestin 
intestin grêle 

rate 
fémurs 
tibias 

os plat 
cerveau 

muscle de la cuisse 
droite 

sang 
foie 
reins 

gros intestin 
intestin grêle 

rate 
fémurs 
tibias 

os plat 
cerveau 

muscle de la cuisse 
droite 

sang 
foie 
reins 

gros intestin 
intestin grêle 

rate 
fémurs 
tibias 

os plat 
cerveau 

muscle de la cuisse 
droite 

Découpe / tibia droit et gauche tibia droit et gauche 
Tableau 3-1 - Récapitulatif du protocole expérimental. 
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Figure 3-1 - Déroulement des expériences. 

3.2. Résultats 
Aucune des souris étudiées n’a présenté de signe montrant une souffrance. Ainsi les 75 souris ont été 

prises en compte dans le reste de l’étude. 

Pour chaque temps d’euthanasie, les mesures de chaque organe des 5 souris ont été moyennées. Les 

résultats pour les trois groupes de souris sont présentés, sous la forme de pourcentage de l’activité 

injectée par rapport à la masse de l’organe considéré avec la déviation standard entre les 5 souris du 

même groupe d’euthanasie, sur les Figure 3-2, Figure 3-3 et Figure 3-4.  

Comme reporté dans la littérature chez la souris saine (17), une importante fraction de l’activité de 
223Ra injectée est rapidement évacuée par les reins pour les trois groupes de souris. Une faible fixation 

est reportée dans les intestins, ceux-ci ayant été vidés avant comptage. Aucune fixation n’a été 

mesurée dans le cerveau, le muscle et le foie. Ce résultat était attendu pour les deux premiers tissus 

car ce sont les tissus témoins négatifs. Chez les trois groupes, une forte fixation du 223Ra dans la rate 

est observée dès 15 min.  

Enfin, le 223Ra se fixe principalement dans les os, notamment les tibias et fémur avec un pic à 4h : 

environ 24 %, 28 % et 34 % dans les tibias des souris du groupe témoins, IGRCaP-1 et 786-O 

respectivement. La diminution de la fixation est ensuite essentiellement due à la décroissance 

physique du radionucléide. Les déviations standards des fixations des modèles malades sont très 

importantes, spécialement pour le modèle 786-O pouvant être expliquées par une induction des 

métastases par la greffe très différentes les unes des autres (Figure 2-6). La moyenne des comptages 

obtenue sur les 5 souris par temps n’est alors pas représentative pour les souris malades. Aucune 

différence significative de fixation entre l’os sain et l’os malade n’est observée à l’échelle 

macroscopique. La prochaine étape est alors d’étudier la fixation du 223Ra à l’échelle microscopique. 
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Figure 3-2 – Distribution du 223Ra dans les organes prélevés exprimée en % de l’activité injectée par rapport à la masse 
de l’organe, avec les déviations standards entre chaque souris du groupe témoin. 

 
Figure 3-3 - Distribution du 223Ra dans les organes prélevés exprimée en % de l’activité injectée par rapport à la masse de 
l’organe, avec les déviations standards entre chaque souris présentant des métastases représentatives d’un cancer de 
la prostate. 
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Figure 3-4 - Distribution du 223Ra dans les organes prélevés exprimée en % de l’activité injectée par rapport à la masse 
de l’organe, avec les déviations standards entre chaque souris présentant des métastases représentatives d’un cancer 
du rein. 

4. Microlocalisation du 223Ra 
Afin d’étudier la distribution du 223Ra à l’échelle microscopique, l’os doit être découpé en fines sections 

selon une méthode compatible avec la réalisation d’images autoradiographiques et de coloration des 

échantillons. La méthode de découpe des os n’est pas semblable à celle des tissus mous. Les prochains 

paragraphes vont alors détailler la méthodologie développée pour déterminer le protocole de découpe 

des os avec un cryostat17 et d’imagerie autoradiographique avant d’exposer les résultats. 

4.1. Découpe des os 
La méthode la plus utilisée pour découper les os consiste à les décalcifier puis à les enrober dans une 

résine. Cette méthode ne convient pas pour notre étude car une décalcification entraînerait 

l’élimination des fixations du 223Ra. De plus, cette méthode ainsi que d’autres méthodes d’enrobage 

en paraffine ou à l’aide de polymères (19) produisent des matrices qui ne peuvent pas être découpées 

avec le cryostat que nous disposons (Leica, 3050) équipé de lames de rasoir. 

Après prélèvement, les os ont alors été congelés dans un liquide spécialement conçu pour enrober les 

tissus à congeler, appelé Cryo-gel. Afin de préparer les tissus à la congélation, les os ont d’abord été 

fixés dans du formol pendant 24 h puis dans une solution de sucrose à 30 % pendant 24 h. Ce pré-

traitement permet de fixer les tissus et d’éviter que les cellules soient endommagées pendant la 

congélation. Les échantillons sont ensuite nettoyés avec du PBS puis placés dans des cupules 

contenant du Cryo-gel. Pour ne pas provoquer un choc de température trop important, les cupules 

contenant les échantillons sont placées dans un bac contenant de l’isopentane refroidi au préalable 

                                                           
17 Un cryostat est constitué d’une enceinte réfrigérée et permet de réaliser des coupes au microtome 

pour l'examen au microscope. 
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avec de l’azote liquide (Figure 4-1). Les cupules sont finalement placées dans un congélateur à -80°C 

en attendant leur découpe. 

La découpe des os est difficile en raison de la différence de densité entre l’os et la moelle osseuse qui 

provoque le détachement des deux structures lors de la découpe (Figure 4-2). De plus, le tibia étant 

long et fin, il arrive que l’os se brise sous la pression de la lame de rasoir. Enfin, contrairement aux 

tissus mous, l’os n’adhère pas sur la lame de microscope. 

Pour pallier ces difficultés, plusieurs méthodes sont reportées dans la littérature. Ces méthodes 

consistent à utiliser de l’adhésif pour récupérer l’ensemble de la structure (20) ou alors la combinaison 

d’un film constitué de polymères pour récupérer la structure et une colle pour faire adhérer la section 

sur la lame de microscope (21). 

 
Figure 4-1 - Congélation des os. La cupule contenant l'échantillon à congeler est placée dans de l’isopentane qui a été 
refroidi à l’aide d’azote liquide. 

 
Figure 4-2 - Tibia à découper, dans sa matrice de Cryo-gel, fixé sur le porte-échantillon du cryostat et section d’une 
épaisseur de 16 µm du bloc réalisée avec la lame de rasoir du cryostat. 
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4.1.1. Essai avec scotch 

Un premier test a consisté à appliquer du scotch sur la matrice contenant l’échantillon et ensuite 

réaliser une section d’une épaisseur de 16 µm. La température du cryostat a été fixée à -25°C. Comme 

illustré par la Figure 4-3, cette technique ne permet pas de récupérer l’intégrité de la structure de l’os. 

 
Figure 4-3 - Deux sections de 16 µm d'épaisseur réalisées en utilisant du scotch. 

4.1.2. Essai avec film 

En se basant sur l’étude d’Aaron et al. (21), un film composé de polymères est appliqué sur la matrice 

avant chaque coupe. Ce film est composé d’un mélange de 40% de PVP10 et 30% de PVP360 (avec de 

l’eau distillée). Le film congèle instantanément à la température du cryostat (-25°C). Cette méthode 

permet de récupérer l’intégralité de la coupe. Il a été également possible de descendre à des 

épaisseurs de 8 µm pour réaliser les sections (Figure 4-4, a). 

Ensuite, afin de permettre à la coupe d’adhérer à la lame de microscope, un adhésif est appliqué de 

manière homogène sur les lames de microscope. Les adhésifs utilisés dans la publication Aaron et al. 

(21) n’étant plus commercialisés, des colles équivalentes ont été recherchées. Les adhésifs devaient 

répondre aux critères suivants : efficace à -25°C, stable dans des solutions aqueuses et organiques et 

inerte biochimiquement. Plusieurs colles ont été testées pour voir leur comportement avec différents 

produits chimiques couramment utilisés pour les études histologiques. En effet, bien que 

biochimiquement inerte, la colle devait être suffisamment transparente pour permettre les études 

histologiques. La colle Loctite 9483A, un composé de polymères acryliques, a finalement été choisie. 

Les lames de microscope ainsi recouvertes sont refroidies environ 2 min dans le cryostat avant de 

recevoir la section congelée. Les découpes sont ensuite placées sur les lames de microscope de façon 

à avoir le film au-dessus et le tissu contre la lame de microscope (Figure 4-4, b).  

Les lames sont ensuite décongelées immédiatement dans un fixateur pendant 5 minutes à 4°C. Le 

fixateur est une solution saline de formol tamponné (10 %) : 9 g de sodium chloride + 100 mL de 

formaldéhyde (40 %) + 900 mL d’eau distillée. Lors de cette décongélation, le film va se dissoudre 

laissant la section propre. 

Bien que cette technique permette de réaliser des sections fines et de bonne qualité, il est apparu 

compliqué de déposer une couche de colle suffisamment fine et homogène permettant de ne pas 

gêner l’autoradiographie et l’étude histologique (Figure 4-4, b).  

Nous avons donc essayé de déposer les sections avec le film sans l’adhésif sur les lames de microscope. 

Cependant, lors de la décongélation, la section qui n’est plus fixée à la lame par l’adhésif, s’en va avec 

le film. Ainsi, cette méthode n’a pas été retenue. 
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Figure 4-4 - a) Section de 8 µm d'épaisseur obtenue avec le film et b) sections de 8 µm d'épaisseur déposées sur une 
lame de microscope préalablement recouverte d'une colle. 

4.1.3. Essai avec le Cryojane 

Le Cryojane est un outil développé par Leica pour réaliser des sections de plusieurs types de tissus et 

en particulier des os. Lors du congrès international TAT (Targeted Alpha Therapy) 2017, j’ai pu discuter 

des performances de cet outil, qui se base sur la méthode précédente.  

Un scotch spécialement conçu pour cette application est déposé sur l’échantillon après avoir été 

préalablement refroidi dans la chambre du cryostat avant chaque découpe (Figure 4-5). La section est 

ensuite déposée sur une lame de microscope pré-recouverte d’un adhésif de façon à avoir la section 

contre la lame. Plusieurs types de lames sont vendus, chacune correspondant à une épaisseur 

d’adhésif. Pour la découpe des os, il est recommandé d’utiliser les lames recouvertes avec l’épaisseur 

la plus importante d’adhésif. La lame de microscope ainsi préparée est insérée dans le Cryojane où elle 

est irradiée par un flash UV. Ce flash permet à l’adhésif de polymériser et ainsi emprisonner la section 

d’os. Le scotch peut ensuite être retiré délicatement. 

Les sections réalisées avec le scotch étaient de bonne qualité et des coupes d’une épaisseur de 10 µm 

ont pu être réalisées. Cependant, après le retrait du scotch, une partie de l’os restait sur le scotch 

(Figure 4-6). Pour résoudre ce problème, j’ai testé plusieurs températures de la chambre du cryostat, 

les différentes lames de microscope pré-recouvertes disponibles, et plusieurs flashs UV. Cependant, 

une partie de l’os était toujours perdue. Ainsi, seule la méthode du scotch a été gardée. 

a) 

b) 

Section du tibia 

emprisonnée dans 

le Cryogel et le 

film 
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Figure 4-5 - Etapes de la découpe pour l'utilisation du Cryojane : a) matrice de Cryogel enrobant un tibia malade, b) le 
scotch spécialement conçu pour l'utilisation du Cryojane est placé sur l'échantillon avant chaque découpe, et c) section 
de 10 µm obtenue avec le scotch. 
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Figure 4-6 - Image microscopique d'une section de fémur de 10 µm après une coloration à l'hématoxyline et à l'éosine. 

4.1.4. Protocole final 

L’ensemble de ces essais-erreurs ont permis finalement de déterminer le protocole final de découpe 

des os (Tableau 4-1). Ainsi, après congélation des échantillons dans le Cryogel, les os ont été découpés 

en utilisant le scotch conçu pour le Cryojane avant chaque découpe. La température de la chambre du 

cryostat a été fixée à -25°C et l’épaisseur des coupes à 10 µm car, d’après de premières observations, 

elle est le meilleur compromis entre une épaisseur suffisamment fine et une structure de l’os le plus 

intacte possible. 

Les deux tibias sains et malades d’une souris de chaque temps étudié pour les deux modèles malades 

ont été découpés. Le choix de la souris a été fait en fonction des images TDM réalisées avant l’envoi 

des souris à Nantes. Les souris présentant les métastases les plus importantes ont été sélectionnées. 

Les souris saines n’ont pas été utilisées car les échantillons ne contenaient plus d’activité lorsque le 

protocole de découpe a été mis en place. Au total, 53 sections des tibias du modèles IGRCaP-1 ont été 

réalisées et montées sur 18 lames de microscope et 48 sections du modèle 786-O ont été réalisées et 

montées sur 18 lames de microscope. 

Afin de pouvoir quantifier les autoradiographies, une gamme d’activité a été réalisée. Pour cela, un 

bloc de Cryogel dans lequel un peigne a été placé, a été congelé. Une fois congelé, le peigne est retiré 

et chaque trou ainsi créé a été rempli d’une solution de sang contenant une concentration de 223Ra 

différente. Le sang congèle alors instantanément et le bloc est découpé suivant le même protocole 

que celui des os. Les sections ont ensuite été laissées dans le cryostat la nuit afin de déshydrater les 

gouttes de sang. En effet, si les sections sont directement sorties du cryostat, le sang se liquéfie. Nous 

avons choisi d’utiliser du sang pour réaliser la gamme afin de se rapprocher en termes de densité de 

la moelle osseuse.  
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La gamme d’activité a été fixée en estimant l’activité présente dans une coupe. En effet, chaque os 

étudié contient environ 30 % de l’activité injectée, soit 9 kBq. Le volume d’une coupe est d’environ 6 

x 10-4 cm3 : 10 µm d’épaisseur, 2 cm de longueur et 3 mm de largeur. Ainsi, deux gammes ont été 

réalisées : une gamme « haute » allant de 500 à 15 kBq et une gamme « basse » allant de 25 à 1 kBq.  

Pré-traitement des os Inclusion Découpe 

Fixation pendant 24 h dans du 

formol puis 24 h dans du 

sucrose (30 %) 

Cryogel 

Scotch conçu spécialement 

pour le Cryojane déposé sur le 

bloc avant chaque coupe. 

Tableau 4-1 - Récapitulatif du protocole de découpe des os. 

 
Figure 4-7 - Matrice de Cryogel contenant la gamme de sang et section découpées suivant le protocole déterminé 
précédemment. 

4.2. Imageries 
Afin de corréler les fixations du 223Ra à la structure de l’os, des colorations et des autoradiographies 

ont été réalisées sur chacune des sections. 

4.2.1. Etude histologique 

Une coloration à l'hématoxyline et à l'éosine (H&E) a été effectuée sur chacune des coupes. 

L'hématoxyline est un colorant nucléaire : en se fixant sur les acides nucléiques, il colore les noyaux en 

bleu/violet. L’éosine, quant à elle, est un colorant cytoplasmique : il colore le cytoplasme en rose et 

les autres éléments cellulaires basiques en rose/rouge plus ou moins vifs. 

A leur sortie du cryostat, les coupes sont trempées pendant 30 s dans de l’éthanol à 100° pour fixer la 

section et fondre le Cryogel puis 1 minute dans l’eau pour la rincer. Ensuite, elles passent par plusieurs 

bains : 30 s dans de l’hématoxyline de Mayer, 30 s dans l’eau pour rincer l’excédent, 1 min dans l’éosine 
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et enfin 30 s dans l’éthanol (Figure 4-8). Les sections étant très fragiles, le passage d’un bain à l’autre 

a dû se faire le plus délicatement possible afin de ne pas perdre la moelle osseuse qui est facilement 

friable. 

Après la coloration, les sections ont été fixées sur les lames de microscope. Pour cela, les scotchs ont 

été découpés autours des sections (Figure 4-9) et ont été collés sur la lame de microscope à l’aide d’un 

liquide de montage. Les lames n’ont pas été montées, c’est-à-dire protégées à l’aide d’une lamelle de 

verre, pour permettre l’autoradiographie. 

 
Figure 4-8 – Exemple de bain des coupes de tibias, ici dans l'éosine. 

 
Figure 4-9 - Montage des lames de microscope. 

4.2.2. Autoradiographie 

Lorsque l’ensemble des tibias a été découpé, la concentration en activité présente dans les coupes a 

été estimée à environ 0,12 kBq/mL. L’alpha-caméra n’étant pas assez sensible à ce niveau d’activité, 

le Beaver a été utilisé. 

Le Beaver est un système d’autoradiographie digitale en temps réel développé par la société Ai4r. Les 

échantillons sont immergés dans un gaz pour que les particules chargées (α et électrons) émergentes 

de la surface de l’échantillon déposent leur énergie en ionisant le gaz. A l’aide d’un champ électrique 
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approprié, les électrons créés durant ces interactions sont multipliés et dirigés vers le détecteur 

pixelisé (Figure 4-10). Chaque désintégration est ensuite reconstruite pour créer l’image. La sensibilité 

du Beaver est de 0,0005 cpm/mm². 

Plusieurs portes-échantillons sont disponibles pour le Beaver (Figure 4-12) dont le principe de 

détection est légèrement différent. Les deux portes-échantillons disponibles à l’Inserm détectent les 

particules chargées en créant un champ électrique à travers un scotch en cuivre collé à l’arrière de la 

lame de microscope (Figure 4-13). Le choix entre ces deux portes-échantillons dépend du radionucléide 

utilisé. Cependant, en raison de la présence de scotch sur nos lames, nous ne pouvions pas utiliser ces 

portes-échantillons car le scotch est un isolant et, ainsi placé, va empêcher la création du champ 

électrique. 

Pour pallier ces difficultés, la société Ai4r a développé des nouveaux portes-échantillons (Figure 4-13, 

droite) où le champ électrique est créé à la surface des lames de microscope. Deux nouveaux portes-

échantillons sont disponibles, suivant le champ de vue souhaité. Le plus petit donne une meilleure 

sensibilité. 

Dans le cadre d’une collaboration avec Ai4r, les sections réalisées ont été imagées sur les nouveaux 

portes-échantillons directement dans les locaux de la société. Les portes-échantillons pouvant contenir 

plusieurs lames de microscope à la fois (Figure 4-12), deux premières acquisitions sur le porte-

échantillon 20 x 20 cm ont regroupé les 18 lames de microscope de chaque modèle contenant les 

sections des deux tibias pour les 5 temps et les deux lames de microscope contenant les deux gammes 

en activité. Deux autres acquisitions sur le petit porte-échantillon ont regroupé 4 lames de microscope 

d’une souris au temps 48h de chaque modèle et la lame de microscope contenant la gamme « haute ». 

La durée de chaque autoradiographie a été de 48 h en raison de la faible activité présente dans les 

échantillons. 

Les autoradiographies ayant été réalisées en août 2017, l’analyse complète des résultats n’a pas 

encore été réalisée. Les premières images et observations sont présentées dans le prochain 

paragraphe. 

 
Figure 4-10 - Principe de fonctionnement du Beaver. 
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Figure 4-11 - Système du Beaver à Nantes à gauche et son détecteur à droite. 

 
Figure 4-12 - Porte échantillon BEEL disponible à l'Inserm de Nantes et nouvel porte-échantillon développé par Ai4r. 

 
Figure 4-13 - Pose du scotch à l'arrière de la lame de microscope sur lequel l'échantillon à imager est déposée, et 
placement sur le porte-échantillon BEEL. 

4.3. Premiers résultats 
La Figure 4-14 présente une autoradiographie obtenue sur les tibias sains et malades du modèle 786-

O à 48 h avec la gamme de sang « haute ». Cette autoradiographie permet de valider la gamme 
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d’activité. Les différentes structures de l’os telles que l’os cortical ou la plaque de croissance sont 

visibles. Il est également possible de distinguer une fixation plus concentrée sur les os malades. 

Les Figure 4-15 et Figure 4-16 comparent les images histologiques et autoradiographiques d’un tibia 

sain et malade d’une souris euthanasiée à 48h pour les groupes IGRCaP-1 et 786-O respectivement. 

Les colorations valident le protocole de découpe développé au cours de cette étude. Les structures de 

l’os sont quasiment intactes. Les trous présents sur les coupes des tibias, spécialement dans la 

diaphyse, sont dus à la nature poreuse de l’os. Grâce à la coloration, on distingue le tissu malade 

(encerclé en bleu) du tissu sain. La superposition des deux modalités est possible et nous permet de 

segmenter les régions d’intérêt. On observe ainsi que dans le tibia sain, le 223Ra se fixe de façon 

homogène dans l’os cortical et sur la plaque de croissance, alors que dans le tibia malade, le 

radionucléide se fixe plus en périphérie de la métastase. Aucune fixation dans la moelle osseuse n’est 

observée. 

 
Figure 4-14 - Autoradiographie des tibias sains et malades du groupe 786-O obtenue avec le petit porte-échantillon. 
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Figure 4-15 – Souris euthanasiée à 48h du modèle IGRCaP1 (métastases mixtes ostéoblastiques/ostéolytiques) : a) 
coloration H&E du tibia sain, b) autoradiographie du tibia sain, c) coloration H&E du tibia malade avec les sites 
métastatiques encerclés en bleu, d) autoradiographie du tibia malade, e) les deux modalités superposées pour le tibia 
sain et f) les deux modalités superposées pour le tibia malade avec les sites métastatiques encerclés en jaune. 
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croissance 
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Figure 4-16 - Souris euthanasiée à 48h du modèle 786-O (métastases ostéolytiques) : a) coloration H&E du tibia sain, b) 
autoradiographie du tibia sain, c) coloration H&E du tibia malade avec les sites métastatiques encerclés en bleu, d) 
autoradiographie du tibia malade, e) les deux modalités superposées pour le tibia sain et f) les deux modalités 
superposées pour le tibia malade avec les sites métastatiques encerclés en jaune. 

a) b) 

c) d) 

e) f) 
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croissance 
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5. Perspectives et conclusion 
Lors de cette étude, deux modèles animaux ont été développés : l’un portant des métastases mixtes 

ostéoblastiques et ostéolytiques provenant d’un cancer de la prostate et l’un portant des métastases 

ostéolytiques provenant d’un cancer du rein. Ces deux modèles, ainsi qu’un modèle sain témoin ont 

été utilisés pour étudier les fixations du 223Ra à l’échelle macroscopique et microscopique. 

La biodistribution du 223Ra à l’échelle macroscopique a mis en évidence une rapide clairance du 

radionucléide par les reins et une forte fixation du 223Ra dans les os dès 15 minutes. Les fixations à la 

rate et au foie chez la souris saine sont concordantes avec les données de la littérature, notamment 

reportées chez Henriksen et al. (17) et Abou et al. (22). L’activité dans la rate dans le modèle 

biocinétique de l’homme est à l’inverse plutôt faible. Concernant le foie, cette étude met en évidence 

la différence d’élimination entre la souris et l’homme. En effet, dans le modèle compartimental de la 

publication 67 de la CIPR (cf. Chapitre II, §2.3), une fixation est attendue dans le foie. 

La biodistribution des modèles malades n’a pas pu être comparée à la littérature car aucune donnée 

n’y est reportée. Leur biodistribution est semblable à celle des souris saines. De plus, aucune différence 

significative n’a été observée entre les os sains et les os métastasés d’une même souris. Ceci est dû au 

fait que les os malades ne contiennent qu’une métastase en raison de la greffe intratibia et elle 

n’engendre pas un impact important de la biodistribution à l’échelle macroscopique. 

Cette étude de la biodistribution à l’échelle macroscopique nous renseigne sur l’activité présente dans 

les os sur 5 temps. Les différences de fixation du 223Ra dans les tibias ont ensuite été étudiées à l’échelle 

microscopique. 

Pour cela, un protocole de découpe des os a été développé pour réaliser à la fois une coloration et une 

autoradiographie des échantillons tout en récupérant la structure de l’os de façon la plus intacte 

possible. Une méthode de quantification a également été mise au point en réalisant des gammes 

d’activité sous la forme de gouttes de sang contenant des concentrations de 223Ra différentes. 

Les premières images de coloration H&E et les premières autoradiographies réalisées sur le Beaver sur 

des souris euthanasiées à 48 h nous ont permis de visualiser la répartition microscopique du 223Ra dans 

l’os et de corréler les fixations avec la région anatomique du tissu. Ces images ont mis en évidence la 

différence de fixation du radionucléide à l’échelle microscopique. Ainsi, le 223Ra se fixe de façon 

homogène dans l’os cortical et trabéculaire et de façon plus importante au niveau de la plaque de 

croissance dans l’os sain alors qu’il se fixe plus en périphérie des métastases dans l’os malade. Ces 

résultats sont concordants avec les observations de la littérature (22). 

Les données ainsi générées ouvrent plusieurs perspectives.  

Tout d’abord sur les modèles malades, elles vont permettre d’étudier et de quantifier les différences 

de fixation entre l’os sain et l’os malade et entre les métastases du cancer de la prostate et les 

métastases du cancer du rein.  

Ensuite, ces images vont permettre de réaliser une étude dosimétrique. En effet, grâce à la coloration, 

les régions d’intérêt peuvent être segmentées et la quantification permet de remonter à l’activité. 

L’activité cumulée sera ensuite calculée grâce au modèle biocinétique déduit avec les images à 

différents temps. La cartographie des doses absorbées pourra être déduite, comme dans l’étude de 

Bäck et al. (23) (Figure 5-1). Ces résultats nous permettront finalement de conclure sur la nécessité de 

réaliser une dosimétrie à petite échelle pour les patients traités au Xofigo®. 

A ce sujet, de plus en plus d’études reportent l’importance de réaliser une dosimétrie à petite échelle 

pour mieux comprendre la réponse thérapeutique et prévoir les effets biologiques. En effet, plusieurs 
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études sur modèle animal, avec de l’211At et du 225Ac, ont mis en évidence d’importantes variations de 

la distribution de l’activité et ainsi de la dose à l’intérieur même du tissu : des régions ont alors reçu 

une dose 10 fois plus importante que la dose moyenne (23–25). 

Enfin, les échantillons préparés lors cette étude pourront être étudiés en réalisant une ablation laser 

couplée à l’ICP-MS (26). Cette technique permet en effet de détecter les éléments lourds, ici le 207Pb 

stable descendant du 223Ra, et de déterminer sa répartition dans l’échantillon. L’inconvénient de cette 

technique est sa faible sensibilité. Cependant, les possibles résultats nous permettront d’avoir une 

validation des résultats obtenus avec l’autoradiographie. De plus, ils pourront mettre en évidence une 

possible migration des descendants du 223Ra. En effet, lors de cette étude, le 223Ra et ses descendants 

ont été considérés à l’équilibre et aucune distinction entre les radionucléides n’a été prise en compte. 

Une optimisation du protocole d’autoradiographie pourrait être de réaliser des fenêtres 

spectrométriques pour discriminer les descendants avec l’énergie d’émission des particules α. 

Les résultats obtenus grâce à ce travail répondent aux recommandations du MIRD 22 (cf. Chapitre I, 

§7). Les expériences ayant été menées chez la souris, un travail d’adaptation de ce modèle à l’homme 

reste à réaliser. Dans ce cadre, des résultats de biopsie de l’os chez des patients traités au 223Ra ont 

été reportées lors du congrès international TAT en 2017 (27).  

 
Figure 5-1 - Distribution de 211At à l'intérieur d'une tumeur chez la souris obtenue avec l'alpha-caméra (A) et cartographie 
de la distribution d’isodoses [image tirée de (17)]. 
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Grâce aux découvertes actuelles en biologie sur les biomarqueurs des cellules tumorales, la 

radiothérapie interne vectorisée est à un tournant de son histoire. Ces découvertes ont permis 

l’émergence de nouveaux vecteurs plus spécifiques des tumeurs. Ces développements ont également 

permis de mettre au point une nouvelle approche aux RIVs : l’approche théranostique. Cette approche 

permet de d’identifier les patients pouvant bénéficier d’une thérapie en utilisant un même vecteur. 

De plus, de nouvelles stratégies se développent comme le ciblage de la néo-angiogenèse. L’ensemble 

de ces avancées rend ainsi les applications en médecine nucléaire de plus en plus ciblées. 

Ces stratégies commencent à voir le jour en clinique, notamment grâce à l’utilisation des 

radiopharmaceutiques émetteurs β-. L’131I représente encore 90 % de ces applications mais de 

nombreux nouveaux radiopharmaceutiques sont apparus en clinique, comme le Zevalin® ou le 

Lutathera®. Cependant, ces nouvelles stratégies vont prendre toute leur importance avec l’arrivée des 

radiopharmaceutiques émetteurs α et de leur disponibilité commerciale. 

Contrairement aux émetteurs β-, ces radiopharmaceutiques délivrent, grâce aux propriétés physiques 

et radiobiologiques des particules α, une forte toxicité sur les cellules tumorales tout en limitant 

l’irradiation des tissus sains environnants. Elle est ainsi très intéressante pour le traitement des cellules 

ou métastases disséminées, des clusters de cellules tumorales ou des cellules radiorésistantes comme 

potentiellement les cellules souches tumorales. 

Actuellement, le 223Ra (Xofigo®) est le premier et le seul radiopharmaceutique à avoir obtenu 

l’autorisation de mise sur le marché. Il est utilisé en routine clinique pour le traitement des patients 

atteints de métastases osseuses après un cancer de la prostate. De plus, il est également l’objet d’un 

nouvel essai clinique multicentrique appelé EIFFEL qui vise à étendre les applications du 223Ra aux 

patients atteints de métastases osseuses après un cancer du rein. Ces deux cancers n’engendrent pas 

le même type de métastases : des métastases ostéoblastiques pour le cancer de la prostate et des 

métastases ostéolytiques pour le cancer du rein. Il est donc important de montrer que le 223Ra se fixe 

également sur ce type de lésions.  

De nombreux autres essais cliniques testent actuellement de nouveaux radiopharmaceutiques 

émetteurs α comme par exemple l’225Ac couplé au PSMA pour le traitement des patients souffrant de 

métastases osseuses après un cancer de la prostate. Les premiers essais cliniques ont mis en évidence 

des résultats extrêmement prometteurs avec des réponses complètes sur des patients en échec 

thérapeutique. Ces nouveaux radiopharmaceutiques devraient ainsi arriver rapidement sur le marché. 

De nombreux essais précliniques montrent également des résultats prometteurs avec notamment 

l’utilisation des nanoparticules qui peuvent potentiellement contenir plusieurs émetteurs α et 

permettent de prévenir la migration des descendants vers les tissus sains. Grâce à ces nouveaux 

développements, un immense champ d’application s’ouvre désormais.  

Cependant l’alphathérapie n’est pas sans poser des problèmes particuliers en dosimétrie. S’agissant 

de thérapie, les activités administrées sont importantes et peuvent entraîner des effets déterministes, 

à savoir des toxicités aux organes à risques. Il est alors indispensable de réaliser une étude 

dosimétrique pour prévoir la réponse thérapeutique du patient au traitement. De plus, contrairement 

à la radiothérapie externe, l’activité administrée en RIV est principalement déterminée par la dose 

limite de toxicité aux organes à risque les plus exposés. Enfin, l’évaluation dosimétrique des RIV est un 

problème complexe faisant intervenir de nombreux paramètres qui doivent être définis de la manière 

la plus personnalisée possible, tels que la distribution tridimensionnelle de l’activité ou encore la 

cinétique de distribution et d’élimination du radiopharmaceutique.  

D’autre part, jusqu’à présent, la dosimétrie des émetteurs α a principalement été développée pour 

des applications de radioprotection des travailleurs. Compte-tenu des challenges posés par l’arrivée 
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des nouveaux radiopharmaceutiques émetteurs α, il est primordial de se concentrer, dès maintenant, 

sur l’optimisation de la dosimétrie au patient. En effet, l’alphathérapie étant un domaine très novateur 

qui connait un essor remarquable depuis 10 ans, l’évaluation dosimétrique est essentielle mais 

complexe en raison du faible parcours des particules α. De nombreux défis sont ainsi à relever avant 

une application en routine clinique de cette dosimétrie. 

Le but de ce travail de thèse a ainsi été en premier lieu d’aborder les différents aspects de la dosimétrie 

et questionnements spécifiques liés à l’alphathérapie tant d’un point de vue imagerie que 

comportement biocinétique afin d’optimiser le calcul dosimétrique. Pour cela des outils spécifiques 

ont été développés nécessaires à l’optimisation de cette dosimétrie particulière en se basant sur des 

études réalisées à partir du 223Ra (Xofigo®) et plus particulièrement autour de l’essai clinique EIFFEL. 

Dans un premier temps, la gamma-caméra a tout d’abord été caractérisée pour l’imagerie du 223Ra. 

Pour cela, une série d’expériences à l’aide de fantômes physique standard, réalisées en collaboration 

avec l’Hôpital Européen Georges Pompidou, a permis de déterminer le choix du collimateur, des 

fenêtres en énergie et des paramètres de reconstruction des logiciels cliniques. Un protocole 

d’imagerie tomographique TEMP/TDM clinique a alors été mis en place, afin de connaître la 

distribution du radiopharmaceutique à l’échelle macroscopique. Une étude sur fantôme réaliste a par 

la suite montré qu’il est possible d’obtenir, grâce à ce protocole, une quantification, pour une lésion 

de 5,6 mL, avec une erreur de 1,1 % pour un rapport tumeur sur tissu sain de 6 et 6,7 % pour un rapport 

tumeur sur tissu sain de 10 pour des concentrations en activité descendant jusqu’à 8 kBq/mL. Ainsi, 

grâce à ce protocole, les fixations sur les métastases ostéoblastiques pourront être quantifiées. Les 

métastases ostéolytiques étant de plus petites dimensions, des optimisations supplémentaires, telles 

que la correction du volume partiel, seront nécessaire pour obtenir une quantification précise de leur 

fixation. De plus, le protocole d’imagerie a été mis en place dans plusieurs hôpitaux (Institut Gustave 

Roussy et Hôpital Cochin) impliqués dans l’essai clinique EIFFEL. Ce protocole se compose d’une 

première imagerie corps entier qui a pour but de déterminer les fixations les plus importantes sur 

lesquelles la deuxième imagerie TEMP/TDM sera centrée. Enfin, les gamma-caméras de chaque hôpital 

ont été calibrées. 

Dans un deuxième temps, un outil de modélisation de la biocinétique a été développé dans le logiciel 

de dosimétrie interne OEDIPE (Outil d’Evaluation de la Dose Interne PErsonnalisée) afin de prendre en 

compte l’évolution temporelle du radiopharmaceutique. Grâce à cet outil, l’activité cumulée est 

déduite, à l’échelle du voxel, à l’aide d’images dynamiques du patient. Ce développement permet de 

prendre en compte les hétérogénéités de répartition de l’activité et de personnaliser le calcul de la 

dose à la cinétique propre à chaque patient. Les biocinétiques à l’échelle de l’organe vont tout d’abord 

être modélisées par des modèles simple, double et triple exponentiels. Ces modèles sont ensuite 

appliqués à chaque voxel de l’organe pour calculer l’activité cumulée à l’échelle du voxel. L’outil a été 

validé à l’aide d’images dynamiques de souris injectées au 18F-FDG en comparant les résultats de ces 

jeux de données avec le logiciel commercial de dosimétrie interne Imalytics. 

Dans un troisième temps, la détermination de l’énergie absorbée dans les parties radiosensibles de 

l’os a été réalisée. Les calculs de dose ont été optimisés en utilisant les modèles de l’os les plus réalistes 

à l’heure actuelle. Ceux-ci sont décrits à l’échelle microscopique et ont été développés à partir 

d’images µCT de 34 sites squelettiques. Les fractions d’énergie absorbée (AF) ont été calculées, à l’aide 

de MCNP6 pour chaque site squelettique, entre 2 et 12 MeV et en fonction de la proportion de moelle 

rouge. Les facteurs S du 223Ra et la dose absorbée à la moelle rouge et l’endoste ont été déduits de ces 

résultats. Ainsi après 6 injections de 55 kBq/kg de 223Ra, le patient reçoit une dose absorbée de 0,8 Gy 

à la moelle rouge et de 6,0 Gy à l’endoste. Ces valeurs, très inférieures à celles trouvées avec les 

précédents modèles dosimétriques de référence, montrent l’importance de personnaliser les 
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fantômes dosimétriques et permettent de mieux comprendre les effets biologiques, notamment 

l’absence de toxicité qui a été observée lors des essais cliniques.  

Enfin, la distribution du 223Ra à l’échelle microscopique a été étudiée sur la souris. Des modèles 

animaux sains et présentant des métastases osseuses ostéolytiques dérivant d’un cancer du rein et 

des métastases osseuses mixtes dérivant d’un cancer de la prostate ont été développés. La 

biodistribution à l’échelle macroscopique a montré qu’il n’y a pas de différence significative de fixation 

du 223Ra entre l’os sain et l’os malade d’une même souris. Un protocole de découpe des os a ensuite 

été mis au point afin d’étudier la distribution du 223Ra dans les tibias à l’échelle microscopique. Des 

premières observations sur les colorations et autoradiographies des sections ont permis d’identifier 

des différences de fixations entre le tibia sain et le tibia malade. En effet, le 223Ra se répartie dans la 

totalité de l’os et sur la plaque de croissance dans l’os sain alors qu’il se trouve de manière plus 

concentrée autour de la métastase dans l’os malade. Cette dernière fixation se retrouve aussi bien 

chez les métastases ostéoblastiques que les métastases ostéolytiques.  

Les premiers résultats de la distribution microscopique du 223Ra donnent de première piste pour la 

compréhension des effets biologiques. En effet, les expériences cliniques n’ont pas montré pour 

l’instant de signe de toxicité dans les organes à risques. L’hétérogénéité de répartition des fixations du 

radionucléide et alors de la dose peuvent fournir une explication. Cependant, des recherches plus 

approfondies sont nécessaires pour mieux comprendre cet aspect. Il est également possible que pour 

les thérapies où l’os est l’organe limitant, le renouvellement osseux joue un rôle sur l’absence de 

toxicité. De plus, pour une compréhension complète des effets biologiques, la prise en compte des 

aspects radiobiologiques tels que l’effet bystander est important. Ainsi, l’ensemble des mécanismes 

intervenant entre le dépôt d’énergie à l’échelle microscopique jusqu’à l’effet biologique 

macroscopique doit être identifié.  

L’ensemble de ces développements ont permis d’appréhender les problématiques de la dosimétrie du 
223Ra, de l’échelle macroscopique à l’échelle microscopique. Les outils mis au point lors de ce travail 

de thèse vont permettre d’optimiser et de personnaliser la dosimétrie des patients traités au 223Ra. En 

effet, grâce au protocole d’imagerie, la biodistribution du 223Ra dans le corps du patient sera 

déterminée sur les images corps-entier et TEMP/TDM. Les gamma-caméras ainsi calibrées permettront 

de quantifier les fixations du radionucléide et ces résultats, incorporés au logiciel OEDIPE, permettront 

de réaliser une dosimétrie plus personnalisée. De plus, les activités mesurées dans l’os permettront de 

calculer la dose à la moelle osseuse grâce aux modèles dosimétriques développés. Enfin, en adaptant 

le modèle petit animal à l’homme, il sera possible d’optimiser les calculs de dose aux régions d’intérêt 

en prenant en compte l’hétérogénéité de répartition de la dose dans l’environnement proches des 

lésions. 

Au vu de la faible activité de 223Ra injectée, le nombre d’émissions gamma reste faible. Pour déterminer 

la localisation et le volume de fixation des lésions tumorales ainsi que pour quantifier au mieux 

l’activité présente dans les différentes régions du corps, des reconstructions plus poussées pourront 

être menées, d’une part sur la correction du volume partiel avec des logiciels cliniques et d’autre part, 

à l’aide des techniques de Monte Carlo, notamment à l’aide de la plateforme de simulation GATE. En 

effet, celle-ci permet de prendre en compte tous les phénomènes physiques (atténuation, diffusion, 

…) pouvant dégrader l’image depuis la source (un patient ou fantôme physique) jusqu’à la projection 

et d’en déterminer un projecteur utilisable dans un algorithme de reconstruction itératif. Néanmoins, 

les simulations Monte Carlo englobant l’intégralité des interactions dans le patient et la caméra 

nécessitent un temps de calcul très important. Ainsi, pour accélérer la modélisation des effets 

physiques se produisant dans le patient, une collaboration a été initiée avec l’IPHC (CNRS/IN2P3) de 

Strasbourg dans le cadre de l’optimisation des images au 223Ra. Pour cela, cette équipe a développé 
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une approche basée sur des données de diffusion pré-calculées. En ce sens, des études ont déjà été 

menées pour valider la simulation de la gamma-caméra de l’HEGP avec GATE.  

Ainsi, dans la phase I de l’essai clinique, l’un des objectifs sera de répondre à la question de la fixation 

ou non du 223Ra sur les lésions lytiques. D’autre part, il s’agira de corréler les doses déterminées aux 

tumeurs fixantes et à la moelle osseuse aux réponses thérapeutiques et aux toxicités, déterminées 

avec différentes modalités telles que la TEP au FNa, l’IRM et le scanner et selon différents critères 

d’évaluation. Un second objectif sera de déterminer la dose de tolérance maximum. Selon les résultats 

obtenus dans la phase I de l’essai clinique, des propositions d’optimisation de protocoles pourront être 

effectuées pour la phase II de l’essai clinique.  Ainsi, la moelle osseuse étant l’organe limitant, la dose 

absorbée à ce tissu détermine l’activité maximale à injecter et pourrait donc permettre d’adapter 

l’activité administrée à la prochaine injection.  

De façon générale, ces études faites en amont de l’essai clinique sont essentielles et vont permettre 

par la suite de développer des outils plus simples pour une utilisation plus pratique en clinique. Ces 

travaux offrent également des méthodes pour aller plus loin dans la personnalisation de la dosimétrie 

des nouveaux radiopharmaceutiques émetteurs α. 

En effet, tous les radionucléides émetteurs α considérés pour les applications médicales émettent 

également des émissions bremsstrahlung, des photons ou des X qui devraient permettre de réaliser 

des imageries et ainsi de déterminer leur biodistribution et estimer les doses absorbées moyennes à 

la tumeur et aux organes à risque. 

Pour affiner ces estimations, des recherches sont en court. Il serait ainsi possible d’associer plusieurs 

types de mesures telles que des scintigraphies, images tomographiques, prélèvements sanguins dans 

le cas où la moelle osseuse est l’organe limitant ou des prélèvements intrapéritonéaux dans le cas où 

le péritoine est l’organe limitant. De même, le développement en cours de gamma-caméra portables 

(laboratoire IMNC, Orsay) adaptées à la détection de faibles activités de rayonnement gamma, permet 

d’envisager l’acquisition rapide et ergonomique d’images localisées au niveau des organes d’intérêt. 

Ces acquisitions complémentaires participeraient à l’estimation de la dose post-traitement. Elles 

permettraient également de vérifier au niveau des organes limitants qu’il n’y a pas de fixations trop 

importantes : par exemple au niveau des reins pour l’225Ac ou de la thyroïde pour l’211At. 

Le fractionnement pourrait être une autre possibilité intéressante pour améliorer l’index 

thérapeutique car il permettrait de réduire les toxicités aux tissus sains. La prise en compte des 

distributions des BED pour établir la planification de traitement permet alors de prendre en compte la 

radiosensibilité et la vitesse de réparation des dommages sublétaux spécifiques à chaque type de tissu. 

Bien que les courbes théoriques des particules α montrent le peu d’impact du fractionnement, 

l’hétérogénéité de distribution peut entraîner des modifications. Ainsi, il serait également intéressant 

de calculer les rapports α/β appropriés à ces traitements. 

 

La dosimétrie en routine clinique est complexe à mettre en place. Ainsi, ce travail mené en parallèle 

d’un essai clinique est primordial pour optimiser les traitements et comprendre au mieux la réponse 

thérapeutique et les doses limites aux organes à risques. L’objectif à moyen terme est de pouvoir 

proposer une méthodologie simplifiée pour une utilisation en routine clinique intégrant toutes les 

connaissances dosimétriques issues des études précliniques et cliniques, de l’échelle microscopique à 

l’échelle macroscopique et de donner une base de recherche pour les autres radiopharmaceutiques 

émetteurs α.  
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On ne fait jamais attention à ce qui a été fait ; on ne voit que ce qui reste à 

faire. 

Marie Curie. 
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1. Matériels et méthodes 

1.1. Modélisation de la gamma caméra Infinia Hawkeye4 et des interactions 

rayonnement matière avec le logiciel GATE 

1.1.1. Présentation du logiciel GATE 

Le logiciel GATE, acronyme de Geant4 Application for Tomographic Emission, est un logiciel dédié à la 

simulation d’imagerie médicale telle que l’imagerie TEMP ou encore l’imagerie TEP. Il offre une 

interface du code de Geant4 qui permet de créer simplement le système d’imagerie souhaité sans 

avoir de connaissance en langage C++. Chaque étape du paramétrage, telle que la création de la 

géométrie, la définition de la source et de la physique adaptée est établie sous forme de macros qui 

seront exécutées. Il est donc aisé de former différentes configurations et d’adapter les simulations à 

chaque cas et expérience. La possibilité de suivre le parcours de chaque particule, ici les émissions de 
223Ra, et de chacune de ses interactions va permettre de mieux comprendre la réponse de la gamma 

caméra lorsque la source utilisée est une source de Radium 223. De plus, il s’agit du premier code de 

simulation Monte-Carlo qui intègre la gestion du temps et du mouvement. Ceci permet de modéliser 

la position des têtes d’acquisition de la gamma-caméra, la décroissance des sources radioactives ou le 

temps d’acquisition pour chaque projection. 

L’objectif du stage, l’optimisation de la reconstruction des images TEMP au 223Ra, nécessite l’utilisation 

de la plateforme GATE. Les simulations doivent être les plus réalistes possibles car la qualité de la 

reconstruction dépendra de la précision des modélisations des phénomènes physiques. Avant de 

travailler sur les reconstructions d’images, il est nécessaire de valider dans un premier temps la 

modélisation de la gamma caméra de l’HEGP Infinia Hawkeye 4. 

1.1.2. Modélisation sous GATE de la gamma caméra Infinia Hawkeye  4  

Afin de modéliser une expérience sous GATE, il faut remplir cinq sections différentes : la détermination 

de la géométrie du système, la définition des sources radioactives utilisées, les phénomènes physiques 

associés à simuler, la modélisation de l’électronique pour la reconstruction des évènements en TEMP, 

et enfin le choix des formats des fichiers de sortie.  

1.1.2.1. Définition de la géométrie : 

La construction de la géométrie de l’expérience consiste en la création de blocs géométriques de 

formes, de tailles et de matériaux différents. Le premier volume créé est le volume père et est défini 

comme le World du système, tandis que les autres volumes créés par la suite sont les volumes 

Daughters. Chaque volume est positionné dans le volume World. Les caractéristiques physiques de 

nombreux matériaux utilisés couramment en imagerie nucléaire sont répertoriées dans une base de 

données GateMaterials.db fournie par GATE. De plus, il est possible de compléter ce fichier en y 

intégrant de nouveaux matériaux et leurs caractéristiques. 

La tête de la gamma caméra simulée est composée d’un premier parallélépipède rempli d’air de 

dimension 15,39 cm x 44 cm x 58 cm. Dans ce volume Father nommé SPECTHead, 4 volumes Daughters 

sont insérés : le collimateur, le cristal, le compartiment arrière et le blindage de la gamma caméra. Le 

blindage a été créé dans le volume Shielding défini à l’intérieur du premier volume SPECTHead. Il s’agit 

est un parallélépipède en plomb de dimension 15,39 cm x 44 cm x 58 cm. Le collimateur est créé à 

partir d’un premier hexagone droit de longueur 5,8 mm, de rayon 1,5 mm en matériau air. Cet 

hexagone est dupliqué et translaté selon l’axe z et y pour obtenir plusieurs bandes d’hexagones. De 

même, d’autres série de bandes sont intercalées de façon à s’imbriquer ensemble et de telle manière 

à obtenir un réseau de trous d’air et de plomb (les septas) formant ainsi le collimateur (Figure 1-1). 
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Figure 1-1 - Schéma du réseau de trous hexagonaux parallèles constituant le collimateur d'une tête d'acquisition. 

Le troisième volume correspond au cristal. Il est représenté dans le volume Cristal par un 

parallélépipède de 1,59 cm x 40 cm x 54 cm. Ce cristal en Iodure de Sodium dopé au Thallium est 

positionné à l’arrière du collimateur. Enfin le dernier volume créé est le compartiment arrière. Il 

comprend les photomultiplicateurs et l’électronique de détection. Le compartiment arrière est 

modélisé par un parallélépipède en verre de dimension 5 cm x 44 cm x 58 cm et se positionne à l’arrière 

du cristal (Figure 1-2). Ce paramétrage sera vérifié lors de l’étude de la géométrie de la gamma caméra. 

 
Figure 1-2 - Vue inclinée (gauche) et de profil (droit) de la géométrie de la gamma caméra créée sous GATE. Le 
collimateur (bleu) est devant le cristal (jaune) et le compartiment arrière (gris). Le blindage est représenté par les lignes 
rouges. 

1.1.2.2. Définition de la source : 

La création de la source se fait d’une part par la définition de sa géométrie comme par exemple une 

source ponctuelle, un capillaire ou encore le fantôme Triple Line et de sa position par rapport au World 

de la simulation, et d’autre part par la définition de son type d’émission, son type de particule et son 

angle d’émission. Les paramètres de la source seront décrits en fonction de l’expérience réalisée.  

1.1.2.3. Les processus physiques et le suivi des particules : 

Après avoir modélisé la source, il est important de déterminer les interactions physiques qui auront 

lieu lors de la simulation. Les interactions simulées pour les photons de basses énergies sont l’effet 

photoélectrique, la diffusion Compton, la création de paires, et la diffusion Rayleigh. Les effets 

introduits pour les émissions d’électrons sont l’ionisation et le rayonnement Bremsstrahlung. 
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Plusieurs modèles de calculs sont disponibles. Le modèle Standard, qui présente le meilleur compromis 

entre la précision et le temps de calcul. Ce modèle est effectif pour toutes énergies comprises entre 1 

keV et 100 TeV. Il existe aussi le modèle Livermore qui est effectif pour les énergies comprises entre 

250 eV et 100 GeV. Ce modèle permet d’étendre la validité des processus électromagnétiques à des 

énergies plus faibles que le modèle Standard. En effet, le modèle Livermore dispose de sections 

efficaces adaptées au transport des particules à l’échelle de la couche atomique.  

1.1.2.4. L’électronique de détection : 

Il est possible sous GATE de suivre le parcours de chaque particule, et de connaître chaque interaction 

qui a lieu. De plus, il est possible de déterminer les volumes d’intérêt, comme le cristal ou encore le 

fantôme simulé. Ces zones sont appelées volumes sensibles. Chacune des interactions qui a lieu dans 

ces zones sensibles est appelée un hit et est enregistrée dans un fichier de sortie. Il est nécessaire de 

trier et d’extraire les informations utiles de ce fichier pour pouvoir reproduire la réponse spatiale et 

en énergie du détecteur. Le dispositif expérimental n’enregistrant qu’une seule interaction, il faut donc 

traiter les hits de la particule afin de reproduire la véritable réponse du détecteur. 

Afin d’effectuer cette tâche, une macro appelée digitalisation est utilisée. Pour simuler les 

phénomènes de scintillation dans le cristal et la collecte de photons optiques, il est nécessaire de 

convoluer les projections avec la réponse en énergie et la réponse spatiale intrinsèque due aux tubes 

photomultiplicateurs et à l’électronique de détection. Pour toutes les expériences simulées, la 

résolution en énergie a été fixée à 140 keV ± 10 % tandis que la résolution spatiale intrinsèque due aux 

tubes photomultiplicateurs et à l’électronique de détection a été fixée à 6 mm. 

1.1.2.5. Les fichiers de sortie : 

Plusieurs formats de fichiers de sortie sont disponibles pour sauvegarder les données des simulations. 

Seul le format ASCII est utile dans le cadre de ce stage car il permet de retranscrire la position et la 

nature des interactions, l’énergie déposée, le type de particules, … 

1.2. Spectre en énergie du 223Ra 

1.2.1. Contrôle des intensités des émissions par GATE 

Il existe plusieurs méthodes pour définir les énergies et les intensités de la source sous GATE. Une 

méthode consiste à créer une source pour chaque énergie en spécifiant à chaque fois la nature de 

l’émission, la géométrie, le volume et le positionnement occupé. Afin de déterminer si la méthode 

utilisée sur GATE simule les énergies demandées avec les bonnes intensités, une simulation sera 

effectuée. Une source cylindrique de 1 cm de diamètre et de 1 cm de long de 223Ra sera placée entre 

les deux têtes de la gamma caméra, séparée par une distance de 10 cm de celles-ci. Les acquisitions 

effectuées sont des acquisitions planaires. Pour cette simulation, un milliard de particules a été généré 

sur un angle solide de 4π. Enfin, afin de déterminer si la méthode utilisée pour simuler le spectre 

d’émission du 223Ra est correcte, les données de la CIPR107 seront comparées aux énergies et 

intensités auxquelles sont émises les particules simulées sous GATE sous cette méthode. 

1.2.2. Spectre en énergie 

Comme indiqué au Chapitre III, §4.1, afin de tracer le spectre en énergie détecté par la gamma caméra, 

une seringue contenant 240 kBq de Xofigo® a été placée entre les deux têtes d’acquisition, séparée 

par une distance de 10 cm de celles-ci (Figure 1-3). Les acquisitions effectuées sont des acquisitions 
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planaires pour 60 fenêtres spectrométriques dans la gamme d’énergie 12 - 445 keV. Enfin, une 

acquisition du bruit de fond a été faite sur les mêmes fenêtres en énergie.  

Pour modéliser cette expérience sous GATE et mieux comprendre le rôle de chaque radioélément sur 

le spectre expérimental (le Radium et ses éléments fils), plusieurs simulations ont été faites, avec dans 

un premier temps, la simulation du spectre du Radium seul, puis dans un second temps, en ajoutant 

un à un les éléments fils du Radium. Pour chaque simulation, un milliard de particules, dont les énergies 

et les intensités associées sont issus de la CIPR107, ont été générées sur un angle solide de 4π afin 

d’assurer une mesure précise du spectre. Un programme IDL d’extraction des énergies a été utilisé 

pour traiter les fichiers de sortie ASCII et pour tracer le spectre issu de la simulation. 

 
Figure 1-3 - Photographie du montage expérimentale de l'acquisition du spectre du 223Ra. 

1.2.3. Étude de la géométrie de la gamma-caméra 

Les données de la géométrie de la gamma caméra Infinia Hawkeye 4 ne sont pas toutes fournies par 

les constructeurs de General Electric. Les dimensions du collimateur, sa surface, la taille des septas, le 

nombre de trous et le matériau utilisé sont données. Il en est de même pour les dimensions du cristal 

et le matériau employé. Ces valeurs sont utilisées pour la simulation de la gamma caméra. Les données 

correspondantes aux photomultiplicateurs et à l’électronique de détection ne sont cependant pas 

données. En effet, seule la taille de la surface totale des photomultiplicateurs et de l’électronique de 

détection est connue, mais la hauteur et les matériaux utilisés ne sont pas connus. De même pour le 

blindage arrière et latéral de la tête de la gamma caméra, qui sert à isoler les volumes de détections 

du bruit extérieur.  

Dans un premier temps, afin de déterminer les dimensions du compartiment arrière, plusieurs 

simulations ont été lancées avec différentes tailles de compartiment arrière : 2 cm, 3 cm, 4 cm, 5 cm, 

6 cm, 7 cm. La taille du blindage arrière reste constante et est égale à 2 cm pour toutes ces simulations. 

Dans un second temps, la taille du blindage arrière a été déterminée. De la même manière que pour 

l’évaluation de la taille du compartiment arrière, plusieurs simulations ont été lancées avec différentes 

tailles de blindage arrière en conservant une taille de compartiment arrière constante. 

Chacune de ces simulations a été comparée au spectre expérimental afin de déterminer les valeurs 

optimales des dimensions du compartiment arrière et du blindage arrière.  
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1.3.  Sensibilité de la gamma caméra 

La sensibilité de la gamma caméra est définie comme le nombre de coups détectés dans le cristal sur 

le nombre de particules émises par la source utilisée. La sensibilité est mesurée en coups/(MBq.s). 

Pour calculer la sensibilité de la gamma caméra Infinia Hawkeye 4, une seringue contenant 2,6 MBq 

de Xofigo est placée à 10 cm de chacune des deux têtes. L’acquisition a été faite en mode planaire 

pendant 600 secondes. La méthode consiste à considérer les 3 fenêtres d’énergie : 85 keV ± 20%, 154 

keV ± 20%, 270 keV ± 10. Enfin, une acquisition du bruit de fond a été faite sur les mêmes fenêtres en 

énergie. A l’aide d’un programme IDL, les coups détectés expérimentalement sont extraits. Les 

acquisitions ont été préalablement corrigées du bruit de fond et de la décroissance radioactive du 
223Ra. 

Pour calculer la sensibilité de la gamma caméra simulée, une source cylindrique de rayon 1 cm et de 1 

cm de long est utilisée. Un milliard de photons dont les énergies et intensités sont issues de la CIPR 

107 a été généré. Le fichier de sortie est récupéré et à l’aide programme IDL les photons détectés sont 

triés en fonction de la tête de détection qui a détecté le photon puis compté. Seules les trois premières 

fenêtres ont été prises en compte (85 keV ± 20%, 154 keV ± 20%, 270 keV ± 10%) car les pics 

photoélectriques y sont les plus intenses. De plus, le taux de comptage de la gamma caméra diminue 

pour les énergies supérieures à 300 keV. 

1.4. Résolution spatiale 

La résolution spatiale est la taille de la plus petite structure que la gamma caméra puisse restituer. Le 

fantôme utilisé pour calculer la résolution spatiale de la gamma caméra Infinia Hawkeye 4 est le 

fantôme Triple Line. Il est composé d’un cylindre vide en plexiglass dans lequel sont positionnés trois 

capillaires de 1 mm de diamètre remplis d’une solution de Xofigo à 3 MBq. Le fantôme est ensuite 

positionné à 19,3 cm de la tête haute d’acquisition et à 15,3 cm de la tête basse d’acquisition.  

Afin de déterminer la résolution spatiale expérimentale, les acquisitions ont été faites en mode 

planaire. Une méthode d’acquisition consiste à une acquisition planaire pendant 600 secondes pour 3 

fenêtres spectrométriques 85 keV ± 20%, 154 keV ± 10% et 270 keV ± 10% sommées et indépendantes. 

Les mesures ont été effectuées sur 600 secondes. Enfin, une acquisition du bruit de fond a été faite 

sur les 3 fenêtres 85 keV ± 20%, 154 keV ± 10% et 270 keV ± 10%. Les données expérimentales ont été 

corrigées du bruit de fond et de la décroissance radioactive du 223Ra.  

Afin de calculer la résolution spatiale, les images DICOM sont affichées à l’aide du logiciel ImageJ, et à 

l’aide d’un fit gaussien, l’écart type σ des fonctions de dispersion de chacune des sources est déterminé 

et donc la largeur à mi-hauteur (LMH) est déduite grâce à l’équation (1).  

𝐿𝑀𝐻 = 2 ×  √2 × ln (2) ×  σ                  (1)                

Cette expérience a été reproduite deux fois. Une première fois lorsque le fantôme Triple Line est rempli 

d’air, et une seconde fois lorsqu’il est rempli d’eau afin de créer un fond atténuant qui représentera 

les tissus du patient. 

Pour déterminer la résolution spatiale de la gamma caméra simulée, le fantôme Triple Line a été 

modélisé dans Gate (Figure 1-4). Les trois premières fenêtres en énergie sont considérées (85 keV ± 

20%, 154 keV ± 10%, 270 keV ± 10%). Un milliard de photons a été généré pour la simulation. Les 

images sont affichées soit fenêtre par fenêtre, soit les trois fenêtres sommées. La détermination de la 

résolution spatiale s’effectue à l’aide d’un programme IDL qui permet d’imager les photons détectés 



 

 202 

et leur position, puis à l’aide du logiciel ImageJ et d’un fit gaussien, l’écart type σ des fonctions de 

dispersion de chacune des sources est déterminé et donc la largeur à mi-hauteur (LMH) est déduite 

grâce à l’équation (1). 

 
Figure 1-4 - Schéma du fantôme Triple Line de face (gauche) et en perspective (droite). 

2. Résultats 

2.1. Spectre en énergie du Radium  

2.1.1. Contrôle des simulations des intensités de GATE 

La Figure 2-1 représente l’histogramme d’une part des énergies et des intensités de la CIPR107 du 223Ra 

et des radioéléments fils issues de la décroissance du Radium rentrées dans la simulation et d’autre 

part des énergies et intensités associées utilisées par la simulation.   

Les deux histogrammes étant parfaitement identiques, cela valide le fait que GATE envoie bien les 

bonnes énergies sans interpolation, et prends de manière exacte la probabilité d’émission de chaque 

rayonnement. 
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Figure 2-1 - Comparaison des énergies et intensités de la CIPR107 et des énergies et intensité utilisées lors de la 
simulation. 

2.1.2. Spectre en énergie 

La Figure 2-2 représente le spectre en énergie expérimental comparé au spectre obtenu par la 

simulation GATE. Le spectre expérimental est composé de plusieurs pics dont les plus importants sont 

85 keV, 154 keV et 270 keV. Ces pics photoélectriques proviennent du 223Ra. Le pic à 85 keV est le plus 

important : c’est un pic photoélectrique du 223Ra auquel s’ajoutent les raies caractéristiques du plomb 

qui compose le collimateur.  

La Figure 2-3 représente les spectres du 223Ra auxquels se rajoutent les différents radioéléments issus 

de la décroissance de celui-ci.  Le Plomb 211 apporte du diffusé au spectre, et après l’ajout du Bismuth 

211, du Thallium 207 et du Polonium 211 le spectre en énergie simulé est très similaire au spectre 

expérimental.  

 
Figure 2-2 - Spectre expérimental (rouge) comparé au spectre issu de la simulation GATE (bleu). 
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Figure 2-3 - Comparaison des spectres en énergies simulés du Radium et du Radium et ses éléments fils. 

2.1.3. Étude de la géométrie de la gamma caméra 

La Figure 2-4 montre les résultats des spectres en énergie obtenus en simulant différentes épaisseurs 

du compartiment arrière de la gamma caméra en comparaison avec le spectre expérimental pour une 

source cylindrique de 223Ra située à 10 cm de chacune des têtes d’acquisition.  

Le compartiment arrière sous GATE a pour but modéliser l’électronique de détection et les 

photomultiplicateurs de la gamma caméra et aussi de recréer le diffusé qui se crée dans le système 

d’imagerie. Après avoir tracé le spectre en énergie du 223Ra en fonction de l’épaisseur du compartiment 

arrière sans variation de l’épaisseur du blindage arrière, il ressort de cette étude que l’épaisseur idéale 

pour la simulation de la gamma caméra Infinia Hawkeye 4 est de 5 cm. En effet, une épaisseur 

inférieure ne permet pas d’obtenir suffisamment de photons diffusés détectés aux basses énergies et 

une épaisseur trop élevée ne permet pas de d’obtenir assez de photons diffusés aux hautes énergies.  

La Figure 2-5 représentant la variation du spectre en fonction de l’épaisseur du blindage arrière sans 

variation de l’épaisseur du compartiment arrière (fixé à la valeur 5 cm) montre que le spectre varie 

peu avec l’épaisseur du blindage arrière. Le rôle principal du blindage de la gamma caméra est de 

protéger le détecteur des rayonnements extérieurs. Or sous GATE le système peut être considéré 

comme parfait car aucun rayonnement extérieur ne vient perturber le système de détection.  

Pour la suite des expériences, seules trois fenêtres seront utilisées : la fenêtre 85 keV ± 20%, 154 keV 

± 10% et 270 keV ± 10%.  
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. 
Figure 2-4 - Variation du spectre simulé en fonction de l'épaisseur du compartiment arrière (CA) avec la taille du blindage 
arrière fixé (2 cm). 

 
Figure 2-5 - Variation du spectre simulé en fonction de l'épaisseur du blindage arrière (BA) avec la taille du compartiment 
arrière fixé (5 cm). 

2.2. Sensibilité 

Les résultats des mesures expérimentales et des simulations pour la sensibilité sont comparés dans le 

Tableau 2-1. Pour chaque fenêtre en énergie, la sensibilité de la tête basse est proche de la sensibilité 

de la tête haute. Après comparaison de la sensibilité calculée à partir de la simulation et la sensibilité 

calculée expérimentalement, il en ressort que la sensibilité obtenue à l’aide de la simulation est plus 

faible (de -6% à -20%). 
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Fenêtres 

Tête haute Tête basse 

 GATE Mesure Différence GATE Mesure Différence 

Sensibilité 
(cps/(MBq.s) 

85 keV ± 20% 108,1 120,9 -10,6 % 108,1 115,0 -6% 
154 keV ± 10% 95,2 107,4 -11,3% 95,9 107,1 -10,5% 
270 keV ± 10% 63,7 80,2 -20,5% 63,1 74,6 -15,4% 

Tableau 2-1 – Comparaison des sensibilités de la gamma caméra expérimentale et simulée pour chacune des trois 
fenêtres en énergie. 

2.3. Résolution spatiale 

Les images expérimentales et simulées obtenues du fantôme Triple Line sans fond atténuant sont 

montrées dans la Figure 2-6.  Les Tableau 2-2, Tableau 2-3, Tableau 2-4 et Tableau 2-5 regroupent les 

résultats en calculant les largeurs à mi-hauteur (LMH) des 3 sources linéaires du Triple Line sans fond 

atténuant. Le Tableau 2-2 et le Tableau 2-3 permettent de voir que la résolution spatiale des trois 

fenêtres sommées mesurée à l’aide de la simulation est toujours meilleure que la résolution spatiale 

obtenue expérimentalement. Les différences vont de -3% à -11%. Le Tableau 2-4 et Tableau 2-5 

mettent en évidence que la résolution spatiale des trois fenêtres mesurées indépendamment à l’aide 

de la simulation est toujours meilleure que la résolution spatiale obtenue expérimentalement. Les 

différences vont de -7% à -28%. 

Les images expérimentales et simulées obtenues du fantôme Triple Line avec fond atténuant sont 

montrées dans la Figure 2-7. Le Tableau 2-6 et Tableau 2-8 permettent de voir que la résolution spatiale 

des trois fenêtres sommées mesurée en présence de fond atténuant à l’aide de la simulation est 

principalement meilleure que la résolution spatiale obtenue expérimentalement. Les différences vont 

de +7% à -11%. Le Tableau 2-7 met en évidence que la résolution spatiale des trois fenêtres mesurées 

indépendamment à l’aide de la simulation est presque toujours meilleure que la résolution spatiale 

obtenue expérimentalement. Les différences vont de -54,7% à +5,3%. La résolution de la ligne 2 en 

présence de fond atténuant (Tableau 2-9) n’a pu être calculée à cause du manque de photons détecté 

se traduisant par un profil de ligne trop irrégulier pour détecter les détecter comme le montre la 

Tableau 2-9.  

Les résultats des mesures de LMH des données obtenues du Triple Line expérimentalement et par la 

simulation diffèrent. En effet, il apparait que les LMH des données simulées sont souvent plus faibles 

que les LMH obtenues par les données expérimentales, et cet écart devient plus important en présence 

du fond atténuant. La résolution spatiale est donc presque toujours meilleure pour les simulations. 
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Figure 2-6 - Images expérimentale (gauche) et simulée (droite) acquises par la tête haute de la gamma caméra du 
fantôme air Triple Line contenant des sources de 223Ra. 

 
Fenêtres 

LMH ligne 1 (mm) LMH ligne 3 (mm) 

 GATE Mesure Différence GATE Mesure Différence 

Tête 
haute 

Somme 11,8 12,5 -5,9% 13,7 14,1 -2,9% 

Tableau 2-2 - Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) des lignes 1 et 3 du fantôme Triple Line 
rempli d’air par la tête haute de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour les 3 fenêtres en énergie sommées. 

 

 
Fenêtres 

LMH ligne 1 (mm) LMH ligne 3 (mm) 

 GATE Mesure Différence GATE Mesure Différence 

Tête 
haute 

85 keV ± 20% 9,9 12,5 -21,1% 9,7 13,6 -26,3% 

154 keV ± 10% 13,2 15,0 -11,6% 10,7 14,6 -26,6% 

270 keV ± 10% 16,9 13,7 23,0% 13,9 15,4 -10,0% 

 

 

Tableau 2-3 : Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) de la ligne 2 du fantôme Triple Line 
rempli d’air par la tête basse de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour chacune des 3 fenêtres en énergie. 

 
Fenêtres 

LMH ligne 2 (mm) 

 GATE Mesure Différence 

Tête basse Somme 12,1 13,6 -10,6% 

Tableau 2-4 - Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) de la ligne 1 et 3 du fantôme Triple Line 
rempli d’air par la tête basse de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour chacune des 3 fenêtres en énergie. 

 
Fenêtres 

LMH ligne 2 (mm) 

 GATE Mesure Différence 

Tête 
basse 

85 keV ± 20% 10,4 14,4 -27,9% 
154 keV ± 10% 12,5 13,7 -9,1% 
270 keV ± 10% 11,2 12,0 -6,7% 

Tableau 2-5 : Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) de la ligne 2 du fantôme Triple Line rempli d’air par 
la tête basse de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour chacune des 3 fenêtres en énergie. 
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Figure 2-7 - Image expérimentale (gauche) et simulée (droite) acquises par la tête haute du fantôme eau Triple Line 
rempli d’eau contenant des sources de Radium 223 pour les trois fenêtres sommées. 

 

 
Fenêtres 

LMH ligne 2 (mm) 

 GATE Mesure Différence 

Tête basse 
85 keV ± 20% 4,8 Ø Ø 

154 keV ± 10% Ø Ø Ø 
270 keV ± 10% Ø Ø 0 

Tableau 2-9 : Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) de la ligne 2 du fantôme Triple Line 
rempli d’eau par la tête basse de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour chacune des 3 fenêtres en énergie. 

Tableau 2-6 : Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) des lignes 1 et 3 du fantôme Triple Line 
rempli d’eau par la tête haute de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour les 3 fenêtres en énergie 
sommées. 

 
Fenêtres 

LMH ligne 2 (mm) 

 GATE Mesure Différence 

Tête basse Somme 14,6 15,6 -6,1% 

 
Fenêtres 

LMH ligne 1 (mm) LMH ligne 3 (mm) 

 GATE Mesure Différence GATE Mesure Différence 

Tête haute Somme 15,2 14,2 6,8 13 ,1 14,6 -10,6% 

Tableau 2-7 : Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) des lignes 1 et 3 du fantôme Triple Line 
rempli d’eau par la tête haute de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour chacune des 3 fenêtres en énergie. 

Tableau 2-8 : Tableau comparatif de la mesure de la largeur à mi-hauteur (LMH) de la ligne 2 du fantôme Triple Line 
rempli d’eau par la tête basse de la gamma caméra et la gamma caméra simulée pour chacune des 3 fenêtres en énergie. 

 
Fenêtres 

LMH ligne 1 (mm) LMH ligne 3 (mm) 

 GATE Mesure Différence GATE Mesure Différence 

Tête haute 
85 keV ± 20% 8,5 13,6 -37,6% 10,7 14,9 -28,0% 

154 keV ± 10% 13,2 12,6 5,3% 11,2 17,5 -35,8% 
270 keV ± 10% 7,6 14,0 -45,8% 8,4 18,6 -54,7% 
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Figure 2-8 - Image du Triple Line eau obtenue à l'aide de la tête basse (gauche) et le profil obtenu à l'aide d'un ROI 
(droite). 

3. Discussion 

3.1. Spectre en énergie du Radium 

3.1.1. Rôle des radioéléments sur le spectre 

La simulation reproduit parfaitement les pics à 85 keV et 154 keV. Le pic à 270 keV est à la même 

hauteur que le pic expérimental, mais de largeur un peu plus faible.  

Les trois fenêtres les plus intenses (85 keV ± 20%, 154 keV ± 10% et 270 keV ± 10%) sont utilisées pour 

les mesures de résolution spatiale. En effet, au-delà de 300 keV les performances de comptage de la 

gamma caméra baissent.  

3.1.2. Étude de la géométrie de la gamma caméra 

La configuration optimale de la simulation de la gamma caméra Infinia Hawkeye 4 est un compartiment 

arrière de 5 cm et un blindage arrière de 3 cm. En dessous de cette épaisseur de compartiment arrière, 

il n’y a pas suffisamment d’interactions qui se produisent, et donc pas suffisamment de photons 

diffusés détectés. Au-delà de cette épaisseur, les photons de haute énergie produits dans le 

compartiment arrière ne pourront plus être détectés par le cristal. Le spectre en énergie est validé 

pour les trois fenêtres d’émissions utilisées en clinique 85 keV ± 20%, 154 ± 20% et 270 ± 10%.  

3.2. Sensibilité 

La sensibilité des pics mesurée est cohérente avec le spectre en énergie déterminé. En effet, la 

sensibilité du pic à 85 keV est la plus importante, et de même, le pic à 85 keV est le pic photoélectrique 

le plus intense du spectre en énergie du 223Ra. De même, la sensibilité du pic à 154 keV et du pic à 270 

keV sont cohérents avec l’intensité des pics du spectre. La sensibilité issue des simulations est similaire 

à la sensibilité calculée à partir des mesures expérimentales. Les légères différences (de -6% à -21%) 

qui apparaissent peuvent être dues aux paramètres inexacts du collimateur simulé. En effet, le nombre 

de trous simulé du collimateur diffère du nombre réel de trous du collimateur de la gamma caméra 

expérimentale.  
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3.3. Résolution spatiale  

La résolution spatiale calculée à l’aide du profil des lignes du fantôme Triple Line est le plus souvent 

meilleure que la résolution spatiale calculée à l’aide des images expérimentales. Ce phénomène peut 

être expliqué par le fait que la simulation réalisée représente un système qui ne prend donc pas en 

compte les interactions pouvant provenir de l’extérieur. Néanmoins, en présence de fond atténuant, 

la quantité de photons détectés est amoindrit et la qualité de l’image résultante ne peut être 

quantifiée.  
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1. Calcul de la dose 
A partir de la matrice source créée dans le Chapitre IV pour chaque souris, le fichier d’entrée MNPX 

est créé. Pour trouver un bon compromis entre le temps de calcul et l’incertitude du calcul de dose, il 

a été décidé de générer, lors de la simulation, 107 histoires afin d’avoir une incertitude inférieure à 5% 

pour la majorité des organes et le calcul dure environ 5 h par souris. 

Le fichier de sortie de la simulation Monte Carlo est ensuite analysé par le logiciel OEDIPE qui va 

calculer les doses absorbées dans chaque organe. La Figure 1-1 présente l’interface du logiciel OEDIPE 

indiquant les doses totales absorbées par organe dans l’onglet de droite. La masse de chaque organe, 

ainsi que la dose calculée dans chaque organe, pour les trois souris, sont reportée dans le Tableau 1-1. 

Ces résultats ont été comparés avec la littérature. Taschereau et al. (5) ont également fait des calculs 

de doses sur une souris de 33 g qui a reçu 24 MBq de 18F-FDG. Les doses calculées sur nos souris par le 

logiciel OEDIPE sont supérieures à celles calculées par Taschereau et al.. La comparaison avec 

Tascherau et al. (Tableau 1-2) des doses aux organes montre une différence relative de 43% à 81%. 

Ces différences viennent du fait que les protocoles expérimentaux différents. En effet, il a été montré 

que la biocinétique du radiopharmaceutique n’est pas la même selon les protocoles d’acquisitions 

(6,7) : période de mise à jeun, maintien de la température corporelle et avec ou sans anesthésie, 

médicament utilisé pour l’anesthésie, etc... Par exemple, il a été mis en évidence que le 18F-FDG se fixe 

plus dans les reins et le cœur  lorsque le corps de la souris est  maintenue à une température constante 

grâce à un coussin chauffant (6). 

De même, les écarts-types de dose calculée entre les trois souris étudiées montrent une hétérogénéité 

interindividuelle (Tableau 1-3). Cela illustre bien l’importance d’une dosimétrie personnalisée. 

 
Figure 1-1 –Résultats, pour la souris D, des doses absorbées dans chaque organe obtenues avec le logiciel OEDIPE. 
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 Poids (mg) Dose/Activité injectée (mGy/MBq) 

VOI Souris D Souris PD Souris T Souris D Souris PD Souris T 

 Cerveau 307,1 378 340 69,8 61,2 45,6 

 Cœur 181,9 219 203 111,9 114,7 102,0 

 Œil droit - 4 5 - 18,8 56,5 

 Œil gauche 4,2 45 3 66,9 37,3 109,6 

 Rein droit 99,4 5105 58 87,4 115,0 56,6 

 Rein gauche 82,4 10584 62 89,8 73,9 55,2 

 Vessie 401,1 208 114 185,4 289,3 505,6 

 Corps restant 17500 15281 15055 15,3 19,2 21,1 

Tableau 1-1 - Poids et doses calculés avec le logiciel OEDIPE des souris D, PD, T 

 
Ecart relatif de dose/activité injectée entre 

Taschereau et al. et OEDIPE (%) 

VOI Souris D       Souris PD Souris T 

 Cerveau 81 78 71 

 Cœur 49 49 43 

 Rein droit 70 76 54 

 Rein gauche 74 64 53 

Tableau 1-2 - Différences relatives entre les doses trouvée par Taschereau et al. et le logiciel OEDIPE. 

Cerveau Cœur 
Œil  

droit 
Œil  

gauche 
Rein 
droit 

Rein 
gauche 

Vessie 

58,8 ± 12,6 109 ± 6,6 37,6 ± 26,6  71,2 ± 36,3 86,3 ± 29,2 72,9 ± 17,3 326,7 ± 163,3 

Tableau 1-3 - Moyennes et écarts-types de dose calculée avec OEDIPE par VOI entre les trois souris 

2. Calcul de dose avec Imalytics 
STRATOS® propose différents protocoles en fonction de l’isotope utilisé, de la méthode du calcul de 

l’activité cumulée et de la taille de voxels kernels. Pour le 18F, 4 protocoles sont disponibles. Le 

protocole « F18_F18_trap_4p00mm » a été utilisé afin d’avoir les dimensions du kernel les plus proche 

des dimensions du voxel de l’imagerie TEP.  

Les distributions de dose absorbée calculée pour la souris D sont présentées sur la Figure 2-1. La 

dosimétrie réalisée par le logiciel n’est pas cohérente. En effet, il rend une distribution dose 

principalement à l’extérieur de la souris. De plus, les doses calculées sont de l’ordre du kGy, allant 

jusqu’à 26 kGy dans les points chauds. 

En collaboration avec l’ingénieur d’application Philips, la source du problème a pu être identifiée. 

Contrairement au logiciel PLANETOnco, Imalytics ne met pas automatiquement les voxels négatifs à 

zéro. Ces voxels étant principalement situés dans l’air, cela explique les erreurs de calcul. 
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Pour pallier à ce problème, les images TEP ont été, par la suite, prétraitées par l’application Math 

d’Imalytics où les voxels négatifs sont mis à zéro. La distribution de doses absorbées ainsi obtenue se 

situe bien dans le corps de la souris (Figure 2-2). Cependant, les doses absorbées calculées par Imalytics 

sont toujours très importantes par rapport aux résultats d’OEDIPE (Conclusion). Ces résultats 

préliminaires nécessitent une investigation plus poussée, en collaboration avec l’ingénieur 

d’application Philips, pour permettre une comparaison des performances des deux logiciels. 

 
Figure 2-1 - Distribution de doses absorbée pour la souris D obtenues avec IMALYTICS : (a) coupe axiale, (b) coupe coronale. 

 
Figure 2-2 - Distribution de doses absorbée pour la souris D obtenues avec IMALYTICS : (a) coupe axiale, (b) coupe coronale 
après prise en compte des voxels négatifs. 

 Doses absorbées (Gy) 

VOI OEDIPE       Imalytics 

 Cerveau 0,24 12,9 

 Cœur 0,39 16,0 

Vessie 0,65 71,8 

 Rein droit 0,31 6,97 

 Rein gauche 0,35 11,0 

Tableau 2-1 - Comparaison des doses absorbées obtenues avec les logiciels OEDIPE et Imalytics. 
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Tableau 0-1 – Valeurs des AFs pour les particules α dans l’os frontal du crâne chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 42% 40% 30% 20% 10% 38% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,86E-01 9,73E-01 9,60E-01 9,47E-01 9,34E-01 9,21E-01 9,11E-01 9,08E-01 8,95E-01 8,82E-01 8,69E-01 9,05E-01 5,00E-02 1,82E-01 4,39E-03 4,08E-01 4,08E-01 4,77E-01 1,16E-02

2,5 9,80E-01 9,63E-01 9,46E-01 9,28E-01 9,11E-01 8,94E-01 8,80E-01 8,77E-01 8,59E-01 8,41E-01 8,24E-01 8,73E-01 6,71E-02 1,82E-01 5,85E-03 4,03E-01 4,03E-01 4,78E-01 1,54E-02

3,0 9,75E-01 9,53E-01 9,30E-01 9,08E-01 8,86E-01 8,64E-01 8,47E-01 8,42E-01 8,20E-01 7,97E-01 7,75E-01 8,38E-01 8,58E-02 1,82E-01 7,47E-03 3,97E-01 3,98E-01 4,77E-01 1,96E-02

3,5 9,69E-01 9,41E-01 9,14E-01 8,87E-01 8,60E-01 8,33E-01 8,11E-01 8,06E-01 7,78E-01 7,51E-01 7,24E-01 8,00E-01 1,05E-01 1,81E-01 9,22E-03 3,91E-01 3,91E-01 4,75E-01 2,42E-02

4,0 9,62E-01 9,29E-01 8,97E-01 8,64E-01 8,32E-01 8,00E-01 7,74E-01 7,67E-01 7,35E-01 7,02E-01 6,70E-01 7,61E-01 1,26E-01 1,81E-01 1,11E-02 3,85E-01 3,85E-01 4,73E-01 2,91E-02

4,5 9,55E-01 9,17E-01 8,79E-01 8,41E-01 8,03E-01 7,66E-01 7,35E-01 7,28E-01 6,90E-01 6,52E-01 6,14E-01 7,20E-01 1,47E-01 1,80E-01 1,31E-02 3,78E-01 3,78E-01 4,70E-01 3,44E-02

5,0 9,47E-01 9,04E-01 8,61E-01 8,17E-01 7,74E-01 7,31E-01 6,97E-01 6,88E-01 6,44E-01 6,01E-01 5,58E-01 6,79E-01 1,68E-01 1,79E-01 1,52E-02 3,71E-01 3,70E-01 4,67E-01 3,99E-02

5,5 9,39E-01 8,91E-01 8,42E-01 7,94E-01 7,45E-01 6,97E-01 6,58E-01 6,48E-01 6,00E-01 5,51E-01 5,02E-01 6,39E-01 1,88E-01 1,78E-01 1,74E-02 3,63E-01 3,63E-01 4,63E-01 4,56E-02

6,0 9,31E-01 8,77E-01 8,24E-01 7,70E-01 7,17E-01 6,63E-01 6,20E-01 6,10E-01 5,56E-01 5,02E-01 4,48E-01 5,99E-01 2,08E-01 1,76E-01 1,97E-02 3,55E-01 3,55E-01 4,58E-01 5,14E-02

6,5 9,22E-01 8,64E-01 8,06E-01 7,48E-01 6,89E-01 6,31E-01 5,84E-01 5,73E-01 5,14E-01 4,55E-01 3,97E-01 5,61E-01 2,26E-01 1,75E-01 2,20E-02 3,47E-01 3,46E-01 4,53E-01 5,74E-02

7,0 9,13E-01 8,51E-01 7,89E-01 7,27E-01 6,64E-01 6,02E-01 5,52E-01 5,39E-01 4,76E-01 4,14E-01 3,51E-01 5,27E-01 2,42E-01 1,74E-01 2,44E-02 3,39E-01 3,38E-01 4,44E-01 6,34E-02

7,5 9,05E-01 8,40E-01 7,74E-01 7,09E-01 6,43E-01 5,78E-01 5,25E-01 5,12E-01 4,46E-01 3,80E-01 3,13E-01 4,99E-01 2,54E-01 1,72E-01 2,68E-02 3,31E-01 3,30E-01 4,33E-01 6,92E-02

8,0 8,96E-01 8,28E-01 7,61E-01 6,93E-01 6,25E-01 5,57E-01 5,03E-01 4,89E-01 4,21E-01 3,52E-01 2,84E-01 4,76E-01 2,63E-01 1,71E-01 2,93E-02 3,23E-01 3,23E-01 4,21E-01 7,49E-02

8,5 8,86E-01 8,18E-01 7,48E-01 6,79E-01 6,10E-01 5,40E-01 4,84E-01 4,70E-01 4,00E-01 3,30E-01 2,59E-01 4,56E-01 2,69E-01 1,70E-01 3,18E-02 3,16E-01 3,15E-01 4,09E-01 8,03E-02

9,0 8,77E-01 8,07E-01 7,37E-01 6,67E-01 5,96E-01 5,25E-01 4,68E-01 4,54E-01 3,83E-01 3,12E-01 2,40E-01 4,40E-01 2,74E-01 1,69E-01 3,43E-02 3,09E-01 3,08E-01 3,97E-01 8,54E-02

9,5 8,67E-01 7,97E-01 7,26E-01 6,55E-01 5,84E-01 5,12E-01 4,55E-01 4,40E-01 3,68E-01 2,96E-01 2,24E-01 4,26E-01 2,76E-01 1,69E-01 3,69E-02 3,02E-01 3,01E-01 3,86E-01 9,04E-02

10,0 8,57E-01 7,86E-01 7,15E-01 6,43E-01 5,72E-01 5,00E-01 4,42E-01 4,27E-01 3,55E-01 2,82E-01 2,09E-01 4,13E-01 2,78E-01 1,68E-01 3,97E-02 2,95E-01 2,95E-01 3,74E-01 9,53E-02

10,5 8,47E-01 7,76E-01 7,05E-01 6,33E-01 5,61E-01 4,89E-01 4,31E-01 4,16E-01 3,44E-01 2,71E-01 1,98E-01 4,02E-01 2,79E-01 1,68E-01 4,24E-02 2,89E-01 2,88E-01 3,61E-01 9,98E-02

11,0 8,36E-01 7,65E-01 6,93E-01 6,22E-01 5,50E-01 4,78E-01 4,20E-01 4,05E-01 3,33E-01 2,60E-01 1,86E-01 3,91E-01 2,79E-01 1,67E-01 4,54E-02 2,82E-01 2,82E-01 3,49E-01 1,04E-01

11,5 8,25E-01 7,54E-01 6,83E-01 6,12E-01 5,40E-01 4,68E-01 4,10E-01 3,96E-01 3,23E-01 2,51E-01 1,78E-01 3,81E-01 2,78E-01 1,66E-01 4,83E-02 2,76E-01 2,76E-01 3,37E-01 1,08E-01

12,0 8,14E-01 7,43E-01 6,72E-01 6,01E-01 5,30E-01 4,58E-01 4,00E-01 3,86E-01 3,14E-01 2,41E-01 1,69E-01 3,72E-01 2,77E-01 1,65E-01 5,14E-02 2,70E-01 2,70E-01 3,25E-01 1,13E-01

Craniofacial Bones - Frontal Bone

f  (TM 50! r S )

Source Tissue rSCellularity Source Tissue rS

Craniofacial Bones - Frontal Bone Craniofacial Bones - Frontal Bone

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S )
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Tableau 0-2 - Valeurs des AFs pour les particules α dans l’os parietal du crâne chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 38% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,86E-01 9,73E-01 9,60E-01 9,47E-01 9,34E-01 9,21E-01 9,08E-01 8,95E-01 8,82E-01 8,69E-01 9,05E-01 5,01E-02 1,82E-01 5,25E-03 4,07E-01 4,07E-01 4,78E-01 1,38E-02

2,5 9,81E-01 9,64E-01 9,46E-01 9,29E-01 9,11E-01 8,94E-01 8,76E-01 8,59E-01 8,42E-01 8,24E-01 8,73E-01 6,73E-02 1,82E-01 7,00E-03 4,02E-01 4,02E-01 4,79E-01 1,84E-02

3,0 9,75E-01 9,53E-01 9,31E-01 9,09E-01 8,87E-01 8,64E-01 8,42E-01 8,20E-01 7,98E-01 7,75E-01 8,38E-01 8,59E-02 1,82E-01 8,93E-03 3,96E-01 3,97E-01 4,78E-01 2,35E-02

3,5 9,69E-01 9,42E-01 9,15E-01 8,87E-01 8,60E-01 8,33E-01 8,05E-01 7,78E-01 7,51E-01 7,23E-01 8,00E-01 1,06E-01 1,82E-01 1,10E-02 3,91E-01 3,91E-01 4,77E-01 2,90E-02

4,0 9,63E-01 9,30E-01 8,98E-01 8,65E-01 8,33E-01 8,00E-01 7,67E-01 7,35E-01 7,02E-01 6,69E-01 7,61E-01 1,26E-01 1,81E-01 1,33E-02 3,84E-01 3,84E-01 4,75E-01 3,49E-02

4,5 9,55E-01 9,18E-01 8,80E-01 8,42E-01 8,04E-01 7,66E-01 7,28E-01 6,90E-01 6,52E-01 6,14E-01 7,20E-01 1,47E-01 1,80E-01 1,57E-02 3,77E-01 3,77E-01 4,73E-01 4,13E-02

5,0 9,48E-01 9,05E-01 8,61E-01 8,18E-01 7,75E-01 7,31E-01 6,88E-01 6,45E-01 6,01E-01 5,58E-01 6,79E-01 1,68E-01 1,80E-01 1,82E-02 3,70E-01 3,70E-01 4,70E-01 4,79E-02

5,5 9,40E-01 8,92E-01 8,43E-01 7,94E-01 7,46E-01 6,97E-01 6,49E-01 6,00E-01 5,51E-01 5,02E-01 6,39E-01 1,89E-01 1,79E-01 2,09E-02 3,63E-01 3,62E-01 4,66E-01 5,48E-02

6,0 9,32E-01 8,78E-01 8,25E-01 7,71E-01 7,18E-01 6,64E-01 6,10E-01 5,56E-01 5,03E-01 4,48E-01 5,99E-01 2,08E-01 1,77E-01 2,36E-02 3,55E-01 3,54E-01 4,62E-01 6,18E-02

6,5 9,23E-01 8,65E-01 8,07E-01 7,49E-01 6,90E-01 6,32E-01 5,73E-01 5,14E-01 4,56E-01 3,97E-01 5,61E-01 2,27E-01 1,76E-01 2,64E-02 3,47E-01 3,46E-01 4,57E-01 6,91E-02

7,0 9,15E-01 8,52E-01 7,90E-01 7,28E-01 6,65E-01 6,03E-01 5,40E-01 4,77E-01 4,14E-01 3,51E-01 5,27E-01 2,43E-01 1,75E-01 2,93E-02 3,39E-01 3,38E-01 4,49E-01 7,63E-02

7,5 9,06E-01 8,41E-01 7,75E-01 7,10E-01 6,44E-01 5,78E-01 5,12E-01 4,46E-01 3,80E-01 3,14E-01 4,99E-01 2,55E-01 1,74E-01 3,22E-02 3,31E-01 3,31E-01 4,38E-01 8,32E-02

8,0 8,97E-01 8,30E-01 7,62E-01 6,94E-01 6,26E-01 5,58E-01 4,90E-01 4,21E-01 3,53E-01 2,84E-01 4,76E-01 2,64E-01 1,73E-01 3,51E-02 3,23E-01 3,23E-01 4,26E-01 9,00E-02

8,5 8,88E-01 8,19E-01 7,50E-01 6,80E-01 6,11E-01 5,41E-01 4,71E-01 4,01E-01 3,30E-01 2,59E-01 4,57E-01 2,70E-01 1,72E-01 3,82E-02 3,16E-01 3,16E-01 4,14E-01 9,65E-02

9,0 8,79E-01 8,08E-01 7,38E-01 6,68E-01 5,97E-01 5,26E-01 4,55E-01 3,83E-01 3,12E-01 2,40E-01 4,41E-01 2,74E-01 1,72E-01 4,12E-02 3,09E-01 3,09E-01 4,02E-01 1,03E-01

9,5 8,69E-01 7,98E-01 7,27E-01 6,56E-01 5,85E-01 5,13E-01 4,41E-01 3,69E-01 2,97E-01 2,24E-01 4,27E-01 2,77E-01 1,72E-01 4,44E-02 3,02E-01 3,02E-01 3,91E-01 1,09E-01

10,0 8,59E-01 7,87E-01 7,16E-01 6,44E-01 5,73E-01 5,00E-01 4,28E-01 3,55E-01 2,83E-01 2,09E-01 4,14E-01 2,79E-01 1,72E-01 4,78E-02 2,96E-01 2,96E-01 3,79E-01 1,14E-01

10,5 8,49E-01 7,77E-01 7,06E-01 6,34E-01 5,62E-01 4,90E-01 4,17E-01 3,44E-01 2,71E-01 1,98E-01 4,03E-01 2,79E-01 1,71E-01 5,11E-02 2,90E-01 2,90E-01 3,67E-01 1,20E-01

11,0 8,38E-01 7,67E-01 6,95E-01 6,23E-01 5,51E-01 4,78E-01 4,06E-01 3,33E-01 2,60E-01 1,86E-01 3,91E-01 2,79E-01 1,71E-01 5,47E-02 2,84E-01 2,84E-01 3,54E-01 1,25E-01

11,5 8,27E-01 7,56E-01 6,85E-01 6,13E-01 5,41E-01 4,69E-01 3,96E-01 3,24E-01 2,51E-01 1,78E-01 3,82E-01 2,78E-01 1,71E-01 5,82E-02 2,78E-01 2,78E-01 3,43E-01 1,30E-01

12,0 8,16E-01 7,45E-01 6,74E-01 6,02E-01 5,31E-01 4,59E-01 3,87E-01 3,14E-01 2,42E-01 1,69E-01 3,72E-01 2,77E-01 1,70E-01 6,19E-02 2,73E-01 2,73E-01 3,31E-01 1,34E-01
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Tableau 0-3- Valeurs des AFs pour les particules α dans l’os occipital du crâne chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 38% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,63E-01 9,53E-01 9,42E-01 9,31E-01 9,20E-01 9,10E-01 8,99E-01 8,88E-01 8,77E-01 8,67E-01 8,96E-01 4,14E-02 1,79E-01 8,42E-04 7,14E-01 7,14E-01 4,70E-01 2,21E-03

2,5 9,50E-01 9,36E-01 9,22E-01 9,07E-01 8,93E-01 8,79E-01 8,64E-01 8,50E-01 8,35E-01 8,21E-01 8,61E-01 5,54E-02 1,78E-01 1,12E-03 7,01E-01 7,01E-01 4,68E-01 2,94E-03

3,0 9,36E-01 9,18E-01 8,99E-01 8,81E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 8,08E-01 7,90E-01 7,72E-01 8,22E-01 7,06E-02 1,76E-01 1,42E-03 6,87E-01 6,86E-01 4,63E-01 3,73E-03

3,5 9,20E-01 8,98E-01 8,76E-01 8,53E-01 8,31E-01 8,08E-01 7,86E-01 7,63E-01 7,41E-01 7,19E-01 7,81E-01 8,66E-02 1,75E-01 1,75E-03 6,71E-01 6,71E-01 4,58E-01 4,59E-03

4,0 9,04E-01 8,77E-01 8,50E-01 8,24E-01 7,97E-01 7,71E-01 7,44E-01 7,17E-01 6,90E-01 6,64E-01 7,38E-01 1,03E-01 1,72E-01 2,10E-03 6,55E-01 6,54E-01 4,52E-01 5,50E-03

4,5 8,86E-01 8,55E-01 8,24E-01 7,93E-01 7,62E-01 7,31E-01 7,00E-01 6,69E-01 6,38E-01 6,07E-01 6,94E-01 1,20E-01 1,70E-01 2,47E-03 6,37E-01 6,36E-01 4,45E-01 6,48E-03

5,0 8,67E-01 8,32E-01 7,97E-01 7,62E-01 7,27E-01 6,91E-01 6,56E-01 6,20E-01 5,85E-01 5,50E-01 6,48E-01 1,36E-01 1,67E-01 2,85E-03 6,18E-01 6,17E-01 4,37E-01 7,49E-03

5,5 8,48E-01 8,09E-01 7,69E-01 7,30E-01 6,91E-01 6,51E-01 6,11E-01 5,72E-01 5,32E-01 4,93E-01 6,04E-01 1,53E-01 1,64E-01 3,25E-03 5,99E-01 5,97E-01 4,28E-01 8,53E-03

6,0 8,28E-01 7,85E-01 7,42E-01 6,99E-01 6,56E-01 6,12E-01 5,68E-01 5,25E-01 4,81E-01 4,38E-01 5,60E-01 1,68E-01 1,60E-01 3,66E-03 5,79E-01 5,77E-01 4,19E-01 9,59E-03

6,5 8,08E-01 7,61E-01 7,15E-01 6,68E-01 6,21E-01 5,74E-01 5,26E-01 4,79E-01 4,32E-01 3,85E-01 5,17E-01 1,82E-01 1,57E-01 4,07E-03 5,59E-01 5,57E-01 4,09E-01 1,07E-02

7,0 7,88E-01 7,39E-01 6,89E-01 6,39E-01 5,90E-01 5,39E-01 4,89E-01 4,38E-01 3,88E-01 3,38E-01 4,79E-01 1,93E-01 1,53E-01 4,48E-03 5,40E-01 5,37E-01 3,96E-01 1,17E-02

7,5 7,69E-01 7,17E-01 6,65E-01 6,14E-01 5,62E-01 5,09E-01 4,57E-01 4,04E-01 3,52E-01 2,99E-01 4,46E-01 2,01E-01 1,49E-01 4,87E-03 5,20E-01 5,18E-01 3,82E-01 1,27E-02

8,0 7,49E-01 6,97E-01 6,44E-01 5,91E-01 5,38E-01 4,84E-01 4,30E-01 3,76E-01 3,22E-01 2,68E-01 4,19E-01 2,06E-01 1,44E-01 5,26E-03 5,02E-01 5,00E-01 3,68E-01 1,37E-02

8,5 7,30E-01 6,77E-01 6,23E-01 5,70E-01 5,16E-01 4,61E-01 4,07E-01 3,52E-01 2,98E-01 2,43E-01 3,96E-01 2,09E-01 1,41E-01 5,66E-03 4,84E-01 4,82E-01 3,55E-01 1,47E-02

9,0 7,12E-01 6,58E-01 6,05E-01 5,51E-01 4,97E-01 4,42E-01 3,87E-01 3,32E-01 2,78E-01 2,23E-01 3,76E-01 2,09E-01 1,37E-01 6,05E-03 4,67E-01 4,65E-01 3,44E-01 1,56E-02

9,5 6,93E-01 6,40E-01 5,86E-01 5,32E-01 4,79E-01 4,24E-01 3,70E-01 3,15E-01 2,60E-01 2,05E-01 3,58E-01 2,09E-01 1,34E-01 6,43E-03 4,50E-01 4,49E-01 3,33E-01 1,64E-02

10,0 6,74E-01 6,21E-01 5,68E-01 5,15E-01 4,61E-01 4,07E-01 3,53E-01 2,99E-01 2,44E-01 1,90E-01 3,42E-01 2,07E-01 1,31E-01 6,82E-03 4,33E-01 4,32E-01 3,21E-01 1,73E-02

10,5 6,56E-01 6,04E-01 5,51E-01 4,98E-01 4,45E-01 3,92E-01 3,39E-01 2,85E-01 2,32E-01 1,78E-01 3,28E-01 2,04E-01 1,28E-01 7,20E-03 4,18E-01 4,17E-01 3,10E-01 1,81E-02

11,0 6,37E-01 5,85E-01 5,34E-01 4,82E-01 4,29E-01 3,77E-01 3,24E-01 2,71E-01 2,19E-01 1,66E-01 3,13E-01 2,01E-01 1,24E-01 7,59E-03 4,02E-01 4,01E-01 2,98E-01 1,90E-02

11,5 6,19E-01 5,69E-01 5,18E-01 4,66E-01 4,15E-01 3,64E-01 3,12E-01 2,60E-01 2,08E-01 1,56E-01 3,01E-01 1,98E-01 1,21E-01 7,95E-03 3,87E-01 3,86E-01 2,87E-01 1,97E-02

12,0 6,01E-01 5,51E-01 5,01E-01 4,51E-01 4,00E-01 3,50E-01 2,99E-01 2,48E-01 1,97E-01 1,46E-01 2,89E-01 1,94E-01 1,18E-01 8,34E-03 3,73E-01 3,72E-01 2,75E-01 2,05E-02
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Tableau 0-4 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la mandibule chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 38% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,96E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,09E-01 5,41E-02 1,84E-01 8,47E-03 1,17E-01 1,17E-01 4,84E-01 2,23E-02

2,5 9,95E-01 9,76E-01 9,57E-01 9,38E-01 9,20E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 8,78E-01 7,27E-02 1,85E-01 1,13E-02 1,16E-01 1,16E-01 4,86E-01 2,96E-02

3,0 9,93E-01 9,69E-01 9,45E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,02E-01 7,77E-01 8,45E-01 9,29E-02 1,86E-01 1,44E-02 1,15E-01 1,15E-01 4,87E-01 3,78E-02

3,5 9,91E-01 9,62E-01 9,32E-01 9,03E-01 8,73E-01 8,44E-01 8,15E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,26E-01 8,09E-01 1,14E-01 1,86E-01 1,78E-02 1,13E-01 1,13E-01 4,88E-01 4,66E-02

4,0 9,89E-01 9,54E-01 9,19E-01 8,84E-01 8,49E-01 8,14E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,72E-01 7,71E-01 1,37E-01 1,87E-01 2,14E-02 1,12E-01 1,12E-01 4,89E-01 5,61E-02

4,5 9,87E-01 9,46E-01 9,05E-01 8,64E-01 8,23E-01 7,82E-01 7,41E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,17E-01 7,33E-01 1,60E-01 1,87E-01 2,52E-02 1,10E-01 1,10E-01 4,88E-01 6,62E-02

5,0 9,85E-01 9,38E-01 8,91E-01 8,44E-01 7,97E-01 7,50E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 6,94E-01 1,83E-01 1,87E-01 2,93E-02 1,09E-01 1,09E-01 4,88E-01 7,67E-02

5,5 9,83E-01 9,30E-01 8,78E-01 8,25E-01 7,72E-01 7,19E-01 6,66E-01 6,13E-01 5,60E-01 5,07E-01 6,56E-01 2,05E-01 1,87E-01 3,35E-02 1,07E-01 1,07E-01 4,87E-01 8,77E-02

6,0 9,80E-01 9,22E-01 8,64E-01 8,05E-01 7,47E-01 6,88E-01 6,30E-01 5,71E-01 5,12E-01 4,53E-01 6,18E-01 2,27E-01 1,87E-01 3,78E-02 1,05E-01 1,05E-01 4,85E-01 9,89E-02

6,5 9,78E-01 9,14E-01 8,51E-01 7,87E-01 7,23E-01 6,59E-01 5,95E-01 5,31E-01 4,67E-01 4,02E-01 5,82E-01 2,48E-01 1,87E-01 4,23E-02 1,03E-01 1,03E-01 4,83E-01 1,10E-01

7,0 9,75E-01 9,07E-01 8,39E-01 7,70E-01 7,02E-01 6,33E-01 5,64E-01 4,95E-01 4,26E-01 3,57E-01 5,51E-01 2,67E-01 1,88E-01 4,69E-02 1,02E-01 1,01E-01 4,77E-01 1,22E-01

7,5 9,72E-01 9,01E-01 8,29E-01 7,57E-01 6,85E-01 6,12E-01 5,40E-01 4,67E-01 3,94E-01 3,20E-01 5,25E-01 2,81E-01 1,88E-01 5,15E-02 9,99E-02 9,97E-02 4,67E-01 1,32E-01

8,0 9,70E-01 8,95E-01 8,21E-01 7,46E-01 6,70E-01 5,95E-01 5,20E-01 4,43E-01 3,67E-01 2,91E-01 5,05E-01 2,92E-01 1,89E-01 5,62E-02 9,82E-02 9,81E-02 4,55E-01 1,43E-01

8,5 9,67E-01 8,90E-01 8,13E-01 7,36E-01 6,59E-01 5,81E-01 5,03E-01 4,25E-01 3,46E-01 2,68E-01 4,88E-01 3,01E-01 1,89E-01 6,11E-02 9,66E-02 9,65E-02 4,43E-01 1,52E-01

9,0 9,64E-01 8,85E-01 8,07E-01 7,28E-01 6,49E-01 5,69E-01 4,90E-01 4,10E-01 3,29E-01 2,49E-01 4,74E-01 3,08E-01 1,91E-01 6,60E-02 9,51E-02 9,51E-02 4,31E-01 1,61E-01

9,5 9,61E-01 8,81E-01 8,01E-01 7,21E-01 6,41E-01 5,60E-01 4,79E-01 3,97E-01 3,15E-01 2,33E-01 4,62E-01 3,13E-01 1,92E-01 7,10E-02 9,38E-02 9,38E-02 4,19E-01 1,69E-01

10,0 9,58E-01 8,77E-01 7,96E-01 7,14E-01 6,33E-01 5,51E-01 4,69E-01 3,86E-01 3,03E-01 2,19E-01 4,52E-01 3,17E-01 1,94E-01 7,62E-02 9,25E-02 9,25E-02 4,07E-01 1,76E-01

10,5 9,55E-01 8,73E-01 7,91E-01 7,09E-01 6,27E-01 5,44E-01 4,60E-01 3,77E-01 2,93E-01 2,09E-01 4,44E-01 3,21E-01 1,96E-01 8,13E-02 9,14E-02 9,14E-02 3,95E-01 1,83E-01

11,0 9,51E-01 8,69E-01 7,86E-01 7,03E-01 6,20E-01 5,36E-01 4,52E-01 3,68E-01 2,83E-01 1,98E-01 4,36E-01 3,24E-01 1,98E-01 8,69E-02 9,04E-02 9,04E-02 3,82E-01 1,89E-01

11,5 9,48E-01 8,65E-01 7,82E-01 6,99E-01 6,15E-01 5,31E-01 4,46E-01 3,61E-01 2,76E-01 1,90E-01 4,29E-01 3,26E-01 2,00E-01 9,22E-02 8,95E-02 8,95E-02 3,70E-01 1,93E-01

12,0 9,45E-01 8,61E-01 7,78E-01 6,94E-01 6,09E-01 5,25E-01 4,40E-01 3,54E-01 2,68E-01 1,82E-01 4,23E-01 3,28E-01 2,02E-01 9,79E-02 8,87E-02 8,87E-02 3,58E-01 1,98E-01
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Tableau 0-5 - Valeurs des AFs pour les particules α dans l’omoplate chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 38% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,94E-01 9,80E-01 9,66E-01 9,52E-01 9,39E-01 9,25E-01 9,11E-01 8,97E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,08E-01 5,33E-02 1,84E-01 4,48E-03 1,90E-01 1,90E-01 4,82E-01 1,18E-02

2,5 9,91E-01 9,73E-01 9,54E-01 9,36E-01 9,18E-01 8,99E-01 8,81E-01 8,62E-01 8,44E-01 8,26E-01 8,77E-01 7,14E-02 1,84E-01 5,98E-03 1,88E-01 1,88E-01 4,83E-01 1,57E-02

3,0 9,89E-01 9,65E-01 9,42E-01 9,18E-01 8,95E-01 8,71E-01 8,48E-01 8,24E-01 8,01E-01 7,77E-01 8,43E-01 9,12E-02 1,84E-01 7,63E-03 1,85E-01 1,85E-01 4,84E-01 2,01E-02

3,5 9,86E-01 9,57E-01 9,28E-01 8,99E-01 8,70E-01 8,41E-01 8,13E-01 7,84E-01 7,55E-01 7,26E-01 8,07E-01 1,12E-01 1,84E-01 9,44E-03 1,83E-01 1,83E-01 4,83E-01 2,48E-02

4,0 9,83E-01 9,48E-01 9,14E-01 8,79E-01 8,45E-01 8,10E-01 7,76E-01 7,41E-01 7,07E-01 6,72E-01 7,69E-01 1,34E-01 1,84E-01 1,14E-02 1,80E-01 1,80E-01 4,82E-01 2,99E-02

4,5 9,79E-01 9,39E-01 8,99E-01 8,59E-01 8,18E-01 7,78E-01 7,38E-01 6,98E-01 6,57E-01 6,17E-01 7,30E-01 1,56E-01 1,84E-01 1,34E-02 1,77E-01 1,77E-01 4,81E-01 3,53E-02

5,0 9,76E-01 9,30E-01 8,84E-01 8,38E-01 7,92E-01 7,46E-01 7,00E-01 6,54E-01 6,07E-01 5,61E-01 6,91E-01 1,79E-01 1,83E-01 1,56E-02 1,74E-01 1,74E-01 4,79E-01 4,10E-02

5,5 9,72E-01 9,20E-01 8,69E-01 8,17E-01 7,65E-01 7,14E-01 6,62E-01 6,10E-01 5,58E-01 5,06E-01 6,52E-01 2,01E-01 1,83E-01 1,79E-02 1,71E-01 1,71E-01 4,76E-01 4,69E-02

6,0 9,68E-01 9,11E-01 8,54E-01 7,97E-01 7,40E-01 6,82E-01 6,25E-01 5,68E-01 5,10E-01 4,53E-01 6,14E-01 2,22E-01 1,82E-01 2,03E-02 1,68E-01 1,68E-01 4,73E-01 5,31E-02

6,5 9,64E-01 9,02E-01 8,40E-01 7,77E-01 7,15E-01 6,52E-01 5,90E-01 5,27E-01 4,64E-01 4,02E-01 5,78E-01 2,43E-01 1,81E-01 2,27E-02 1,64E-01 1,64E-01 4,70E-01 5,94E-02

7,0 9,60E-01 8,93E-01 8,27E-01 7,60E-01 6,93E-01 6,26E-01 5,58E-01 4,91E-01 4,23E-01 3,56E-01 5,45E-01 2,60E-01 1,81E-01 2,52E-02 1,61E-01 1,61E-01 4,62E-01 6,58E-02

7,5 9,55E-01 8,85E-01 8,15E-01 7,45E-01 6,74E-01 6,04E-01 5,33E-01 4,62E-01 3,90E-01 3,19E-01 5,19E-01 2,74E-01 1,80E-01 2,78E-02 1,58E-01 1,57E-01 4,52E-01 7,19E-02

8,0 9,51E-01 8,78E-01 8,06E-01 7,32E-01 6,59E-01 5,85E-01 5,12E-01 4,38E-01 3,64E-01 2,90E-01 4,98E-01 2,85E-01 1,80E-01 3,04E-02 1,54E-01 1,54E-01 4,39E-01 7,78E-02

8,5 9,46E-01 8,72E-01 7,97E-01 7,21E-01 6,46E-01 5,70E-01 4,95E-01 4,18E-01 3,42E-01 2,66E-01 4,80E-01 2,93E-01 1,79E-01 3,31E-02 1,51E-01 1,51E-01 4,26E-01 8,34E-02

9,0 9,41E-01 8,65E-01 7,89E-01 7,12E-01 6,35E-01 5,58E-01 4,81E-01 4,03E-01 3,25E-01 2,47E-01 4,66E-01 2,99E-01 1,79E-01 3,59E-02 1,48E-01 1,48E-01 4,13E-01 8,86E-02

9,5 9,37E-01 8,59E-01 7,82E-01 7,04E-01 6,26E-01 5,47E-01 4,69E-01 3,90E-01 3,10E-01 2,31E-01 4,53E-01 3,03E-01 1,79E-01 3,87E-02 1,46E-01 1,45E-01 4,01E-01 9,36E-02

10,0 9,32E-01 8,53E-01 7,75E-01 6,96E-01 6,17E-01 5,37E-01 4,58E-01 3,78E-01 2,98E-01 2,17E-01 4,42E-01 3,07E-01 1,79E-01 4,16E-02 1,43E-01 1,43E-01 3,87E-01 9,84E-02

10,5 9,27E-01 8,48E-01 7,69E-01 6,89E-01 6,09E-01 5,29E-01 4,49E-01 3,68E-01 2,87E-01 2,06E-01 4,33E-01 3,10E-01 1,79E-01 4,45E-02 1,40E-01 1,40E-01 3,73E-01 1,03E-01

11,0 9,21E-01 8,42E-01 7,62E-01 6,82E-01 6,02E-01 5,21E-01 4,40E-01 3,59E-01 2,77E-01 1,95E-01 4,24E-01 3,12E-01 1,79E-01 4,76E-02 1,38E-01 1,38E-01 3,59E-01 1,07E-01

11,5 9,16E-01 8,36E-01 7,57E-01 6,76E-01 5,95E-01 5,14E-01 4,33E-01 3,51E-01 2,69E-01 1,87E-01 4,17E-01 3,13E-01 1,79E-01 5,06E-02 1,36E-01 1,36E-01 3,46E-01 1,11E-01

12,0 9,10E-01 8,30E-01 7,50E-01 6,69E-01 5,88E-01 5,07E-01 4,26E-01 3,43E-01 2,61E-01 1,79E-01 4,09E-01 3,14E-01 1,79E-01 5,39E-02 1,34E-01 1,34E-01 3,33E-01 1,14E-01

Scapulae Scapulae

Source Tissue rS

Scapulae

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-6 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la clavicule chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 33% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,96E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,02E-01 4,69E-02 1,59E-01 5,55E-03 1,13E-01 1,13E-01 4,83E-01 1,68E-02

2,5 9,95E-01 9,76E-01 9,57E-01 9,39E-01 9,20E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 8,69E-01 6,30E-02 1,60E-01 7,40E-03 1,12E-01 1,12E-01 4,84E-01 2,24E-02

3,0 9,93E-01 9,69E-01 9,45E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,78E-01 8,33E-01 8,05E-02 1,60E-01 9,44E-03 1,11E-01 1,11E-01 4,84E-01 2,86E-02

3,5 9,91E-01 9,62E-01 9,33E-01 9,03E-01 8,74E-01 8,44E-01 8,15E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,26E-01 7,94E-01 9,92E-02 1,60E-01 1,17E-02 1,09E-01 1,09E-01 4,84E-01 3,53E-02

4,0 9,89E-01 9,54E-01 9,19E-01 8,84E-01 8,49E-01 8,14E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 7,54E-01 1,19E-01 1,60E-01 1,40E-02 1,08E-01 1,08E-01 4,83E-01 4,25E-02

4,5 9,87E-01 9,46E-01 9,05E-01 8,64E-01 8,23E-01 7,82E-01 7,41E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,18E-01 7,12E-01 1,38E-01 1,60E-01 1,66E-02 1,06E-01 1,06E-01 4,82E-01 5,02E-02

5,0 9,85E-01 9,38E-01 8,91E-01 8,44E-01 7,98E-01 7,50E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 6,71E-01 1,58E-01 1,60E-01 1,93E-02 1,04E-01 1,04E-01 4,80E-01 5,82E-02

5,5 9,83E-01 9,30E-01 8,77E-01 8,25E-01 7,72E-01 7,19E-01 6,66E-01 6,13E-01 5,60E-01 5,07E-01 6,29E-01 1,78E-01 1,60E-01 2,21E-02 1,02E-01 1,02E-01 4,78E-01 6,65E-02

6,0 9,80E-01 9,22E-01 8,64E-01 8,05E-01 7,47E-01 6,88E-01 6,30E-01 5,71E-01 5,12E-01 4,54E-01 5,89E-01 1,97E-01 1,59E-01 2,50E-02 1,00E-01 1,00E-01 4,76E-01 7,52E-02

6,5 9,77E-01 9,14E-01 8,51E-01 7,87E-01 7,23E-01 6,59E-01 5,95E-01 5,31E-01 4,67E-01 4,03E-01 5,51E-01 2,15E-01 1,59E-01 2,80E-02 9,85E-02 9,84E-02 4,72E-01 8,40E-02

7,0 9,75E-01 9,07E-01 8,39E-01 7,70E-01 7,02E-01 6,33E-01 5,65E-01 4,95E-01 4,26E-01 3,57E-01 5,16E-01 2,31E-01 1,59E-01 3,10E-02 9,65E-02 9,65E-02 4,64E-01 9,28E-02

7,5 9,72E-01 9,01E-01 8,29E-01 7,57E-01 6,85E-01 6,12E-01 5,40E-01 4,67E-01 3,94E-01 3,21E-01 4,89E-01 2,44E-01 1,58E-01 3,41E-02 9,46E-02 9,46E-02 4,54E-01 1,01E-01

8,0 9,69E-01 8,95E-01 8,20E-01 7,45E-01 6,70E-01 5,95E-01 5,20E-01 4,44E-01 3,67E-01 2,91E-01 4,66E-01 2,54E-01 1,58E-01 3,73E-02 9,28E-02 9,28E-02 4,42E-01 1,09E-01

8,5 9,67E-01 8,90E-01 8,13E-01 7,36E-01 6,59E-01 5,81E-01 5,03E-01 4,25E-01 3,46E-01 2,68E-01 4,48E-01 2,61E-01 1,58E-01 4,06E-02 9,11E-02 9,11E-02 4,29E-01 1,17E-01

9,0 9,64E-01 8,85E-01 8,07E-01 7,28E-01 6,49E-01 5,69E-01 4,90E-01 4,10E-01 3,29E-01 2,49E-01 4,34E-01 2,67E-01 1,59E-01 4,39E-02 8,95E-02 8,95E-02 4,16E-01 1,24E-01

9,5 9,61E-01 8,81E-01 8,01E-01 7,21E-01 6,40E-01 5,59E-01 4,79E-01 3,97E-01 3,15E-01 2,33E-01 4,21E-01 2,72E-01 1,59E-01 4,73E-02 8,79E-02 8,80E-02 4,04E-01 1,31E-01

10,0 9,57E-01 8,77E-01 7,96E-01 7,14E-01 6,33E-01 5,51E-01 4,68E-01 3,86E-01 3,03E-01 2,20E-01 4,11E-01 2,76E-01 1,60E-01 5,08E-02 8,65E-02 8,66E-02 3,91E-01 1,37E-01

10,5 9,54E-01 8,73E-01 7,91E-01 7,09E-01 6,26E-01 5,43E-01 4,60E-01 3,77E-01 2,93E-01 2,09E-01 4,02E-01 2,79E-01 1,61E-01 5,44E-02 8,52E-02 8,53E-02 3,78E-01 1,43E-01

11,0 9,51E-01 8,68E-01 7,86E-01 7,03E-01 6,20E-01 5,36E-01 4,52E-01 3,68E-01 2,83E-01 1,98E-01 3,93E-01 2,81E-01 1,62E-01 5,82E-02 8,39E-02 8,40E-02 3,65E-01 1,48E-01

11,5 9,47E-01 8,65E-01 7,82E-01 6,98E-01 6,14E-01 5,30E-01 4,46E-01 3,61E-01 2,76E-01 1,90E-01 3,86E-01 2,83E-01 1,62E-01 6,20E-02 8,28E-02 8,29E-02 3,53E-01 1,53E-01

12,0 9,44E-01 8,60E-01 7,77E-01 6,93E-01 6,09E-01 5,24E-01 4,39E-01 3,54E-01 2,68E-01 1,82E-01 3,80E-01 2,85E-01 1,63E-01 6,60E-02 8,17E-02 8,17E-02 3,40E-01 1,57E-01

Clavicles Clavicles

Source Tissue rS

Clavicles

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-7 - Valeurs des AFs pour les particules α dans le sternum chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,96E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,54E-01 9,92E-02 3,40E-01 2,00E-02 1,39E-01 1,39E-01 4,85E-01 2,85E-02

2,5 9,94E-01 9,75E-01 9,57E-01 9,38E-01 9,19E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 9,38E-01 1,33E-01 3,42E-01 2,67E-02 1,37E-01 1,37E-01 4,87E-01 3,80E-02

3,0 9,92E-01 9,69E-01 9,45E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,78E-01 9,21E-01 1,70E-01 3,43E-01 3,40E-02 1,36E-01 1,36E-01 4,89E-01 4,84E-02

3,5 9,90E-01 9,61E-01 9,32E-01 9,03E-01 8,73E-01 8,44E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,26E-01 9,03E-01 2,10E-01 3,44E-01 4,20E-02 1,34E-01 1,34E-01 4,90E-01 5,98E-02

4,0 9,88E-01 9,53E-01 9,18E-01 8,83E-01 8,48E-01 8,13E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 8,83E-01 2,50E-01 3,45E-01 5,05E-02 1,33E-01 1,33E-01 4,91E-01 7,20E-02

4,5 9,86E-01 9,45E-01 9,04E-01 8,64E-01 8,23E-01 7,82E-01 7,41E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,18E-01 8,64E-01 2,92E-01 3,46E-01 5,97E-02 1,31E-01 1,31E-01 4,91E-01 8,49E-02

5,0 9,84E-01 9,37E-01 8,90E-01 8,44E-01 7,97E-01 7,50E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 8,44E-01 3,35E-01 3,46E-01 6,93E-02 1,29E-01 1,29E-01 4,90E-01 9,86E-02

5,5 9,81E-01 9,29E-01 8,76E-01 8,24E-01 7,71E-01 7,19E-01 6,66E-01 6,13E-01 5,60E-01 5,07E-01 8,24E-01 3,76E-01 3,46E-01 7,93E-02 1,27E-01 1,27E-01 4,90E-01 1,13E-01

6,0 9,79E-01 9,21E-01 8,63E-01 8,04E-01 7,46E-01 6,88E-01 6,29E-01 5,71E-01 5,12E-01 4,54E-01 8,04E-01 4,16E-01 3,46E-01 8,97E-02 1,25E-01 1,25E-01 4,89E-01 1,27E-01

6,5 9,76E-01 9,13E-01 8,49E-01 7,86E-01 7,22E-01 6,59E-01 5,95E-01 5,31E-01 4,67E-01 4,03E-01 7,86E-01 4,54E-01 3,47E-01 1,00E-01 1,22E-01 1,22E-01 4,87E-01 1,42E-01

7,0 9,73E-01 9,05E-01 8,37E-01 7,69E-01 7,01E-01 6,33E-01 5,64E-01 4,95E-01 4,26E-01 3,58E-01 7,69E-01 4,87E-01 3,47E-01 1,11E-01 1,20E-01 1,20E-01 4,81E-01 1,57E-01

7,5 9,70E-01 8,99E-01 8,27E-01 7,56E-01 6,84E-01 6,11E-01 5,39E-01 4,66E-01 3,94E-01 3,21E-01 7,56E-01 5,13E-01 3,48E-01 1,22E-01 1,18E-01 1,18E-01 4,71E-01 1,71E-01

8,0 9,68E-01 8,93E-01 8,19E-01 7,44E-01 6,69E-01 5,94E-01 5,19E-01 4,43E-01 3,68E-01 2,92E-01 7,44E-01 5,34E-01 3,49E-01 1,33E-01 1,16E-01 1,16E-01 4,60E-01 1,85E-01

8,5 9,65E-01 8,88E-01 8,11E-01 7,35E-01 6,57E-01 5,80E-01 5,02E-01 4,24E-01 3,46E-01 2,68E-01 7,35E-01 5,50E-01 3,51E-01 1,45E-01 1,14E-01 1,14E-01 4,47E-01 1,97E-01

9,0 9,61E-01 8,83E-01 8,05E-01 7,27E-01 6,48E-01 5,68E-01 4,89E-01 4,09E-01 3,29E-01 2,49E-01 7,27E-01 5,62E-01 3,53E-01 1,57E-01 1,13E-01 1,13E-01 4,36E-01 2,08E-01

9,5 9,58E-01 8,79E-01 7,99E-01 7,19E-01 6,39E-01 5,58E-01 4,78E-01 3,96E-01 3,15E-01 2,33E-01 7,19E-01 5,71E-01 3,57E-01 1,68E-01 1,11E-01 1,11E-01 4,25E-01 2,19E-01

10,0 9,55E-01 8,75E-01 7,94E-01 7,13E-01 6,31E-01 5,50E-01 4,68E-01 3,85E-01 3,03E-01 2,20E-01 7,13E-01 5,79E-01 3,61E-01 1,80E-01 1,10E-01 1,10E-01 4,14E-01 2,28E-01

10,5 9,52E-01 8,71E-01 7,89E-01 7,07E-01 6,25E-01 5,42E-01 4,60E-01 3,76E-01 2,93E-01 2,09E-01 7,07E-01 5,85E-01 3,65E-01 1,92E-01 1,08E-01 1,08E-01 4,02E-01 2,36E-01

11,0 9,49E-01 8,66E-01 7,84E-01 7,02E-01 6,19E-01 5,35E-01 4,52E-01 3,67E-01 2,83E-01 1,98E-01 7,02E-01 5,90E-01 3,70E-01 2,05E-01 1,07E-01 1,07E-01 3,91E-01 2,43E-01

11,5 9,45E-01 8,63E-01 7,80E-01 6,97E-01 6,13E-01 5,29E-01 4,45E-01 3,60E-01 2,75E-01 1,90E-01 6,97E-01 5,94E-01 3,74E-01 2,17E-01 1,06E-01 1,06E-01 3,80E-01 2,48E-01

12,0 9,42E-01 8,59E-01 7,75E-01 6,92E-01 6,08E-01 5,23E-01 4,39E-01 3,53E-01 2,68E-01 1,82E-01 6,92E-01 5,98E-01 3,78E-01 2,30E-01 1,05E-01 1,05E-01 3,69E-01 2,53E-01

Sternum Sternum

Source Tissue rS

Sternum

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-8 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la partie supérieure de la côte chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,54E-01 9,91E-02 3,38E-01 1,28E-02 1,05E-01 1,05E-01 4,82E-01 1,83E-02

2,5 9,94E-01 9,75E-01 9,57E-01 9,38E-01 9,19E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 9,38E-01 1,33E-01 3,38E-01 1,71E-02 1,04E-01 1,04E-01 4,83E-01 2,43E-02

3,0 9,92E-01 9,68E-01 9,45E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,78E-01 9,21E-01 1,70E-01 3,39E-01 2,17E-02 1,03E-01 1,03E-01 4,83E-01 3,10E-02

3,5 9,90E-01 9,61E-01 9,32E-01 9,02E-01 8,73E-01 8,44E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,26E-01 9,02E-01 2,09E-01 3,39E-01 2,68E-02 1,01E-01 1,01E-01 4,83E-01 3,83E-02

4,0 9,88E-01 9,53E-01 9,18E-01 8,83E-01 8,48E-01 8,13E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 8,83E-01 2,50E-01 3,38E-01 3,23E-02 9,98E-02 1,00E-01 4,82E-01 4,61E-02

4,5 9,86E-01 9,45E-01 9,04E-01 8,63E-01 8,22E-01 7,81E-01 7,41E-01 6,99E-01 6,58E-01 6,18E-01 8,63E-01 2,92E-01 3,38E-01 3,81E-02 9,82E-02 9,84E-02 4,80E-01 5,44E-02

5,0 9,83E-01 9,36E-01 8,90E-01 8,43E-01 7,96E-01 7,49E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 8,43E-01 3,34E-01 3,37E-01 4,42E-02 9,65E-02 9,67E-02 4,78E-01 6,31E-02

5,5 9,80E-01 9,28E-01 8,76E-01 8,23E-01 7,70E-01 7,18E-01 6,65E-01 6,12E-01 5,59E-01 5,07E-01 8,23E-01 3,75E-01 3,36E-01 5,06E-02 9,48E-02 9,49E-02 4,75E-01 7,20E-02

6,0 9,78E-01 9,20E-01 8,62E-01 8,04E-01 7,45E-01 6,87E-01 6,29E-01 5,70E-01 5,12E-01 4,54E-01 8,04E-01 4,15E-01 3,34E-01 5,71E-02 9,30E-02 9,31E-02 4,72E-01 8,13E-02

6,5 9,75E-01 9,11E-01 8,48E-01 7,85E-01 7,21E-01 6,58E-01 5,94E-01 5,30E-01 4,66E-01 4,03E-01 7,85E-01 4,53E-01 3,33E-01 6,38E-02 9,11E-02 9,12E-02 4,69E-01 9,07E-02

7,0 9,72E-01 9,04E-01 8,36E-01 7,68E-01 7,00E-01 6,32E-01 5,63E-01 4,94E-01 4,26E-01 3,57E-01 7,68E-01 4,86E-01 3,32E-01 7,07E-02 8,92E-02 8,93E-02 4,61E-01 1,00E-01

7,5 9,68E-01 8,97E-01 8,26E-01 7,54E-01 6,82E-01 6,10E-01 5,38E-01 4,65E-01 3,93E-01 3,21E-01 7,54E-01 5,12E-01 3,31E-01 7,76E-02 8,74E-02 8,75E-02 4,50E-01 1,09E-01

8,0 9,65E-01 8,91E-01 8,17E-01 7,43E-01 6,68E-01 5,93E-01 5,18E-01 4,42E-01 3,66E-01 2,91E-01 7,43E-01 5,32E-01 3,30E-01 8,47E-02 8,57E-02 8,58E-02 4,38E-01 1,18E-01

8,5 9,62E-01 8,86E-01 8,10E-01 7,33E-01 6,56E-01 5,78E-01 5,01E-01 4,23E-01 3,45E-01 2,67E-01 7,33E-01 5,47E-01 3,30E-01 9,20E-02 8,40E-02 8,41E-02 4,25E-01 1,26E-01

9,0 9,58E-01 8,81E-01 8,03E-01 7,24E-01 6,46E-01 5,67E-01 4,88E-01 4,08E-01 3,28E-01 2,49E-01 7,24E-01 5,59E-01 3,31E-01 9,94E-02 8,24E-02 8,26E-02 4,12E-01 1,33E-01

9,5 9,55E-01 8,76E-01 7,97E-01 7,17E-01 6,37E-01 5,57E-01 4,76E-01 3,95E-01 3,14E-01 2,33E-01 7,17E-01 5,69E-01 3,31E-01 1,07E-01 8,09E-02 8,11E-02 4,00E-01 1,40E-01

10,0 9,51E-01 8,71E-01 7,91E-01 7,10E-01 6,29E-01 5,47E-01 4,66E-01 3,84E-01 3,01E-01 2,19E-01 7,10E-01 5,76E-01 3,33E-01 1,15E-01 7,95E-02 7,97E-02 3,87E-01 1,47E-01

10,5 9,47E-01 8,67E-01 7,86E-01 7,04E-01 6,22E-01 5,40E-01 4,57E-01 3,74E-01 2,91E-01 2,08E-01 7,04E-01 5,82E-01 3,34E-01 1,23E-01 7,82E-02 7,84E-02 3,74E-01 1,53E-01

11,0 9,43E-01 8,62E-01 7,80E-01 6,98E-01 6,15E-01 5,32E-01 4,49E-01 3,65E-01 2,81E-01 1,98E-01 6,98E-01 5,87E-01 3,35E-01 1,31E-01 7,69E-02 7,71E-02 3,60E-01 1,59E-01

11,5 9,39E-01 8,57E-01 7,75E-01 6,92E-01 6,09E-01 5,26E-01 4,42E-01 3,58E-01 2,74E-01 1,89E-01 6,92E-01 5,90E-01 3,36E-01 1,40E-01 7,58E-02 7,60E-02 3,48E-01 1,64E-01

12,0 9,35E-01 8,53E-01 7,70E-01 6,87E-01 6,03E-01 5,19E-01 4,36E-01 3,51E-01 2,66E-01 1,81E-01 6,87E-01 5,93E-01 3,37E-01 1,49E-01 7,47E-02 7,49E-02 3,35E-01 1,69E-01

Ribs - Upper Ribs - Upper

Source Tissue rS

Ribs - Upper

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-9 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la partie du milieu de la côte chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,94E-01 9,80E-01 9,66E-01 9,53E-01 9,39E-01 9,25E-01 9,11E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,53E-01 9,78E-02 3,37E-01 1,40E-02 1,71E-01 1,71E-01 4,82E-01 2,00E-02

2,5 9,92E-01 9,73E-01 9,55E-01 9,36E-01 9,18E-01 8,99E-01 8,81E-01 8,63E-01 8,44E-01 8,26E-01 9,36E-01 1,31E-01 3,38E-01 1,87E-02 1,69E-01 1,69E-01 4,83E-01 2,67E-02

3,0 9,89E-01 9,66E-01 9,42E-01 9,19E-01 8,95E-01 8,72E-01 8,48E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,77E-01 9,19E-01 1,68E-01 3,39E-01 2,38E-02 1,67E-01 1,67E-01 4,84E-01 3,40E-02

3,5 9,87E-01 9,58E-01 9,29E-01 9,00E-01 8,71E-01 8,42E-01 8,13E-01 7,84E-01 7,55E-01 7,26E-01 9,00E-01 2,07E-01 3,39E-01 2,95E-02 1,65E-01 1,65E-01 4,84E-01 4,21E-02

4,0 9,84E-01 9,49E-01 9,15E-01 8,80E-01 8,46E-01 8,11E-01 7,76E-01 7,42E-01 7,07E-01 6,72E-01 8,80E-01 2,47E-01 3,39E-01 3,55E-02 1,63E-01 1,63E-01 4,84E-01 5,07E-02

4,5 9,81E-01 9,40E-01 9,00E-01 8,60E-01 8,19E-01 7,79E-01 7,38E-01 6,98E-01 6,58E-01 6,17E-01 8,60E-01 2,88E-01 3,39E-01 4,20E-02 1,60E-01 1,60E-01 4,83E-01 6,00E-02

5,0 9,77E-01 9,31E-01 8,85E-01 8,39E-01 7,93E-01 7,47E-01 7,00E-01 6,54E-01 6,08E-01 5,61E-01 8,39E-01 3,30E-01 3,39E-01 4,89E-02 1,57E-01 1,57E-01 4,81E-01 6,97E-02

5,5 9,74E-01 9,22E-01 8,70E-01 8,19E-01 7,67E-01 7,15E-01 6,63E-01 6,11E-01 5,59E-01 5,06E-01 8,19E-01 3,71E-01 3,38E-01 5,61E-02 1,55E-01 1,54E-01 4,79E-01 7,99E-02

6,0 9,70E-01 9,13E-01 8,56E-01 7,98E-01 7,41E-01 6,83E-01 6,26E-01 5,68E-01 5,11E-01 4,53E-01 7,98E-01 4,10E-01 3,37E-01 6,35E-02 1,52E-01 1,51E-01 4,77E-01 9,04E-02

6,5 9,66E-01 9,04E-01 8,42E-01 7,79E-01 7,16E-01 6,54E-01 5,91E-01 5,28E-01 4,65E-01 4,02E-01 7,79E-01 4,47E-01 3,36E-01 7,12E-02 1,49E-01 1,48E-01 4,73E-01 1,01E-01

7,0 9,63E-01 8,96E-01 8,29E-01 7,62E-01 6,94E-01 6,27E-01 5,60E-01 4,92E-01 4,24E-01 3,56E-01 7,62E-01 4,80E-01 3,35E-01 7,91E-02 1,46E-01 1,45E-01 4,66E-01 1,12E-01

7,5 9,59E-01 8,88E-01 8,18E-01 7,47E-01 6,76E-01 6,05E-01 5,34E-01 4,63E-01 3,91E-01 3,19E-01 7,47E-01 5,05E-01 3,34E-01 8,71E-02 1,43E-01 1,42E-01 4,55E-01 1,22E-01

8,0 9,54E-01 8,81E-01 8,08E-01 7,35E-01 6,61E-01 5,87E-01 5,13E-01 4,39E-01 3,65E-01 2,90E-01 7,35E-01 5,24E-01 3,34E-01 9,53E-02 1,40E-01 1,40E-01 4,43E-01 1,32E-01

8,5 9,50E-01 8,75E-01 8,00E-01 7,24E-01 6,49E-01 5,72E-01 4,96E-01 4,20E-01 3,43E-01 2,66E-01 7,24E-01 5,39E-01 3,34E-01 1,04E-01 1,37E-01 1,37E-01 4,29E-01 1,42E-01

9,0 9,46E-01 8,69E-01 7,92E-01 7,15E-01 6,38E-01 5,60E-01 4,82E-01 4,04E-01 3,26E-01 2,47E-01 7,15E-01 5,50E-01 3,35E-01 1,12E-01 1,35E-01 1,34E-01 4,17E-01 1,50E-01

9,5 9,41E-01 8,63E-01 7,85E-01 7,07E-01 6,29E-01 5,50E-01 4,71E-01 3,91E-01 3,12E-01 2,31E-01 7,07E-01 5,59E-01 3,36E-01 1,21E-01 1,32E-01 1,32E-01 4,04E-01 1,58E-01

10,0 9,36E-01 8,57E-01 7,79E-01 6,99E-01 6,20E-01 5,40E-01 4,60E-01 3,79E-01 2,99E-01 2,17E-01 6,99E-01 5,66E-01 3,38E-01 1,30E-01 1,30E-01 1,30E-01 3,92E-01 1,66E-01

10,5 9,32E-01 8,52E-01 7,73E-01 6,93E-01 6,13E-01 5,32E-01 4,51E-01 3,70E-01 2,89E-01 2,07E-01 6,93E-01 5,70E-01 3,39E-01 1,39E-01 1,28E-01 1,28E-01 3,79E-01 1,73E-01

11,0 9,26E-01 8,46E-01 7,66E-01 6,86E-01 6,05E-01 5,24E-01 4,42E-01 3,60E-01 2,78E-01 1,96E-01 6,86E-01 5,75E-01 3,41E-01 1,49E-01 1,26E-01 1,26E-01 3,66E-01 1,79E-01

11,5 9,21E-01 8,41E-01 7,61E-01 6,80E-01 5,99E-01 5,17E-01 4,35E-01 3,53E-01 2,71E-01 1,88E-01 6,80E-01 5,77E-01 3,43E-01 1,58E-01 1,24E-01 1,24E-01 3,54E-01 1,85E-01

12,0 9,16E-01 8,35E-01 7,55E-01 6,74E-01 5,92E-01 5,10E-01 4,28E-01 3,45E-01 2,63E-01 1,79E-01 6,74E-01 5,79E-01 3,44E-01 1,69E-01 1,23E-01 1,23E-01 3,42E-01 1,90E-01

Ribs - Middle Ribs - Middle

Source Tissue rS

Ribs - Middle

f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS

f  (AM!AM) as a function of cellularity
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Tableau 0-10 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la partie inférieure de la côte chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,81E-01 9,67E-01 9,53E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,53E-01 9,88E-02 3,40E-01 1,64E-02 1,44E-01 1,44E-01 4,84E-01 2,33E-02

2,5 9,93E-01 9,75E-01 9,56E-01 9,38E-01 9,19E-01 9,00E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,44E-01 8,26E-01 9,38E-01 1,33E-01 3,41E-01 2,18E-02 1,43E-01 1,43E-01 4,86E-01 3,11E-02

3,0 9,91E-01 9,68E-01 9,44E-01 9,20E-01 8,96E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,78E-01 9,20E-01 1,69E-01 3,43E-01 2,79E-02 1,41E-01 1,41E-01 4,88E-01 3,97E-02

3,5 9,89E-01 9,60E-01 9,31E-01 9,02E-01 8,72E-01 8,43E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,55E-01 7,26E-01 9,02E-01 2,09E-01 3,43E-01 3,45E-02 1,40E-01 1,40E-01 4,89E-01 4,90E-02

4,0 9,87E-01 9,52E-01 9,17E-01 8,82E-01 8,47E-01 8,12E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 8,82E-01 2,49E-01 3,44E-01 4,15E-02 1,38E-01 1,38E-01 4,89E-01 5,90E-02

4,5 9,84E-01 9,44E-01 9,03E-01 8,62E-01 8,22E-01 7,81E-01 7,40E-01 6,99E-01 6,58E-01 6,18E-01 8,62E-01 2,91E-01 3,44E-01 4,90E-02 1,36E-01 1,36E-01 4,89E-01 6,97E-02

5,0 9,81E-01 9,35E-01 8,89E-01 8,42E-01 7,95E-01 7,49E-01 7,02E-01 6,55E-01 6,08E-01 5,62E-01 8,42E-01 3,33E-01 3,44E-01 5,69E-02 1,34E-01 1,34E-01 4,88E-01 8,09E-02

5,5 9,79E-01 9,26E-01 8,74E-01 8,22E-01 5,55E-01 6,10E-01 6,65E-01 6,12E-01 5,59E-01 5,07E-01 8,22E-01 3,74E-01 3,44E-01 6,51E-02 1,32E-01 1,31E-01 4,87E-01 9,24E-02

6,0 9,76E-01 9,18E-01 8,60E-01 8,02E-01 7,44E-01 6,86E-01 6,28E-01 5,70E-01 5,12E-01 4,54E-01 8,02E-01 4,14E-01 3,44E-01 7,36E-02 1,29E-01 1,29E-01 4,86E-01 1,04E-01

6,5 9,72E-01 9,10E-01 8,47E-01 7,84E-01 7,20E-01 6,57E-01 5,93E-01 5,30E-01 4,66E-01 4,02E-01 7,84E-01 4,52E-01 3,44E-01 8,23E-02 1,27E-01 1,27E-01 4,83E-01 1,17E-01

7,0 9,69E-01 9,02E-01 8,34E-01 7,67E-01 6,99E-01 6,31E-01 5,62E-01 4,94E-01 4,25E-01 3,57E-01 7,67E-01 4,85E-01 3,44E-01 9,12E-02 1,25E-01 1,25E-01 4,77E-01 1,29E-01

7,5 9,66E-01 8,95E-01 8,24E-01 7,53E-01 6,81E-01 6,09E-01 5,37E-01 4,65E-01 3,93E-01 3,20E-01 7,53E-01 5,10E-01 3,44E-01 1,00E-01 1,22E-01 1,22E-01 4,67E-01 1,40E-01

8,0 9,63E-01 8,89E-01 8,15E-01 7,41E-01 6,66E-01 5,92E-01 5,17E-01 4,42E-01 3,66E-01 2,91E-01 7,41E-01 5,30E-01 3,45E-01 1,09E-01 1,20E-01 1,20E-01 4,55E-01 1,51E-01

8,5 9,59E-01 8,83E-01 8,07E-01 7,31E-01 6,54E-01 5,77E-01 5,00E-01 4,23E-01 3,45E-01 2,67E-01 7,31E-01 5,46E-01 3,46E-01 1,19E-01 1,18E-01 1,18E-01 4,42E-01 1,61E-01

9,0 9,55E-01 8,78E-01 8,00E-01 7,23E-01 6,44E-01 5,65E-01 4,87E-01 4,07E-01 3,28E-01 2,48E-01 7,23E-01 5,57E-01 3,48E-01 1,28E-01 1,16E-01 1,16E-01 4,30E-01 1,71E-01

9,5 9,52E-01 8,73E-01 7,94E-01 7,15E-01 6,35E-01 5,55E-01 4,75E-01 3,94E-01 3,14E-01 2,33E-01 7,15E-01 5,67E-01 3,51E-01 1,38E-01 1,15E-01 1,15E-01 4,18E-01 1,79E-01

10,0 9,48E-01 8,68E-01 7,88E-01 7,08E-01 6,27E-01 5,46E-01 4,65E-01 3,83E-01 3,01E-01 2,19E-01 7,08E-01 5,74E-01 3,54E-01 1,48E-01 1,13E-01 1,13E-01 4,05E-01 1,87E-01

10,5 9,44E-01 8,64E-01 7,83E-01 7,02E-01 6,20E-01 5,38E-01 4,56E-01 3,74E-01 2,91E-01 2,08E-01 7,02E-01 5,79E-01 3,57E-01 1,58E-01 1,12E-01 1,12E-01 3,92E-01 1,94E-01

11,0 9,40E-01 8,59E-01 7,77E-01 6,96E-01 6,13E-01 5,31E-01 4,48E-01 3,65E-01 2,81E-01 1,97E-01 6,96E-01 5,84E-01 3,60E-01 1,69E-01 1,10E-01 1,10E-01 3,79E-01 2,00E-01

11,5 9,36E-01 8,54E-01 7,73E-01 6,90E-01 6,08E-01 5,24E-01 4,41E-01 3,57E-01 2,74E-01 1,89E-01 6,90E-01 5,88E-01 3,62E-01 1,79E-01 1,09E-01 1,09E-01 3,67E-01 2,06E-01

12,0 9,32E-01 8,50E-01 7,68E-01 6,85E-01 6,02E-01 5,18E-01 4,34E-01 3,50E-01 2,66E-01 1,81E-01 6,85E-01 5,91E-01 3,65E-01 1,90E-01 1,08E-01 1,08E-01 3,55E-01 2,10E-01

Ribs - Lower Ribs - Lower

Source Tissue rS

Ribs - Lower

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-11 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre cervicale C3 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,92E-01 9,78E-01 9,65E-01 9,51E-01 9,38E-01 9,24E-01 9,10E-01 8,97E-01 8,83E-01 8,69E-01 9,51E-01 9,63E-02 3,39E-01 1,72E-02 2,35E-01 2,35E-01 4,84E-01 2,46E-02

2,5 9,89E-01 9,71E-01 9,53E-01 9,35E-01 9,16E-01 8,98E-01 8,80E-01 8,61E-01 8,43E-01 8,25E-01 9,35E-01 1,29E-01 3,40E-01 2,29E-02 2,33E-01 2,33E-01 4,85E-01 3,27E-02

3,0 9,86E-01 9,63E-01 9,39E-01 9,16E-01 8,93E-01 8,70E-01 8,46E-01 8,23E-01 8,00E-01 7,76E-01 9,16E-01 1,65E-01 3,41E-01 2,92E-02 2,30E-01 2,30E-01 4,86E-01 4,16E-02

3,5 9,82E-01 9,54E-01 9,25E-01 8,97E-01 8,68E-01 8,40E-01 8,11E-01 7,82E-01 7,54E-01 7,25E-01 8,97E-01 2,03E-01 3,41E-01 3,60E-02 2,27E-01 2,27E-01 4,86E-01 5,14E-02

4,0 9,78E-01 9,44E-01 9,10E-01 8,76E-01 8,42E-01 8,08E-01 7,74E-01 7,40E-01 7,05E-01 6,71E-01 8,76E-01 2,43E-01 3,41E-01 4,33E-02 2,24E-01 2,23E-01 4,85E-01 6,17E-02

4,5 9,74E-01 9,34E-01 8,95E-01 8,55E-01 8,16E-01 7,76E-01 7,36E-01 6,96E-01 6,56E-01 6,16E-01 8,55E-01 2,83E-01 3,40E-01 5,11E-02 2,20E-01 2,20E-01 4,84E-01 7,28E-02

5,0 9,70E-01 9,24E-01 8,79E-01 8,34E-01 7,88E-01 7,43E-01 6,97E-01 6,51E-01 6,06E-01 5,60E-01 8,34E-01 3,24E-01 3,40E-01 5,93E-02 2,17E-01 2,16E-01 4,82E-01 8,44E-02

5,5 9,65E-01 9,14E-01 8,63E-01 8,13E-01 7,62E-01 7,10E-01 6,59E-01 6,08E-01 5,56E-01 5,05E-01 8,13E-01 3,64E-01 3,39E-01 6,78E-02 2,13E-01 2,12E-01 4,80E-01 9,64E-02

6,0 9,60E-01 9,04E-01 8,48E-01 7,92E-01 7,35E-01 6,79E-01 6,22E-01 5,65E-01 5,08E-01 4,51E-01 7,92E-01 4,02E-01 3,38E-01 7,65E-02 2,09E-01 2,08E-01 4,77E-01 1,09E-01

6,5 9,55E-01 8,94E-01 8,33E-01 7,71E-01 7,10E-01 6,48E-01 5,86E-01 5,24E-01 4,62E-01 4,00E-01 7,71E-01 4,39E-01 3,37E-01 8,55E-02 2,05E-01 2,04E-01 4,74E-01 1,21E-01

7,0 9,50E-01 8,84E-01 8,19E-01 7,53E-01 6,87E-01 6,21E-01 5,54E-01 4,88E-01 4,21E-01 3,55E-01 7,53E-01 4,70E-01 3,36E-01 9,46E-02 2,01E-01 2,00E-01 4,67E-01 1,34E-01

7,5 9,45E-01 8,76E-01 8,07E-01 7,38E-01 6,68E-01 5,98E-01 5,28E-01 4,58E-01 3,88E-01 3,18E-01 7,38E-01 4,94E-01 3,36E-01 1,04E-01 1,97E-01 1,96E-01 4,57E-01 1,46E-01

8,0 9,39E-01 8,68E-01 7,96E-01 7,24E-01 6,52E-01 5,80E-01 5,07E-01 4,34E-01 3,61E-01 2,88E-01 7,24E-01 5,13E-01 3,36E-01 1,13E-01 1,93E-01 1,93E-01 4,46E-01 1,57E-01

8,5 9,34E-01 8,60E-01 7,87E-01 7,13E-01 6,39E-01 5,64E-01 4,90E-01 4,15E-01 3,39E-01 2,64E-01 7,13E-01 5,27E-01 3,36E-01 1,23E-01 1,90E-01 1,89E-01 4,34E-01 1,68E-01

9,0 9,28E-01 8,53E-01 7,78E-01 7,03E-01 6,27E-01 5,51E-01 4,75E-01 3,99E-01 3,22E-01 2,45E-01 7,03E-01 5,37E-01 3,38E-01 1,33E-01 1,86E-01 1,86E-01 4,22E-01 1,78E-01

9,5 9,22E-01 8,46E-01 7,70E-01 6,94E-01 6,17E-01 5,40E-01 4,63E-01 3,85E-01 3,07E-01 2,29E-01 6,94E-01 5,45E-01 3,40E-01 1,42E-01 1,83E-01 1,83E-01 4,12E-01 1,87E-01

10,0 9,16E-01 8,39E-01 7,63E-01 6,85E-01 6,08E-01 5,30E-01 4,51E-01 3,73E-01 2,94E-01 2,15E-01 6,85E-01 5,51E-01 3,42E-01 1,53E-01 1,80E-01 1,80E-01 4,01E-01 1,96E-01

10,5 9,10E-01 8,33E-01 7,56E-01 6,77E-01 6,00E-01 5,21E-01 4,42E-01 3,63E-01 2,84E-01 2,04E-01 6,77E-01 5,55E-01 3,45E-01 1,63E-01 1,77E-01 1,77E-01 3,89E-01 2,03E-01

11,0 9,04E-01 8,26E-01 7,48E-01 6,70E-01 5,91E-01 5,12E-01 4,33E-01 3,53E-01 2,74E-01 1,93E-01 6,70E-01 5,58E-01 3,47E-01 1,74E-01 1,75E-01 1,74E-01 3,77E-01 2,10E-01

11,5 8,97E-01 8,19E-01 7,41E-01 6,63E-01 5,84E-01 5,05E-01 4,25E-01 3,45E-01 2,66E-01 1,85E-01 6,63E-01 5,60E-01 3,49E-01 1,84E-01 1,72E-01 1,72E-01 3,66E-01 2,16E-01

12,0 8,91E-01 8,13E-01 7,34E-01 6,55E-01 5,77E-01 4,97E-01 4,17E-01 3,37E-01 2,57E-01 1,77E-01 6,55E-01 5,61E-01 3,52E-01 1,95E-01 1,70E-01 1,70E-01 3,55E-01 2,22E-01

Cervical Vertebrae - C3 Cervical Vertebrae - C3

Source Tissue rS

Cervical Vertebrae - C3

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-12 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre cervicale C6 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,92E-01 9,79E-01 9,65E-01 9,51E-01 9,38E-01 9,24E-01 9,11E-01 8,97E-01 8,83E-01 8,69E-01 9,51E-01 9,71E-02 3,37E-01 1,31E-02 2,25E-01 2,25E-01 4,81E-01 1,87E-02

2,5 9,90E-01 9,71E-01 9,53E-01 9,35E-01 9,17E-01 8,98E-01 8,80E-01 8,62E-01 8,44E-01 8,25E-01 9,35E-01 1,30E-01 3,38E-01 1,74E-02 2,22E-01 2,23E-01 4,82E-01 2,49E-02

3,0 9,87E-01 9,63E-01 9,40E-01 9,17E-01 8,94E-01 8,70E-01 8,47E-01 8,23E-01 8,00E-01 7,77E-01 9,17E-01 1,66E-01 3,38E-01 2,22E-02 2,20E-01 2,20E-01 4,83E-01 3,17E-02

3,5 9,83E-01 9,55E-01 9,26E-01 8,97E-01 8,69E-01 8,40E-01 8,11E-01 7,83E-01 7,54E-01 7,25E-01 8,97E-01 2,05E-01 3,38E-01 2,74E-02 2,17E-01 2,17E-01 4,83E-01 3,92E-02

4,0 9,80E-01 9,45E-01 9,11E-01 8,77E-01 8,43E-01 8,09E-01 7,74E-01 7,40E-01 7,06E-01 6,71E-01 8,77E-01 2,44E-01 3,38E-01 3,30E-02 2,14E-01 2,14E-01 4,82E-01 4,71E-02

4,5 9,76E-01 9,36E-01 8,96E-01 8,56E-01 8,16E-01 7,76E-01 7,36E-01 6,96E-01 6,57E-01 6,16E-01 8,56E-01 2,85E-01 3,38E-01 3,89E-02 2,10E-01 2,10E-01 4,80E-01 5,56E-02

5,0 9,72E-01 9,26E-01 8,80E-01 8,35E-01 7,90E-01 7,44E-01 6,98E-01 6,52E-01 6,07E-01 5,61E-01 8,35E-01 3,26E-01 3,37E-01 4,52E-02 2,07E-01 2,07E-01 4,78E-01 6,45E-02

5,5 9,67E-01 9,16E-01 8,65E-01 8,14E-01 7,63E-01 7,11E-01 6,60E-01 6,08E-01 5,57E-01 5,05E-01 8,14E-01 3,66E-01 3,36E-01 5,17E-02 2,03E-01 2,03E-01 4,76E-01 7,37E-02

6,0 9,63E-01 9,06E-01 8,50E-01 7,93E-01 7,37E-01 6,80E-01 6,23E-01 5,66E-01 5,09E-01 4,52E-01 7,93E-01 4,05E-01 3,35E-01 5,84E-02 1,99E-01 1,99E-01 4,73E-01 8,32E-02

6,5 9,58E-01 8,96E-01 8,35E-01 7,73E-01 7,11E-01 6,49E-01 5,87E-01 5,25E-01 4,63E-01 4,01E-01 7,73E-01 4,41E-01 3,33E-01 6,53E-02 1,95E-01 1,95E-01 4,69E-01 9,29E-02

7,0 9,53E-01 8,87E-01 8,21E-01 7,55E-01 6,89E-01 6,22E-01 5,56E-01 4,89E-01 4,22E-01 3,55E-01 7,55E-01 4,73E-01 3,32E-01 7,23E-02 1,91E-01 1,91E-01 4,62E-01 1,03E-01

7,5 9,48E-01 8,79E-01 8,09E-01 7,40E-01 6,70E-01 6,00E-01 5,30E-01 4,59E-01 3,89E-01 3,18E-01 7,40E-01 4,97E-01 3,31E-01 7,94E-02 1,88E-01 1,87E-01 4,52E-01 1,12E-01

8,0 9,43E-01 8,71E-01 7,99E-01 7,27E-01 6,55E-01 5,82E-01 5,09E-01 4,36E-01 3,62E-01 2,89E-01 7,27E-01 5,16E-01 3,31E-01 8,67E-02 1,84E-01 1,83E-01 4,40E-01 1,21E-01

8,5 9,38E-01 8,64E-01 7,90E-01 7,16E-01 6,41E-01 5,66E-01 4,91E-01 4,16E-01 3,41E-01 2,65E-01 7,16E-01 5,30E-01 3,31E-01 9,42E-02 1,80E-01 1,80E-01 4,27E-01 1,29E-01

9,0 9,33E-01 8,57E-01 7,82E-01 7,06E-01 6,30E-01 5,54E-01 4,77E-01 4,00E-01 3,23E-01 2,46E-01 7,06E-01 5,41E-01 3,32E-01 1,02E-01 1,77E-01 1,77E-01 4,15E-01 1,37E-01

9,5 9,27E-01 8,51E-01 7,74E-01 6,97E-01 6,20E-01 5,42E-01 4,65E-01 3,87E-01 3,08E-01 2,30E-01 6,97E-01 5,49E-01 3,33E-01 1,10E-01 1,74E-01 1,73E-01 4,03E-01 1,44E-01

10,0 9,21E-01 8,44E-01 7,67E-01 6,89E-01 6,11E-01 5,32E-01 4,54E-01 3,75E-01 2,95E-01 2,16E-01 6,89E-01 5,55E-01 3,34E-01 1,18E-01 1,71E-01 1,70E-01 3,91E-01 1,52E-01

10,5 9,16E-01 8,38E-01 7,60E-01 6,82E-01 6,03E-01 5,24E-01 4,45E-01 3,65E-01 2,85E-01 2,05E-01 6,82E-01 5,59E-01 3,35E-01 1,26E-01 1,68E-01 1,68E-01 3,78E-01 1,58E-01

11,0 9,09E-01 8,31E-01 7,52E-01 6,74E-01 5,95E-01 5,15E-01 4,35E-01 3,55E-01 2,75E-01 1,94E-01 6,74E-01 5,63E-01 3,36E-01 1,35E-01 1,65E-01 1,65E-01 3,65E-01 1,64E-01

11,5 9,03E-01 8,25E-01 7,46E-01 6,67E-01 5,88E-01 5,08E-01 4,28E-01 3,47E-01 2,67E-01 1,86E-01 6,67E-01 5,64E-01 3,37E-01 1,44E-01 1,63E-01 1,63E-01 3,53E-01 1,70E-01

12,0 8,97E-01 8,18E-01 7,39E-01 6,60E-01 5,80E-01 5,00E-01 4,20E-01 3,39E-01 2,58E-01 1,77E-01 6,60E-01 5,66E-01 3,38E-01 1,53E-01 1,60E-01 1,60E-01 3,40E-01 1,75E-01

Cervical Vertebrae - C6 Cervical Vertebrae - C6

Source Tissue rS

Cervical Vertebrae - C6

f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS

f  (AM!AM) as a function of cellularity
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Tableau 0-13 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre thoracique T3 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,94E-01 9,81E-01 9,67E-01 9,53E-01 9,39E-01 9,25E-01 9,11E-01 8,97E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,53E-01 9,85E-02 3,38E-01 1,52E-02 1,76E-01 1,76E-01 4,83E-01 2,18E-02

2,5 9,92E-01 9,74E-01 9,56E-01 9,37E-01 9,18E-01 9,00E-01 8,81E-01 8,62E-01 8,44E-01 8,25E-01 9,37E-01 1,32E-01 3,40E-01 2,03E-02 1,74E-01 1,74E-01 4,85E-01 2,90E-02

3,0 9,90E-01 9,67E-01 9,43E-01 9,20E-01 8,95E-01 8,72E-01 8,48E-01 8,24E-01 8,01E-01 7,77E-01 9,20E-01 1,69E-01 3,41E-01 2,58E-02 1,72E-01 1,72E-01 4,86E-01 3,70E-02

3,5 9,88E-01 9,59E-01 9,30E-01 9,01E-01 8,71E-01 8,42E-01 8,13E-01 7,84E-01 7,55E-01 7,25E-01 9,01E-01 2,08E-01 3,41E-01 3,19E-02 1,70E-01 1,70E-01 4,86E-01 4,57E-02

4,0 9,85E-01 9,51E-01 9,16E-01 8,81E-01 8,46E-01 8,11E-01 7,76E-01 7,41E-01 7,07E-01 6,72E-01 8,81E-01 2,48E-01 3,42E-01 3,85E-02 1,68E-01 1,68E-01 4,86E-01 5,49E-02

4,5 9,82E-01 9,42E-01 9,02E-01 8,61E-01 8,20E-01 7,79E-01 7,38E-01 6,98E-01 6,57E-01 6,16E-01 8,61E-01 2,90E-01 3,42E-01 4,54E-02 1,65E-01 1,65E-01 4,86E-01 6,48E-02

5,0 9,79E-01 9,33E-01 8,87E-01 8,41E-01 7,94E-01 7,47E-01 7,00E-01 6,54E-01 6,07E-01 5,61E-01 8,41E-01 3,32E-01 3,42E-01 5,28E-02 1,63E-01 1,63E-01 4,85E-01 7,52E-02

5,5 9,76E-01 9,24E-01 8,72E-01 8,20E-01 7,68E-01 7,15E-01 6,63E-01 6,10E-01 5,58E-01 5,06E-01 8,20E-01 3,73E-01 3,41E-01 6,04E-02 1,60E-01 1,60E-01 4,83E-01 8,60E-02

6,0 9,73E-01 9,15E-01 8,58E-01 8,01E-01 7,42E-01 6,84E-01 6,26E-01 5,68E-01 5,10E-01 4,52E-01 8,01E-01 4,12E-01 3,41E-01 6,83E-02 1,57E-01 1,57E-01 4,82E-01 9,72E-02

6,5 9,69E-01 9,07E-01 8,44E-01 7,81E-01 7,18E-01 6,55E-01 5,91E-01 5,28E-01 4,65E-01 4,01E-01 7,81E-01 4,50E-01 3,40E-01 7,64E-02 1,54E-01 1,54E-01 4,79E-01 1,09E-01

7,0 9,66E-01 8,99E-01 8,32E-01 7,64E-01 6,96E-01 6,28E-01 5,60E-01 4,92E-01 4,24E-01 3,56E-01 7,64E-01 4,82E-01 3,40E-01 8,48E-02 1,52E-01 1,51E-01 4,73E-01 1,20E-01

7,5 9,62E-01 8,92E-01 8,21E-01 7,50E-01 6,78E-01 6,07E-01 5,35E-01 4,63E-01 3,91E-01 3,19E-01 7,50E-01 5,07E-01 3,40E-01 9,31E-02 1,49E-01 1,49E-01 4,63E-01 1,31E-01

8,0 9,59E-01 8,85E-01 8,12E-01 7,38E-01 6,64E-01 5,89E-01 5,15E-01 4,40E-01 3,65E-01 2,90E-01 7,38E-01 5,27E-01 3,40E-01 1,02E-01 1,46E-01 1,46E-01 4,51E-01 1,41E-01

8,5 9,55E-01 8,79E-01 8,04E-01 7,28E-01 6,51E-01 5,75E-01 4,98E-01 4,21E-01 3,44E-01 2,66E-01 7,28E-01 5,42E-01 3,41E-01 1,11E-01 1,44E-01 1,43E-01 4,39E-01 1,51E-01

9,0 9,51E-01 8,74E-01 7,97E-01 7,19E-01 6,41E-01 5,63E-01 4,84E-01 4,05E-01 3,27E-01 2,47E-01 7,19E-01 5,54E-01 3,43E-01 1,20E-01 1,41E-01 1,41E-01 4,27E-01 1,60E-01

9,5 9,47E-01 8,69E-01 7,90E-01 7,11E-01 6,32E-01 5,52E-01 4,73E-01 3,92E-01 3,12E-01 2,32E-01 7,11E-01 5,63E-01 3,46E-01 1,29E-01 1,39E-01 1,39E-01 4,15E-01 1,68E-01

10,0 9,43E-01 8,63E-01 7,84E-01 7,04E-01 6,24E-01 5,43E-01 4,62E-01 3,81E-01 3,00E-01 2,18E-01 7,04E-01 5,70E-01 3,48E-01 1,39E-01 1,37E-01 1,37E-01 4,03E-01 1,76E-01

10,5 9,39E-01 8,59E-01 7,78E-01 6,98E-01 6,17E-01 5,35E-01 4,54E-01 3,72E-01 2,90E-01 2,07E-01 6,98E-01 5,75E-01 3,51E-01 1,48E-01 1,35E-01 1,35E-01 3,91E-01 1,83E-01

11,0 9,34E-01 8,53E-01 7,73E-01 6,91E-01 6,09E-01 5,27E-01 4,45E-01 3,62E-01 2,80E-01 1,97E-01 6,91E-01 5,80E-01 3,54E-01 1,58E-01 1,33E-01 1,33E-01 3,78E-01 1,90E-01

11,5 9,30E-01 8,49E-01 7,68E-01 6,86E-01 6,03E-01 5,21E-01 4,38E-01 3,55E-01 2,72E-01 1,88E-01 6,86E-01 5,83E-01 3,56E-01 1,68E-01 1,32E-01 1,32E-01 3,66E-01 1,95E-01

12,0 9,25E-01 8,44E-01 7,62E-01 6,80E-01 5,97E-01 5,14E-01 4,31E-01 3,48E-01 2,64E-01 1,80E-01 6,80E-01 5,86E-01 3,59E-01 1,79E-01 1,30E-01 1,30E-01 3,54E-01 2,00E-01

Thoracic Vertebrae - T3 Thoracic Vertebrae - T3

Source Tissue rS

Thoracic Vertebrae - T3

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-14 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre thoracique T6 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,97E-01 9,83E-01 9,69E-01 9,55E-01 9,41E-01 9,27E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,55E-01 1,00E-01 3,41E-01 2,19E-02 7,87E-02 7,87E-02 4,87E-01 3,11E-02

2,5 9,96E-01 9,77E-01 9,58E-01 9,39E-01 9,21E-01 9,02E-01 8,83E-01 8,64E-01 8,45E-01 8,26E-01 9,39E-01 1,34E-01 3,44E-01 2,91E-02 7,80E-02 7,81E-02 4,91E-01 4,14E-02

3,0 9,95E-01 9,71E-01 9,47E-01 9,23E-01 8,99E-01 8,74E-01 8,50E-01 8,26E-01 8,02E-01 7,78E-01 9,23E-01 1,72E-01 3,46E-01 3,71E-02 7,73E-02 7,73E-02 4,93E-01 5,28E-02

3,5 9,94E-01 9,64E-01 9,35E-01 9,05E-01 8,75E-01 8,45E-01 8,16E-01 7,86E-01 7,56E-01 7,27E-01 9,05E-01 2,12E-01 3,48E-01 4,58E-02 7,64E-02 7,65E-02 4,96E-01 6,52E-02

4,0 9,93E-01 9,57E-01 9,22E-01 8,86E-01 8,51E-01 8,15E-01 7,80E-01 7,44E-01 7,09E-01 6,73E-01 8,86E-01 2,53E-01 3,50E-01 5,51E-02 7,56E-02 7,57E-02 4,97E-01 7,84E-02

4,5 9,91E-01 9,50E-01 9,09E-01 8,67E-01 8,26E-01 7,84E-01 7,43E-01 7,01E-01 6,60E-01 6,18E-01 8,67E-01 2,96E-01 3,51E-01 6,50E-02 7,46E-02 7,47E-02 4,99E-01 9,24E-02

5,0 9,90E-01 9,42E-01 8,95E-01 8,48E-01 8,00E-01 7,53E-01 7,05E-01 6,58E-01 6,10E-01 5,63E-01 8,48E-01 3,39E-01 3,53E-01 7,54E-02 7,36E-02 7,37E-02 5,00E-01 1,07E-01

5,5 9,88E-01 9,35E-01 8,82E-01 8,28E-01 7,75E-01 7,22E-01 6,68E-01 6,15E-01 5,62E-01 5,08E-01 8,28E-01 3,81E-01 3,54E-01 8,62E-02 7,26E-02 7,27E-02 5,01E-01 1,22E-01

6,0 9,86E-01 9,28E-01 8,69E-01 8,10E-01 7,51E-01 6,92E-01 6,32E-01 5,73E-01 5,14E-01 4,55E-01 8,10E-01 4,22E-01 3,56E-01 9,74E-02 7,15E-02 7,16E-02 5,01E-01 1,38E-01

6,5 9,84E-01 9,20E-01 8,56E-01 7,92E-01 7,28E-01 6,63E-01 5,98E-01 5,33E-01 4,69E-01 4,04E-01 7,92E-01 4,60E-01 3,57E-01 1,09E-01 7,04E-02 7,05E-02 5,00E-01 1,54E-01

7,0 9,83E-01 9,14E-01 8,45E-01 7,76E-01 7,07E-01 6,37E-01 5,68E-01 4,98E-01 4,28E-01 3,59E-01 7,76E-01 4,94E-01 3,59E-01 1,21E-01 6,93E-02 6,94E-02 4,95E-01 1,70E-01

7,5 9,81E-01 9,08E-01 8,36E-01 7,63E-01 6,90E-01 6,17E-01 5,43E-01 4,70E-01 3,96E-01 3,22E-01 7,63E-01 5,21E-01 3,61E-01 1,32E-01 6,83E-02 6,84E-02 4,86E-01 1,85E-01

8,0 9,79E-01 9,03E-01 8,28E-01 7,52E-01 6,76E-01 6,00E-01 5,23E-01 4,47E-01 3,70E-01 2,93E-01 7,52E-01 5,41E-01 3,63E-01 1,44E-01 6,73E-02 6,74E-02 4,74E-01 1,99E-01

8,5 9,77E-01 8,99E-01 8,21E-01 7,43E-01 6,65E-01 5,86E-01 5,07E-01 4,28E-01 3,49E-01 2,69E-01 7,43E-01 5,58E-01 3,66E-01 1,57E-01 6,64E-02 6,65E-02 4,61E-01 2,11E-01

9,0 9,75E-01 8,95E-01 8,16E-01 7,36E-01 6,56E-01 5,75E-01 4,94E-01 4,13E-01 3,32E-01 2,50E-01 7,36E-01 5,71E-01 3,71E-01 1,69E-01 6,56E-02 6,57E-02 4,49E-01 2,23E-01

9,5 9,72E-01 8,92E-01 8,11E-01 7,29E-01 6,48E-01 5,66E-01 4,83E-01 4,01E-01 3,18E-01 2,35E-01 7,29E-01 5,81E-01 3,76E-01 1,82E-01 6,49E-02 6,49E-02 4,37E-01 2,33E-01

10,0 9,70E-01 8,88E-01 8,06E-01 7,23E-01 6,41E-01 5,57E-01 4,74E-01 3,90E-01 3,06E-01 2,21E-01 7,23E-01 5,90E-01 3,81E-01 1,95E-01 6,42E-02 6,43E-02 4,25E-01 2,42E-01

10,5 9,68E-01 8,85E-01 8,02E-01 7,19E-01 6,35E-01 5,50E-01 4,66E-01 3,81E-01 2,96E-01 2,10E-01 7,19E-01 5,96E-01 3,86E-01 2,07E-01 6,36E-02 6,37E-02 4,13E-01 2,49E-01

11,0 9,66E-01 8,82E-01 7,98E-01 7,14E-01 6,29E-01 5,44E-01 4,58E-01 3,72E-01 2,86E-01 2,00E-01 7,14E-01 6,03E-01 3,91E-01 2,21E-01 6,31E-02 6,32E-02 4,00E-01 2,55E-01

11,5 9,63E-01 8,79E-01 7,95E-01 7,09E-01 6,24E-01 5,38E-01 4,52E-01 3,66E-01 2,79E-01 1,92E-01 7,09E-01 6,07E-01 3,97E-01 2,34E-01 6,28E-02 6,29E-02 3,87E-01 2,59E-01

12,0 9,61E-01 8,76E-01 7,91E-01 7,05E-01 6,19E-01 5,33E-01 4,46E-01 3,59E-01 2,72E-01 1,84E-01 7,05E-01 6,11E-01 4,02E-01 2,47E-01 6,24E-02 6,25E-02 3,75E-01 2,63E-01

Thoracic Vertebrae - T6 Thoracic Vertebrae - T6

Source Tissue rS

Thoracic Vertebrae - T6

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-15 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre thoracique T11 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,81E-01 9,67E-01 9,53E-01 9,39E-01 9,25E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,72E-01 9,53E-01 9,88E-02 3,38E-01 1,76E-02 1,65E-01 1,66E-01 4,83E-01 2,51E-02

2,5 9,93E-01 9,75E-01 9,56E-01 9,37E-01 9,19E-01 9,00E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,28E-01 9,37E-01 1,33E-01 3,40E-01 2,34E-02 1,64E-01 1,64E-01 4,85E-01 3,35E-02

3,0 9,91E-01 9,68E-01 9,44E-01 9,20E-01 8,96E-01 8,72E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,02E-01 7,80E-01 9,20E-01 1,69E-01 3,41E-01 2,99E-02 1,62E-01 1,62E-01 4,87E-01 4,27E-02

3,5 9,89E-01 9,60E-01 9,31E-01 9,01E-01 8,72E-01 8,43E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,30E-01 9,01E-01 2,08E-01 3,42E-01 3,70E-02 1,60E-01 1,60E-01 4,87E-01 5,27E-02

4,0 9,87E-01 9,52E-01 9,17E-01 8,82E-01 8,47E-01 8,12E-01 7,77E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,77E-01 8,82E-01 2,49E-01 3,43E-01 4,45E-02 1,58E-01 1,58E-01 4,88E-01 6,35E-02

4,5 9,84E-01 9,44E-01 9,03E-01 8,62E-01 8,21E-01 7,80E-01 7,40E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,23E-01 8,62E-01 2,91E-01 3,43E-01 5,26E-02 1,56E-01 1,56E-01 4,88E-01 7,49E-02

5,0 9,81E-01 9,35E-01 8,88E-01 8,42E-01 7,95E-01 7,48E-01 7,02E-01 6,56E-01 6,10E-01 5,68E-01 8,42E-01 3,33E-01 3,43E-01 6,11E-02 1,53E-01 1,53E-01 4,87E-01 8,69E-02

5,5 9,79E-01 9,26E-01 8,74E-01 8,22E-01 7,69E-01 7,17E-01 6,64E-01 6,13E-01 5,61E-01 5,14E-01 8,22E-01 3,74E-01 3,43E-01 6,99E-02 1,51E-01 1,51E-01 4,86E-01 9,94E-02

6,0 9,76E-01 9,18E-01 8,60E-01 8,02E-01 7,44E-01 6,86E-01 6,28E-01 5,71E-01 5,14E-01 4,62E-01 8,02E-01 4,14E-01 3,43E-01 7,90E-02 1,48E-01 1,48E-01 4,85E-01 1,12E-01

6,5 9,73E-01 9,10E-01 8,47E-01 7,83E-01 7,20E-01 6,57E-01 5,93E-01 5,31E-01 4,68E-01 4,12E-01 7,83E-01 4,52E-01 3,43E-01 8,84E-02 1,46E-01 1,46E-01 4,83E-01 1,25E-01

7,0 9,70E-01 9,02E-01 8,34E-01 7,67E-01 6,98E-01 6,30E-01 5,62E-01 4,95E-01 4,28E-01 3,67E-01 7,67E-01 4,85E-01 3,43E-01 9,79E-02 1,43E-01 1,43E-01 4,77E-01 1,38E-01

7,5 9,66E-01 8,95E-01 8,24E-01 7,53E-01 6,81E-01 6,09E-01 5,37E-01 4,67E-01 3,96E-01 3,32E-01 7,53E-01 5,10E-01 3,44E-01 1,08E-01 1,40E-01 1,40E-01 4,67E-01 1,51E-01

8,0 9,63E-01 8,89E-01 8,15E-01 7,41E-01 6,66E-01 5,92E-01 5,17E-01 4,44E-01 3,70E-01 3,04E-01 7,41E-01 5,30E-01 3,44E-01 1,18E-01 1,38E-01 1,38E-01 4,56E-01 1,63E-01

8,5 9,60E-01 8,84E-01 8,08E-01 7,31E-01 6,54E-01 5,77E-01 5,01E-01 4,25E-01 3,49E-01 2,81E-01 7,31E-01 5,46E-01 3,46E-01 1,28E-01 1,36E-01 1,36E-01 4,43E-01 1,74E-01

9,0 9,56E-01 8,79E-01 8,01E-01 7,23E-01 6,44E-01 5,66E-01 4,87E-01 4,10E-01 3,32E-01 2,63E-01 7,23E-01 5,58E-01 3,48E-01 1,38E-01 1,34E-01 1,34E-01 4,32E-01 1,84E-01

9,5 9,53E-01 8,74E-01 7,95E-01 7,15E-01 6,36E-01 5,56E-01 4,76E-01 3,97E-01 3,18E-01 2,48E-01 7,15E-01 5,67E-01 3,51E-01 1,49E-01 1,32E-01 1,32E-01 4,21E-01 1,94E-01

10,0 9,49E-01 8,69E-01 7,89E-01 7,09E-01 6,28E-01 5,47E-01 4,66E-01 3,86E-01 3,06E-01 2,34E-01 7,09E-01 5,75E-01 3,55E-01 1,60E-01 1,30E-01 1,30E-01 4,09E-01 2,03E-01

10,5 9,46E-01 8,65E-01 7,84E-01 7,03E-01 6,21E-01 5,39E-01 4,57E-01 3,76E-01 2,96E-01 2,24E-01 7,03E-01 5,80E-01 3,58E-01 1,71E-01 1,28E-01 1,28E-01 3,98E-01 2,10E-01

11,0 9,42E-01 8,60E-01 7,79E-01 6,97E-01 6,14E-01 5,32E-01 4,49E-01 3,67E-01 2,86E-01 2,13E-01 6,97E-01 5,85E-01 3,62E-01 1,82E-01 1,27E-01 1,27E-01 3,86E-01 2,18E-01

11,5 9,38E-01 8,56E-01 7,74E-01 6,91E-01 6,08E-01 5,25E-01 4,42E-01 3,60E-01 2,78E-01 2,05E-01 6,91E-01 5,89E-01 3,65E-01 1,93E-01 1,26E-01 1,25E-01 3,75E-01 2,23E-01

12,0 9,34E-01 8,51E-01 7,69E-01 6,86E-01 6,03E-01 5,19E-01 4,35E-01 3,53E-01 2,70E-01 1,96E-01 6,86E-01 5,92E-01 3,69E-01 2,05E-01 1,24E-01 1,24E-01 3,63E-01 2,29E-01

Thoracic Vertebrae - T11 Thoracic Vertebrae - T11

Source Tissue rS

Thoracic Vertebrae - T11

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-16 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre lombaire L2 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,54E-01 9,90E-02 3,37E-01 1,61E-02 1,57E-01 1,57E-01 4,81E-01 2,30E-02

2,5 9,94E-01 9,75E-01 9,57E-01 9,38E-01 9,19E-01 9,00E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,44E-01 8,26E-01 9,38E-01 1,33E-01 3,39E-01 2,14E-02 1,55E-01 1,55E-01 4,83E-01 3,06E-02

3,0 9,92E-01 9,68E-01 9,45E-01 9,20E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,78E-01 9,20E-01 1,70E-01 3,40E-01 2,73E-02 1,54E-01 1,54E-01 4,85E-01 3,91E-02

3,5 9,90E-01 9,61E-01 9,32E-01 9,02E-01 8,73E-01 8,44E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,26E-01 9,02E-01 2,09E-01 3,41E-01 3,38E-02 1,52E-01 1,52E-01 4,86E-01 4,83E-02

4,0 9,88E-01 9,53E-01 9,18E-01 8,83E-01 8,48E-01 8,13E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 8,83E-01 2,50E-01 3,42E-01 4,07E-02 1,50E-01 1,50E-01 4,86E-01 5,81E-02

4,5 9,85E-01 9,45E-01 9,04E-01 8,63E-01 8,22E-01 7,81E-01 7,41E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,18E-01 8,63E-01 2,92E-01 3,42E-01 4,81E-02 1,48E-01 1,48E-01 4,86E-01 6,86E-02

5,0 9,83E-01 9,36E-01 8,90E-01 8,43E-01 7,96E-01 7,50E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 8,43E-01 3,34E-01 3,42E-01 5,59E-02 1,45E-01 1,45E-01 4,86E-01 7,97E-02

5,5 9,80E-01 9,28E-01 8,76E-01 8,23E-01 7,71E-01 7,18E-01 6,65E-01 6,13E-01 5,60E-01 5,07E-01 8,23E-01 3,75E-01 3,42E-01 6,40E-02 1,43E-01 1,43E-01 4,85E-01 9,11E-02

6,0 9,78E-01 9,20E-01 8,62E-01 8,04E-01 7,46E-01 6,87E-01 6,29E-01 5,71E-01 5,12E-01 4,54E-01 8,04E-01 4,15E-01 3,42E-01 7,24E-02 1,41E-01 1,41E-01 4,83E-01 1,03E-01

6,5 9,75E-01 9,12E-01 8,49E-01 7,85E-01 7,22E-01 6,58E-01 5,95E-01 5,31E-01 4,67E-01 4,03E-01 7,85E-01 4,53E-01 3,42E-01 8,10E-02 1,38E-01 1,38E-01 4,81E-01 1,15E-01

7,0 9,72E-01 9,04E-01 8,37E-01 7,68E-01 7,00E-01 6,32E-01 5,64E-01 4,95E-01 4,26E-01 3,57E-01 7,68E-01 4,86E-01 3,42E-01 8,99E-02 1,36E-01 1,36E-01 4,75E-01 1,27E-01

7,5 9,69E-01 8,98E-01 8,27E-01 7,55E-01 6,83E-01 6,11E-01 5,39E-01 4,66E-01 3,93E-01 3,21E-01 7,55E-01 5,12E-01 3,42E-01 9,88E-02 1,33E-01 1,33E-01 4,65E-01 1,39E-01

8,0 9,66E-01 8,92E-01 8,18E-01 7,43E-01 6,68E-01 5,94E-01 5,19E-01 4,43E-01 3,67E-01 2,91E-01 7,43E-01 5,32E-01 3,43E-01 1,08E-01 1,31E-01 1,31E-01 4,53E-01 1,50E-01

8,5 9,63E-01 8,87E-01 8,11E-01 7,33E-01 6,56E-01 5,79E-01 5,02E-01 4,24E-01 3,46E-01 2,67E-01 7,33E-01 5,48E-01 3,44E-01 1,18E-01 1,29E-01 1,29E-01 4,41E-01 1,60E-01

9,0 9,60E-01 8,82E-01 8,04E-01 7,25E-01 6,46E-01 5,68E-01 4,89E-01 4,09E-01 3,29E-01 2,49E-01 7,25E-01 5,60E-01 3,46E-01 1,27E-01 1,27E-01 1,27E-01 4,29E-01 1,70E-01

9,5 9,57E-01 8,77E-01 7,98E-01 7,18E-01 6,38E-01 5,58E-01 4,77E-01 3,96E-01 3,15E-01 2,33E-01 7,18E-01 5,70E-01 3,49E-01 1,37E-01 1,25E-01 1,25E-01 4,17E-01 1,79E-01

10,0 9,53E-01 8,73E-01 7,92E-01 7,11E-01 6,30E-01 5,49E-01 4,67E-01 3,85E-01 3,02E-01 2,19E-01 7,11E-01 5,78E-01 3,52E-01 1,47E-01 1,23E-01 1,23E-01 4,05E-01 1,87E-01

10,5 9,50E-01 8,69E-01 7,88E-01 7,06E-01 6,24E-01 5,41E-01 4,59E-01 3,76E-01 2,92E-01 2,09E-01 7,06E-01 5,83E-01 3,55E-01 1,58E-01 1,22E-01 1,21E-01 3,93E-01 1,94E-01

11,0 9,46E-01 8,64E-01 7,82E-01 7,00E-01 6,17E-01 5,34E-01 4,51E-01 3,67E-01 2,82E-01 1,98E-01 7,00E-01 5,88E-01 3,58E-01 1,69E-01 1,20E-01 1,20E-01 3,80E-01 2,01E-01

11,5 9,43E-01 8,60E-01 7,78E-01 6,95E-01 6,12E-01 5,28E-01 4,44E-01 3,59E-01 2,75E-01 1,90E-01 6,95E-01 5,92E-01 3,61E-01 1,79E-01 1,19E-01 1,19E-01 3,68E-01 2,07E-01

12,0 9,39E-01 8,56E-01 7,73E-01 6,90E-01 6,06E-01 5,22E-01 4,37E-01 3,52E-01 2,67E-01 1,82E-01 6,90E-01 5,95E-01 3,64E-01 1,91E-01 1,18E-01 1,17E-01 3,56E-01 2,12E-01

Lumbar Vertebrae - L2 Lumbar Vertebrae - L2

Source Tissue rS

Lumbar Vertebrae - L2

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-17 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la vertèbre lombaire L4 chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 70% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,96E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,54E-01 9,94E-02 3,38E-01 1,78E-02 1,39E-01 1,39E-01 4,83E-01 2,54E-02

2,5 9,95E-01 9,76E-01 9,57E-01 9,38E-01 9,20E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 9,38E-01 1,33E-01 3,40E-01 2,38E-02 1,38E-01 1,38E-01 4,85E-01 3,39E-02

3,0 9,93E-01 9,69E-01 9,45E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,74E-01 8,50E-01 8,26E-01 8,02E-01 7,78E-01 9,21E-01 1,70E-01 3,42E-01 3,03E-02 1,36E-01 1,36E-01 4,87E-01 4,33E-02

3,5 9,91E-01 9,62E-01 9,32E-01 9,03E-01 8,74E-01 8,44E-01 8,15E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,27E-01 9,03E-01 2,10E-01 3,43E-01 3,75E-02 1,35E-01 1,35E-01 4,88E-01 5,34E-02

4,0 9,89E-01 9,54E-01 9,19E-01 8,84E-01 8,49E-01 8,14E-01 7,79E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 8,84E-01 2,51E-01 3,44E-01 4,52E-02 1,33E-01 1,33E-01 4,89E-01 6,44E-02

4,5 9,87E-01 9,46E-01 9,05E-01 8,64E-01 8,23E-01 7,82E-01 7,41E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,18E-01 8,64E-01 2,93E-01 3,45E-01 5,34E-02 1,31E-01 1,31E-01 4,89E-01 7,60E-02

5,0 9,85E-01 9,38E-01 8,91E-01 8,44E-01 7,98E-01 7,50E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 8,44E-01 3,36E-01 3,45E-01 6,20E-02 1,29E-01 1,29E-01 4,89E-01 8,83E-02

5,5 9,83E-01 9,30E-01 8,77E-01 8,25E-01 7,72E-01 7,19E-01 6,66E-01 6,13E-01 5,60E-01 5,07E-01 8,25E-01 3,77E-01 3,46E-01 7,10E-02 1,27E-01 1,27E-01 4,89E-01 1,01E-01

6,0 9,80E-01 9,22E-01 8,64E-01 8,06E-01 7,47E-01 6,89E-01 6,30E-01 5,71E-01 5,13E-01 4,54E-01 8,06E-01 4,18E-01 3,46E-01 8,03E-02 1,25E-01 1,25E-01 4,88E-01 1,14E-01

6,5 9,78E-01 9,14E-01 8,51E-01 7,87E-01 7,24E-01 6,59E-01 5,95E-01 5,31E-01 4,67E-01 4,03E-01 7,87E-01 4,56E-01 3,46E-01 8,98E-02 1,23E-01 1,23E-01 4,86E-01 1,27E-01

7,0 9,75E-01 9,07E-01 8,39E-01 7,71E-01 7,02E-01 6,34E-01 5,65E-01 4,96E-01 4,27E-01 3,58E-01 7,71E-01 4,89E-01 3,47E-01 9,96E-02 1,21E-01 1,21E-01 4,80E-01 1,41E-01

7,5 9,73E-01 9,01E-01 8,29E-01 7,57E-01 6,85E-01 6,13E-01 5,40E-01 4,67E-01 3,94E-01 3,21E-01 7,57E-01 5,15E-01 3,47E-01 1,09E-01 1,19E-01 1,19E-01 4,71E-01 1,53E-01

8,0 9,70E-01 8,96E-01 8,21E-01 7,46E-01 6,71E-01 5,95E-01 5,20E-01 4,44E-01 3,68E-01 2,92E-01 7,46E-01 5,36E-01 3,48E-01 1,20E-01 1,17E-01 1,17E-01 4,60E-01 1,65E-01

8,5 9,68E-01 8,91E-01 8,14E-01 7,37E-01 6,59E-01 5,81E-01 5,03E-01 4,25E-01 3,47E-01 2,68E-01 7,37E-01 5,52E-01 3,50E-01 1,30E-01 1,15E-01 1,15E-01 4,47E-01 1,77E-01

9,0 9,65E-01 8,86E-01 8,08E-01 7,29E-01 6,50E-01 5,70E-01 4,90E-01 4,10E-01 3,30E-01 2,49E-01 7,29E-01 5,64E-01 3,53E-01 1,41E-01 1,13E-01 1,13E-01 4,36E-01 1,87E-01

9,5 9,62E-01 8,82E-01 8,02E-01 7,22E-01 6,41E-01 5,60E-01 4,79E-01 3,97E-01 3,16E-01 2,34E-01 7,22E-01 5,74E-01 3,57E-01 1,51E-01 1,12E-01 1,12E-01 4,25E-01 1,96E-01

10,0 9,59E-01 8,78E-01 7,97E-01 7,15E-01 6,34E-01 5,51E-01 4,69E-01 3,86E-01 3,03E-01 2,20E-01 7,15E-01 5,82E-01 3,61E-01 1,62E-01 1,10E-01 1,10E-01 4,13E-01 2,05E-01

10,5 9,56E-01 8,74E-01 7,92E-01 7,10E-01 6,28E-01 5,44E-01 4,61E-01 3,77E-01 2,93E-01 2,09E-01 7,10E-01 5,88E-01 3,64E-01 1,73E-01 1,09E-01 1,09E-01 4,01E-01 2,13E-01

11,0 9,53E-01 8,70E-01 7,88E-01 7,05E-01 6,21E-01 5,37E-01 4,53E-01 3,68E-01 2,84E-01 1,99E-01 7,05E-01 5,94E-01 3,69E-01 1,85E-01 1,08E-01 1,08E-01 3,89E-01 2,19E-01

11,5 9,50E-01 8,67E-01 7,84E-01 7,00E-01 6,16E-01 5,31E-01 4,47E-01 3,62E-01 2,76E-01 1,91E-01 7,00E-01 5,97E-01 3,72E-01 1,96E-01 1,07E-01 1,07E-01 3,78E-01 2,25E-01

12,0 9,47E-01 8,63E-01 7,79E-01 6,95E-01 6,11E-01 5,26E-01 4,40E-01 3,55E-01 2,69E-01 1,82E-01 6,95E-01 6,01E-01 3,76E-01 2,09E-01 1,06E-01 1,06E-01 3,66E-01 2,30E-01

Lumbar Vertebrae - L4 Lumbar Vertebrae - L4

Source Tissue rS

Lumbar Vertebrae - L4

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-18 - Valeurs des AFs pour les particules α dans le sacrum chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 38% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,54E-01 9,92E-02 3,38E-01 1,47E-02 1,50E-01 1,50E-01 4,83E-01 2,09E-02

2,5 9,94E-01 9,75E-01 9,56E-01 9,38E-01 9,19E-01 9,00E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,44E-01 8,26E-01 9,38E-01 1,33E-01 3,40E-01 1,96E-02 1,49E-01 1,49E-01 4,85E-01 2,79E-02

3,0 9,92E-01 9,68E-01 9,44E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,77E-01 9,21E-01 1,70E-01 3,41E-01 2,50E-02 1,47E-01 1,47E-01 4,86E-01 3,56E-02

3,5 9,90E-01 9,61E-01 9,31E-01 9,02E-01 8,73E-01 8,43E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,55E-01 7,26E-01 9,02E-01 2,09E-01 3,42E-01 3,09E-02 1,45E-01 1,45E-01 4,87E-01 4,41E-02

4,0 9,88E-01 9,53E-01 9,18E-01 8,83E-01 8,48E-01 8,13E-01 7,77E-01 7,42E-01 7,07E-01 6,73E-01 8,83E-01 2,50E-01 3,42E-01 3,72E-02 1,43E-01 1,43E-01 4,87E-01 5,31E-02

4,5 9,86E-01 9,45E-01 9,04E-01 8,63E-01 8,22E-01 7,81E-01 7,40E-01 6,99E-01 6,58E-01 6,17E-01 8,63E-01 2,92E-01 3,42E-01 4,40E-02 1,41E-01 1,41E-01 4,87E-01 6,28E-02

5,0 9,83E-01 9,36E-01 8,90E-01 8,43E-01 7,96E-01 7,49E-01 7,02E-01 6,55E-01 6,08E-01 5,62E-01 8,43E-01 3,34E-01 3,43E-01 5,12E-02 1,39E-01 1,39E-01 4,86E-01 7,29E-02

5,5 9,80E-01 9,28E-01 8,76E-01 8,23E-01 7,71E-01 7,18E-01 6,65E-01 6,12E-01 5,59E-01 5,07E-01 8,23E-01 3,76E-01 3,43E-01 5,86E-02 1,37E-01 1,37E-01 4,85E-01 8,34E-02

6,0 9,78E-01 9,20E-01 8,62E-01 8,04E-01 7,45E-01 6,87E-01 6,28E-01 5,70E-01 5,11E-01 4,53E-01 8,04E-01 4,16E-01 3,42E-01 6,64E-02 1,35E-01 1,34E-01 4,84E-01 9,43E-02

6,5 9,75E-01 9,12E-01 8,48E-01 7,85E-01 7,21E-01 6,58E-01 5,94E-01 5,30E-01 4,66E-01 4,02E-01 7,85E-01 4,53E-01 3,42E-01 7,44E-02 1,32E-01 1,32E-01 4,82E-01 1,06E-01

7,0 9,72E-01 9,04E-01 8,36E-01 7,68E-01 7,00E-01 6,32E-01 5,63E-01 4,94E-01 4,25E-01 3,57E-01 7,68E-01 4,86E-01 3,42E-01 8,25E-02 1,30E-01 1,29E-01 4,75E-01 1,17E-01

7,5 9,69E-01 8,98E-01 8,26E-01 7,55E-01 6,83E-01 6,10E-01 5,38E-01 4,65E-01 3,93E-01 3,20E-01 7,55E-01 5,12E-01 3,42E-01 9,08E-02 1,27E-01 1,27E-01 4,65E-01 1,27E-01

8,0 9,66E-01 8,92E-01 8,18E-01 7,43E-01 6,68E-01 5,93E-01 5,18E-01 4,42E-01 3,67E-01 2,91E-01 7,43E-01 5,32E-01 3,43E-01 9,93E-02 1,25E-01 1,25E-01 4,53E-01 1,38E-01

8,5 9,63E-01 8,87E-01 8,10E-01 7,33E-01 6,56E-01 5,79E-01 5,01E-01 4,23E-01 3,45E-01 2,68E-01 7,33E-01 5,48E-01 3,44E-01 1,08E-01 1,23E-01 1,23E-01 4,41E-01 1,47E-01

9,0 9,60E-01 8,82E-01 8,04E-01 7,25E-01 6,46E-01 5,67E-01 4,88E-01 4,08E-01 3,29E-01 2,49E-01 7,25E-01 5,60E-01 3,46E-01 1,17E-01 1,21E-01 1,21E-01 4,28E-01 1,56E-01

9,5 9,56E-01 8,77E-01 7,98E-01 7,18E-01 6,38E-01 5,57E-01 4,77E-01 3,95E-01 3,14E-01 2,33E-01 7,18E-01 5,70E-01 3,49E-01 1,26E-01 1,19E-01 1,19E-01 4,16E-01 1,64E-01

10,0 9,53E-01 8,73E-01 7,92E-01 7,11E-01 6,30E-01 5,48E-01 4,66E-01 3,84E-01 3,02E-01 2,20E-01 7,11E-01 5,77E-01 3,51E-01 1,36E-01 1,18E-01 1,17E-01 4,04E-01 1,72E-01

10,5 9,50E-01 8,68E-01 7,87E-01 7,05E-01 6,23E-01 5,41E-01 4,58E-01 3,75E-01 2,92E-01 2,09E-01 7,05E-01 5,83E-01 3,54E-01 1,45E-01 1,16E-01 1,16E-01 3,91E-01 1,79E-01

11,0 9,46E-01 8,64E-01 7,82E-01 7,00E-01 6,17E-01 5,33E-01 4,50E-01 3,66E-01 2,82E-01 1,98E-01 7,00E-01 5,88E-01 3,57E-01 1,55E-01 1,15E-01 1,15E-01 3,78E-01 1,85E-01

11,5 9,42E-01 8,60E-01 7,77E-01 6,94E-01 6,11E-01 5,27E-01 4,44E-01 3,59E-01 2,75E-01 1,90E-01 6,94E-01 5,92E-01 3,60E-01 1,65E-01 1,13E-01 1,13E-01 3,66E-01 1,90E-01

12,0 9,38E-01 8,55E-01 7,73E-01 6,89E-01 6,05E-01 5,21E-01 4,37E-01 3,52E-01 2,67E-01 1,82E-01 6,89E-01 5,95E-01 3,63E-01 1,76E-01 1,12E-01 1,12E-01 3,53E-01 1,95E-01

Sacrum Sacrum

Source Tissue rS

Sacrum

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-19 - Valeurs des AFs pour les particules α dans le coccyx chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 48% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,81E-01 9,67E-01 9,53E-01 9,39E-01 9,25E-01 9,11E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 9,23E-01 6,81E-02 2,32E-01 1,28E-02 1,58E-01 1,58E-01 4,84E-01 2,67E-02

2,5 9,93E-01 9,75E-01 9,56E-01 9,37E-01 9,19E-01 9,00E-01 8,81E-01 8,63E-01 8,44E-01 8,25E-01 8,96E-01 9,13E-02 2,34E-01 1,71E-02 1,56E-01 1,57E-01 4,86E-01 3,56E-02

3,0 9,91E-01 9,68E-01 9,44E-01 9,20E-01 8,96E-01 8,72E-01 8,48E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,77E-01 8,68E-01 1,17E-01 2,35E-01 2,18E-02 1,55E-01 1,55E-01 4,88E-01 4,54E-02

3,5 9,89E-01 9,60E-01 9,31E-01 9,01E-01 8,72E-01 8,43E-01 8,13E-01 7,84E-01 7,55E-01 7,26E-01 8,37E-01 1,43E-01 2,35E-01 2,69E-02 1,53E-01 1,53E-01 4,89E-01 5,59E-02

4,0 9,87E-01 9,52E-01 9,17E-01 8,82E-01 8,47E-01 8,12E-01 7,77E-01 7,42E-01 7,07E-01 6,72E-01 8,05E-01 1,71E-01 2,36E-01 3,23E-02 1,51E-01 1,51E-01 4,89E-01 6,73E-02

4,5 9,84E-01 9,44E-01 9,03E-01 8,62E-01 8,21E-01 7,80E-01 7,39E-01 6,98E-01 6,58E-01 6,17E-01 7,72E-01 2,00E-01 2,36E-01 3,81E-02 1,49E-01 1,49E-01 4,89E-01 7,93E-02

5,0 9,82E-01 9,35E-01 8,88E-01 8,42E-01 7,95E-01 7,48E-01 7,01E-01 6,55E-01 6,08E-01 5,61E-01 7,39E-01 2,29E-01 2,36E-01 4,42E-02 1,47E-01 1,47E-01 4,88E-01 9,18E-02

5,5 9,79E-01 9,26E-01 8,74E-01 8,22E-01 7,69E-01 7,16E-01 6,64E-01 6,11E-01 5,59E-01 5,06E-01 7,06E-01 2,58E-01 2,36E-01 5,06E-02 1,44E-01 1,44E-01 4,87E-01 1,05E-01

6,0 9,76E-01 9,18E-01 8,60E-01 8,02E-01 7,44E-01 6,86E-01 6,27E-01 5,69E-01 5,11E-01 4,53E-01 6,74E-01 2,85E-01 2,36E-01 5,71E-02 1,42E-01 1,42E-01 4,86E-01 1,18E-01

6,5 9,73E-01 9,10E-01 8,47E-01 7,83E-01 7,20E-01 6,56E-01 5,93E-01 5,29E-01 4,66E-01 4,02E-01 6,44E-01 3,11E-01 2,37E-01 6,38E-02 1,39E-01 1,39E-01 4,83E-01 1,32E-01

7,0 9,70E-01 9,02E-01 8,34E-01 7,66E-01 6,98E-01 6,30E-01 5,62E-01 4,93E-01 4,25E-01 3,57E-01 6,17E-01 3,34E-01 2,37E-01 7,07E-02 1,37E-01 1,37E-01 4,77E-01 1,45E-01

7,5 9,66E-01 8,95E-01 8,24E-01 7,52E-01 6,81E-01 6,09E-01 5,37E-01 4,65E-01 3,92E-01 3,20E-01 5,95E-01 3,52E-01 2,38E-01 7,76E-02 1,35E-01 1,35E-01 4,68E-01 1,58E-01

8,0 9,63E-01 8,89E-01 8,15E-01 7,41E-01 6,66E-01 5,91E-01 5,17E-01 4,41E-01 3,66E-01 2,91E-01 5,77E-01 3,65E-01 2,38E-01 8,47E-02 1,33E-01 1,32E-01 4,56E-01 1,70E-01

8,5 9,60E-01 8,84E-01 8,08E-01 7,31E-01 6,54E-01 5,77E-01 5,00E-01 4,22E-01 3,45E-01 2,67E-01 5,62E-01 3,76E-01 2,40E-01 9,20E-02 1,30E-01 1,30E-01 4,44E-01 1,82E-01

9,0 9,56E-01 8,79E-01 8,01E-01 7,22E-01 6,44E-01 5,65E-01 4,86E-01 4,07E-01 3,28E-01 2,48E-01 5,50E-01 3,84E-01 2,41E-01 9,93E-02 1,28E-01 1,28E-01 4,32E-01 1,92E-01

9,5 9,53E-01 8,74E-01 7,95E-01 7,15E-01 6,35E-01 5,55E-01 4,75E-01 3,94E-01 3,14E-01 2,33E-01 5,39E-01 3,91E-01 2,44E-01 1,07E-01 1,27E-01 1,27E-01 4,21E-01 2,02E-01

10,0 9,49E-01 8,69E-01 7,89E-01 7,08E-01 6,27E-01 5,46E-01 4,65E-01 3,83E-01 3,01E-01 2,19E-01 5,30E-01 3,96E-01 2,46E-01 1,15E-01 1,25E-01 1,25E-01 4,09E-01 2,11E-01

10,5 9,45E-01 8,65E-01 7,84E-01 7,02E-01 6,21E-01 5,39E-01 4,56E-01 3,74E-01 2,91E-01 2,08E-01 5,22E-01 4,00E-01 2,49E-01 1,22E-01 1,23E-01 1,23E-01 3,96E-01 2,18E-01

11,0 9,41E-01 8,60E-01 7,78E-01 6,96E-01 6,14E-01 5,31E-01 4,48E-01 3,65E-01 2,81E-01 1,98E-01 5,15E-01 4,03E-01 2,51E-01 1,31E-01 1,22E-01 1,22E-01 3,84E-01 2,25E-01

11,5 9,38E-01 8,56E-01 7,74E-01 6,91E-01 6,08E-01 5,25E-01 4,42E-01 3,58E-01 2,74E-01 1,89E-01 5,08E-01 4,05E-01 2,53E-01 1,39E-01 1,21E-01 1,21E-01 3,72E-01 2,31E-01

12,0 9,33E-01 8,51E-01 7,69E-01 6,85E-01 6,02E-01 5,19E-01 4,35E-01 3,50E-01 2,66E-01 1,81E-01 5,02E-01 4,08E-01 2,56E-01 1,47E-01 1,20E-01 1,20E-01 3,60E-01 2,37E-01

Os Coxae Os Coxae

Source Tissue rS

Os Coxae

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-20 - Valeurs des AFs pour les particules α dans l’humérus proximal chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 25% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,96E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 8,91E-01 3,57E-02 1,20E-01 5,33E-03 1,21E-01 1,21E-01 4,81E-01 2,14E-02

2,5 9,95E-01 9,76E-01 9,58E-01 9,39E-01 9,20E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 8,54E-01 4,79E-02 1,21E-01 7,11E-03 1,20E-01 1,20E-01 4,83E-01 2,85E-02

3,0 9,94E-01 9,70E-01 9,46E-01 9,22E-01 8,98E-01 8,74E-01 8,50E-01 8,26E-01 8,02E-01 7,78E-01 8,14E-01 6,12E-02 1,21E-01 9,08E-03 1,19E-01 1,19E-01 4,84E-01 3,63E-02

3,5 9,92E-01 9,63E-01 9,33E-01 9,04E-01 8,74E-01 8,45E-01 8,15E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,27E-01 7,71E-01 7,54E-02 1,22E-01 1,12E-02 1,17E-01 1,17E-01 4,85E-01 4,48E-02

4,0 9,90E-01 9,55E-01 9,20E-01 8,85E-01 8,49E-01 8,14E-01 7,79E-01 7,44E-01 7,08E-01 6,73E-01 7,26E-01 9,01E-02 1,22E-01 1,35E-02 1,16E-01 1,16E-01 4,86E-01 5,40E-02

4,5 9,88E-01 9,47E-01 9,06E-01 8,65E-01 8,24E-01 7,83E-01 7,42E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,18E-01 6,80E-01 1,05E-01 1,22E-01 1,60E-02 1,14E-01 1,14E-01 4,85E-01 6,37E-02

5,0 9,86E-01 9,39E-01 8,93E-01 8,46E-01 7,99E-01 7,51E-01 7,04E-01 6,57E-01 6,10E-01 5,62E-01 6,33E-01 1,21E-01 1,22E-01 1,86E-02 1,12E-01 1,12E-01 4,85E-01 7,39E-02

5,5 9,84E-01 9,32E-01 8,79E-01 8,26E-01 7,73E-01 7,20E-01 6,67E-01 6,14E-01 5,61E-01 5,08E-01 5,88E-01 1,36E-01 1,22E-01 2,13E-02 1,10E-01 1,10E-01 4,84E-01 8,45E-02

6,0 9,82E-01 9,24E-01 8,65E-01 8,07E-01 7,48E-01 6,90E-01 6,31E-01 5,72E-01 5,13E-01 4,54E-01 5,43E-01 1,50E-01 1,22E-01 2,41E-02 1,09E-01 1,09E-01 4,82E-01 9,55E-02

6,5 9,80E-01 9,16E-01 8,53E-01 7,89E-01 7,25E-01 6,61E-01 5,96E-01 5,32E-01 4,68E-01 4,03E-01 5,00E-01 1,64E-01 1,22E-01 2,69E-02 1,07E-01 1,07E-01 4,80E-01 1,07E-01

7,0 9,78E-01 9,09E-01 8,41E-01 7,72E-01 7,04E-01 6,35E-01 5,66E-01 4,97E-01 4,27E-01 3,58E-01 4,62E-01 1,76E-01 1,23E-01 2,99E-02 1,05E-01 1,05E-01 4,73E-01 1,18E-01

7,5 9,75E-01 9,03E-01 8,31E-01 7,59E-01 6,87E-01 6,14E-01 5,41E-01 4,68E-01 3,95E-01 3,21E-01 4,32E-01 1,86E-01 1,23E-01 3,29E-02 1,03E-01 1,03E-01 4,63E-01 1,28E-01

8,0 9,73E-01 8,98E-01 8,23E-01 7,48E-01 6,73E-01 5,97E-01 5,21E-01 4,45E-01 3,69E-01 2,92E-01 4,07E-01 1,93E-01 1,23E-01 3,59E-02 1,01E-01 1,01E-01 4,51E-01 1,39E-01

8,5 9,70E-01 8,93E-01 8,16E-01 7,39E-01 6,61E-01 5,83E-01 5,05E-01 4,26E-01 3,47E-01 2,68E-01 3,87E-01 1,99E-01 1,24E-01 3,91E-02 9,94E-02 9,94E-02 4,38E-01 1,48E-01

9,0 9,68E-01 8,89E-01 8,10E-01 7,31E-01 6,52E-01 5,72E-01 4,92E-01 4,11E-01 3,31E-01 2,49E-01 3,71E-01 2,04E-01 1,24E-01 4,23E-02 9,78E-02 9,79E-02 4,26E-01 1,57E-01

9,5 9,65E-01 8,85E-01 8,05E-01 7,24E-01 6,43E-01 5,62E-01 4,81E-01 3,99E-01 3,17E-01 2,34E-01 3,58E-01 2,07E-01 1,25E-01 4,56E-02 9,64E-02 9,65E-02 4,14E-01 1,65E-01

10,0 9,62E-01 8,81E-01 8,00E-01 7,18E-01 6,36E-01 5,53E-01 4,71E-01 3,87E-01 3,04E-01 2,20E-01 3,46E-01 2,11E-01 1,26E-01 4,91E-02 9,50E-02 9,51E-02 4,01E-01 1,73E-01

10,5 9,60E-01 8,78E-01 7,95E-01 7,13E-01 6,30E-01 5,46E-01 4,63E-01 3,79E-01 2,94E-01 2,10E-01 3,37E-01 2,13E-01 1,27E-01 5,25E-02 9,38E-02 9,39E-02 3,88E-01 1,79E-01

11,0 9,57E-01 8,74E-01 7,91E-01 7,07E-01 6,24E-01 5,39E-01 4,55E-01 3,70E-01 2,85E-01 1,99E-01 3,27E-01 2,15E-01 1,28E-01 5,62E-02 9,27E-02 9,27E-02 3,75E-01 1,86E-01

11,5 9,54E-01 8,70E-01 7,87E-01 7,03E-01 6,18E-01 5,34E-01 4,49E-01 3,63E-01 2,77E-01 1,91E-01 3,20E-01 2,16E-01 1,29E-01 5,99E-02 9,17E-02 9,17E-02 3,63E-01 1,91E-01

12,0 9,51E-01 8,67E-01 7,83E-01 6,98E-01 6,13E-01 5,28E-01 4,42E-01 3,56E-01 2,70E-01 1,83E-01 3,13E-01 2,18E-01 1,30E-01 6,38E-02 9,08E-02 9,07E-02 3,50E-01 1,97E-01

Proximal Humeri Proximal Humeri

Source Tissue rS

Proximal Humeri

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS



 
 239 

 
Tableau 0-21 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la tête du fémur proximal chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 25% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,92E-01 9,78E-01 9,65E-01 9,51E-01 9,38E-01 9,24E-01 9,11E-01 8,97E-01 8,83E-01 8,70E-01 8,90E-01 3,46E-02 1,20E-01 4,49E-03 2,57E-01 2,58E-01 4,79E-01 1,79E-02

2,5 9,89E-01 9,71E-01 9,53E-01 9,35E-01 9,17E-01 8,98E-01 8,80E-01 8,62E-01 8,44E-01 8,25E-01 8,53E-01 4,65E-02 1,20E-01 5,97E-03 2,55E-01 2,55E-01 4,81E-01 2,39E-02

3,0 9,86E-01 9,63E-01 9,40E-01 9,16E-01 8,93E-01 8,70E-01 8,47E-01 8,23E-01 8,00E-01 7,77E-01 8,12E-01 5,94E-02 1,21E-01 7,60E-03 2,52E-01 2,52E-01 4,81E-01 3,04E-02

3,5 9,83E-01 9,54E-01 9,25E-01 8,97E-01 8,69E-01 8,40E-01 8,11E-01 7,83E-01 7,54E-01 7,25E-01 7,68E-01 7,31E-02 1,21E-01 9,36E-03 2,48E-01 2,48E-01 4,81E-01 3,75E-02

4,0 9,79E-01 9,45E-01 9,11E-01 8,77E-01 8,43E-01 8,09E-01 7,74E-01 7,40E-01 7,06E-01 6,72E-01 7,23E-01 8,73E-02 1,21E-01 1,13E-02 2,45E-01 2,45E-01 4,80E-01 4,50E-02

4,5 9,75E-01 9,35E-01 8,95E-01 8,56E-01 8,16E-01 7,76E-01 7,36E-01 6,96E-01 6,56E-01 6,16E-01 6,76E-01 1,02E-01 1,20E-01 1,33E-02 2,41E-01 2,41E-01 4,79E-01 5,31E-02

5,0 9,71E-01 9,25E-01 8,80E-01 8,34E-01 7,89E-01 7,43E-01 6,98E-01 6,52E-01 6,06E-01 5,61E-01 6,29E-01 1,17E-01 1,20E-01 1,54E-02 2,37E-01 2,37E-01 4,76E-01 6,15E-02

5,5 9,66E-01 9,15E-01 8,64E-01 8,13E-01 7,62E-01 7,11E-01 6,60E-01 6,08E-01 5,57E-01 5,05E-01 5,83E-01 1,31E-01 1,20E-01 1,76E-02 2,33E-01 2,33E-01 4,74E-01 7,02E-02

6,0 9,62E-01 9,05E-01 8,49E-01 7,93E-01 7,36E-01 6,79E-01 6,23E-01 5,66E-01 5,09E-01 4,52E-01 5,37E-01 1,45E-01 1,20E-01 1,99E-02 2,28E-01 2,28E-01 4,71E-01 7,91E-02

6,5 9,57E-01 8,96E-01 8,34E-01 7,73E-01 7,11E-01 6,49E-01 5,87E-01 5,25E-01 4,63E-01 4,01E-01 4,94E-01 1,58E-01 1,19E-01 2,22E-02 2,24E-01 2,24E-01 4,67E-01 8,82E-02

7,0 9,52E-01 8,86E-01 8,21E-01 7,55E-01 6,88E-01 6,22E-01 5,55E-01 4,89E-01 4,22E-01 3,55E-01 4,55E-01 1,70E-01 1,19E-01 2,46E-02 2,19E-01 2,19E-01 4,60E-01 9,73E-02

7,5 9,47E-01 8,78E-01 8,09E-01 7,39E-01 6,70E-01 6,00E-01 5,30E-01 4,59E-01 3,89E-01 3,18E-01 4,24E-01 1,79E-01 1,19E-01 2,70E-02 2,15E-01 2,15E-01 4,50E-01 1,06E-01

8,0 9,43E-01 8,71E-01 7,99E-01 7,27E-01 6,54E-01 5,81E-01 5,09E-01 4,35E-01 3,62E-01 2,89E-01 3,99E-01 1,86E-01 1,19E-01 2,95E-02 2,11E-01 2,11E-01 4,38E-01 1,14E-01

8,5 9,37E-01 8,64E-01 7,90E-01 7,15E-01 6,41E-01 5,66E-01 4,91E-01 4,16E-01 3,40E-01 2,65E-01 3,78E-01 1,91E-01 1,19E-01 3,20E-02 2,07E-01 2,07E-01 4,26E-01 1,22E-01

9,0 9,32E-01 8,57E-01 7,82E-01 7,06E-01 6,30E-01 5,54E-01 4,77E-01 4,00E-01 3,23E-01 2,46E-01 3,62E-01 1,95E-01 1,19E-01 3,46E-02 2,04E-01 2,03E-01 4,15E-01 1,30E-01

9,5 9,27E-01 8,50E-01 7,74E-01 6,97E-01 6,20E-01 5,42E-01 4,65E-01 3,87E-01 3,08E-01 2,30E-01 3,48E-01 1,98E-01 1,20E-01 3,73E-02 2,00E-01 2,00E-01 4,03E-01 1,37E-01

10,0 9,21E-01 8,44E-01 7,67E-01 6,89E-01 6,11E-01 5,32E-01 4,54E-01 3,75E-01 2,95E-01 2,16E-01 3,35E-01 2,00E-01 1,20E-01 4,01E-02 1,97E-01 1,97E-01 3,91E-01 1,44E-01

10,5 9,16E-01 8,38E-01 7,60E-01 6,81E-01 6,03E-01 5,24E-01 4,45E-01 3,65E-01 2,85E-01 2,05E-01 3,25E-01 2,02E-01 1,21E-01 4,29E-02 1,94E-01 1,94E-01 3,79E-01 1,50E-01

11,0 9,09E-01 8,31E-01 7,53E-01 6,74E-01 5,95E-01 5,15E-01 4,35E-01 3,55E-01 2,75E-01 1,94E-01 3,15E-01 2,03E-01 1,22E-01 4,60E-02 1,91E-01 1,90E-01 3,66E-01 1,56E-01

11,5 9,03E-01 8,25E-01 7,46E-01 6,67E-01 5,88E-01 5,08E-01 4,28E-01 3,47E-01 2,67E-01 1,86E-01 3,07E-01 2,03E-01 1,22E-01 4,90E-02 1,88E-01 1,88E-01 3,54E-01 1,61E-01

12,0 8,97E-01 8,18E-01 7,39E-01 6,60E-01 5,80E-01 5,00E-01 4,20E-01 3,39E-01 2,59E-01 1,77E-01 2,99E-01 2,04E-01 1,22E-01 5,22E-02 1,85E-01 1,85E-01 3,42E-01 1,66E-01

Proximal Femora - Head Proximal Femora - Head

Source Tissue rS

Proximal Femora - Head

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-22 - Valeurs des AFs pour les particules α dans le col du fémur proximal chez l’homme adulte. 

Energy 100% 90% 80% 70% 60% 50% 40% 30% 20% 10% 25% IM TBS TBV AM IM TBS TBV

(MeV) (ICRP 70)

2,0 9,95E-01 9,82E-01 9,68E-01 9,54E-01 9,40E-01 9,26E-01 9,12E-01 8,98E-01 8,84E-01 8,70E-01 8,91E-01 3,54E-02 1,21E-01 6,34E-03 1,58E-01 1,58E-01 4,82E-01 2,55E-02

2,5 9,94E-01 9,75E-01 9,57E-01 9,38E-01 9,19E-01 9,01E-01 8,82E-01 8,63E-01 8,45E-01 8,26E-01 8,54E-01 4,75E-02 1,21E-01 8,46E-03 1,56E-01 1,56E-01 4,84E-01 3,39E-02

3,0 9,92E-01 9,68E-01 9,44E-01 9,21E-01 8,97E-01 8,73E-01 8,49E-01 8,25E-01 8,01E-01 7,78E-01 8,13E-01 6,08E-02 1,22E-01 1,08E-02 1,55E-01 1,55E-01 4,86E-01 4,33E-02

3,5 9,90E-01 9,61E-01 9,32E-01 9,02E-01 8,73E-01 8,44E-01 8,14E-01 7,85E-01 7,56E-01 7,26E-01 7,70E-01 7,49E-02 1,22E-01 1,34E-02 1,53E-01 1,53E-01 4,87E-01 5,34E-02

4,0 9,88E-01 9,53E-01 9,18E-01 8,83E-01 8,48E-01 8,13E-01 7,78E-01 7,43E-01 7,08E-01 6,73E-01 7,25E-01 8,95E-02 1,22E-01 1,61E-02 1,51E-01 1,51E-01 4,87E-01 6,42E-02

4,5 9,86E-01 9,45E-01 9,04E-01 8,63E-01 8,22E-01 7,82E-01 7,41E-01 7,00E-01 6,59E-01 6,18E-01 6,79E-01 1,05E-01 1,23E-01 1,90E-02 1,49E-01 1,49E-01 4,87E-01 7,58E-02

5,0 9,83E-01 9,37E-01 8,90E-01 8,43E-01 7,96E-01 7,50E-01 7,03E-01 6,56E-01 6,09E-01 5,62E-01 6,32E-01 1,20E-01 1,23E-01 2,20E-02 1,46E-01 1,46E-01 4,87E-01 8,79E-02

5,5 9,81E-01 9,28E-01 8,76E-01 8,23E-01 7,71E-01 7,18E-01 6,66E-01 6,13E-01 5,60E-01 5,07E-01 5,86E-01 1,35E-01 1,23E-01 2,52E-02 1,44E-01 1,44E-01 4,86E-01 1,00E-01

6,0 9,78E-01 9,20E-01 8,62E-01 8,04E-01 7,46E-01 6,88E-01 6,29E-01 5,71E-01 5,12E-01 4,53E-01 5,42E-01 1,49E-01 1,23E-01 2,85E-02 1,42E-01 1,42E-01 4,85E-01 1,13E-01

6,5 9,75E-01 9,12E-01 8,49E-01 7,85E-01 7,22E-01 6,58E-01 5,95E-01 5,31E-01 4,67E-01 4,02E-01 4,99E-01 1,63E-01 1,23E-01 3,19E-02 1,39E-01 1,39E-01 4,82E-01 1,26E-01

7,0 9,72E-01 9,05E-01 8,37E-01 7,69E-01 7,01E-01 6,32E-01 5,64E-01 4,95E-01 4,26E-01 3,57E-01 4,61E-01 1,75E-01 1,23E-01 3,54E-02 1,37E-01 1,37E-01 4,76E-01 1,40E-01

7,5 9,70E-01 8,98E-01 8,27E-01 7,55E-01 6,83E-01 6,11E-01 5,39E-01 4,66E-01 3,93E-01 3,20E-01 4,30E-01 1,84E-01 1,24E-01 3,89E-02 1,34E-01 1,34E-01 4,66E-01 1,52E-01

8,0 9,67E-01 8,93E-01 8,18E-01 7,44E-01 6,69E-01 5,94E-01 5,19E-01 4,43E-01 3,67E-01 2,91E-01 4,05E-01 1,92E-01 1,24E-01 4,26E-02 1,32E-01 1,32E-01 4,55E-01 1,64E-01

8,5 9,64E-01 8,87E-01 8,11E-01 7,34E-01 6,57E-01 5,80E-01 5,02E-01 4,24E-01 3,46E-01 2,67E-01 3,85E-01 1,98E-01 1,25E-01 4,63E-02 1,30E-01 1,30E-01 4,42E-01 1,75E-01

9,0 9,61E-01 8,83E-01 8,05E-01 7,26E-01 6,47E-01 5,68E-01 4,89E-01 4,09E-01 3,29E-01 2,49E-01 3,69E-01 2,02E-01 1,26E-01 5,01E-02 1,28E-01 1,28E-01 4,31E-01 1,85E-01

9,5 9,58E-01 8,78E-01 7,99E-01 7,19E-01 6,39E-01 5,58E-01 4,77E-01 3,96E-01 3,15E-01 2,33E-01 3,56E-01 2,06E-01 1,27E-01 5,39E-02 1,26E-01 1,26E-01 4,20E-01 1,94E-01

10,0 9,54E-01 8,74E-01 7,93E-01 7,12E-01 6,31E-01 5,49E-01 4,67E-01 3,85E-01 3,02E-01 2,19E-01 3,44E-01 2,09E-01 1,28E-01 5,79E-02 1,25E-01 1,25E-01 4,08E-01 2,03E-01

10,5 9,51E-01 8,70E-01 7,88E-01 7,06E-01 6,24E-01 5,42E-01 4,59E-01 3,76E-01 2,92E-01 2,09E-01 3,34E-01 2,11E-01 1,29E-01 6,18E-02 1,23E-01 1,23E-01 3,96E-01 2,11E-01

11,0 9,48E-01 8,66E-01 7,83E-01 7,01E-01 6,18E-01 5,34E-01 4,51E-01 3,67E-01 2,83E-01 1,98E-01 3,25E-01 2,13E-01 1,31E-01 6,60E-02 1,22E-01 1,22E-01 3,84E-01 2,18E-01

11,5 9,44E-01 8,62E-01 7,79E-01 6,96E-01 6,12E-01 5,28E-01 4,44E-01 3,60E-01 2,75E-01 1,90E-01 3,18E-01 2,14E-01 1,32E-01 7,01E-02 1,21E-01 1,21E-01 3,72E-01 2,23E-01

12,0 9,41E-01 8,58E-01 7,75E-01 6,91E-01 6,07E-01 5,22E-01 4,38E-01 3,53E-01 2,67E-01 1,82E-01 3,10E-01 2,15E-01 1,33E-01 7,45E-02 1,20E-01 1,20E-01 3,61E-01 2,29E-01

Proximal Femora - Neck Proximal Femora - Neck

Source Tissue rS

Proximal Femora - Neck

f  (AM!AM) as a function of cellularity f  (AM! r S ) f  (TM 50! r S )

Cellularity Source Tissue rS
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Tableau 0-23 - Valeurs des AFs pour les particules α dans les régions spongieuses de os des bras chez l’homme adulte. 

Energy IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV

(MeV)

2,0 1,96E-01 4,83E-01 2,15E-02 7,77E-02 4,82E-01 1,57E-02 1,72E-01 4,83E-01 2,42E-02 1,77E-01 4,82E-01 1,81E-02 2,12E-01 4,85E-01 2,50E-02 1,96E-01 4,83E-01 2,15E-02

2,5 1,94E-01 4,84E-01 2,87E-02 7,69E-02 4,83E-01 2,09E-02 1,70E-01 4,85E-01 3,23E-02 1,76E-01 4,84E-01 2,41E-02 2,10E-01 4,87E-01 3,34E-02 1,94E-01 4,84E-01 2,87E-02

3,0 1,92E-01 4,85E-01 3,65E-02 7,59E-02 4,84E-01 2,67E-02 1,68E-01 4,87E-01 4,11E-02 1,74E-01 4,84E-01 3,08E-02 2,08E-01 4,88E-01 4,26E-02 1,92E-01 4,85E-01 3,65E-02

3,5 1,89E-01 4,85E-01 4,51E-02 7,49E-02 4,83E-01 3,30E-02 1,66E-01 4,88E-01 5,08E-02 1,71E-01 4,84E-01 3,80E-02 2,05E-01 4,88E-01 5,25E-02 1,89E-01 4,85E-01 4,51E-02

4,0 1,86E-01 4,84E-01 5,43E-02 7,38E-02 4,83E-01 3,98E-02 1,64E-01 4,88E-01 6,11E-02 1,69E-01 4,84E-01 4,57E-02 2,02E-01 4,88E-01 6,32E-02 1,86E-01 4,84E-01 5,43E-02

4,5 1,84E-01 4,83E-01 6,41E-02 7,26E-02 4,81E-01 4,71E-02 1,62E-01 4,88E-01 7,21E-02 1,66E-01 4,83E-01 5,38E-02 1,99E-01 4,88E-01 7,45E-02 1,84E-01 4,83E-01 6,41E-02

5,0 1,81E-01 4,82E-01 7,43E-02 7,14E-02 4,79E-01 5,47E-02 1,59E-01 4,87E-01 8,36E-02 1,64E-01 4,81E-01 6,24E-02 1,96E-01 4,87E-01 8,64E-02 1,81E-01 4,82E-01 7,43E-02

5,5 1,77E-01 4,80E-01 8,50E-02 7,01E-02 4,77E-01 6,25E-02 1,57E-01 4,86E-01 9,56E-02 1,61E-01 4,79E-01 7,12E-02 1,93E-01 4,86E-01 9,86E-02 1,77E-01 4,80E-01 8,50E-02

6,0 1,74E-01 4,78E-01 9,60E-02 6,87E-02 4,74E-01 7,07E-02 1,54E-01 4,84E-01 1,08E-01 1,58E-01 4,76E-01 8,04E-02 1,90E-01 4,84E-01 1,11E-01 1,74E-01 4,78E-01 9,60E-02

6,5 1,71E-01 4,74E-01 1,07E-01 6,74E-02 4,70E-01 7,91E-02 1,51E-01 4,82E-01 1,21E-01 1,55E-01 4,73E-01 8,97E-02 1,86E-01 4,81E-01 1,24E-01 1,71E-01 4,74E-01 1,07E-01

7,0 1,68E-01 4,67E-01 1,18E-01 6,60E-02 4,62E-01 8,74E-02 1,49E-01 4,75E-01 1,33E-01 1,52E-01 4,65E-01 9,89E-02 1,83E-01 4,74E-01 1,37E-01 1,68E-01 4,67E-01 1,18E-01

7,5 1,64E-01 4,56E-01 1,29E-01 6,47E-02 4,51E-01 9,54E-02 1,46E-01 4,65E-01 1,45E-01 1,49E-01 4,55E-01 1,08E-01 1,79E-01 4,64E-01 1,49E-01 1,64E-01 4,56E-01 1,29E-01

8,0 1,61E-01 4,44E-01 1,39E-01 6,34E-02 4,39E-01 1,03E-01 1,43E-01 4,53E-01 1,56E-01 1,47E-01 4,43E-01 1,16E-01 1,76E-01 4,52E-01 1,61E-01 1,61E-01 4,44E-01 1,39E-01

8,5 1,59E-01 4,31E-01 1,49E-01 6,22E-02 4,25E-01 1,10E-01 1,41E-01 4,40E-01 1,67E-01 1,44E-01 4,31E-01 1,24E-01 1,73E-01 4,40E-01 1,72E-01 1,59E-01 4,31E-01 1,49E-01

9,0 1,56E-01 4,19E-01 1,58E-01 6,10E-02 4,13E-01 1,17E-01 1,39E-01 4,28E-01 1,76E-01 1,42E-01 4,19E-01 1,31E-01 1,71E-01 4,28E-01 1,82E-01 1,56E-01 4,19E-01 1,58E-01

9,5 1,53E-01 4,08E-01 1,66E-01 5,99E-02 4,00E-01 1,24E-01 1,37E-01 4,16E-01 1,85E-01 1,39E-01 4,07E-01 1,38E-01 1,68E-01 4,17E-01 1,91E-01 1,53E-01 4,08E-01 1,66E-01

10,0 1,51E-01 3,95E-01 1,74E-01 5,89E-02 3,87E-01 1,30E-01 1,35E-01 4,04E-01 1,94E-01 1,37E-01 3,95E-01 1,45E-01 1,66E-01 4,05E-01 1,99E-01 1,51E-01 3,95E-01 1,74E-01

10,5 1,49E-01 3,83E-01 1,81E-01 5,79E-02 3,74E-01 1,35E-01 1,33E-01 3,92E-01 2,01E-01 1,35E-01 3,82E-01 1,51E-01 1,64E-01 3,93E-01 2,07E-01 1,49E-01 3,83E-01 1,81E-01

11,0 1,47E-01 3,70E-01 1,88E-01 5,70E-02 3,61E-01 1,41E-01 1,32E-01 3,79E-01 2,07E-01 1,33E-01 3,69E-01 1,56E-01 1,62E-01 3,81E-01 2,14E-01 1,47E-01 3,70E-01 1,88E-01

11,5 1,45E-01 3,58E-01 1,93E-01 5,62E-02 3,48E-01 1,45E-01 1,31E-01 3,67E-01 2,13E-01 1,32E-01 3,57E-01 1,61E-01 1,60E-01 3,70E-01 2,19E-01 1,45E-01 3,58E-01 1,93E-01

12,0 1,43E-01 3,47E-01 1,98E-01 5,54E-02 3,36E-01 1,50E-01 1,29E-01 3,56E-01 2,18E-01 1,30E-01 3,45E-01 1,65E-01 1,58E-01 3,58E-01 2,24E-01 1,43E-01 3,47E-01 1,98E-01
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f  (TM 50! r S )
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Distal Ulnae
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Source Tissue rS Source Tissue rS

Proximal Ulnae

f  (TM 50! r S )
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Tableau 0-24 - Valeurs des AFs pour les particules α dans les régions spongieuses de os des jambes chez l’homme adulte. 

Energy IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV IM TBS TBV

(MeV)

2,0 2,04E-01 4,82E-01 2,25E-02 2,04E-01 4,82E-01 2,25E-02 1,72E-01 4,82E-01 2,44E-02 1,75E-01 4,82E-01 2,29E-02 1,22E-01 4,85E-01 2,63E-02 1,98E-01 4,83E-01 2,18E-02 2,04E-01 4,82E-01 2,25E-02

2,5 2,03E-01 4,84E-01 3,00E-02 2,03E-01 4,84E-01 3,00E-02 1,70E-01 4,84E-01 3,26E-02 1,74E-01 4,84E-01 3,05E-02 1,21E-01 4,87E-01 3,50E-02 1,96E-01 4,85E-01 2,91E-02 2,03E-01 4,84E-01 3,00E-02

3,0 2,00E-01 4,85E-01 3,83E-02 2,00E-01 4,85E-01 3,83E-02 1,69E-01 4,86E-01 4,15E-02 1,72E-01 4,85E-01 3,90E-02 1,20E-01 4,89E-01 4,46E-02 1,94E-01 4,86E-01 3,71E-02 2,00E-01 4,85E-01 3,83E-02

3,5 1,98E-01 4,86E-01 4,73E-02 1,98E-01 4,86E-01 4,73E-02 1,67E-01 4,87E-01 5,12E-02 1,70E-01 4,86E-01 4,81E-02 1,18E-01 4,90E-01 5,50E-02 1,92E-01 4,86E-01 4,57E-02 1,98E-01 4,86E-01 4,73E-02

4,0 1,95E-01 4,87E-01 5,70E-02 1,95E-01 4,87E-01 5,70E-02 1,64E-01 4,88E-01 6,17E-02 1,67E-01 4,87E-01 5,79E-02 1,17E-01 4,91E-01 6,62E-02 1,89E-01 4,86E-01 5,50E-02 1,95E-01 4,87E-01 5,70E-02

4,5 1,92E-01 4,86E-01 6,73E-02 1,92E-01 4,86E-01 6,73E-02 1,62E-01 4,88E-01 7,28E-02 1,65E-01 4,87E-01 6,84E-02 1,15E-01 4,91E-01 7,81E-02 1,86E-01 4,85E-01 6,49E-02 1,92E-01 4,86E-01 6,73E-02

5,0 1,89E-01 4,86E-01 7,82E-02 1,89E-01 4,86E-01 7,82E-02 1,60E-01 4,87E-01 8,46E-02 1,62E-01 4,86E-01 7,94E-02 1,13E-01 4,90E-01 9,05E-02 1,83E-01 4,84E-01 7,53E-02 1,89E-01 4,86E-01 7,82E-02

5,5 1,86E-01 4,85E-01 8,95E-02 1,86E-01 4,85E-01 8,95E-02 1,57E-01 4,87E-01 9,68E-02 1,60E-01 4,85E-01 9,08E-02 1,12E-01 4,90E-01 1,03E-01 1,80E-01 4,83E-01 8,60E-02 1,86E-01 4,85E-01 8,95E-02

6,0 1,83E-01 4,83E-01 1,01E-01 1,83E-01 4,83E-01 1,01E-01 1,54E-01 4,85E-01 1,09E-01 1,57E-01 4,84E-01 1,03E-01 1,10E-01 4,89E-01 1,17E-01 1,77E-01 4,81E-01 9,70E-02 1,83E-01 4,83E-01 1,01E-01

6,5 1,80E-01 4,81E-01 1,13E-01 1,80E-01 4,81E-01 1,13E-01 1,52E-01 4,83E-01 1,22E-01 1,54E-01 4,81E-01 1,15E-01 1,08E-01 4,87E-01 1,30E-01 1,74E-01 4,78E-01 1,08E-01 1,80E-01 4,81E-01 1,13E-01
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Tableau 0-25 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la diaphyse des os des bras chez l’homme adulte. 

Energy IM CBV CBS IM CBV CBS IM CBV CBS

(MeV)

2,0 1,50E-02 1,48E-04 4,82E-01 2,78E-02 1,71E-04 4,82E-01 2,52E-02 1,55E-04 4,82E-01

2,5 1,48E-02 2,00E-04 4,86E-01 2,75E-02 2,31E-04 4,86E-01 2,49E-02 2,09E-04 4,86E-01

3,0 1,46E-02 2,58E-04 4,89E-01 2,72E-02 2,97E-04 4,89E-01 2,46E-02 2,70E-04 4,89E-01

3,5 1,45E-02 3,20E-04 4,91E-01 2,68E-02 3,68E-04 4,91E-01 2,43E-02 3,35E-04 4,91E-01

4,0 1,43E-02 3,87E-04 4,93E-01 2,64E-02 4,46E-04 4,92E-01 2,39E-02 4,05E-04 4,92E-01

4,5 1,40E-02 4,61E-04 4,94E-01 2,60E-02 5,33E-04 4,94E-01 2,35E-02 4,83E-04 4,94E-01

5,0 1,38E-02 5,44E-04 4,95E-01 2,55E-02 6,31E-04 4,94E-01 2,31E-02 5,70E-04 4,95E-01

5,5 1,35E-02 6,34E-04 4,95E-01 2,50E-02 7,34E-04 4,95E-01 2,27E-02 6,64E-04 4,95E-01

6,0 1,32E-02 7,30E-04 4,96E-01 2,45E-02 8,44E-04 4,96E-01 2,22E-02 7,64E-04 4,96E-01

6,5 1,29E-02 8,32E-04 4,95E-01 2,39E-02 9,63E-04 4,94E-01 2,16E-02 8,71E-04 4,94E-01

7,0 1,26E-02 9,34E-04 4,83E-01 2,33E-02 1,08E-03 4,83E-01 2,11E-02 9,79E-04 4,83E-01

7,5 1,22E-02 1,03E-03 4,66E-01 2,27E-02 1,20E-03 4,65E-01 2,06E-02 1,08E-03 4,65E-01

8,0 1,20E-02 1,13E-03 4,46E-01 2,22E-02 1,31E-03 4,45E-01 2,01E-02 1,18E-03 4,45E-01

8,5 1,17E-02 1,22E-03 4,25E-01 2,17E-02 1,41E-03 4,24E-01 1,96E-02 1,28E-03 4,24E-01

9,0 1,14E-02 1,30E-03 4,04E-01 2,12E-02 1,51E-03 4,04E-01 1,92E-02 1,36E-03 4,04E-01

9,5 1,12E-02 1,37E-03 3,85E-01 2,08E-02 1,59E-03 3,84E-01 1,88E-02 1,44E-03 3,84E-01

10,0 1,10E-02 1,44E-03 3,66E-01 2,04E-02 1,68E-03 3,65E-01 1,85E-02 1,52E-03 3,65E-01

10,5 1,08E-02 1,51E-03 3,48E-01 2,01E-02 1,75E-03 3,48E-01 1,82E-02 1,58E-03 3,48E-01

11,0 1,06E-02 1,57E-03 3,31E-01 1,97E-02 1,82E-03 3,31E-01 1,79E-02 1,64E-03 3,31E-01

11,5 1,05E-02 1,62E-03 3,16E-01 1,94E-02 1,88E-03 3,16E-01 1,76E-02 1,70E-03 3,16E-01

12,0 1,03E-02 1,67E-03 3,01E-01 1,92E-02 1,94E-03 3,01E-01 1,74E-02 1,75E-03 3,01E-01

Ulnar ShaftsRadial ShaftsHumeral Shafts
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Tableau 0-26 - Valeurs des AFs pour les particules α dans la diaphyse des os des jambes chez l’homme adulte. 

 

  

Energy IM CBV CBS IM CBV CBS IM CBV CBS

(MeV)

2,0 8,99E-03 3,05E-04 4,82E-01 1,01E-02 3,41E-04 4,82E-01 3,53E-02 2,81E-04 4,82E-01

2,5 8,89E-03 4,05E-04 4,86E-01 9,95E-03 4,54E-04 4,86E-01 3,50E-02 3,74E-04 4,86E-01

3,0 8,79E-03 5,21E-04 4,89E-01 9,84E-03 5,84E-04 4,89E-01 3,46E-02 4,79E-04 4,89E-01

3,5 8,68E-03 6,52E-04 4,91E-01 9,71E-03 7,31E-04 4,91E-01 3,41E-02 5,99E-04 4,91E-01

4,0 8,56E-03 7,95E-04 4,93E-01 9,57E-03 8,92E-04 4,93E-01 3,36E-02 7,32E-04 4,92E-01

4,5 8,42E-03 9,53E-04 4,94E-01 9,42E-03 1,07E-03 4,94E-01 3,30E-02 8,77E-04 4,94E-01

5,0 8,27E-03 1,13E-03 4,95E-01 9,25E-03 1,26E-03 4,95E-01 3,24E-02 1,04E-03 4,94E-01

5,5 8,11E-03 1,31E-03 4,96E-01 9,06E-03 1,47E-03 4,96E-01 3,18E-02 1,20E-03 4,95E-01

6,0 7,93E-03 1,51E-03 4,96E-01 8,87E-03 1,69E-03 4,96E-01 3,11E-02 1,39E-03 4,95E-01

6,5 7,74E-03 1,72E-03 4,95E-01 8,66E-03 1,93E-03 4,95E-01 3,04E-02 1,58E-03 4,94E-01

7,0 7,55E-03 1,94E-03 4,83E-01 8,44E-03 2,17E-03 4,83E-01 2,96E-02 1,78E-03 4,82E-01

7,5 7,36E-03 2,14E-03 4,66E-01 8,24E-03 2,40E-03 4,66E-01 2,89E-02 1,97E-03 4,65E-01

8,0 7,19E-03 2,34E-03 4,46E-01 8,04E-03 2,62E-03 4,46E-01 2,82E-02 2,15E-03 4,45E-01

8,5 7,02E-03 2,52E-03 4,25E-01 7,86E-03 2,83E-03 4,25E-01 2,76E-02 2,32E-03 4,24E-01

9,0 6,87E-03 2,69E-03 4,05E-01 7,69E-03 3,01E-03 4,04E-01 2,70E-02 2,47E-03 4,04E-01

9,5 6,73E-03 2,84E-03 3,85E-01 7,53E-03 3,18E-03 3,85E-01 2,64E-02 2,62E-03 3,84E-01

10,0 6,60E-03 2,98E-03 3,66E-01 7,39E-03 3,34E-03 3,66E-01 2,59E-02 2,75E-03 3,65E-01

10,5 6,49E-03 3,11E-03 3,48E-01 7,26E-03 3,48E-03 3,48E-01 2,55E-02 2,86E-03 3,48E-01

11,0 6,37E-03 3,22E-03 3,31E-01 7,14E-03 3,61E-03 3,31E-01 2,51E-02 2,97E-03 3,31E-01

11,5 6,29E-03 3,33E-03 3,16E-01 7,04E-03 3,73E-03 3,16E-01 2,47E-02 3,07E-03 3,15E-01

12,0 6,20E-03 3,43E-03 3,01E-01 6,94E-03 3,85E-03 3,01E-01 2,44E-02 3,17E-03 3,00E-01
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Titre : Optimisation de la dosimétrie en alphathérapie par approche multi-échelle : application au 

traitement des métastases osseuses par le 223Ra. 

Mots clés : Dosimétrie, Médecine nucléaire, Monte Carlo, Facteurs S, Imagerie quantitative, 

Microdistribution 

Résumé : La radiothérapie interne vectorisée (RIV) 

repose sur l’administration d’un 

radiopharmaceutique, qui va se distribuer dans le 

corps du patient et se fixer plus spécifiquement dans 

les régions tumorales afin de les détruire. Récemment, 

le développement de nouveaux 

radiopharmaceutiques, notamment des émetteurs 

alpha, rend la discipline particulièrement 

prometteuse. En effet, leurs propriétés leur confèrent, 

par rapport aux émetteurs β-, une plus grande 

cytotoxicité pour les cellules tumorales tout en 

limitant l’irradiation non désirée aux tissus sains. 

L’objectif dans le domaine est plus particulièrement 

de déterminer, pour chaque patient, l’activité à 

injecter permettant d’obtenir un maximum de dose à 

la tumeur tout en ne dépassant pas les limites de dose 

aux organes à risques. Pour les radiopharmaceutiques 

émetteurs alpha, l’évaluation dosimétrique est un 

véritable challenge au vu du faible parcours de ces 

particules. 

Pour répondre à ce challenge, les études proposées se 

sont portées sur le 223Ra (Xofigo®) qui est le premier 

radiopharmaceutique émetteur alpha à avoir obtenu 

en novembre 2013 l’autorisation de mise sur le 

marché, valide dans toute l’Union Européenne, pour 

le traitement de patients atteints de métastases 

osseuses du cancer de la prostate. Ces études se sont 

articulées sous la forme de trois défis. 

Le premier défi est d’être en mesure de réaliser des 

images afin de connaître la répartition de l’activité 

dans le corps du patient. En effet, le faible parcours 

des particules alpha ne permettent pas à ceux-ci d’être 

détectés. Toutefois, le 223Ra et ses descendants 

émettent plusieurs raies gamma. Un protocole 

optimisé pour l’obtention d’images du 223Ra à l’aide 

d’une gamma-caméra a été mis en place en 

collaboration avec l’Hôpital Européen Georges 

Pompidou. De nombreuses expériences ont été 

réalisées à l’aide de fantômes physiques. Ce protocole 

d’imagerie a été accepté dans le cadre d’un nouvel 

essai clinique multicentrique (HEGP, Cochin, IGR, 

Caen, Bordeaux) de phase I/II dédié au traitement par 

le 223Ra des métastases osseuses du cancer rénal. 

 

Une fois la distribution spatiale du 

radiopharmaceutique connue, il s’agit de prendre en 

compte son évolution temporelle. Ainsi, pour calculer 

l’activité cumulée à partir d’images dynamiques, un 

algorithme a été intégré au logiciel de dosimétrie 

interne OEDIPE (Outil d’Evaluation de la Dose 

Interne PErsonnalisée), développé depuis une 

quinzaine d’années à l’IRSN. Ce dernier permet, à 

l’aide de calculs Monte Carlo directs, d’effectuer une 

dosimétrie précise et personnalisée en prenant en 

compte les données anatomiques et fonctionnelles du 

patient. 

Le deuxième défi concerne la détermination de 

l’énergie absorbée dans les parties radiosensibles de 

l’os. A l’heure actuelle, les paramètres dosimétriques 

utilisés ne considèrent pas l’énergie de l’alpha, le site 

squelettique ou la proportion de moelle rouge. Ainsi, 

les calculs de dose ont été optimisés en utilisant les 

modèles de l’os les plus réalistes à l’heure actuelle. 

Enfin, le troisième défi est de connaître la distribution 

du 223Ra à l’échelle sub-cellulaire pour relier au mieux 

la dose aux effets biologiques. Ces paramètres étant 

difficilement caractérisables chez un patient, des 

études ont été réalisées sur la souris. Des modèles 

animaux sains et présentant des métastases osseuses 

dérivant d’un cancer du rein ou de la prostate ont été 

développés en collaboration avec le CIPA à Orléans. 

La différence de fixation et de répartition du 223Ra 

entre les tissus sains et les métastases pour les 

différents modèles a été étudiée, à l’échelle 

microscopique, à l’aide d’images 

autoradiographiques réalisées en collaboration avec le 

CRCINA de Nantes. 

Finalement ce travail de recherche a permis 

d’appréhender les divers aspects de la dosimétrie 

interne appliqués au 223Ra. Il offre également des 

outils pour aller plus loin dans la personnalisation de 

la dosimétrie des nouveaux radiopharmaceutiques 

émetteurs alpha, actuellement en plein essor. 
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Abstract: Targeted therapy is based on the 

administration of a radiopharmaceutical, which will 

bind specifically in tumor regions in order to destroy 

them. Nowadays, this field is more and more 

promising thanks to the development of new 

radiopharmaceuticals, especially alpha emitters. 

Indeed, their characteristics confer a greater 

cytotoxicity to tumor cells while minimizing the 

unwanted radiation to healthy tissues in comparison 

with β- emitters.  

The goal here is to determine the administered 

activity, for each patient, which will ensure a 

maximum dose deposition in the tumor and a 

minimum dose deposition to the organs at risk. For 

alpha emitting radiopharmaceuticals, the dosimetric 

evaluation is a main challenge because of the 

particles short range. 

To meet this challenge, the proposed studies will 

focus on 223Ra (Xofigo®), which is the first alpha 

emitter that has received marketing authorization 

from European Commission in November 2013 for 

the treatment of patients with castration-resistant 

prostate cancer metastasized to bones. These studies 

were organized in three different challenges. 

The first challenge is to perform 223Ra imaging in 

order to determine the activity distribution in patient 

body. Indeed, the short path of alpha particles 

prevents their detection. Nevertheless, 223Ra and its 

daughters have several gamma emissions. An 

optimized 223Ra imaging protocol for gamma-camera 

was implemented in collaboration with the European 

Hospital George Pompidou. Many experiments were 

performed on physical phantoms. This protocol was 

then accepted in a new multicenter phase I/II clinical 

trial for the treatment of renal cell carcinoma with 

bone metastases. 

 

After the determination of the spatial distribution of 

the radiopharmaceutical, the temporal evolution must 

be taken into account. In order to calculate the 

cumulated activity from dynamic imaging, a 

biokinetic module has been implemented to the 

OEDIPE software (French acronym for “tool for 

personalized internal dose assessment”). This 

software developed by IRSN for the last fifteen years 

can perform precise and personalized Monte Carlo 

dosimetry from patient-specific anatomic and 

functional data. 

The second challenge involves the determination of 

the absorbed energy in the radiosensitive parts of the 

bone. Nowadays, the dosimetric parameters do not 

take the alpha particle energy, the bone site or the 

bone marrow proportion into account. Thus, dose 

calculations were optimized using the most recent 

and realistic bone models. 

Lastly, the third challenge is to characterize the 

distribution of 223Ra at the microscopic level in order 

to better assess the relationship between dose and 

biological effects. As theses parameters cannot be 

properly characterized on human, studies were 

performed on mice. Healthy mice and metastasis 

models, from a renal or prostate cancer, were 

developed in collaboration with the CIPA in Orléans. 

Differences of uptake between healthy tissues and 

metastases were studied in each model, at the 

microscopic scale using autoradiography methods 

performed in collaboration with the CRCINA at 

Nantes. 

Finally, this research work has helped to gain more 

insight into the various aspects of the 223Ra 

dosimetry. This work also offers tools to go further 

in dosimetry personalization for new alpha emitting 

radiopharmaceuticals, currently on the rise. 

 

 


