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On peut concevoir encore que dans des mains criminelles le radium puisse
devenir trés dangereux, et ici on peut se demander si ’humanité a avantage a
connaitre les secrets de la nature, si elle est miire pour en profiter ou si cette
connaissance ne lui sera pas nuisible. Je suis de ceux qui pensent que
I’humanité tirera plus de bien que de mal des découvertes nouvelles.

Discours de Pierre Curie devant I’Académie des Sciences de Suéde a Stockholm, le 6 juin 1905.
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Juste aprés la découverte de la radioactivité, appelée a cette époque rayonnement uranique, les époux
Curie décident d’étudier plus précisément les éléments a I’origine de ce rayonnement radioactif dans
les composés d’uranium. Leur recherche les méne a la découverte du radium en 1898, découverte qui
vaut a Marie Curie le Prix Nobel de Chimie en 1911.

Tres vite, la communauté scientifique se rend compte des propriétés thérapeutiques du radium. En
1913, Frederick Proescher publie une étude sur I'utilisation du radium injecté par voie intraveineuse
dans un but thérapeutique. Il décrit les résultats pour 16 patients souffrant d’arthrite et ayant recu 40
a 350 uCi (1,5 a 13 MBq) de radium sur plusieurs injections. Les résultats présentés montrent 25 % de
patients guéris et 62,5 % de patients pour lesquels les symptomes ont été améliorés. C'est le début de
la médecine nucléaire thérapeutique. Cette nouvelle discipline se diversifie, a partir de 1934, grace a
Frédéric et Iréne Joliot-Curie qui réussissent a produire des radionucléides artificiels (Prix Nobel de
Chimie en 1935).

La médecine nucléaire consiste a administrer au patient un radiopharmaceutique, c’est-a-dire un
radionucléide généralement couplé a un vecteur. Ce radiopharmaceutique va se fixer sur des cibles
biologiques déterminées, dans un but diagnostique ou thérapeutique. Dans le premier cas, le
rayonnement y ou B* du radiopharmaceutique est utilisé pour visualiser sa distribution dans
I’organisme et renseigner sur une fonction normale ou pathologique de I'organisme. Dans le second
cas, le rayonnement B ou a du radiopharmaceutique est mis a profit pour détruire les cellules ciblées.
D’apres I’'UNSCEAR (United Nations Scientific Comite on the Effects of Atomic Radiation), les utilisations
thérapeutiques de la médecine nucléaire touchent prés 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 I'’*! pour le traitement de I'hyperthyroidie et du cancer de la thyroide. Elle
représente 90 % des actes de médecine nucléaire thérapeutique en France selon la société frangaise
de médecine nucléaire (SFMN). D’autres émetteurs B~ sont utilisés depuis plusieurs décennies, comme
le 3Sr, 53Sm, 8%Re, %%Er et I’%Y, pour traiter les inflammations au niveau des articulations
(radiosynovectomies) ou a 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’intérét. En effet, grace aux recherches menées sur la biologie des tumeurs, on connait
de mieux en mieux les biomarqueurs, antigénes ou récepteurs, qui sont surexprimés dans les différents
types de cancer. Les vecteurs, anticorps ou peptides, correspondant a ces biomarqueurs et couplés a
des radionucléides sont en plein développement. Dans I'approche appelée « théranostique », les
patients qui sont susceptibles de répondre a un traitement innovant, mais colteux (et éventuellement
mal toléré) sont sélectionnés en fonction de I'expression de biomarqueurs spécifiques d’un cancer,
révélés par imagerie. Certains radiopharmaceutiques a visée thérapeutique sont déja arrivés sur le
marché comme le *°Y-ibritumomab tiuxetan (Zevalin®) pour le traitement des lymphomes non
hodgkinien et le ¥’Lu-DOTATATE (Lutathera®) pour le traitement des tumeurs neuro-endocrines, qui
vient d’obtenir I'autorisation de mise sur le marché (AMM) en France.

Le développement d’autres radiopharmaceutiques a visée thérapeutique rend la discipline
particulierement prometteuse. Parmi les différents radionucléides, les émetteurs alpha suscitent de
plus en plus d’intérét, en particulier le 213Bi, le 22Pb, I'’*>Ac, I’*!!At, le Th ou le ?2Ra. La production
de ces radionucléides a des activités suffisantes pour des utilisations cliniques n’est plus un frein a leur
utilisation. Ainsi, la société Bayer peut fournir du 2*Ra a l'international. En France, le cyclotron



ARRONAX a Nantes produit de I’**!At. De méme, AREVA Med commercialise du 2!2Pb. L’avantage des
émetteurs alpha par rapport aux émetteurs B est de délivrer une plus grande quantité d’énergie sur
un faible parcours (50 a 100 um dans les tissus sains). Ces propriétés leur conférent donc une grande
cytotoxicité pour les cellules tumorales ciblées tout en limitant I'irradiation aux tissus sains
environnants.

En paralléle, de plus en plus d’études montrent les résultats tres prometteurs de I'alphathérapie. Ainsi,
en novembre 2013, une centaine d’années apres sa premiere utilisation a visée thérapeutique, le
radium revient sur le devant de la scéne médicale sous la forme du Xofigo® (22*RaCl,), le premier
émetteur alpha a avoir obtenu I’AMM, valide dans toute I’'Union Européenne, pour le traitement de
patients atteints d’un cancer de la prostate étendu aux os. D’apres I'agence de presse Thomson
Reuters, le Xofigo® est prédit comme le premier radiopharmaceutique a 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 grace au Xofigo®. Par ailleurs,
cette AMM a dynamisé d’autres essais cliniques et précliniques. En 2016 et 2017, de nouvelles
publications sur le 2°Ac-PSMA (antigéne membranaire spécifique de la prostate) et 213Bi-PSMA ciblant
I’'antigene 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 entrainer des effets
déterministes, a savoir des toxicités aux organes a risques. A présent, les activités administrées
prennent seulement en compte le poids du patient. Compte-tenu des challenges posés par I'arrivée de
ces nouveaux radiopharmaceutiques, il est primordial de se concentrer, dés maintenant, sur
I'optimisation de la dosimétrie au patient, c’est-a-dire I'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 frangais de la directive européenne 97/43/Euratom), I'évaluation dosimétrique
doit étre réalisée au cas par cas, en veillant a ce que I'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-a-dire a la réponse tumorale et aux
toxicités aux organes a risque. Elle doit également permettre I'optimisation du traitement en
déterminant I'activité a administrer a chaque patient afin d’avoir la dose maximale a la tumeur tout en
ne dépassant pas la dose de tolérance a I'organe le plus a risque.

Le calcul de la dose s’appuie sur deux étapes. La premiere est la connaissance de I'évolution temporelle
et spatiale du radiopharmaceutique dans le corps du patient, le plus souvent a I'aide d’une imagerie
fonctionnelle, pour en déduire une cartographie de I'activité cumulée. La seconde étape consiste a
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 a partir de modeles ou
fantémes qui représentent la géométrie des patients.

Pour les radiopharmaceutiques a, le défi pour relier la dose aux effets biologiques est d’autant plus
important que les particules ont une courte portée. Ainsi par rapport a la dosimétrie des émetteurs B
, trois défis majeurs sont a relever. Le premier est de réaliser des images quantitatives afin de connaitre
la distribution du radiopharmaceutique a I’échelle macroscopique, alors que les particules a ne
peuvent pas sortir du corps du patient. D’autre part, la moelle osseuse fait généralement partie des
organes a risque pour ces traitements. L'os posséde une structure complexe ou les régions



radiosensibles, la moelle hématopoiétique et I'endoste, ont fait I'objet de modélisations aujourd’hui
dépassées. Le second défi est alors de proposer une dosimétrie adaptée a la structure du tissu osseux.
Le troisieme défi est de déterminer la répartition du radionucléide a I'’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 étre adaptée.

L'objectif de la thése est d’étudier ces différents défis liés a la dosimétrie en alphathérapie, appliqués
au Xofigo®. En effet, plusieurs hopitaux frangais ont déja eu I'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, a |'aide de ce radiopharmaceutique, de développer les techniques
pouvant a terme étre utilisées pour d’autres types de radiothérapies a.

Le chapitre | est consacré a 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 a I'heure
actuelle pour les calculs dosimétriques en médecine nucléaire.

Le chapitre Il se concentre sur le Xofigo®, de ses essais précliniques a son application en routine
clinique. Il présente également les différents types de métastases et les études dosimétriques publiées
dans ce domaine.

Le chapitre Ill est consacré au premier défi a savoir la détermination de la distribution du 22Ra dans le
corps du patient a I'échelle macroscopique. A I’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 I'obtention d’images quantitatives au
223Ra. La connaissance de la fixation du radionucléide est importante dans le cadre de I'essai clinique
EIFFEL: le 2%Ra sera utilisé pour la premiére fois pour le traitement de métastases osseuses
principalement lytiques et la fixation du ?*>Ra sur ce type de lésions n’est pas établie. Ces études ont
été menées en collaboration avec I'Hopital Européen George Pompidou, a Paris, promoteur de I'essai
clinique. L'essai étant multicentrique, le protocole a été implémenté dans plusieurs hépitaux (Institut
Gustave Roussy et Hopital Cochin).

Une fois la distribution spatiale du radiopharmaceutique connue, il s’agit de prendre en compte son
évolution temporelle. Afin de déterminer I'activité cumulée du radiopharmaceutique, des
développements, applicables a 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 I'Institut de Radioprotection et de S(ireté Nucléaire (IRSN). Le chapitre IV est consacré a la
présentation de ce logiciel et a I'ajout d’un module de biocinétique. Le développement et la validation
de ce module a partir d'images dynamiques sont alors présentés.

Le chapitre V se concentre sur le deuxieme défi: la détermination de I’énergie absorbée dans les
parties radiosensibles de I'os. En effet, comme souligné dans le MIRD 22 (Committee on Medical
Internal Radiation Dose), la moelle osseuse fait généralement partie des organes a risque pour les



traitements en alphathérapie. Pour les parties radiosensibles de Il'os, qui sont la moelle
hématopoiétique (moelle « rouge ») et I'endoste, les parametres dosimétriques actuellement utilisés
sont ceux décrits dans la CIPR 30 (Commission Internationale de protection radiologique). Cependant
leur utilisation dans le cadre de I'alphathérapie peut conduire a des approximations importantes
puisque les fractions absorbées a la moelle osseuse ne sont pas considérées comme dépendantes de
I’énergie de I'alpha, du site squelettique ou de la proportion de moelle rouge. Dans cette partie de
I’étude, I'optimisation des calculs de dose a été réalisée en utilisant les modeéles de I'os les plus réalistes
a I’heure actuelle décrits a I'’échelle microscopique qui ont été développés par I'université de Floride a
partir d’'images UCT de différents sites squelettiques. Aprés une présentation de I'anatomie du
squelette ainsi que des fantdmes utilisés pour déterminer les parametres dosimétriques, ce chapitre
présente les fractions d’énergies absorbées, calculées a I'aide du code Monte Carlo MCNP6, pour les
régions radiosensibles du squelette en fonction de I'énergie des particules alpha, du site squelettique
et du pourcentage de cellules radiosensibles dans la moelle. Les doses a la moelle rouge et a I’endoste
sont calculées a partir d’'un modeéle biocinétique standard et sont comparées aux données
actuellement publiées.

Le chapitre VI s’est consacré au troisieme défi, qui est la détermination de la distribution du 2**Ra a
I’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 ’'homme sans multiplier
les biopsies, ces données ont donc été déterminées chez la souris. Ce chapitre présente le
développement des modeles animaux, effectué en collaboration avec le Centre d’Imagerie du Petit
Animal (CIPA), a 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), a Nantes. Les premiers résultats sur la répartition du 22Ra a I'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 a la dosimétrie en
alphathérapie.



Chapitre |

Etat de I'art de I'alphathérapie et de
la dosimétrie interne







1. Introduction

Jusqu’a récemment, les traitements de routine en médecine nucléaire thérapeutique étaient réalisés
avec des émetteurs B°. Depuis peu, le développement de nouveaux radiopharmaceutiques,
notamment des émetteurs a (1), et les progrés sur des vecteurs de plus en plus spécifiques rendent la
discipline particulierement prometteuse.

Néanmoins, malgré le ciblage préférentiel des lésions pathologiques visées, une fraction des tissus non
ciblés par le traitement peut étre irradiée. L’évaluation des doses absorbées délivrées a ces tissus est
alors indispensable afin de s’assurer que le rapport entre les risques liés a l'irradiation des tissus non
ciblés et les bénéfices liés au traitement demeure en faveur de ce dernier, cette évaluation devant
idéalement étre effectuée de la maniére la plus personnalisée possible. De plus, elle doit permettre
d’optimiser le protocole d’administration du radiopharmaceutique en vue de maximiser |'efficacité du
traitement tout en limitant l'irradiation des organes a risque. Pour les radiopharmaceutiques
émetteurs a, I'évaluation dosimétrique est donc un véritable challenge au vu du faible parcours de ces
particules.

Ainsi, aprés une présentation de la médecine nucléaire en général, une partie importante de ce
chapitre s’attachera a présenter I'intérét de I'alphathérapie et les nouvelles avancées dans le domaine.
A partir de cette présentation générale, ce chapitre sera ensuite consacré a présenter le formalisme
sur lequel est basée la dosimétrie interne ainsi qu’un état de I'art des différentes méthodes disponibles
acejour.

2. Principe de la médecine nucléaire

2.1. Principe général
La médecine nucléaire regroupe I'ensemble des procédures utilisant des radionucléides sous forme de
sources non scellées a des fins diagnostiques ou thérapeutiques. Les produits administrés sont appelés
des radiopharmaceutiques qui peuvent étre soit un radionucléide seul qui sera directement
métabolisé par I'organisme, comme par exemple I’*3], le 32P ou le #Sr, 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 a établir un diagnostic précoce d’'une
pathologie donnée, grace a [I'‘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 I'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 I'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 I'instrument pour

produire des images 2D représentant la biodistribution du traceur dans I'organisme. Les images
obtenues sont appelées scintigraphies.



La gamma-caméra comporte généralement deux tétes d’acquisition diamétralement opposées.
Chaque téte est composée d’un scintillateur optiquement couplé a un réseau de photomultiplicateurs
associé a une électronique de comptage. Le scintillateur le plus utilisé est I'iodure de sodium dopé au
thallium (Nal(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 a la surface. Par ailleurs, il est possible de ne pas sélectionner les photons
dont I'énergie n’est pas proche de celle du radionucléide grace a l'application de fenétres
spectrométriques. Cet aspect sera détaillé dans le chapitre Ill. 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 I'information recherchée. Les
acquisitions planaires permettent de mettre en évidence des anomalies de fixation du
radiopharmaceutique sur une région d’intérét. 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 a 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 a cette limitation, les acquisitions sont réalisées en mode tomographique. La tomographie
d’émission monophotonique (TEMP) consiste a acquérir, en faisant tourner les tétes 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 I'activité dans le
corps du patient (Figure 2-1, c), a 'aide d’algorithmes de reconstruction qui seront décrits dans le
chapitre lll.

Dans ce cadre, le principal radionucléide utilisé est le %°™Tc. L'*23], I''YIn et le 2°'TI sont également
utilisés mais moins fréquemment.

- AN
Figure 2-1 - a) Exemple d'une gamma-caméra, b) vue antérieure d'une scintigraphie osseuse au 9%™Tc-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).



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 I'interaction du positon avec un électron du milieu. Ces photons sont émis simultanément
en opposition, a une énergie de 511 keV. lls sont ensuite détectés par la couronne de détecteurs
individuels du TEP positionnée autour du patient (qui sont constitués d’un cristal, généralement du
Nal(Tl), BGO, BaF2 ou LSO). Une électronique d’acquisition permet alors d’identifier les photons
d’annihilation en coincidence, c’est-a-dire détectés par deux détecteurs dans un intervalle de temps
inférieur a une durée prédéfinie, appelée « fenétre de coincidence », 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 trés court (de
I'ordre de 0,6 mm pour le *8F), 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 I'activité a partir de I'ensemble des évenements 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 8F est couramment utilisé en routine clinique, et le *Ga
commence a I'étre; d’autres isotopes radioactifs, tels que I''*N, le 11C, I''2%], I''50Q, le 82™Rb et I’%°Y sont
pour l'instant essentiellement utilisés en recherche (2).

a)

Figure 2-2 - a) Exemple d'une caméra TEP/TDM, b) vues axiales d'une acquisition TEP/TDM aprés injection de *®F-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 premiere application en médecine nucléaire thérapeutique



remonte au début des années 1910 avec l'utilisation du radium pour le traitement des synoviorthéses.
L’avancée majeure dans le domaine est I'utilisation, a partir de 1946, de I'*3!| pour le traitement des
hyperthyroidies et des cancers de la thyroide. Ce radionucléide représente encore la majorité des actes
de médecine nucléaire thérapeutique.

La médecine nucléaire thérapeutique est également trés 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 #Sr, le °3Sm-lexidronam ou le ®*Re-etidronate sont utilisés dans cette branche.

Les radiosynovectomies ou radiosynoviorthéeses, quant a elles, sont employées pour le traitement des
synovites articulaires et sont maintenant pratiquées pour I'ensemble des articulations par
administration locale d’*°Y, de 8Re ou d’'®°Er sous forme colloidale. Le choix du radionucléide utilisé
dépend du volume de I'articulation a traiter.

Par ailleurs, I'iobenguane marqué a I’} (3!-mIBG) est utilisé pour traiter certaines tumeurs
neuroendocrines, telles que le neuroblastome chez I'enfant.

La médecine nucléaire thérapeutique s’est largement développée grace 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 a la cible. Aujourd’hui, le terme
« Radiothérapie Interne Vectorisée » désigne la majorité des actes de médecine nucléaire
thérapeutique.

Ces avancées ont ainsi permis I'émergence de nouvelles méthodes comme la radioimmunothérapie
pour le traitement des lymphomes non hodgkinien avec en particulier I'utilisation du *°Y-ibritumomab
tiuxetan (Zevalin®), la radiothérapie interne sélective par microsphéres marquées a I’*°Y pour le
traitement des cancers du foie (SIRT) ou encore la peptidethérapie pour les tumeurs neuroendocrines
avec l'utilisation du Y’Lu-DOTATATE (Lutathera®).

Aujourd’hui, 100 ans apreés les premiers essais, les émetteurs a suscitent de nouveau et de plus en plus
d’intérét dans le domaine de la médecine nucléaire thérapeutique, grace a leurs propriétés tres
intéressantes.

3. L’alphathérapie

L'alphathérapie consiste a utiliser des émetteurs a pour les applications de médecine nucléaire
thérapeutique. La premiére utilisation d’émetteur a dans un but thérapeutique remonte a 1901. A
I’'Hopital Saint-Louis, des sources de radium préparées par le couple Curie, sont utilisées sur des lésions
cutanées. Tres vite, un grand nombre d’études sur ces sujets paraissent en France et a I'étranger.

Depuis ces premieres utilisations du radium, mises a 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 a plus facilement disponible, pour que ce
domaine retrouve un nouvel intérét. Le *'3Bi est le premier émetteur a & étre utilisé dans un essai
clinigue chez ’lhomme en 1997 (4,5). Plus récemment, en 2013, le ?22Ra (Xofigo®) est le premier
émetteur a a obtenir I'autorisation de mise sur le marché pour le traitement des patients atteints de
métastases osseuses aprés un cancer de la prostate. Il est, a I’heure actuelle, le seul émetteur a, a étre
utilisé en routine clinique. Néanmoins, de plus en plus de publications présentent de nouveaux



radiopharmaceutiques émetteurs a ainsi que leurs résultats trés prometteurs lors des premiers essais
cliniques. Les paragraphes suivants seront dédiés alors a la présentation des caractéristiques physiques
et radiobiologiques des particules a, les stratégies de développement des nouveaux
radiopharmaceutiques dans le domaine ainsi que les applications précliniques et cliniques des
différents radionucléides émetteurs alpha d’intérét.

3.1. Physique des particules a

Les particules a 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 a interagissent principalement par interaction coulombienne avec les
électrons des atomes du milieu, les interactions avec les noyaux des atomes étant négligeables. Ces
interactions vont entrainer 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 étre quantifiée par le
pouvoir de ralentissement, inversement proportionnel au carré de la vitesse de la particule. Par
conséquent, plus la vitesse de la particule a diminue, plus son énergie est transférée au milieu. En fin
de parcours, la vitesse des particules a est suffisamment faible pour capturer des électrons et se
neutralise. Ainsi, la fin du parcours de la particule a se caractérise par un pic de dépdt d’énergie appelé
le pic de Bragg (6).

La particule a étant une particule lourde, elle ne céde qu’une infime partie de son énergie a chaque
interaction. Sa trajectoire est peu déviée et suit une trace quasiment rectiligne sur une courte distance.
Les particules a n’ont pas toutes exactement le méme parcours. La distribution des valeurs des
parcours autour de la valeur du parcours moyen?! est liée aux fluctuations statistiques des pertes
d’énergie. Ce phénomeéne 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, I'énergie de la particule a peut
étre transmise a des électrons secondaires (delta rays), libérés le long du parcours de la particule
primaire. Le TEL ne prend pas en compte ces électrons 6 dont I’énergie acquise lors de I'interaction de
la particule a leur permet d’avoir un parcours suffisamment grand pour former une trace séparée a
I’échelle de la cible.

Dans les tissus biologiques, le parcours des particules a de I'énergie des radionucléides d’intérét en
alphathérapie, a savoir entre 4 et 9 MeV, est de I'ordre de 50-90 um. Cette distance correspond a
quelques diametres cellulaires ; en comparaison le parcours des particules B~ est de quelques mm a
guelques cm. Le TEL est élevé, environ 100 keV/um tandis qu’il est de I'ordre de 0,2 keV/um (entre 0,1
et 1 keV/um) pour les particules B~ (7). En fait, plus I'énergie initiale de la particule a est importante,
moins elle perd d’énergie par unité de longueur au début de son parcours. Ainsi, le TEL d’une particule
a de 5,75 MeV est d’environ 80 keV/um pour un parcours d’environ 47 um tandis que le TEL d’une
particule a de 8,375 MeV est d’environ 60 keV/um pour un parcours de prés de 85 um. Au niveau du
pic de Bragg, le TEL atteint 200-250 keV/um (Figure 3-1). Toutes les particules auront le méme TEL en
fin de parcours.

Pour simplifier et réduire les temps de calcul, des approximations sont souvent adoptées. Pour les
particules o dont I'énergie est inférieure a 10 MeV, ce qui est le cas en alphathérapie, I'approximation
du ralentissement continu des particules (CSDA - continuous slowing down approximation) est
généralement jugée valable. Basée sur les données du pouvoir d’arrét, la CSDA considére une perte

! Le parcours moyen correspond a la distance moyenne que la particule franchit avant d’étre arrétée dans le
matériau.



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 a
(=100 nm) sont souvent négligés du fait que les cibles étudiées sont bien plus grandes que ces
dimensions.
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Figure 3-1 - TEL en fonction de la distance parcourue dans ’eau pour 2 radionucléides d’intérét en alphathérapie avec
des énergies initiales différentes.

3.2. Effets biologiques des particules a
La forte cytotoxicité des particules a est démontrée depuis 1932 (8). A cette époque, Raymond Zirkle
étudie I'effet des particules a du polonium sur la division cellulaire des spores de fougeres 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 a. Puis dans les années 1960, des séries d’études réalisées par Barendsen
et al. ont analysé la radiobiologie des particules a (9—-15).

En raison de leur fort TEL, les particules a produisent des ionisations denses et ont une probabilité
importante d’induire des dommages directs a I’ADN. Ces lésions, produites proches les unes des
autres, entrainent notamment des cassures double-brins qui sont plus difficiles a réparer (16,17). La
propension des particules a a 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 B~ nécessite
I’'accumulation de dommages sub-létaux a des débits de doses plus importants (Figure 3-2). Le nombre
et la distribution des cassures double-brins de I’ADN sont corrélés avec la survie cellulaire (18). En effet,
le modele de survie des particules a est linéaire, sans épaulement contrairement aux particules B
(Figure 3-3). Ainsi, une particule a traversant le noyau d’une cellule a une probabilité de 20 a 40% de
provoquer des cassures double-brins et donc de la détruire. Selon les différentes études de survie
cellulaire menées, de 1 a 20 particules a sont nécessaires pour détruire une cellule. Cette valeur
dépend de la géométrie cellulaire, de la distribution du TEL durant I'irradiation ou dans la phase ou se
trouve la cellule (19). Cette propriété est particulierement intéressante dans le contexte de la RIV, ou
les débits de dose ne sont pas trés élevés, avec un pic maximal de I'ordre de 0,1 Gy/h (20), sont
continus et décroissent exponentiellement avec le temps.

En plus des cassures et dommages a I’ADN, il a été démontré que les particules o provoquent des
instabilités chromosomiques aussi bien dans les cellules irradiées que dans les cellules non irradiées



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 a par rapport aux particules B-, est que leur cytotoxicité est moins
dépendante de la présence d’oxygéne, 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 a entrainent des arréts dans la phase G2-M du cycle cellulaire,
qui est considéré comme la plus radiosensible, plus prolongés qu’une irradiation a faible TEL (15,23).
Cela se rajoute également au fait qu’il ait été montré qu’une irradiation a bas débit de dose bloquerait
les cellules en phase G2-M. Les deux effets combinés renforceraient les avantages de I'alphathérapie
(24).

Une valeur de TEL unique étant difficile a déterminer pour un radionucléide, du fait que les radiations
émises par celui-ci ne sont pas de maniére 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 a un rayonnement de référence,
généralement des émissions X de 250 keV ou les rayonnements y du cobalt-60. Pour une méme dose,
I’EBR des particules a est de I'ordre de 5 a 100, selon le type d’effet considéré. Si I'effet biologique est
stochastique, par exemple le risque d’apparition de cancer, alors I'EBR est globalement autour de 20.
C’est pourquoi, un facteur de pondération tissulaire de 20 pour les particules a a été recommandé par
la CIPR pour les besoins de la radioprotection. En RIV, I'effet biologique pertinent est déterministe et
correspond plutot a la sévérité de la toxicité. Les valeurs d’EBR pour les survies cellulaires déterminées
in vitro et in vivo sont plut6t entre 3 et 8 (26). Ainsi, une EBR de 5 a été recommandée pour associer la
dose absorbée a un possible effet déterministe (27).

Il est a 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 a telle qu’on peut la retrouver en RIV peut avoir un
impact important sur la distribution de la dose absorbée et modifier I'allure de la courbe de survie
(28,29). Le type de modification pouvant étre induit est présenté Figure 3-3.
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Figure 3-2 - Les particules avec un fort TEL (a) ont plus de chance d’induire une cassure double brin de ’ADN que les
particules avec un faible TEL (f’) [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 hétérogeéne du radionucléide dans le milieu de culture (lignes en pointillées) pour des particules a et §
[image tirée de (31)].

3.3. Domaine d’application de ’alphathérapie

Le principal avantage des particules a en RIV est leur forte radiotoxicité. En effet, il a par exemple été
montré qu’une seule particule o émise par I’*!*At sur la surface d’une cellule a permis d’obtenir le
méme niveau de mort cellulaire que 1000 désintégrations d’*°Y (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 a la difficulté de stériliser les cellules souches cancéreuses, considérées comme plus
résistantes a la chimiothérapie et la radiothérapie classique. De plus, en raison du faible parcours des
particules émises, les propriétés de I'alphathérapie sont particulierement 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 I'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
apres une chimiothérapie (33—35). Enfin, elle est envisagée lorsque les cancers se présentent sous la
forme d’'une fine couche a la surface des cavités (méningites néoplasiques, cancer ovarien).
Néanmoins, contrairement aux particules -, on ne peut pas profiter de I'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 étre 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 I'alphathérapie, le radionucléide peut étre lui-méme le vecteur, c’est, par exemple,
le cas pour le 223Ra. Le caractére ostéotrope du radium est alors mis a profit pour se fixer de facon plus
importante sur les zones de fort renouvellement osseux, ce qui est le cas des métastases
ostéocondensantes.



Dans la majorité des cas, I'objectif est de cibler spécifiquement les cellules tumorales et donc de
chercher a identifier les biomarqueurs distinctifs ou surexprimés par différents types de cellules
tumorales et a développer les vecteurs qui leur seront associés. Depuis quelques années, les
recherches dans ce domaine explosent. Grace aux avancées en biologie, notamment dans le domaine
des —omiques (génomique, métabolomique, protéomique), de nombreuses signatures de I'expression
tumorale ont été dévoilées. Il s’agit en particulier d’antigénes ou de récepteurs peptidiques. Les cibles
biologiques qui font principalement I'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-angiogenése? tumorale constitue une stratégie intéressante puisque
les vaisseaux sanguins nouvellement synthétisés par les tumeurs se distinguent par leur structure
irréguliére anormale. Des anomalies a la surface des cellules endothéliales peuvent ainsi étre une voie
pour cibler uniquement les vaisseaux tumoraux et épargner les vaisseaux sains.

Vecteurs

A I'heure actuelle, les principales études sur les vecteurs ciblant ces biomarqueurs utilisent des
anticorps monoclonaux®. L'une des limitations des anticorps intacts est leur taille (=150 kDa*) qui
prolonge leur temps dans la circulation et leur pénétration dans les cellules cancéreuses. Grace 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 étre éliminés plus rapidement
par les voies d’excrétion. Parmi les anticorps potentiels, le trastuzumab, le lintuzumab et le rituximab
ciblant respectivement les antigénes HER2, CD33 et CD20 (Tableau 3-1) sont particulierement étudiés.
Récemment, les thérapies pré-ciblées ont été considérées pour accroitre I'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 a de I'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 I'avidine et la streptavidine)
radiomarquée administrée va rapidement se diffuser jusqu’aux cellules tumorales pour venir se fixer
spécifiguement aux molécules pré-ciblées. Une seconde technique de pré-ciblage consiste a injecter,
dans un premier temps, des anticorps bispécifiques dont I'un des bras va reconnaitre I'antigene. Puis,
un hapténe® radiomarqué est injecté et va se fixer sur I'autre bras de I’anticorps. Plusieurs études pré-
cliniqgues ont montré les bénéfices de I'alphathérapie pré-ciblée, principalement dans les cancers
hématologiques comme les leucémies aigués myéloblastiques (39), les lymphomes non-Hodgkiniens
(40), les leucémies a cellules T de I’'adulte (41) et le ymphome anaplasique a grandes cellules (41).

Les peptides, tels que les hormones ou les neurotransmetteurs, représentent une catégorie de ligands
particulierement 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 trés courte, des analogues peptidiques radiomarqués sont

2 Dans le cadre du cancer, la néo-angiogénése 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 a partir d’une seule cellule et reconnaissant tous le méme épitope sur un antigéne donné.

4 Symbole du kilodalton, unité de mesure de masse moléculaire : une masse égale a 150 kDa, signifie qu’une

mole de cette protéine pese 150 000 grammes.
5> Un hapténe est un élément constitutif d’un antigéne de faible poids moléculaire.



donc élaborés avec des demi-vies plus longues. Parmi les peptides potentiels, la somatostatine et la
substance P sont plus particulierement étudiées.

Les aptameres sont des oligonucléotides, ARN ou ADN, qui prennent une conformation dans I’espace
leur permettant de reconnaitre des cibles variées allant des acides aminés aux cellules (42). Leur
utilisation reste au stade des études in vitro mais leur facilité a étre 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 trés grand intérét en alphathérapie. En effet, la stabilité
du marquage entre I'émetteur a et son vecteur est un point essentiel pour le succes de la thérapie et
pour limiter la diffusion du radionucléide non-marqué ou de ses descendants dans I'organisme. De
plus, ils peuvent contenir plusieurs radionucléides par nanoparticule. A I’heure actuelle, il existe une
grande variété de nanoparticules organiques (micelles, liposomes ou dendriméres) et inorganiques
(nanoparticules d’or, nanoparticules d’oxyde de fer, quantum dots ou nanotubes de carbone). Le
ciblage se fait ensuite de deux facons. La premiére consiste a profiter de I'architecture vasculaire
défectueuse associée a 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 I'épithélium vasculaire et se concentrer localement. La deuxieme, plus récente, a été
élaborée pour traverser les membranes cellulaires en les marquant avec les ligands présentés
précédemment et pouvant étre internalisés. L’avantage des radiopharmaceutiques nanovectorisés est
gue plusieurs ligands peuvent étre placés a leur surface, leur permettant de se lier sur un plus grand
nombre de cibles moléculaires.

Agent chélateur

Enfin, il est a 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
Antigéne CD19 Leucémie
Antigéne CD33 Leucémie
Antigéne CD20 Lymphome non-hodgkinien

Antigéne membranaire

(g PSMA Prostate
spécifique de la prostate
Récepteur du facteur de HERD Sein, péritonéal, ovarien,
croissance épidermique pancréas, estomac

Récepteurs de la
somatostatine SSTR 1-5
Récepteurs NK de la

Récepteur peptidique Neuroendocrine

Récepteur peptidique Gliome
P peptidi substance P
Protéine de la matrice i . .
. Ténascine Gliome
extracellulaire
Transporteur Sodium/Phosphate NaPi2b Ovarien
Vitamine Folate Ovarien
. Sulfate de chondroitine ,

Antigene Mélanome

protéoglycane
Tableau 3-1 - Liste des principaux biomarqueurs d’intérét 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’intérét en alphathérapie et leurs

applications cliniques et précliniques
Il existe environ 100 radionucléides émettant des particules a, la plupart étant des noyaux lourds de
numéro atomique supérieur a 82. Seul un nombre réduit de ces radionucléides est disponible pour une
utilisation clinique (1,20,45) (Figure 3-5). La plupart des émetteurs a étudiés sont issus de la
décroissance de I'uranium, thorium ou actinium.

Différents critéres 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 étre 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 péres,
les processus chimiques nécessaires a leur couplage au vecteur. Dans le cas de radioéléments

a période courte, la durée de I'élution du générateur et des processus de purification ne doit
pas étre trop longue pour obtenir suffisamment d’activité,

- le devenir du radionucléide dans les tissus biologiques. Par exemple, il a été montré que
I’astate était relargué plus rapidement hors de la cellule que le bismuth (46).
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Figure 3-5 - Chaines de désintégration. Les émetteurs a sont dans les cases rouges et les isotopes stables dans les cases
vertes. La demi-vie est indiquée a I'intérieur de chaque case et le mode de décroissance (a, f 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)].




Aujourd’hui, grace 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 a. Ces
radiopharmaceutiques sont reportés, des radionucléides les plus avancés en recherche aux
radionucléides commencgant a étre utilisés dans des études précliniques, dans les prochains
paragraphes.

3.5.1. Le radium-223 (*Ra)
Analogue au calcium, il est utilisé pour le traitement des métastases osseuses apres un cancer de la
prostate. Aprés des études cliniques de phase | et Il (63-66), le 2>Ra est passé dans un essai de phase
IIl pour évaluer son avantage dans la survie par rapport a un placebo sur 921 patients (67). Il est
actuellement le seul émetteur a a avoir complété les essais cliniques de phase I/11/1ll et ainsi a avoir
obtenu I'autorisation de mise sur le marché. N’étant pas remboursé par la sécurité sociale, le 22Ra 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 apres un cancer du rein : le protocole
EIFFEL. Ce radiopharmaceutique étant I'objet principal de ce travail de these, les études le concernant
seront détaillées dans le chapitre Il.

Par ailleurs, le marquage du 2%3Ra pour cibler des régions autre que I'os est complexe. En effet, il est
nécessaire de trouver un chélateur assez stable pour que le 222Ra ou ses descendants ne migrent pas
vers des régions non-ciblées, en particulier vers la moelle osseuse. Ainsi, le 2Ra est actuellement
I’objet de plusieurs études précliniques visant a le conjuguer a des nanoparticules (69-71).

3.5.2.L’astate-211 (*"At)
L’21At est I'un des émetteurs a 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 a : 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 I'utilisation de I’*!!At est sa disponibilité puisqu’il est nécessaire de disposer
d’un cyclotron d’énergie adaptée (48). En France, la production d’?'!At était réalisée au cyclotron
d’Orléans (CERI/CNRS) jusqu’a sa production actuelle au cyclotron ARRONAX de Nantes. Pour faciliter
I'acces au radionucléide en clinique, des études sont en cours sur de nouveaux générateurs comme le
générateur 21'Rn/?MAt (49).

Une autre limitation importante concerne I'instabilité chimique des complexes astatés in vivo. Comme
I’astate fait partie du groupe des halogenes, sa forme libre a tendance, comme l'iode, a se localiser
dans la thyroide, la rate, la moelle osseuse, I'estomac et les poumons (50).

Essais précliniques
De trés nombreux essais précliniques ont été réalisés avec I’?!’At (51) dont un certain nombre est
prometteur.

Tout comme liode, I'astate s’accumule dans la thyroide via le symport® sodium/iode (NIS) et
contrairement a I'iode, 'astate a une période physique plus compatible avec des temps de rétention
réduits dans ces cellules tumorales. De plus, il est possible, a I'aide de techniques de thérapie génique,

6 Un symport est une protéine membranaire permettant le transport de molécules ou ions dans la cellule.



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 I'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% aprés 1 an (contre 40 jours pour le
groupe témoin).

Comme indiqué au §2.3, la métaiodobenzylguanidine (MIBG) radiomarquée a I'iode est utilisée depuis
des décennies notamment pour le traitement des neuroblastomes. Néanmoins, ['efficacité
thérapeutique de I'**!] 3 éliminer les micrométastases reste limitée. Ainsi, le meta-[?'!At]astatobenzyl
guanidine (MABG) a été développé. Des études in vitro ont montré que I’**At-MABG était 1000 fois
plus cytotoxique que I'*I-MIBG. Ce méme rapport de toxicité a été observé pour des cellules
tumorales dont le transporteur de la noradrénaline a pu étre exprimé par une approche de thérapie
génique (51).

Couplé a des bisphosphonates, I’*'At est également étudié pour réduire les douleurs liées aux
métastases osseuses. En effet, les bisphosphonates sont généralement utilisés en clinique pour
stimuler I'activité ostéoblastique. lls sont largement utilisés par couplage a des émetteurs . Une
étude chez la souris saine a montré une forte fixation dans I'os et une plus faible dose absorbée par la
moelle osseuse qu’avec un émetteur B~ (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 a I’!At tels
que F(ab’),, Fab, scFv, diabody, affibody et nanobody (55).

Enfin, de nombreuses études ont été menées pour associer I'astate a 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 a 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 microspheres
d’albumine humaine marquées a I’!!At a été rapporté. Une rémission compléte a été observée avec
une légére atteinte de la fonction thyroidienne (60).

A la fin des années 90, l'université Duke (Etats-Unis) a lancé une étude clinique de phase | avec
I’'administration de I'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 a 116
semaines selon les types de cancers ont été rapportées.

En 2005, un essai clinique de phase | a été initié par I'université de Goteborg (Suéde) sur 12 patientes
atteintes d’un cancer ovarien (62) par I'administration intrapéritonéale du radiopharmaceutique #'*At-
MX35-F(ab’), ciblant NaPi2b (Tableau 3-1). Les premiéres patientes ayant recu une activité importante
au niveau de la thyroide, un blocage de cette derniere a été effectué a I'aide d’un agent bloquant. Les
auteurs de I'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.’actinium 225 (***Ac)
L'2%Ac émet, par désintégration, 4 particules a et 3 particules B, dont la majorité sont de hautes
énergies (72). L'avantage de ce radionucléide est d’exploiter la cascade des 4 émissions a puisqu’il



permet d’obtenir une dose plus élevée en administrant moins d’activité. Il est a noter qu'’il peut étre
un générateur in vivo du 213Bi qui est I'un de ses descendants. L’2*°Ac a I’avantage de ne pas émettre
de raies y de hautes énergies, ce qui facilite le transport et I'utilisation en clinique. Il émet par contre
des y d’énergie d’intérét 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’?*°Ac a été principalement réalisée par extraction radiochimique du 2*°Th issu de la
décroissance de I’’33U (73). Les sources de 22Th permettant de produire des activités assez importantes
pour une utilisation clinique sont disponibles dans seulement trois instituts’. De nombreuses études
se concentrent sur d’autres facons de produire I’>*Ac : par irradiation de 2%°Ra 3 I'aide d’un faisceau
de protons de haute énergie (74), par un générateur Th/Ac (75) ou en augmentant la disponibilité du
parent 2Th (76).

Essais précliniques

En 2001, McDevitt et al. publient dans Science les premiéres études in vivo montrant I'efficacité de
I’>2Ac 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 particulierement de la cadhérine
endothéliale vasculaire®, par I'anticorps E4G10 est également une voie thérapeutique trés intéressante
qui a permis de détruire la structure vasculaire du tissu tumoral (78).

Ce radionucléide a aussi fait I'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, I'étude du DOTATOC marquée a I’’*Ac a montré une meilleure efficacité que le Y’Lu-
DOTATOC pour le traitement des tumeurs neuroendocrines (80).

Cependant, les trois descendants de I’?Ac générent 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
I"utilisation de nanoparticules (69).

Essais cliniques

L’?%5Ac a fait 'objet d’un premier essai clinique de phase | débuté en 2005 et clos en 2015, initié par le
Memorial Sloan Kettering Cancer Center (New York, Etats-Unis). Couplé a I'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 aigués myéloblastiques (82—84). A suivi un second essai
de phase | débuté en 2012 pour des patients nouvellement diagnostiqués avec une administration
d’activité fractionnée en 2 activités égales. Les 2 essais ont montré I'innocuité du radiopharmaceutique

7 A l'Institute for Transuranium Elements (Karlsruhe, Allemagne), a Oak Ridge National Laboratory (Etats-Unis) et
a I'Institute of Physics and Power Engineering (Obninsk, Russie).

8 La cadhérine endothéliale vasculaire est un élément essentiel des jonctions adhérentes endothéliales et joue
un role primordial dans la perméabilité vasculaire.



et une corrélation a été établie entre I'efficacité du traitement et le nombre de blastes® dans le sang
périphérique. Un troisieme essai clinique de phase | avec le méme radiopharmaceutique a commencé
en décembre 2016 pour le traitement des myélomes multiples réfractaires.

Extrémement prometteur, un essai clinique pilote est en cours, couplant I'’?°Ac a I'anticorps PSMA-
617, pour le traitement du cancer de la prostate résistant a la castration ayant métastasé (85). Les
résultats obtenus sur les deux premiers patients ont fait 'objet d’une publication, les réponses
complétes au traitement étant particulierement 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 a I"*>Ac 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 I’>2Ac associé a I'anticorps J591 a ouvert en septembre
2017 pour le traitement du cancer de la prostate.
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Figure 3-6 - Images TEP/TDM avec injection de %8Ga-PSMA-11 d'un patient traité avec de I'>>Ac-PSMA-617. La répartition
des tumeurs avant traitement (A), bilan aprés 3 cycles d’225Ac-PSMA-617 (injection bimensuelle de 9-10 MBq soit 100
kBq/kg) (B), et bilan final aprés une injection additionnelle pour consolider le traitement de 6 MBq d’>5Ac-PSMA-617
[Image tirée de (85)].

3.5.4.Le bismuth-213 (*3Bi)
Le 23Bj est I'un des radionucléides le plus étudié a I’heure actuelle. Il est facilement disponible grace a
un générateur d’?**Ac qui permet de fournir du 2:3Bi pendant 10 3 15 jours (87,88). Il émet une particule
a, accompagnée d’une émission y a 440 keV. Son utilisation est limitée par sa période courte : 45,6
minutes. Le 2*Bi va libérer 20% de son énergie pendant les 15 premiéres minutes et il reste seulement
6 % de son énergie 3 heures apres injection. Néanmoins, de nombreuses études utilisant ce
radionucléide ont été publiées.

Essais précliniques

Un certain nombre d’études précliniques ont abouti a des études cliniques présentées dans le
paragraphe suivant. Par ailleurs, des survies moyennes augmentées voire des guérisons ont été
montrées pour des modéles de cancers colorectaux avec le 2Bi-trastuzumab (cf. §3.4) et 2'3Bi-
HuCC49ACH2 (anti-TAG-72) (89), des modéles de lymphomes avec #'3Bi-LL1 (anti-CD47) (90) ou des
modeéles de cancer de la prostate avec 2*Bi-bevacizumab ciblant des récepteurs des facteurs de
croissance endothéliale vasculaire (91).

% Un blaste est une cellule hématopoiétique indifférenciée. Les blastes sont contenus dans la moelle. Dans le cas
de leucémies aigués, ces blastes passent dans le systéme sanguin.



Le ciblage de MUC1 - exprimé dans 90% des cancers ovariens, de la prostate et du pancréas alors que
95% des cellules saines ne I'expriment pas - par 23Bi-C595 est une voie d’intérét actuellement (92).

Enfin, PAI2 une protéine ciblant le biomarqueur uPA surexprimé dans certains cancers suscite
également beaucoup d’attention et a été testé avec succes dans les cancers des seins, ovariens, de la
prostate et du pancréas (93).

Essais cliniques

Le 213Bi est le premier émetteur a a avoir fait I'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 aigué myéloblastique par injection de 21Bi-lintuzumab (94,95). Le traitement a bien été
supporté et aucune toxicité sévere n’a été observée dans les organes a 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/l a inclus 31 patients. Des réponses partielles et complétes ont été
obtenues sur 6 des 25 patients.

Un essai clinique de phase | a été conduit en Allemagne pour le traitement des lymphomes non-
hodgkiniens suite a 'administration de 23Bi-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 | 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 a la substance P (Tableau 3-1), le 213Bi a été testé avec succeés sur plus d’une vingtaine de
patients au total, atteints de tumeurs au cerveau. Une réduction du volume tumoral a été montrée
sans |'apparition de toxicité (97) permettant par la suite une résection chirurgicale. Une survie médiane
prolongée a été observée (86).

Publiée en 2014, lefficacité du 213Bi couplé au DOTATOC pour le traitement des tumeurs
neuroendocrines a été soulignée sur 7 patients résistants au traitement par irradiation §~ (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 2*Bi couplé au PSMA-617 (99).

De méme a été rapportée cette méme année une étude clinique pilote associant le 23Bi & 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 compléte des cellules
tumorales (100).



Figure 3-7 — Patient souffrant de nombreuses tumeurs dans le lobe gauche du foie et de multiples Iésions dans le lobe
droit ainsi que des métastases osseuses disséminées, principalement dans la colonne vertébrale et le pelvis. Images PET
apreés injection de 8Ga-DOTATOC: a) avant le traitement et b) aprés injection de 10,5 GBq de 23Bi-DOTATOC [Image tirée
de (98)].

3.5.5.Le bismuth-212 (***Bi)

Le #1?Bi émet une particule a avec une énergie moyenne de 7,8 MeV et une particule B. Sa période de
60,6 min est trop courte pour un transport entre sites mais il peut étre produit a partir d’un générateur
de 2%*Ra. Néanmoins, la libération de 22°Rn oblige 3 réaliser les expérimentations sous atmosphére
contrdlée (20). Ce radionucléide émet également des émissions y de hautes énergies (2,6 MeV) qui
imposent des protections importantes pour le personnel. Le #'2Bj étant un des descendants du 2!2Pb,
I'utilisation de ce dernier est préférée car il représente une source alternative de 2!2Bi tout en
s’affranchissant du radon.

Ce radionucléide a fait I'objet des premiéeres études animales qui ont conduit au développement de la
radioimmunothérapie a (101). Les études actuelles se concentrent principalement sur la méthode de
conjugaison du 12Bi (102). En effet, de fortes toxicités ont été observées notamment dues a la non-
stabilité du complexe in vivo.

Quelques études ont néanmoins montré des résultats positifs, en particulier avec I'administration
intrapéritonéale de 2'?Bi pour le traitement de cancers ovariens (103) et 'utilisation de #*?Bi-DOTMP
pour le traitement des métastases osseuses (104).

3.5.6.Le plomb-212 (**Pb)

Le 212Pb n’est pas directement un émetteur a mais un émetteur B~. Sa période est relativement courte :
10,6 heures. Il est considéré comme un candidat trés intéressant pour I'alphathérapie comme
précurseur du #2Bi. Aujourd’hui, il est principalement produit par AREVA Med qui a développé un
procédé permettant I"extraction et la purification du #?Pb & partir du 2%2Th provenant d’anciennes
activités industrielles d’AREVA pendant les années 1950-1970. L’entreprise possede a I'heure actuelle,
deux laboratoires de production, dont un en France dans le Limousin. D’autres méthodes de
production du #'?Pb sont reportées dans la littérature (105).

Miao et al. (106) ont rapporté le traitement de mélanomes chez la souris par un peptide marqué au
212pph. Les résultats ont montré une diminution importante de la croissance tumorale, des survies
moyennes augmentées voire des rémissions completes. Kasten et al. ont également trés récemment
publié une étude sur I'utilisation d’un anticorps marqué au 2*2Pb ciblant B7-H3 qui est surexprimé dans
les cancers ovariens (107).



En dehors de ces études, la majorité des essais précliniques concerne le radiopharmaceutique 2*2Pb-
TCMC-trastuzumab, pour le traitement des cancers ovarien et intrapéritonéal, qui a fait I'objet d’un
essai clinique de phase | (108) (109). Cet essai incluant 18 patients a montré la faisabilité de I'utilisation
clinique du 22Pb et sa non-toxicité.

3.5.7.Le thorium-227 (**’Th)

Le 22’Th décroit par émission de particules a d’énergie moyenne 5,9 MeV, avec une période de 18,7
jours en 2%Ra. Il émet également des émissions y de 236 keV (11,2%) qui permet de réaliser des images
scintigraphiques. Il peut étre produit par la décroissance B d’un générateur d’??’Ac (110) ou par
activation neutronique du ?%°Ra (111). Jusqu’a récemment, il était plutdt considéré comme un
générateur de ??Ra. Le 2%3Ra ayant montré de faibles toxicités jusqu’a une activité de 250 kBg/kg,
I'intérét 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 |'efficacité du 2’Th couplé & I'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 2*’Th couplé a I'anticorps
trastuzumab pour le traitement du cancer du sein (113). Une corrélation entre la dose et I'inhibition
de la croissance de la tumeur a été observée (114,115).

3.5.8.Le terbium-149 (*°Tb)

Le Tb est un lanthanide qui se désintégre a la fois par émission a, avec une fréquence de 17% par
transition, ainsi que par capture électronique et par émission B*. Il possede des propriétés
intéressantes, notamment car son émission a a 3,97 MeV correspond a un parcours d’environ 25 um
dans les tissus. Il s’agit du parcours le plus faible parmi les différents radionucléides d’intérét, limitant
encore l'irradiation non désirée aux tissus sains avec un TEL assez important de 143 keV/um (116). De
plus, I'un des avantages unique de ce radionucléide est son émission B* qui permet de réaliser des
images TEP de la distribution des radiopharmaceutiques marqués au **Tb (117). Des images TEP/TDM
obtenues avec du Tb-DOTANOC sont présentées Figure 3-8. Enfin, sa chélation avec un agent
standard comme DOTA est également un atout.

L’efficacité thérapeutique du *°Tb associé a I’anticorps rituximab pour le traitement des lymphomes a
été montrée par Beyer et al. (118). L'injection de **Tb-rituximab a permis d’obtenir des survies
supérieures a 120 jours dans 89% des animaux traités contrairement aux souris témoins mortes d’'un
lymphome au bout de 37 jours sans traitement. |l est néanmoins a souligner qu’a la fin de I'étude, 28%
de l'activité des descendants a vie longue restaient dans le corps, majoritairement dans les os.

En 2012, Miiller et al. ont publié une étude ou le 1**Tb a été associé a un vecteur - le cm09 - ciblant les
récepteurs des folates (Tableau 3-1). Son administration a permis des survies prolongées voire une
rémission compléte des souris porteuses de tumeurs par rapport aux souris contréles (119).

Les études rapportant des évaluations in vivo utilisant du **Tb 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 1**Tb a pu étre produit par irradiation de cibles de tantale
avec des protons a haute énergie grace a l'installation nucléaire de recherche ISOLDE du CERN. La
faible période du radionucléide (4,1 h) complique également les études, I'administration devant étre
faite rapidement aprés purification du *Tb pour que la présence des descendants ne soit pas trop
importante.



sagittal coronal

Figure 3-8 - Images TEP/TDM d'une souris greffée de tumeurs, 2h aprés l'injection de 7 MBq de “9Tb-DOTANOC.
Projections d'intensité maximales (a, b) et sections montrant I'accumulation de la radioactivité dans les greffes de
tumeurs et de I'activité résiduelle dans les reins et la vessie (117).

3.5.9.Conclusion
La disponibilité de plus en plus importante des radionucléides émetteurs a dans des quantités
compatibles avec la clinique, les caractéristiques physiques et radiobiologiques des particules a, les
résultats particulierement encourageants des essais cliniques en cours et les nombreux essais
précliniques optimisant encore le ciblage des biomarqueurs moléculaires des tumeurs font de
I'alphathérapie une discipline en plein essor et extrémement prometteuse.

De plus, bien que le nombre de patients traités reste modéré, I'ensemble des résultats des essais
cliniques sont particulierement encourageants et montrent |'efficacité de cette thérapie avec un
minimum de toxicité et I'essor du domaine avec des publications tres récentes et prometteuses.

Cependant, certains parametres restent a optimiser. En effet, si le radionucléide devient libre dans
I'organisme, il risque de provoquer des toxicités aux tissus sains. Ces régions dépendent du
radionucléide. Pour I’?!!At, celui-ci faisant partie du groupe des halogénes, sa forme libre a tendance,
comme l'iode, a se localiser dans la thyroide, I'estomac et les poumons. Le 212Pb libre peut induire des
toxicités plus particulierement a I'os et aux globules rouges, le 2?Bi/?13Bi aux reins, le ?>Ra a 'os et
I’?Ac au foie et a I'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 a court, moyen ou long terme. De ce
fait, I'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 a appliquer. Pour les applications
médicales, les principes fondateurs de la radioprotection sont la justification et I'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 a la protection sanitaire contre les
dangers résultant de I'exposition aux rayonnements ionisants. En France, le décret 2003-462 du code
de la santé publique reprend ces principes.



Toute exposition aux rayonnements ionisants a des fins médicales doit étre justifiée en évaluant le
rapport bénéfices/risques. Que ce soit a visée diagnostique ou thérapeutique, I'acte médical doit
présenter un « avantage net suffisant » pour le patient et la société « en tenant compte de |'efficacité,
des avantages et des risques que présentent d’autres techniques disponibles visant le méme objectif
mais n’impliquant aucune exposition ou une exposition moindre aux rayonnements ionisants ».

Ensuite, le principe d’optimisation s’applique différemment entre les applications a visée diagnostique
et celles a visée thérapeutique. En effet, pour les actes a visée diagnostique, ce principe incite a
maintenir les doses délivrées au cours de ces actes « au niveau le plus faible possible compatible avec
I'obtention d'une information de qualité ». Pour les actes a 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 a ce que les doses susceptibles d'étre recues par les organes et
tissus autres que ceux directement visés par I'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 I'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 a la fois les aspects de radioprotection du patient et d’optimisation de I'efficacité du
traitement.

5. Etat de I’art de la planification de traitement

La planification du traitement consiste a déterminer I’activité a 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 a administrer aux patients ont
été déterminées a I'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-a-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 a I'autre jusqu’a
I'apparition des premieres toxicités majeures. Cette étude permet alors de déterminer I'activité
maximale tolérée sans I'apparition de toxicité sur I’organe limitant. Cette activité sera ensuite utilisée

.....

dépendante des caractéristiques de biodistribution propre au patient.

Cette méthodologie a conduit a une bonne efficacité des traitements des pathologies thyroidiennes
s’accompagnant d’une toxicité faible ou nulle, du fait du tropisme thyroidien trés favorable de I'*3],
Cette stratégie de planification est encore utilisée dans le cas de I’°°Y 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 a 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 plut6t
gu’au niveau d’activité administrée calculée a partir du poids ou de la surface corporelle du patient
(129). Ainsi, si I'activité est fixée par rapport a celle qui n’induit pas de toxicité chez les patients les plus
vulnérables, les patients plus résistants risquent d’étre sous-traités ou inversement si I’activité est fixée
par rapport aux patients les plus résistants, des toxicités risquent d’apparaitre chez les patients plus



vulnérables. Le calcul de la dose est donc un élément essentiel pour estimer les risques de toxicité aux
organes a risque et optimiser le traitement.

Dans ce contexte général, les paragraphes suivants présentent donc un état de I'art du formalisme
utilisé pour la dosimétrie interne, des techniques disponibles pour décrire les différents parametres
(anatomie, distribution spatiale d’activité, simulation du transport des particules, ...) ainsi que les
méthodes et outils permettant d’estimer les dépobts d’énergie dans les tissus, afin d’introduire Ia
problématique particuliére de la dosimétrie en alphathérapie.

6. Etat de I’art de la dosimétrie interne en médecine nucléaire

En dosimétrie, il convient tout d’abord d’identifier les régions cibles, c’est-a-dire les organes ou tissus
qui sont susceptibles d’étre les plus exposés ou les plus sensibles aux effets des rayonnements, et les
régions sources, celles d’ou proviennent les rayonnements auxquels elles sont exposées. Les sources
et les cibles peuvent étre confondues ou distinctes. L’estimation des doses absorbées en médecine
nucléaire dépend de plusieurs facteurs :

- l'activité administrée,

- letype, la fréquence et les énergies des radiations émises,

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

- la distribution spatiale et temporelle de I'activité dans les régions sources,

- lafraction de I’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 réle étant I'estimation des doses absorbées lors de
I’'administration de radiopharmaceutiques, le comité du MIRD publie régulierement des rapports,
appelés pamphlets. Le pamphlet n°1 (130) posa le formalisme du MIRD en définissant plusieurs
grandeurs relatives a la dosimétrie interne. La majorité des pamphlets suivants repose sur des modeéles
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 particulierement les applications thérapeutiques
en médecine nucléaire.

6.1. Principes généraux : le formalisme du MIRD

La dosimétrie interne consiste a calculer la dose absorbée au tissu cible, c’est-a-dire I'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 dépots
d’énergie dans la matiere (134).

6.1.1. Dose absorbée moyenne pour une radiation monoénergétique
Si I’'on considére une radiation E; émise en un point O et E I'énergie déposée dans un volume dV, situé
a une distant x du point O. La fraction absorbée (grandeur sans dimension) est définie par ¢(x, Ep) =

Ei et la fraction absorbée massique (SAF pour Specific Absorbed Fraction) par ®(x,Ey) = %,
o

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

La dose absorbée, définie comme I'énergie déposée par unité de masse et exprimée en Gy (J/kg), est
alors définie par I'équation (1.1).

D =£= ¢(erO)><EO
am am

= cD(x,Eo) XEO (11)



Afin de considérer des volumes, a la fois pour la source et de la cible, cette définition peut étre
généralisée par I'’équation (1.2).

E _ ¢(rrers,Egt)XEg
M(rr,t) M(rr,t)
avec rs représentant le volume source, rr le volume cible, ¢(ry « 15, Ep, t) la fraction d’énergie
absorbée par le volume cible ry, d’'une radiation d’énergie Eo émise par le volume source rsa l'instant
t, et ®(rp « 15, Ep, t) la fraction massique d’énergie absorbée par le volume cible rr, d’une radiation
d’énergie Eo émise par le volume source rsa l'instant t.

D(TT, t) = = CD(TT — Ts, Eo, t) X EO (12)

Dans le cas ou 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 rr.

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
! doit étre 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 Eo, le débit de
dose absorbée moyen, D (rr, t), dans la cible rr en provenance de la source rs @ un temps t, est défini
par I'équation (1.3).

D(TT, t) = A(Ts, t) X CD(TT «— rs, Eo, t) X EO (13)
ou A(rg, t) est le nombre de transitions nucléaires dans la source rs a I'instant t.

Pour généraliser a un radionucléide émettant plusieurs types de rayonnement, la dose absorbée par
I’organe va alors dépendre du type, de la fréquence et de I'énergie moyenne émise par désintégration
radioactive du radionucléide. Ces différents parametres sont reliés par la grandeur A définie par
I’équation (1.4).
A=Y 0 =2 EY;  (1.4)

oU i représente un type de particule, A; I'énergie moyenne émise par transformation nucléaire de
type i en J/(Bg.s), Ei I’énergie moyenne par transition nucléaire pour les particules de type i, et Y; 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 a la somme des débits de dose absorbée moyens liés a chaque type de particules. L’équation
(1.3) devient alors I’équation (1.5).

D(rp,t) = A(rs, t) X X, EY; ®(rp < 15,E;, t) (1.5)

Les parameétres 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
I’organe cible ry, a un temps t apres administration, par unité d’activité cumulée dans I'organe source
rs. Il s’exprime en Gy.MBq1.s? ou Gy.(Bq.s)' et est donné par I'équation (1.6).

S(rr < 15,t) = X0, (rp < 15,E;,t) (1.6)

Finalement, la dose absorbée moyenne, exprimée en Gy, délivrée par le radiopharmaceutique dans la
cible rr en provenant de la source rs est obtenue en prenant en compte le temps d’irradiation Tp, c’est-
a-dire en intégrant I'équation (1.5) :



D(TT, TD) = fOTD D(TT, t)dt = fOTDA(rs, t) X S(TT «— rs, t)dt (17)

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 rr.

6.1.3. Equation simplifiée
Dans la majorité des cas, les masses et positions respectives des volumes sources et cibles peuvent
étre considérées constantes pendant l'irradiation. Ceci implique que la dépendance en temps du
facteur S peut étre négligée. La notion d’activité cumulée est alors introduite. Exprimée en MBg.s, elle
est définie pour une source rssur une durée d’irradiation Tp par I’équation (1.8).

Alrs, Tp) = [P A(rs, )dt (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 rr en
provenance des volumes sources rs est alors définie par I’équation (1.9).

D(rr,Tp) = Xrs A(rs, Tp) X S(rp « 15) (1.9)

Dans cette équation, le terme A(rg, T)) est lié a la distribution spatiale de I'activité au cours du temps
dans le corps du patient. Le terme S(r < 75) est, quant a lui, lié a la géométrie du probléme, c’est-a-
dire I'anatomie du patient, et au parcours des particules dans la matiéere, a savoir les tissus.

Les doses absorbées délivrées aux organes ou tissus d’un patient au cours d’une irradiation ne pouvant
pas étre mesurées expérimentalement, différentes techniques existent pour caractériser, de maniére
plus ou moins personnalisée, les différents termes intervenant dans I'’équation (1.9). Les méthodes
permettant de caractériser la distribution de I'activité cumulée dans le corps du patient, ainsi que les
méthodes disponibles pour décrire I'anatomie du patient et simuler le transport des particules dans
les tissus seront présentées dans les paragraphes suivants.

6.2. Détermination de ’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 facon la plus précise possible, il est nécessaire de récupérer le maximum d’informations sur la
distribution de I'activité dans le volume cible au cours du temps. Elle peut étre déterminée a
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 I'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 a
réaliser et elles ont I'avantage, par rapport aux acquisitions TEMP/TDM ou TEP/TDM, de ne pas
provoquer d’irradiation supplémentaire provenant du scanner. Cependant, a I'aide des images
tomographiques, la distribution de I'activité peut étre caractérisée a I’échelle des organes et des voxels
en trois dimensions. De plus, les systémes hybrides (TEMP/TDM, TEP/TDM, TEP/IRM) permettent de
prendre en compte les phénomeénes 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.



A noter que pour les particules de faible parcours, il est trés important de déterminer I'activité a
I’échelle cellulaire si I'on veut estimer plus précisément la dose ce qui est compliqué chez le patient.
Une autoradiographie sur une biopsie peut alors étre utilisée sur un seul temps ou a I'aide de modeéles
mathématiques pour la biocinétique (26).

6.2.2.Méthodes sans imagerie
Plusieurs autres techniques, qui ne relévent pas de I'imagerie, peuvent également étre utilisée en vue
d’une quantification de I'activité a savoir: les méthodes de comptage externe, les prélévements
sanguins, les biopsies et la mesure des excrétas (urines, selles).

Les méthodes de comptage externe sont en général réalisées a 'aide d’'un détecteur de type Geiger-
Miiller ou d’'une sonde a iodure de sodium (Nal(Tl)). La quantification de I'activité dans un organe avec
ce type de mesures n’est possible que dans le cas d’une fixation tres localisée, comme dans le cas des
traitements thyroidiens avec de I’*3!, par exemple. Ces méthodes peuvent aussi étre 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 étre quantifiée a I'aide
de prélévements sanguins. Ces derniers sont mesurés a I'aide d’activimetres. Ces mesures peuvent
permettre d’évaluer la dose absorbée délivrée a la moelle osseuse ou aider a la modélisation globale
de la biocinétique, dans le cas de modeles compartimentaux par exemple.

De plus, lorsque les tumeurs sont petites et accessibles, des biopsies peuvent étre effectuées. Cette
méthode est généralement utilisée pour valider les mesures réalisées avec d’autres techniques.

Enfin, I'activité totale dans le corps du patient peut étre estimée, au cours du temps, par la collecte
des excrétas. Cette collecte est particulierement utile lorsque I'activité est trop importante pour
réaliser des sessions d’imagerie, en raison de la saturation de I'électronique de comptage des gamma-
caméras, les premiers jours qui suivent le traitement.

6.2.3.Calcul de "activité cumulée
Ces différentes mesures vont finalement permettre de tracer I’évolution de I'activité en fonction du
temps dans le tissu considéré. L’activité cumulée se déduit ensuite grace a l'intégration de cette
courbe. Pour se faire, différentes méthodes sont disponibles : la méthode des trapezes ou modéliser
I’évolution par un modele 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 parameétres sont a 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 I'activité cumulée en médecine nucléaire est complexe et dépend de nombreux
parametres, tels que la quantification de I'activité a différents temps, I'échantillonnage temporel de
ces mesures et le modele de régression utilisé pour calculer I'activité cumulée. Au-dela des limitations
inhérentes aux techniques de quantification de I'activité, le nombre de points de mesure est limité en
pratique par la faisabilité clinique des examens. Ces limitations nécessitent donc des études



préliminaires poussées visant a définir le protocole d’examens le plus adéquat, réalisable en routine
clinique, et qui permette d’estimer I'activité cumulée dans chaque région anatomique d’intérét avec
le plus de précision possible.

A I'heure actuelle, les modélisations de la biocinétique sont généralement réalisées a I'échelle des
organes, ou éventuellement a I’échelle de sous-compartiments anatomiques. Cette approche suppose
donc que la fixation de I'activité dans ces compartiments évolue au cours du temps de maniere
homogene spatialement. Cependant, le potentiel lié aux techniques d’imagerie d’émission
tridimensionnelle (TEMP ou TEP) rend possible la caractérisation de I'évolution de la fixation a une
échelle plus fine, comme par exemple a I’échelle des voxels ou de groupes de voxels.

6.3. Détermination du facteur S et de la dose

6.3.1. Description de I’anatomie
Dans les années 50, I'anatomie du patient dans le modeéle initial de référence de I'ICRU (International
Commission on Radiation Units and Measurements) était représentée par une sphere. Grace aux
avancées en informatique et en imagerie ainsi qu’a I’évolution de la puissance de calcul des
ordinateurs, ce modéle a énormément évolué depuis pour aller vers plus de réalisme et de
personnalisation. On peut distinguer deux types de modeéle, les modéles standards et les modeéles
personnalisés.

Modéles standards

Un modele 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 modeles standards plus ou moins
réalistes. Les premiers modeéles anatomiques anthropomorphes, appelés fantdmes
« mathématiques » ou « analytiques », représentent le corps humain sous forme de régions définies a
partir d’équations mathématiques. Ces fantdmes ont été développés pour les applications de
radioprotection en médecine nucléaire diagnostique.

Les fantdmes mathématiques les plus utilisés en médecine nucléaire sont ceux de Cristy et Eckerman
(138). Ces six modeles, 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 modele de I'enfant de 15 ans. En 1995, Stabin et al. ont complété cette série de
fantomes mathématiques en créant un modele supplémentaire pour la femme adulte ainsi que trois
modeles pour la femme enceinte de 3, 6 et 9 mois (139). Du fait de leur définition a partir d’équations,
ces fantdbmes sont treés flexibles. Cependant, leur représentation de I'anatomie humaine est peu
réaliste.

L'augmentation de la puissance de calcul des ordinateurs et les progres réalisés en imagerie ont
permis, a partir des années 80, le développement de fantémes « voxelisés ». Ces fantdmes sont des
modeles 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). lls sont réalisés a partir d’images obtenues par TDM ou par IRM, dont le format pixelisé
est particulierement adapté. La résolution du fantéme est ainsi dépendante de celle des images
anatomiques utilisées. Depuis les années 1980, de nombreux fantomes voxelisés ont été créés a
travers le monde (140). En raison de leur description plus réaliste de I'anatomie humaine, la CIPR a
adopté deux fantomes voxelisés homme et femme comme référence en 2007 (141). Le fantdome
représentant ’homme adulte est donné en Figure 6-1 (centre).



Au début des années 2000, une nouvelle classe de fantdmes est apparue : les fantdmes hybrides. Ces
fantémes reposent sur des méthodes de modélisation des formes a 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 fantémes mathématiques et voxelisés, a savoir la flexibilité et le réalisme. Par exemple, le fantéme
NCAT (142), qui a été développé en 2002 par I'université de Caroline du Nord, permet de prendre en
compte le mouvement respiratoire pour I'imagerie cardiaque. De plus, une librairie de fantémes
adultes et pédiatriques, qui seront prochainement adoptés comme fantdmes de référence par la CIPR,
a été développée par I'équipe de W.E. Bolch de I"'Université de Floride (143,144) ; le fantdme pour
I’homme adulte est présenté en Figure 6-1 (droite).

Figure 6-1 Exemples de fantémes développés pour représenter 'homme adulte : fantéme mathématique de Cristy et
Eckerman (gauche), fantéme voxelisé homme de référence de la CIPR 110 (centre) et fantéme hybride développé par
I'Université de Floride (droite).

Modeles personnalisés

Ces fantdbmes représentant des anatomies standards peuvent étre utilisés pour estimer les doses
absorbées délivrées en médecine nucléaire. Bien que cette approche soit acceptable pour les
applications de médecine nucléaire a visée diagnostique en raison des faibles activités administrées,
elle n’est plus satisfaisante pour les applications a visée thérapeutique. En effet, les activités
administrées sont bien plus fortes et I'anatomie varie beaucoup d’un patient a I'autre. Grace aux
progres techniques de ces dernieres années, il est aujourd’hui envisageable de créer des fantémes
voxelisés personnalisés a partir d'images TDM ou IRM du patient. En particulier, la création de
fantomes voxelisés personnalisés a I’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 I'anatomie choisie, ces fantémes vont permettre de modéliser le transport
des particules dans le patient et ainsi le calcul des dépots d’énergie résultants. Les différentes
méthodes disponibles pour la simulation des particules et pour le calcul des dépots d’énergie sont
exposées dans les paragraphes suivants.



6.3.2.Calcul des dépots d’énergie

6.3.2.1. Simulation du transport des particules

Les méthodes Monte Carlo

Les méthodes Monte Carlo sont employées pour résoudre des problémes complexes reposant sur des
phénomenes régis par des lois statistiques et pour lesquels les approches traditionnelles analytiques
ou numeériques s’averent insuffisantes. A I'aide d’'une méthode statistique, ces méthodes vont décrire
les processus stochastiques en utilisant des lois de probabilité échantillonnées a partir de nombres
aléatoires équidistribués. L’incertitude du calcul est alors liée au nombre de tirages de nombres
aléatoires et aux modeles physiques utilisés.

Le transport des particules dans la matiere étant par nature stochastique, les méthodes Monte Carlo
sont ainsi particulierement adaptées pour I'estimation des dépdts d’énergie dans la matiere. Chaque
particule émise, ainsi que les autres particules qu’elles engendrent, sont suivies de leur création a leur
disparition. Une « histoire » correspond alors a la simulation du transport d’une particule et de celles
gu’elle engendre jusqu’a sa disparition. L'échantillonnage aléatoire se fait sur les parameétres
d’interaction : la nature de l'interaction, le type de particule créée, le transfert d’énergie, etc... Les
distributions de probabilité sont, quant a 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 I'émission et du transport des particules et de la comptabilité des dépots
d’énergie et ce, quelle que soit la géométrie qui peut étre simple ou complexe, de milieu homogéne
ou hétérogene.

Grace a l'accroissement des performances des ordinateurs, '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 I'outil le plus précis pour la détermination des facteurs S a
toutes les échelles. La principale limitation de cette méthode est le temps de calcul nécessaire pour les
simulations. Les progrés techniques de ces derniéres années ont néanmoins permis de réduire
considérablement les temps de calculs et d’envisager I'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 homogene infini. Les DPK
sont définis pour des électrons, des photons, des sources monoénergétiques ou des radionucléides a
partir de mesures expérimentales ou de calculs (analytiques ou Monte Carlo (154)). Dans le cas d’une
distribution hétérogéne de I'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 a 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 extrémement 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, I’hypothese d’'un milieu homogene et infini sur laquelle repose cette
méthode représente une limitation importante, le corps humain étant une géométrie complexe



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 I'utilisation de DPK définis pour des milieux
homogenes peut introduire des erreurs significatives sur I'estimation des distributions de doses
absorbées dans les milieux hétérogenes (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 a calculer les facteurs S nécessaires a |'application de I'équation
simplifiée du formalisme du MIRD (cf. § 6.1.3). Ces facteurs S peuvent étre calculés a I'échelle
macroscopique (organe ou sous-compartiment d’un organe), a 'échelle des voxels ou a I'échelle
cellulaire. Ces différentes échelles correspondent a I’échelle a laquelle I'activité est considérée répartie
de fagon homogeéne.

A I’échelle macroscopique

Pour les applications diagnostiques, les distributions d’activité et les densités sont généralement
considérées homogenes dans I'organe ou dans des sous-compartiments prédéfinis de I'organe (dans
le cas du ceceur (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 a
I’échelle des organes ou sous-compartiments (158,159).

A I’échelle du voxel

La description de la distribution d’activité a I’aide de I'imagerie TEP ou TEMP étant définie a I'échelle
du voxel, ces techniques d’'imagerie permettent de calculer les facteurs S a I’échelle du voxel. Ces
facteurs permettent de prendre en compte les hétérogénéités de fixation du radiopharmaceutique a
I'intérieur de I'organe dans le calcul de la dose. Cette approche est particulierement intéressante pour
la dosimétrie des RIV (164).

La méthode des dose-point kernels peut étre adaptée en une méthode des voxel-dose kernels (VDK)
(164). Au lieu de considérer une source ponctuelle isotrope dans un milieu homogéne infini, les VDK
représentent la fonction de transfert de I’énergie pour un voxel source isotrope situé dans un milieu
homogeéne infini. De méme qu’avec les PDK, les VDK sont définis a partir de mesures expérimentales
ou de calculs Monte Carlo. Les VDK devant étre définis pour une taille de voxels identique a celle
définissant la distribution d’activité, une nouvelle méthodologie a été proposée par Dieudonné et al.
(165,1266) afin de calculer des VDK pour n’importe quelle taille et forme de voxels. Cependant, de
méme que pour les DPK, la principale limitation de cette approche est liée a I'hypothése d’un milieu
de composition homogene.

A I’échelle cellulaire et multi-cellulaires

La dosimétrie cellulaire ou sub-cellulaire peut étre d’'un grand intérét, en particulier dans le cas des
particules a et des électrons Auger caractérisés par un faible parcours dans les tissus. Dans ce cadre,
la méthode du MIRD peut étre utilisée pour calculer la dose moyenne a 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 a ainsi que des émissions a monoénergétiques peuvent y étre retrouvés.
Par ailleurs, selon les géométries, le tir croisé peut étre prépondérant dans |'estimation de la dose
absorbée. Ainsi, des géométries multi-cellulaires ont été développées. Ces clusters de cellules



permettent de définir des géométries plus réalistes adaptées a 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 a I'échelle cellulaire en prenant en compte I'auto-
absorption et le tir croisé pour des particules a monoénergétiques ou différents radionucléides. La
répartition volumique de cellules sphériques en 2 ou 3D permet également de prendre en compte une
répartition non homogéne de I'activité dans le tissu afin de prédire les réponses ou les fractions de
survie cellulaire a cette échelle.

Lorsque l'activité est importante a cette échelle, la notion de dose absorbée moyenne peut rester
valable en raison de faibles variations statistiques de I'énergie déposée aux différents noyaux
cellulaires. Cela peut étre en particulier le cas au niveau des cellules ciblées, notamment les cellules
tumorales. Par contre, la dose absorbée moyenne pourrait ne pas étre un bon indicateur de I'effet
biologique dans le cas ol le nombre d’événements se produisant au niveau du noyau d’une cellule est
faible. Ce phénomeéne est particulierement accentué pour les radionucléides émetteurs a puisque ces
particules déposent beaucoup d’énergie sur un faible parcours. Une particule a peut déposer toute
son énergie dans une seule cellule, ceci pouvant étre suffisant pour induire sa destruction, tandis que
les cellules adjacentes peuvent ne subir aucun effet direct. Les variations stochastiques peuvent donc
étre importantes. L'approche microdosimétrique a ainsi été développée pour prendre en compte la
nature stochastique des dépots 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 I’énergie déposée dans la cible
doivent étre considérées quand I'écart relatif par rapport a la dose locale excéde 20%. Pour déterminer
les distributions de dose, de nombreux modéles 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 dépots
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 a
caractériser in vivo la distribution de I’activité a différents temps a 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, a des calculs de
dépodts d’énergie basés sur des méthodes analytiques, des VDK ou des calculs Monte Carlo. Les logiciels
MIRDOSE (174) et OLINDA/EXM v1.0 (275) se basent sur une approche standard, c’est-a-dire qu’ils
utilisent des géométries standards et des facteurs S définis a I'échelle des organes ou sous-
compartiments. Plusieurs logiciels ont été développés pour prendre en compte une géométrie
personnalisée. Parmi ceux-la, 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 a l'aide d’images acquises a 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 I'IRSN
depuis le début des années 2000 permet de réaliser des calculs Monte Carlo avec le code de calcul
MCNPX a partir de fantdmes voxelisés et de distributions d’activité définies sous forme de sources
homogenes ou hétérogénes. La description du logiciel OEDIPE et des récents développements
apportés fera I'objet du chapitre IV.



7. Problématique de la dosimétrie en alphathérapie

Au vu des caractéristiques physiques des particules a, notamment leur faible parcours, la dosimétrie
interne de ces particules est un véritable challenge. Elle est pourtant essentielle pour orienter I'activité
a administrer au patient et pour aider a 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
a obtenir les informations nécessaires chez I’homme pour réaliser les calculs de dose. C'est pourquoi
les études chez I'animal ont ici une place tres importante afin d’extrapoler les études obtenues chez
I'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 a des dosimétries multi-échelles.

La premiere 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, I'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
Iétale médiane des cellules ciblées par rapport aux cellules non ciblées. Cette étape est importante
notamment pour les radiopharmaceutiques vectorisés.

La seconde étape doit étre réalisée a partir de modéles animaux. Les objectifs de ces expériences sont :
- d’évaluer I'activité administrée maximum tolérée,
- d’identifier les organes susceptibles de limiter la dose,
- de recueillir la pharmacocinétique macroscopique,
- derecueillir une biodistribution microscopique (par exemple, par autoradiographie ou
imagerie optique) dans des organes a risque,
- d’évaluer la stabilité du radiopharmaceutique in vivo,
- d’évaluer I'efficacité a I'activité maximale tolérée,
- d’effectuer la dosimétrie au niveau des cellules et des organes pour le modele animal.

La troisieme étape concerne I'extrapolation de ces résultats a I'homme en développant un modele
pharmacocinétique et en remplacgant les parametres par des valeurs estimées chez ’lhomme.

Enfin, la derniere 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 matieres fécales,

- collecter, compter et réaliser des autoradiographies de biopsies.

Enfin, le pamphlet 22 du MIRD précise que la moelle osseuse est souvent I'organe limitant dans ces
thérapies et que la dosimétrie a la moelle est difficile en raison de sa géométrie complexe et de la
présence d’inhomogénéités tissulaires. Des modeles idéalisés ont été utilisés dans les études
précédentes mais ceux-ci doivent étre 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 trés
prometteurs en alphathérapie montrent I'intérét et le dynamisme actuel de la discipline. Dans ce
cadre, il est primordial de déterminer au mieux les doses délivrées aux régions d’intérét afin de limiter
les toxicités et d’optimiser le traitement. Il est donc essentiel de développer des méthodes et outils



afin de répondre concretement aux challenges de la dosimétrie en alphathérapie. Les objectifs de cette
these 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 22Ra mais se veulent applicables a
différents types de radiopharmaceutiques. Il s’agit dans un premier temps de réaliser des images
quantitatives a I'échelle du patient et de développer des techniques pour déterminer I'activité
cumulée du radionucléide dans les régions d’intérét. Dans un second temps, il s’agit de déterminer la
dose absorbée par unité d’activité cumulée dans les parties radiosensibles de I'os avec des géométries
réalistes. Enfin, la connaissance d’une hétérogénéité de dose a I'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 #22Ra a I’échelle microscopique pour des
modeles de souris saines et avec métastases osseuses. Les travaux de cette thése étant appliqués au
223Rg, les essais précliniques et cliniques de ce dernier sont décrits dans le chapitre suivant.
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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
I’étude de ce minéral, les Curie en avaient extrait tout l'uranium, et ils constaterent alors que le
reliquat, dont la pechblende fait partie, était encore fortement radioactif. lls en conclurent que la
pechblende contient un élément inconnu mais ayant une radioactivité beaucoup plus forte que
I"'uranium. Les époux Curie déciderent alors d’isoler cet élément. De ce reliquat, ils séparérent alors
peu a peu les divers constituants et isolérent enfin un mélange radioactif formé de deux nouveaux
composants. C'est ainsi qu’en juillet 1898, ils annoncerent la découverte du polonium et en décembre
de la méme année, celle du radium (1). La découverte de ce dernier valut le prix Nobel de Chimie a
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 a la radioactivité d’un gramme de 2%°Ra, soit 37 GBq. lLa
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.
IIs 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 I'on appelait
a I'époque la radiumthérapie qui est devenu la curiethérapie.

Dés la fin de 1901, des applications du radium ont lieu en milieu médical, a I'H6pital Saint-Louis. Des
sources préparées par le couple Curie sont utilisées pour traiter des Iésions cutanées. Trés 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 I'utérus

(6).

Du fait de son pouvoir thérapeutique, le radium fut I'objet d’un véritable engouement a partir des
années 1920. La radioactivité apparait alors, aux yeux du public, comme une source de vie, une
réponse a tous les maux. L'industrie pharmaceutique mit ainsi sur le marché des produits a 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
I'apparition de cancers (par exemple, aux Etats-Unis, le cas des ouvriéres victimes de cancer parce
qu'elles léchaient les pinceaux servant a peindre les aiguilles des réveils, Figure 1-2 droite) ainsi que
les difficultés a le produire qui entraina 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 a I'échelle clinique sous la forme de 22Ra en médecine nucléaire 3 partir de 2005.
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Figure 1-2 - Publicité pour les produits de beauté Tho-Radia (gauche). Ouvriére travaillant dans une usine de cadrans
lumineux au radium (droite).

2. Le Radium

2.1. Production du ??3Ra
Le #2%Ra est généré lors de la désintégration du 2?’Th (T, =18,7 jours), qui est, lui-méme, un produit
de la désintégration de I’>’Ac (Ty2 = 21,7 ans) (Figure 2-1). Le **°Ra est alors produit a partir d’une
source de 2’Ac/?*’Th (8), en passant par une étape de purification pour le séparer efficacement de son
parent, le 2Th (9-12). Les sources d’??’Ac pouvant étre limitées, une autre méthode de production
consiste a utiliser un faisceau de protons de haute énergie sur des sources naturelles de thorium (13).
Il peut étre également produit par activation neutronique du **°Ra.

Un des avantages de ce radionucléide est sa période (T12= 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 I'>?’Ac qui aboutit au 23Ra.

2.2. Désintégration et émissions

Le #2°Ra se désintégre par une chaine de descendants de période courte jusqu’au **’Pb stable,
principalement par décroissance a en émettant quatre particules a d’énergie: 6,0;6,9; 7,5 et 7,6
MeV. Les trois premiéres émissions a ont lieu a moins de 5 s de la décroissance du ?2°Ra initiale (Figure
2-2).

Lors de sa décroissance, le 222Ra 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 a 1
% et des énergies comprises entre 12 et 338 keV (Figure 2-2). Les photons émis par le ?Ra a 81 et 84
keV ont la plus grande probabilité d’émission, avec respectivement 15,4 et 25,6 %, suivi des photons a
95 keV (11,5 %), 154 keV (5,7 %) et 270 keV (13,9 %). Ce dernier pic coincide avec le pic de I'élément
fille 2°Rn & 271,23 keV. Le !'Bi a, lui, un pic caractéristique a 351,1 keV. Enfin, le 2Tl et le ?''Pb se
désintégre par décroissance B, en émettant des électrons de 491 keV et 449 keV, respectivement.

L’énergie totale émise par le 2*°Ra est 28,2 MeV par désintégration. 95 % de cette énergie émise par
désintégration provient des émissions a et moins de 2 % provient des photons.
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84keV (259 %) | 114;
95 keV (11.5 %)
154 keV (5.7 %) *’Rn
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200 ——> 207
4,77 min Pb

405 keV (3.8 %)

Figure 2-2 - Schéma de décroissance du >23Ra avec les principales émissions y (14).



2.3. Biocinétique et fixation du **3Ra
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, grace a ses propriétés ostéotropes naturelles, et plus
particulierement I’hydroxyapatite (15), cristal qui compose plus de 50 % de la matrice osseuse dans
laquelle il substitue le calcium a 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 modeéle biocinétique
pour les métaux alcalino-terreux chez 'homme sain (Figure 2-4). Le modéle 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’aprés ce modele, 25% de I'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 a I'activité retenue dans le foie qui est recyclée avec une période
biologique d’environ 50 jours. Le radium présent a 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’a étre transféré a nouveau a la surface osseuse
(80%) ou transféré définitivement dans le volume osseux. Cependant, dans le cas du **Ra, ce dernier
transfert n’est pas prédominant en raison de sa faible période (11,4 jours). Enfin, le radium est
préférentiellement excrété par 'appareil digestif.
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Figure 2-3 - Position des métaux alcalino-terreux dans le tableau périodique de Mendeleiev (17).



Autres tissus Turnover )
) . Turnover rapide Turnover lent
mous intermédiaire
—
Squelette
Foie
Volume Volume
cortical non cortical Surface corticale
échangeable échangeable
) Contenu de
Volume cortical . . A
I'intestin gréle
proximal
Volume Volume
t‘rabéculaire non trabéculaire Surfefce . |
échangeable échangeable trabéculaire Plasma
Contenu de
I'intestin gréle
distale
) Contenu de la
Urine vessie
Feces

Figure 2-4 - Modéle biocinétique de la Publication 67 de la CIPR pour le radium (16).

3. Le Xofigo®

Le Xofigo® (22RaCl,) est le premier radiopharmaceutique a a avoir obtenu I'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% a 90% des
hommes ayant un cancer de la prostate résistant a 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 hypothése 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 thyroide, des poumons, des reins, de la prostate et les myélomes multiples
ont aussi de grande chance de métastaser dans les os (21). Ce processus tres compliqué de migration
est encore, a I'heure actuelle, un sujet de recherche trés prolifique.

La premiere 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 trés précise ou



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 possédent de nombreux
mécanismes pour augmenter leur chance de survie (24). Par exemple, elles peuvent inhiber I’anoikose,
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 aprés un cancer du poumon vont étre disséminées dans le squelette de maniere
générale car les vaisseaux sanguins de cet organe sont directement reliés au coeur gauche ce qui va
provoquer la distribution des cellules tumorales dans la circulation systémique (26). Les cancers de la
prostate, quant a 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 I'activité des ostéoclastes et/ou des
ostéoblastes (28). Les ostéoclastes et ostéoblastes sont des cellules trés importantes dans le maintien
de la structure osseuse. Les ostéoclastes sont responsables de la résorption osseuse alors que les
ostéoblastes sont responsables de la synthése de I'os. Ainsi, les métastases ostéolytiques vont stimuler
la production d’ostéoclastes qui vont provoquer '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’apres 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 phénomeéne est ensuite suivi
d’une vague de formation osseuse.

Ainsi, il est probablement trop simpliste de considérer seulement I'un ou 'autre type de métastases
osseuses. Les processus de formation et de résorption osseuse sont presque toujours liés, bien que
leurs liens puissent étre 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 I'architecture de I'os et peuvent aussi provoquer des fractures,
bien qu’avec une probabilité moindre par rapport aux Iésions 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 sévére (insuffisance de
moelle osseuse), ... (32). Les traitements de ces métastases, encore majoritairement palliatifs, sont
exposés dans le paragraphe suivant.



3.1.3. Traitements des métastases osseuses
Plusieurs traitements existent et consistent avant tout a stopper la propagation du cancer primaire et
a réduire les douleurs liées aux Iésions osseuses. Ce sont, dans la majorité des cas, des traitements
palliatifs, c’est-a-dire qu’ils visent a améliorer la qualité de vie des patients sans viser une guérison.

La premiere étape du traitement est évidemment I'administration de médicaments analgésiques.
Cependant, ce type de médication peut entrainer des effets secondaires et leur utilisation prolongée
peut requérir une augmentation du dosage (33).

L’hormonothérapie et la chimiothérapie sont tres utilisées chez les patients atteints de métastases
osseuses. L’hormonothérapie permet de réguler les hormones liées a 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 a la castration dans les 18 a 24 mois (36). La chimiothérapie, quant a elle, peut étre efficace
pour combattre directement les métastases aprés un cancer de la prostate. Le Docetaxel est le premier
agent chimiothérapeutique a montrer une augmentation de la survie chez les patients (37).
Néanmoins, de méme pour que les thérapies hormonales, il y a une forte probabilité de récidive due
a la capacité des cellules a devenir résistantes aux agents chimiothérapeutiques.

La radiothérapie externe est également trés utilisée pour soulager la douleur des métastases osseuses.
Ce traitement permet une réduction des douleurs osseuses sous 2 a 6 semaines (38). Cependant, le
mangque de sélectivité des tumeurs limite son utilisation : les cellules saines du volume cible vont
recevoir la méme quantité de dose que les cellules tumorales. La radiosensibilité des cellules tumorales
étant souvent la méme que celle des cellules saines, I'index thérapeutique®® est généralement bas, ce
qui exclut l'utilisation d’une irradiation externe en champ large pour les patients atteints de
métastases osseuses trés 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 a des ligands qui vont cibler
les os. Le premier radiopharmaceutique a étre proposé fut le 3’P-orthophosphate. Bien qu’ayant donné
de bons résultats sur la réduction des douleurs, il a été décliné en raison des toxicités qu’il provoque
d( aux parcours des émissions B~ (2-3 mm dans les tissus) (39,40). Plusieurs radiopharmaceutiques ont
ensuite été proposés : le 8Sr (autorisation de mise sur le marché en 1993) (41-44), le °Re (45) et le
188Re (dans le cadre d’essai clinique) (46) couplés a ’THEDP!?, le 153Sm couplé & 'EDTMP*? (47-50). 1l a
été mis en évidence que ce dernier provoquait moins de toxicité par rapport au 8Sr. Derniérement, le
1771y a été proposé a la fin des années 1990 en raison de ces émissions avantageuses dans un essai
clinique incluant 10 patients. En effet, ses émissions B~ sont de plus faibles énergies, ce qui va
permettre de limiter I'apparition de toxicité (51,52), et ses émissions y permettent de réaliser des
images scintigraphiques pour suivre la distribution du radiopharmaceutique dans le corps du patient.

Aujourd’hui, I'apparition des radiopharmaceutiques émetteurs a offre une nouvelle perspective dans
le traitement de ces maladies. En effet, ces radiopharmaceutiques permettent une action trés

10 'index thérapeutique est, pour une substance, le rapport de deux quantités caractérisées, celles de la dose Iétale 50, soit |a
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 3cide éthylénediaminetétraméthyléne phosphonique



puissante et localisée (cf. Chapitre |, §3) comparé aux émetteurs B~ (Tableau 3-1). Ces
radiopharmaceutiques sont ainsi particulierement bien indiqués dans le cas d’un patient atteint de
métastases osseuses treés répandues. En effet, ils permettent, en une seule injection, d’irradier les
différentes métastases en limitant I'irradiation des tissus sains (Figure 3-1). Plusieurs radionucléides
sont envisagés : 211At, 212Bi, 222Ra, 2%*Ra, 2°Ac et 22’Th (53). Le #2°Ra est actuellement le seul a étre utilisé
en routine clinique. Ses différents essais précliniques et cliniques de phase I/1I/1ll sont résumés dans
les paragraphes suivants.

. L. Energie Pénétration
Administré en tant . Période e e
Isotope Emission ) d’émission moyenne dans les
que (jours) . .
maximum (MeV) tissus (mm)
32P_ d
2p socium B 14,3 1,71 2-3
orthophosphate
855y 89Sr-chloride B 50,5 1,47 2,4
186Re 186Re-HEDP B (v) 3,7 1,07 1,1
188Re 188Re-HEDP B (y) 0,7 2,12 3,1
153Sm 153Sm-EDTMP B (v) 1,9 0,81 0,6
7Ly 77Ly-EDTMP B (v) 6,7 0,49 0,5
23Ra 23Ra-dichloride a 11,4 5,85 0,05-0,08

Tableau 3-1 - Propriétés physiques des différents radiopharmaceutiques utilisés pour le traitement des métastases
osseuses (52).
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Figure 3-1- Action des particules a 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 ’homme. Il s’agit en générale d’une série d’essais
in vivo chez I'animal qui vont se concentrer sur 3 axes: lefficacité du médicament, la
pharmacocinétique, c’est-a-dire son absorption, sa métabolisation, sa distribution dans I'organisme et
son élimination, et les possibles toxicités engendrées par le médicament.

Les premiéres études cliniques ont étudié I'apport du ?2>Ra par rapport au 8Sr chez la souris saine (54).
Il a été démontré que les deux radionucléides ont le méme taux de fixation dans les os. Le radium se
fixe principalement sur les os et I'excédent est rapidement éliminé par les reins. Ainsi, I'organe a risque
est la moelle osseuse. Une étude dosimétrique a également souligné que pour une dose fixe a l'os, le
223Ra dépose une plus grande dose dans les tissus sains (rate, reins) que le ®Sr. Cependant, le 2°Ra



dépose également une forte dose trés localisée sur la surface osseuse. Ainsi, contrairement au Sr,
une faible activité administrée suffit a produire une dose thérapeutique suffisante avec une irradiation
faible des tissus sains. De plus, en raison du faible parcours des particules a, la moelle osseuse est
mieux épargnée par le 2°Ra que par le 8Sr.

L’efficacité thérapeutique du 2*2Ra 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
méme modele de cellules tumorales était résistant a de forts dosages de certains agents
chimiothérapeutiques et d’*3!| couplée au bisphosphonate.

Enfin, la possible toxicité du *°Ra a été étudiée chez la souris saine a I'aide d’une escalade de la
ostéocytes et ostéoblastes et I'activité injectée. Cependant, aucune toxicité sévere n’a été observée,
méme pour les plus forts dosages. Cette étude a également démontré que de fortes doses de **°Ra
délivrées a la surface du squelette ne détruisent pas complétement la production de cellules
hématopoiétiques, tolérance qui pourrait s’expliquer par une captation de cellules souches
périphériques. En effet, étant donné que le ?2°Ra injecté a une clairance sanguine rapide, les cellules
circulant dans le sang seraient trés peu exposées aux particules a.

D’une part, ces essais précliniques ont permis de déterminer |’activité a injecter. Il est a noter que ces
activités sont basées sur les toxicités observées pour une activité donnée plutét que sur des doses
absorbées aux organes a risque. D’autre part, ils ont prouvé l'efficacité thérapeutique du 2*Ra,
permettant d’entreprendre les premiers essais sur ’lhomme.

3.3. Essai clinique de phase |
L’essai clinique de phase | 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 a 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 I'activité a injecter.

La premiére expérience clinique sur le *>Ra a été reportée en 2005. Pour évaluer la toxicité du ?°Ra et
sa tolérance, I'essai clinique de phase | 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 Suéde (57). Ces derniers ont été divisés
en groupes de 5 et ont recu une unique injection de ?22Ra, chaque groupe a 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
223R3 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 a partir de la premiére
semaine. Aucune relation claire entre I’activité recue 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 I'impact d’injections répétées de 2%Ra avec des intervalles de 3 & 6 semaines entre les
injections (58). Deux d’entre eux ont recu 2 injections de 125 kBqg/kg a 3 semaines d’intervalles et les
quatre patients restants ont recu 5 injections de 50 kBg/kg a 3 semaines d’intervalle. Les patients n’ont
pas montré de toxicités supplémentaires par rapport a ceux qui n‘ont recu qu’une injection. Le



fractionnement semblerait réduire les effets secondaires car la quantité de cellules sanguines revient
a la normale entre les deux injections.

Les 31 patients ont ensuite été suivis sur le long terme. Vingt patients étaient en vie 12 mois apreés la
premiére injection de 22Ra. Neuf patients étaient vivants 2 ans aprés, puis un aprés 3 ans. Plusieurs de
ces patients ont recu d’autres thérapies anticancéreuses. Aucun de ses patients n’a présenté de signe
de leucémie ou de syndrome myélodysplasique®®, maladies souvent dues & une irradiation trop
importante de la moelle osseuse. Cela indique que la posologie du 22*Ra est bien supportée.

Enfin, un nouvel essai clinique de phase | se focalisant sur la biodistribution du radiopharmaceutique
a été réalisé. Al'aide d’examens sanguins, d’images planaires et de comptage corps-entier, Carrasquillo
et al. (59) montrent que, 15 min apres I'injection, environ 20% de I’activité injectée reste dans le sang
et moins d’1% de I'activité est encore présente 24h apres I'injection en raison d’une clairance rapide
du sang vers l'intestin gréle (54% de I'activité apres 24h). De la, il n'y a pas de preuve d’une
réabsorption par les intestins mais plutét d’un mouvement vers le gros intestin suivi d’excrétion fécale.
Sa présence dans les os a été observée dans les 10 min aprés l'injection et persiste sur une longue
période : a 4h apreés l'injection, le pourcentage d’activité dans les os et les intestins est environ 61% et
49%, respectivement. En effet, des images scintigraphiques a différents temps aprés l'injection
montrent une rétention dans les os avec une clairance compléte de |'activité gastro-intestinale apres
6 jours (Figure 3-2). Aucune présence significative du radionucléide n’a été observée dans les autres
organes tels que le cceur, le foie, les reins, la vessie et la rate.

La biodistribution montre que les os, et plus particulierement la moelle osseuse, seront les organes a
risque de cette thérapie. Aucune toxicité aiglie n’a été observée et une administration fractionnée de
223Ra permet de diminuer les effets secondaires. Ces résultats ont permis de valider I'utilisation du
223Ra chez I’lhomme et débuter les essais cliniques de phase Il.
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Figure 3-2 - Images abdominales obtenues apreés injection de 100 kBq/kg de 2?3Ra-dichloride. L'image TDM montre
I'anatomie du colon et le scanner osseux avec du 99™Tc-MDP sert de référence (59).
3.4. Etude clinique de phase i

Les essais de phase Il ont pour objectif de confirmer lactivité clinique préliminaire et/ou
pharmacologique du médicament au dosage recommandé a l'issue de la phase I. Un nombre limité de

13 Des maladies de la moelle osseuse ol les trois lignées cellulaires sanguines (globules rouges, globules blancs et plaquettes)
présentent un trouble de différenciation qui aboutit a une production insuffisante d'une, deux ou des trois sortes de cellules.



malades est inclus dans ces essais (40 a 80 en moyenne). Les essais de phase Il comparent
généralement deux traitements et durent deux a trois ans.

Un premier essai clinique du 2*3Ra en phase Il (60,61) a été réalisé en double aveugle (c’est-a-dire que
ni le patient, ni le soignant ne connaissent l'identité du produit injecté) afin de comparer I'effet
d’injections répétées du radiopharmaceutique a celles d’'un placebo. Des patients atteints de
métastases osseuses d’un cancer de la prostate et ayant recu une radiothérapie externe ont été
enrdblés et séparés aléatoirement en deux groupes : le premier ou ils ont regu 4 injections de 50 kBq/kg
de #23Ra (33 patients) et le deuxiéme ou ils ont recu 4 injections de placebo, une solution saline (31
patients). La premiére 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
parametres de comparaison étudiés sont des marqueurs de la progression de la maladie, la survie et
le temps a 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 *Ra provoque une diminution significative des marqueurs
reliés a la progression de la maladie. Il a été mis en évidence que I'utilisation du *?*Ra retardait
I'apparition de la premiere 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 I’espérance de vie : 65,3 semaines en moyenne contre 46,4 semaines pour le groupe placebo (Figure
3-3, droite). Enfin, le traitement au ?*Ra n’a pas induit de toxicité ou de cancer secondaire (61).

Deux autres études de phase Il avec escalade d’activité injectée (62,63) ont confirmé I'action bénéfique
du 22%Ra sur les douleurs osseuses et les marqueurs reliés a la progression de la maladie.

Le #2°Ra se montre ainsi bénéfique sur la survie des patients avec une augmentation de la survie et un
retard dans I'apparition des complications squelettiques. La posologie idéale est de 50 kBqg/kg en
plusieurs injections. Ces résultats ont permis au 22Ra d’entrer en essai clinique de phase lIl.

10
. ™pa 1 | %R
Placebo l Placebo

0.8 | 1
08 ‘ ‘
1
|

| 06 | — L

| ‘ﬁﬁ | |
\‘ L ‘ ‘\ | L
02 \ ‘ \—‘ " \ |

00

Proportion withaut SRE

Proportion alive

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 00 T T T T T T
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

Time (weeks)
Numbersat risk

Ra 33 23 19 15 13 11 8 7 6 5 4
Placebo 31 23 15 13 8 7 5 4 2 1 1

Numbers at risk
“Ra 33 32 31 29 25 20 18 16 9 7 7
Flacebo 31 30 27 22 19 14 13 11 5 3 3

Figure 3-3 - Résultats du groupe de patients traités avec du ?23Ra et des patients ayant recu un placebo. Courbe de survie
avant la premiére apparition d’'une SRE (gauche). Courbe de survie (droite).

3.5. Etude clinique de phase llI

Les essais de phase lll incluent plusieurs centaines, voire plusieurs milliers de malades, et durent
d'ordinaire au moins quatre a cing ans, selon la pathologie et I'effet attendu. Les résultats des essais



de phase Il 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, I'effet du 2%3Ra sur la survie générale des patients a été investigué au cours d’une étude
multinationale qui a enrolé environ 900 patients atteints de cancer de la prostate résistant a la
castration (64). De la méme fagcon que l'essai clinique de phase Il, les patients ont été divisés
aléatoirement en 2 groupes : deux tiers des patients ont recu 6 injections de 50 kBq/kg de ?*3Ra toutes
les 4 semaines et le reste des patients un placebo suivant la méme posologie. Une prolongation
significative I'espérance de vie (Figure 3-4, A) et un retard dans l'apparition des premiéres
complications squelettiques (Figure 3-4, B) chez les patients traités au >Ra ont été observés.

L'efficacité thérapeutique du 2%Ra dans le traitement des cancers de la prostate résistants a la
castration, ainsi prouvée, a permis au radiopharmaceutique d’obtenir son autorisation européenne de
mise sur le marché en novembre 2013 et d’étre commercialisé a partir de février 2014.
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Figure 3-4 Comparaison de la courbe de survie (A) et du temps d'apparition de la premiére complication squelettique
(B) entre le groupe 2>3Ra et le groupe placebo.

3.6. Traitement

Le 2%2Ra est commercialisé par Bayer, sous le nom de Xofigo® (?2*RaCl,). Le médicament est livré prét a
I’emploi, dans un flacon contenant 6 mL du radiopharmaceutique d’une concentration de 1100
kBg/mL.

Le traitement au Xofigo® est indiqué aux patients atteints d’un cancer de la prostate résistant a 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
enquéte en 2015 a reporté que les traitements au Xofigo® représentent 26 % des actes de médecine
nucléaire thérapeutique hors traitement de pathologies thyroidiennes (66). En Angleterre, le 2Ra, 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 recoivent 6 injections de 55 kBqg/kg de Xofigo® toutes les 4 semaines. Les
injections se font par voie intraveineuse, et durent environ une minute. L'injection ne doit pas étre
trop rapide pour éviter une possible extravasation, c’est-a-dire le passage anormal du Xofigo® vers les
tissus environnant le point d’injection. L’acces intraveineux est ensuite rincé a I'aide d’une solution
NaCl.

14 En 2015, I'activité a injecter est passée de 50 a 55 kBg/kg en raison d’une réévaluation de I'étalon de référence pour le 223Ra.



Cette thérapie est réalisée en ambulatoire, c’est-a-dire qu’elle ne nécessite pas d’hospitalisation. Le
patient peut rentrer chez lui a la fin de I'injection avec une série de précaution a appliquer pendant la
premiere semaine et aprés 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 a I'Hopital Européen George Pompidou (HEGP) a Paris, s’est lancée dans la mise
en place d’un nouvel essai clinique, multicentrique, impliquant le Xofigo® : I'essai clinique EIFFEL. Cet
essai de phase /1l vise a étudier '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 I'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
I’activité maximale tolérée dans chaque groupe et une phase d’expansion pour déterminer la posologie
idéale en se basant sur I'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 controle de divers marqueurs biologiques
reliés a la progression de la tumeur, |'apparition de toxicités, le contréle de la réponse thérapeutique,
I’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 ?2>Ra. Tous ces paramétres seront
évalués a I'aide d’'imageries - TEP-FNa, IRM, scintigraphie - et de prises de sang. Chaque patient recevra
6 injections de Xofigo® a 4 semaines d’intervalle. Les activités injectées seront 55, 88 et 110 kBg/kg.

Les centres inclus dans cette étude sont I'HEGP, I'Institut Gustave Roussy (IGR) a Villejuif, le Centre
Francois Baclesse a Caen, I'Hopital St-André a Bordeaux et I'Hopital Cochin a Paris. Le projet EIFFEL a
débuté en 2014 et a recu l'autorisation de mise en place par I'agence nationale de sécurité du
médicament et des produits de santé (ANSM) en avril 2017.

4. Etat des lieux des études dosimétriques sur le ***Ra

Les essais cliniques de phase I/II/Ill ont mis en évidence l'organe a risque qui est l'os, et plus
spécifiguement ses deux parties radiosensibles : la moelle rouge et I'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’a
présent, aucune des études évoquées plus haut n’a reporté I'apparition de toxicité sévere. 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 étre augmentée afin de permettre une dose
absorbée maximale a la tumeur tout en ne dépassant pas les doses seuils aux organes a risque, ou
alors que des patients sortent du traitement apres la premiere injection si la fixation du produit s’avere
non spécifique sur les lésions cibles.

Depuis l'utilisation du 222Ra en clinique, peu d’études reportent une évaluation dosimétrique des
patients. En 2013, Lassmann et al. (67) proposent une dosimétrie du #?°Ra a partir d’un modéle
standard. Les auteurs calculent la dose absorbée pour 25 organes et tissus sains d’un patient de 70 kg



ayant recu 6 injections de 50 kBg/kg de ?2°Ra, soit un total de 21 MBq. L’activité cumulée est évaluée
a partir du modele biocinétique du radium chez un homme sain (§2.3) aprés une injection
intraveineuse, publié dans la CIPR 67 (16). Les facteurs S utilisés proviennent de la CIPR 30 (68), calculés
a partir du fantdme mathématique de référence. L'étude estime qu’un patient de 70 kg recoit a la fin
du traitement une dose absorbée de 16 Gy a I'endoste et de 1,5 Gy a la moelle rouge. Cette évaluation
dosimétrique standard propose ainsi une base pour le développement d’évaluation dosimétrique
personnalisée.

5. Conclusion

La premiere étape pour aller plus loin dans la personnalisation de la dosimétrie est de prendre en
compte la biodistribution du *?2Ra qui peut étre 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 *?Ra sur des métastases
ostéolytiques. Il s’agit ici d’adapter les paramétres de la gamma-caméra au 2**Ra. 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 a I'imagerie tomographique qui améliore aussi la quantification de I'activité et donc
I’estimation de la dose (70).

Ensuite, I’étude de Lassmann et al. prend en compte les facteurs S de la CIPR 30 (68). Dans ce rapport,
I’épaisseur de I’endoste est définie a 10 um. Cependant, cette définition a été révisée et 'endoste est
désormais représenté par une épaisseur de 50 um (71). Enfin, les études cliniques initiales sur le 23Ra
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 I'élément par rapport a I'architecture de la
moelle.

Enfin, au vu du faible parcours des particules a dans les tissus, I'irradiation des cellules cibles peut étre
fortement hétérogene. Pour comprendre et prédire les effets biologiques, une dosimétrie moyenne
peut ne pas étre adaptée.
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Chapitre [l

Quantification de I'activité du ?2°Ra a
partir d’'images optimisées







1. Introduction

Comme déja vu dans les chapitres précédents, I'arrivée des nouveaux radiopharmaceutiques
émetteurs a, 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 I'efficacité d’un traitement en médecine nucléaire thérapeutique, I'obtention
d’une image de la distribution du radiopharmaceutique dans le corps du patient est indispensable pour
donner une premiére information essentielle, a savoir si le radiopharmaceutique se fixe ou non sur les
Iésions, et permettre d’anticiper toute toxicité aiglie en cas de fixation importante sur les organes a
risques.

De plus, avec une calibration adéquate, ces images peuvent devenir quantitatives et pourront étre
utilisées pour réaliser une évaluation dosimétrique personnalisée a 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 a administrer a I'injection suivante.

Pour ces raisons, des images du **Ra ont été demandées dans le cadre de I'essai clinique EIFFEL.
Réaliser une imagerie au #2°Ra représente ainsi le premier challenge de cette thése. Le ?2Ra étant un
émetteur q, il n'est pas possible de détecter ces émissions a I'aide d’une caméra clinique. Mais comme
indiqué au Chapitre 11 §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 ??°Ra, elles ne donnent pas
d’information sur la distribution tridimensionnelle de I'activité, ce qui est limitant dans les régions ou
la répartition de I'activité n’est pas uniforme. La quantification obtenue avec ces images n’est ainsi pas
aussi bonne gu’avec des images tomographiques.

Ainsi, il s’agira dans cette étude d’établir un protocole d’imagerie quantitative du #?*Ra dans des
conditions cliniquement réalisables a I'aide d’images tomographiques. Pour cela, la gamma-caméra de
I’'Hopital Européen George Pompidou (HEGP) a, d’abord, d( étre caractérisée pour I'imagerie du **°Ra.
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 I’essai EIFFEL.

2. Imagerie du **’Ra

Au début de cette étude, seulement deux publications reportent les possibilités d’imagerie du ***Ra.
En 2012, Hindorf et al. proposent un protocole d’imagerie quantitative planaire du #2Ra (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 a I'aide de fantdmes simples. Ces mesures ont
permis de déterminer trois fenétres 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 fantdmes plus
complexes (Figure 2-1) puis validée sur ’homme (Figure 2-2). L’étude fantdme a été menée avec des
activités cliniquement pertinentes et a montré que ce protocole permet de quantifier I'activité d’un
fantdme de 200 mL contenant 0,3 kBg/mL a 10% prés et une sphére de 0,5 mL contenant 28 kBg/mL
a 50% preés. Les auteurs ont publié de premieres 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).



En 2013, Carrasquillo et al. réalisent également des images planaires afin d’étudier la biocinétique du
223Ra sur un groupe de patients (2). A I'aide de leur gamma-caméra SKYLight JETStream (Philips), les
auteurs réalisent plusieurs images planaires centrées sur I'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 fenétres 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 2**Ra. 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 ?2°Ra. Les paragraphes suivants reprendront ainsi les principes
de la reconstruction en TEMP avant de détailler la mise en place du protocole.

b

Figure 2-1 - (a) Fantéme cylindrique avec un insert cylindrique contenant un insert sphérique, utilisé pour I'étude
quantitative. Les deux inserts sont chacun remplis d'une solution de >*3Ra de concentration différente. (b) Image
planaire antérieure (gauche) et image planaire postérieure (droite) obtenue avec la gamma-caméra [image issue de

Q)

Figure 2-2 - Images corps entier d'un patient ayant recu 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 a 4, 48 et 144 heures aprés l'injection [image issue de (1)].
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Figure 2-3 - Images corps entier au 9™Tc (gauche) montrant de multiples Iésions métastatiques et au >3Ra (droite) un
jour apreés l'injection montrant I'accumulation du 223Ra dans les os les plus touchés par les métastases (par exemple les
vertebres) et '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 I'acquisition tomographique ont été décrits dans
le Chapitre | (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 tétes 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 a la distribution tridimensionnelle de I'activité dans le corps du patient ; ces algorithmes
incluent ou non des corrections des phénomenes perturbant la détection, tels que par exemple
I’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 a I'axe de rotation de la gamma-caméra contenant une source radioactive. La
distribution de cette source est définie dans le repére 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
a une coupe. Pour la projection acquise a un angle 0 par rapport a I'axe x, la ligne de réponse est une
fonction p(u, 8) qui en tout point de coordonnées u de cette ligne de projection fait correspondre la
somme des activités situées sur I'axe v perpendiculaire a I'axe u. Les projections monodimensionnelles
p(u, 0) sous I'incidence 0 sont alors reliées a la distribution de I'activité f (x,y) par I’équation (1.1).

p(u,8) = f_czof(x, y)dv = ffooof(u cos(8) — v sin(9),u sin(0) + v cos(6) )dv (1.1)

La reconstruction tomographique est ainsi un probléme inverse qui consiste a estimer la distribution
d’activité f a partir des projections p acquises sous différentes incidences. Ce probleme est dit « mal
posé » car une solution f a la fois unique et stable n’existe pas et ce, pour deux raisons principales. La
premiere raison est qu’un nombre infini de projections est nécessaire pour qu’une inversion analytique



exacte de ce probleme conduisent a une solution unique (4) alors qu’en général, 60 ou 120 projections
sont acquises en pratique. La deuxiéeme raison est la présence de bruit de mesure de nature
poissonnienne dans les projections acquises.

)6
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Figure 3-1- Projection monodimensionnelle p(u, @) de la distribution d’activité f(x, y) sous I'incidence  (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 probleme et supposent pour cela que les données soient
continues. A l'inverse, les méthodes itératives traitent le probléme sous forme discréte a partir des
données échantillonnées. L’avantage des algorithmes itératifs par rapport aux algorithmes analytiques
est leur potentiel a corriger de fagon intrinséque les facteurs physiques dégradant la qualité de I'image
et leur précision quantitative (6,7). De plus, les algorithmes itératifs considérent 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
2 appelé projecteur et de dimensions P x N2, ou 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 Z de dimensions
V3, ol V est le nombre de coupes axiales reconstruites, ces coupes étant elles-mémes composées de
V x V voxels. La relation entre les deux vecteurs est alors définie par I'équation (1.2).

pi = X Rijfj + & (1.2)

ou p; et fj sont les composantes des vecteurs 2 et 7, respectivement, & représente le bruit statistique
dans le pixel de projection, R;; est les composantes d’un vecteur R appelé projecteur de dimensions
(PN2?, V3). R;j 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 étre
intégrées dans le projecteur. En raison de sa taille importante, I'inversion du projecteur se fait alors de
maniére itérative. A chaque itération, la distribution d’activité f” est calculée a partir de la distribution
d’activité f"! estimée 3 I'itération précédente. Pour cela, les projections calculées 3 partir de f™! sont
comparées aux projections acquises et la différence est utilisée pour calculer un facteur de correction
appliqué pour calculer la distribution f". 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 I’équation (1.2), telles que par exemple la méthode



RT (Algebraic Reconstruction Technique), ou la méthode SIRT (Simultaneous Iterative
Reconstruction Technique) (8) ;

- les algorithmes de rétroprojection filtrée itératifs, qui reposent sur I'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 génere les projections mesurées est évaluée a partir de la fonction de log-
vraisemblance définie par I'équation (1.3). L’algorithme MLEM consiste alors a maximiser cette
fonction de vraisemblance.

In(L(f)) = Zj{~Zi Rijf; + pjin(Zi Rijf;) — In(p;1)} (13)

Uestimée f (1) est alors définie par I'équation (1.3).
(n+1) _ (n)
fi = fi Ri; Z] UyR f(n) (1.4)

ou fi(n)est I'estimée du pixel i de la distribution f aprés la n®™® itération, p; la valeur du pixel de
projection j, R;; la composante du projecteur pour le voxel source j et le pixel de projection i, .; R;; p;

représente la rétroprojection du vecteur de projection p et ZiRijfi(") représente la projection de

I'estimée de la distribution f;™V.

La méthode MLEM possede trois propriétés intéressantes :

- si I'estimée initiale de la distribution est positive, toutes les distributions estimées aux

itérations suivantes sont positives,

- le nombre total d’événements est conservé a chaque itération,

- siun pixel a une valeur nulle initialement, celle-ci reste nulle.
De plus, la méthode MLEM a I'avantage de permettre I'intégration des corrections des phénomenes
physiques dans le projecteur. Cependant, elle présente deux inconvénients majeurs, a savoir son
instabilité a 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 premiére solution est de prédéfinir
un nombre d’itérations au risque d’arréter I'algorithme avant sa convergence. Une deuxieme 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 I'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 facon a ce qu’ils contiennent le maximum
d’informations, avant de leur appliquer la méthode MLEM. La distribution estimée a la n®™ itération



avec le premier sous-groupe est utilisée pour initialiser I'algorithme MLEM appliqué au deuxieme 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 a 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 I'image) mais plus le bruit dans I'image est important. Cela peut
dégrader la résolution de I'image. L’augmentation du nombre de sous-ensemble accélere 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 phénoménes. Les
phénomeénes ayant le plus d’'impact sont I'atténuation et la diffusion au sein du patient, et |'effet de
volume partiel. De nombreuses méthodes ont été développées au fil des années pour corriger ces
phénoménes.

La correction d’atténuation peut étre prise en compte grace a 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 I’"hypothése d’une uniformité du milieu atténuant, ce
qui limite donc leur efficacité en pratique. Pour remédier a ce probleme, des méthodes de correction
effectuées pendant la reconstruction itérative ont également été mises au point. Ces méthodes
reposent sur 'utilisation d’'une carte d’atténuation du patient. Il s’agit d'une représentation voxelisée
du coefficient d’atténuation linéaire (1) correspondant a I'énergie choisie pour I'imagerie TEMP. Une
carte d’atténuation est généralement obtenue d’une acquisition TDM. Les valeurs, en unité
Hounsfield, des voxels de I'image TDM sont ensuite converties en coefficient i correspondant au tissu.
Cette derniére 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 premiere
stratégie consiste a éliminer les photons diffusés pendant ou apres I'acquisition des projections. Une
correction de la diffusion pendant I'acquisition est possible en choisissant une fenétre asymétrique
décalée vers les hautes énergies lors de I'acquisition ; I'efficacité de détection est cependant réduite
avec cette méthode. Les méthodes de correction possibles apres I'acquisition consistent, quant a elle,
a estimer la distribution spatiale des photons diffusés afin de les éliminer des données acquises. Cette
estimation peut par exemple étre réalisée en utilisant les photons détectés dans la fenétre du
photopic, a partir de fenétres secondaires (méthode de Jaszczak ou méthode de triple fenétrage (13)),
par approximation spectrale, par déconvolution spatiale stationnaire, par déconvolution spatiale non
stationnaire a partir de fenétres multiples ou avec des fonctions de déconvolution déterminées a partir
de simulations Monte Carlo, ou encore par analyse spectrale. La deuxiéme stratégie consiste a
repositionner les photons diffusés, c’est-a-dire a déterminer leur lieu d’émission réel, pendant les
reconstructions. Cela peut étre réalisé en prenant en compte une correction de la diffusion, en méme
temps que la correction d’atténuation, en intégrant une fonction de rehaussement qui peut étre
estimée expérimentalement ou par simulations Monte Carlo. Ce repositionnement peut également
étre 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 I'heure actuelle,
seules les méthodes les plus simples sont disponibles sur les systemes commerciaux, la plus utilisée
étant la méthode de Jaszczak.



L’effet de volume partiel est d a la résolution spatiale du systéme et son effet devient non négligeable
quand la taille de I'objet est inférieure a 2 a 3 fois la résolution spatiale du systéme. Ainsi, |'activité
d’une source de petite taille est « diluée » dans un volume plus grand, entrainant une sous-estimation
de I'activité réelle. De plus, I'effet de volume partiel fait que la largeur apparente de la structure sur
I'image est plus importante que la largeur réelle. L’effet de volume partiel est difficile a corriger du fait
gu’il dépend de la forme et du volume occupé par I'objet. Il est sensible a 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 phénomene (16). Les corrections de volume partiel commencent a étre disponibles en clinique, par
exemple sur le logiciel Imalytics (Philips).

Pour améliorer la qualité de I'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 apres reconstruction.

Ainsi, obtenir une image quantitative dépend de plusieurs parametres : les fenétres en émission pour
I"acquisition du signal, les fenétres de diffusé pour la correction des phénomeénes de diffusion, la durée
des projections, la correction de [I'atténuation, le nombre d’itérations de I'algorithme de
reconstruction, et les filtres utilisés.

4. Développement d’un protocole d’imagerie du **>Ra

Pour la grande majorité des radiopharmaceutiques utilisés en routine clinique, le protocole d’imagerie
est connu. Ainsi, les paramétres d’acquisition et de reconstruction sont souvent déja préinstallés dans
le logiciel d’acquisition de la gamma-caméra : fenétres en émission, fenétres de diffusé, nombre
d’itérations et filtres a appliquer dans I’algorithme de reconstruction. C’est le cas par exemple du #°™Tc,
de I''n ou de I'Y. Pour le cas du #22Ra, tous ces paramétres sont a définir.

Dans un premier temps, les paramétres de la gamma-caméra pour ce radionucléide, tels que le spectre
en énergie, la sensibilité ou la résolution spatiale ont d{ étre caractérisés afin de définir le fenétrage,
c’est-a-dire les fenétres en émission et de diffusé. Ensuite, des études sur fantdmes physiques simples
ont été menées pour déterminer les paramétres d’acquisition et de reconstruction des acquisitions
TEMP/TDM. Enfin, la quantification des images tomographiques du *?Ra a été étudiée sur des
fantomes réalistes.

L'ensemble des expériences a été réalisé sur la gamma-caméra de I'Hopital 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-a-dire associée a un scanner.

4.1. Spectre en énergie
La détermination du spectre en énergie du *?Ra 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 fenétres en émission et de diffusé optimales pour 'imagerie du ?°Ra.

Le spectre a été mesuré a 'aide du flacon du Xofigo® contenant 350 kBq de ?22Ra, placé au centre du
champ de vue. Plusieurs acquisitions ont été réalisées en utilisant des fenétres 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 ?%2Ra et les trois derniers correspondent respectivement aux émissions



photoniques du 2*°Rn, #!!Bi et 2!'Pb. Le pic & 200 keV représente la diffusion Compton des émissions
gamma aux plus hautes énergies. En se basant sur ce résultat, cinq fenétres 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%. Cing fenétres ont ensuite
été choisies pour la correction du diffusé : 47 keV a 67 keV, 103 keV a 123 keV, 210,2 keV a 242,8 keV,
298 keV a 332 keV et 369 keV a 384 keV.
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Figure 4-1- Spectre en énergie du 223Ra acquis sur la gamma-caméra Infinia Hawkeye 4. Les fenétres en émission choisies

sont représentées par les régions en pointillés et les fenétres de diffusé choisies par les régions grisées.

4.2.Choix du collimateur

Comme indiqué au Chapitre I, §2.2, les deux tétes de détection de la gamma-caméra sont équipées
d’un collimateur. Ce dernier est composé d’un métal ayant un numéro atomique tres élevé, dans le
cas de I'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 paralléle aux canaux, seront captés par le détecteur et serviront a
I'acquisition de I'image scintigraphique. Les photons arrivant de facon oblique, quant a eux, comme
les photons diffusés, dégradant a I'image scintigraphique, seront arrétés par les septas.

Trois collimateurs différents sont disponibles sur la gamma-caméra utilisée pour nos acquisitions. Ils
possédent tous des canaux hexagonaux et paralléles et different par I'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 diamétre des canaux et inversement proportionnelle a la
longueur des canaux. La sensibilité, quant a elle, est inversement proportionnelle au diamétre des
canaux et proportionnelle a la longueur des canaux et I'épaisseur des septas.

Afin de déterminer le collimateur le plus adapté pour I'imagerie du 2%2Ra, une image d’une seringue,
avec laquelle nous avons prélevé 3,5 mL de la solution mére de 222Ra (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 diametre. Les images ont été réalisées de fagon a obtenir la méme
statistique pour chacun des collimateurs.

Deux méthodes différentes d’acquisition ont été utilisées : la premiere en sommant les cing fenétres
en énergie, pour au final obtenir une seule image, et la deuxiéme avec les cing fenétres indépendantes,



pour au final obtenir cing images. La sensibilité a été calculée a la fois sur I'image « somme » et sur les
cing fenétres grace a I’équation (1.5).

Coups

S = At (1.5)

ou Coups représente le nombre total de coups mesuré dans une région d’intérét de la méme
dimension que la seringue, apres soustraction du bruit de fond ; t la durée de I'acquisition et A
I'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 a mi-
hauteur (LMH) a été calculée.

La Figure 4-2 présente les images de la seringue obtenues avec les trois collimateurs et les fenétres
sommées avec le méme contraste. Les acquisitions ont été réalisées sur une durée permettant
d’obtenir une statistique de 100000 coups dans I'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
I'objet réel. Le Tableau 4-2 résume les sensibilités et LMH obtenues sur chaque fenétre en énergie avec
les trois collimateurs. Les résultats montrent que le collimateur LEGP offre la plus haute sensibilité :
391,1 cps/(MBg.s) contre 268,8 et 155,4 pour les collimateurs LEHR et MEGP respectivement. Sur
certaines fenétres en énergie, la mesure de la LMH n’a pas été possible en raison de la mauvaise qualité
des images. Sur les fenétres 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 I'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 premieres fenétres en énergie
présentent une meilleure sensibilité. De plus, la contribution en sensibilité des émissions des
descendants, 2!!Bi (351 keV) and ?''Pb (405 keV), sont faibles et dégradent la résolution spatiale. Elles
n’ont ainsi pas été prises en compte dans la suite. Seules les trois premieres fenétres en émission et
les trois premiéres fenétres de diffusé ont été sélectionnées pour nos études.

Champ Diametre Epaisseur Longueur
L. Type de
Description Nom de vue des canaux des septas des canaux
canaux
(mm) (mm) (mm) (mm)
Low Energy
High LEHR 540x400 Hexagonaux 1,5 0,2 35
Resolution
Low Energy
General LEGP 540x400 Hexagonaux 1,9 0,2 35
Purpose
Medium
Energy General MEGP 540x400 Hexagonaux 3,0 1,05 58
Purpose

Tableau 4-1 -Propriétés des collimateurs disponibles pour la gamma-caméra Infinia Hawkeye 4 de I'H6pital Européen
George Pompidou.



Figure 4-2 - Images de la seringue source acquises avec les différents collimateurs : a) collimateur MEGP, b) collimateur
LEHR, c) collimateur LEGP avec la méme statistique et le méme contraste. Le nombre de coups est le méme dans
chacune des images, mais I'image de la seringue sur les collimateurs LEGP et LEHR est plus étalée.

Sensibilité (cps/(MBq.s)) LMH (mm)
Fenétre en énergie (centre, largeur)
EHR 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
Fenétres sommées 268,8 391,1 1554 20,3 37,3 15,2

Tableau 4-2 - Sensibilités et LMH mesurées pour chaque collimateur (LEHR, LEGP et MEGP) et pour chaque fenétre en

énergie.

4.3.Paramétres de 'imagerie TEMP
Se basant sur le pamphlet 23 du MIRD, les parametres d’acquisition et de reconstruction de I'imagerie
TEMP, tels que la durée des projections, le nombre d’itérations et le filtre, ont été déterminés a I'aide
d’un fantéme physique plus complexe, le fantome NEMA.

4.3.1. Parameétres d’acquisition

4.3.1.1. Durée d’acquisition des projections
L'un des premiers parametres a 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 I'examen est longue et

plus le risque que le patient bouge augmente.



En routine clinigue, une durée de 10 s par projection est utilisée pour une acquisition TEMP/TDM du
9mTe, Les émissions du 22°Ra étant plus compliquées a 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 fantéme NEMA (Data Spectrum™, Etats Unis) a
été utilisé. 1l s’agit d’un fantome dont la forme rappelle un torse humain et contenant six spheres
remplissables de diameétres différents : 10, 13, 17, 22, 28, et 37 mm (Figure 4-3, gauche). Les spheres
ont été remplies avec une solution de ??°Ra de concentration 2,7 kBg/mL. Cette concentration a été
fixée par I'activité restante dans le flacon de calibration disponible au moment de I'expérience, le fond
n’a pas été rempli et ainsi ne contenait que de I'air. Le fantdme a été couché sur la table (Figure 4-3,
droite) et placé au centre du champ de vue. Les tétes de détection ont été placées a 10 cm du fantéme
et leur orbite a été programmée circulaire au lieu de suivre le contour du fantdme. 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 téte (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 fenétres
d’émission et des trois fenétres de diffusé.

Les projections ainsi acquises ont été reconstruites a I'aide de la station d’exploitation d’images
XELERIS, General Electric. Dans un premier temps, nous avons choisi de fixer les paramétres de
reconstruction de I'algorithme OSEM a 2 itérations et 10 sous-ensembles, et un filtre Butterworth
(feoupure™®= 0,48 and p® = 10). La correction du diffusé a été appliquée a I'aide de I'acquisition sur les
fenétres de diffusé et de la méthode Jaszczak et la correction d’atténuation avec la carte d’atténuation
générée grace a l'acquisition TDM.

Pour analyser les images obtenues, le signal reconstruit et le bruit ont été évalués. Pour cela, six ROIs
3D, de la méme taille que les sphéres, ont été placées, a I'aide du logiciel PLANETOnco, autour des
sphéres chaudes sur les images reconstruites. Des ROIs 3D ont ensuite été positionnées de fagon
homogene dans le fond sur la coupe principale pour chaque dimension de ROIs. Le nombre de coups
dans chaque ROls a été mesuré a I'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 I’équation (1.5) pour chacune des sphéres.

SNR = Cchaud_cfroid (1 5)
Cfroid )
oU Ccpaua est le nombre de coups mesuré dans la ROIs 3D autour d’une sphere chaude et Cr,;q est la
moyenne des nombres de coups mesurés dans les sept ROIs 3D du fond correspondant a cette sphére.

La Figure 4-4 montre la coupe axiale, correspondante au centre des sphéres, de I'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 sphéres sont visibles, contrairement aux deux
autres acquisitions. Cette observation est confirmée par la mesure du nombre de coups détectés et la
sensibilité dans chaque sphere 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 sphére qu’avec 20 s/projection et jusqu’a 4 fois
plus qu’avec 10 s/projection. De méme, grace a cette durée, la sensibilité des sphéres est augmentée
en moyenne de 36,5 % par rapport a 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 a partir de laquelle le filtre va atténuer le signal.
16 puissance du filtre Butterworth, elle caractérise la pente aprés la fréquence de coupure.



a une durée de 10 s/projection. Enfin, grace a I'étude du SNR (Figure 4-5 — (c)), une durée de 30
s/projection permet de diminuer le bruit dans I'image et ainsi d’augmenter le contraste, plus
particulierement pour les sphéeres 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 a la
racine du nombre de coups détectés, ces résultats sont cohérents. De plus, ces résultats montrent que
bien que la sensibilité soit plus importante a 10 s/projection par rapport a 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 I'augmentation de la durée de I'examen.

Figure 4-3 - Fantdme NEMA avec les sphéres remplies de Xofigo® (gauche) et fantébme NEMA sur la table de la gamma-
caméra de I’Hopital Européen George Pompidou.

Figure 4-4 - Coupes axiales, fusionnées avec les images TDM, pour différents temps par projection : 10 (a), 20 (b), 30 ()
s/projection.
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Figure 4-5 - Analyse des images reconstruites : nombre de coups détectés dans les sphéres (a), sensibilité (b), rapport
signal sur bruit (c) en fonction du volume des sphéres.

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 fenétres en énergie et de diffusé sommées ou indépendantes. Pour les fenétres
sommeées, seules deux images correspondant a la somme des fenétres en émission et a la somme des
fenétres en diffusé ainsi qu’une carte d’atténuation dont le p correspond a I’énergie moyenne des
fenétres en émission sont générées. Pour les fenétres indépendantes, six images sont générées : trois
images correspondant aux projections sur les fenétres d’émissions (85,0 keV + 20%, 154,0 keV + 10%,
et 270,0 keV + 10%) et trois images correspondant aux projections sur les fenétres de diffusé (47,0 keV
a67,0keV,103,0keVa123,0keV, et 210,2 keV a 242,8 keV). Trois cartes d’atténuation sont également
générées, chacune correspondant a une fenétre en émission. Cela signifie que I'image tomographique
de 85 keV est corrigée avec sa carte d’atténuation (u= 0,179 cm™) et le diffusé de la fenétre 47 — 67
keV, que I'image tomographique de 154 keV avec sa carte d’atténuation (u= 0,147 cm™) et le diffusé
de la fenétre 103 — 123 keV et que I'image tomographique de 270 keV avec sa carte d’atténuation (u=



0,121 cm™) et le diffusé de la fenétre 210,2 — 242,9 keV. Les trois reconstructions sont ensuite
sommées pour obtenir I'image reconstruite finale. Ces deux méthodes d’acquisition ont été réalisées
sur un fantéme NEMA dont les six sphéres ont été remplies avec une solution de ?2>Ra de concentration
20 kBg/mL et le reste du volume rempli d’eau non radioactive. Dans la mesure oli nous ne connaissions
pas I'activité minimale pour une bonne détection des sphéres dans un milieu atténuant, l'activité a été
fixée, dans un premier temps, d’apres les études d’Hindorf et al. (1).

Les images ont été reconstruites, en utilisant I'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 fenétres indépendantes permet une meilleure
sensibilité. En effet, dans le cas de I'acquisition sur fenétres indépendantes, les corrections des
phénoménes d’atténuation et de diffusé sont adaptées a chaque fenétre.

90 -
80 -
70 -
60 -
50 -
40 +

30 -

Sensibilité (cps/(MBq.s))

20 1 4= Fenétres indépendantes

10 - == Fenétres sommeées

0 5 10 15 20 25 30
Volume des sphéres (mL)
Figure 4-6 - Sensibilité en fonction de la taille des sphéres du fantéme NEMA avec fond atténuant.

4.3.2.Parametres de reconstruction adaptée a I'imagerie TEMP/TDM du **Ra
Afin de réaliser une étude quantitative sur des images TEMP/TDM, les paramétres de reconstruction
doivent étre optimisés. Pour cela, une étude a 'aide du fantdme NEMA a été réalisée dans le but de
déterminer le filtre et le nombre d’itérations de I'algorithme de reconstruction les plus adaptés a
I'imagerie du radium.

Chaque sphére du fantéme NEMA a été remplie d’une solution de 20 kBg/mL de 2*Ra. Le fond du
fantéme a été rempli avec de I’eau non radioactive. Les parameétres d’acquisition sont ceux déterminés
plus haut, c’est-a-dire 30 s/projection, 6° entre chaque projection et fenétres en émission et de diffusé
indépendantes.

Plusieurs reconstructions des images tomographiques ont été réalisées a I'aide de la station
d’exploitation d’images et de I'algorithme OSEM (10 sous-ensembles). Plusieurs itérations, de 1 a 10,
ont été testées et différents filtres ont été utilisés : Hann (feoupure = 1,56), Butterworth (fcoupure = 0,48 et
p = 10), et sans filtre (None). La correction de l'atténuation a été réalisée grice aux cartes
d’atténuations générées avec I'acquisition TDM et les phénomeénes de diffusion ont été corrigés a
I'aide des fenétres de diffusé.

Pour déterminer le nombre d’itérations et le filtre optimal, le signal et le bruit dans I'image reconstruite
ont été analysés. De la méme fagon qu’au §4.3.1.1, 6 ROIs 3D ont été tracées, a |'aide du logiciel



PLANETOnco, autour des 6 spheres du fantdme NEMA grace a I'acquisition TDM, ainsi que 12 ROIs 3D
dans le fond du fantdme correspondant a chaque sphere (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 I'effet du filtre sur le bruit
dans I'image, la variabilité du fond a été calculée suivant la formule (1.6). Cette derniére mesure la
variabilité région a région et correspond au bruit percu dans I'image.

1 K _
= D=1 (Mi—M)?2
By = K17 (1.6)

m

avec k la ROl du fond, K le nombre de ROls, m la moyenne du nombre de coups détectés dans les ROls

définie parm = %Z’k{:l m;, et my la valeur moyenne du pixel dans la ROl définie par I’équation (1.7).
1
my = TZiEROkai (1.7)

Une partie des résultats est présentée en Figure 4-8. Pour la sphere de 22 mm de diametre, 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 I'algorithme OSEM (Figure 4-8, (a)). La sensibilité est
maximale en arrétant l'algorithme a 2 itérations. Cette meilleure sensibilité donnée par ces
configurations est confirmée pour toutes les sphéres du fantome NEMA (Figure 4-8, (b)). Ces deux
filtres donnent également un meilleur SNR pour la sphere de 22 mm de diamétre (Figure 4-8, (c)). Il
est maximal en arrétant également I'algorithme a 2 itérations. Ce résultat est également confirmé pour
I'ensemble des sphéres en fixant le nombre d’itérations a 2 (Figure 4-8 (d)). Enfin I'analyse de la
variabilité du fond montre, comme attendu, que la présence d’un filtre lisse 'image (Figure 4-8, (e)).
De méme, pour la taille de la ROI fixée, plus le nombre d’itérations augmente, plus I'image reconstruite
est bruitée. Cela justifie le choix d’arréter le nombre d’itérations a 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’intérét 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 paramétres.
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Figure 4-7 - Exemple d’une coupe centrale transaxiales, fusionnées avec I'imagerie TDM, des images reconstruites du
fantdme NEMA avec I'algorithme OSEM (3 itérations et 10 sous-ensembles) et le filtre Butterworth avec les ROIs 3D
autours des spheéres chaudes et les 12 ROIs 3D dans le fond du fantéme.
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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 fantéme Tripe Line (Data Spectrum™, Etats Unis) (Figure 4-9,
a)) ont été réalisées. Les parametres d’acquisition et de reconstruction utilisés sont ceux déterminés
dans les paragraphes précédents. Ce fantdme contient trois capillaires paralléles, d’un diametre de 1
mm, remplis avec une solution de 2,8 MBq de ?Ra. Comme montré sur la photo du fantéme (Figure
4-9), un capillaire se trouve au centre du fantdme et les deux autres sont décalés sur les périphéries
du fantéme, de facon a ce que les trois capillaires ne se trouvent pas dans le méme plan. Les
acquisitions ont été réalisées sur le fantéme Triple Line sans et avec fond atténuant (eau). La résolution
spatiale a été caractérisée a 'aide de la largeur a mi-hauteur (LMH) en appliquant un fit Gaussien sur
le profil des sources linéaires.

Les images reconstruites obtenues avec le fantbme Triple Line sont présentées sans et avec fond
atténuant en Figure 4-9 b) et c) respectivement. Elles montrent la coupe sagittale correspondant a la
source latérale droite, les 3 sources ne pouvant pas étre affichées sur le méme 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 |égerement plus faible que les autres sources. Cela s’explique par le
fait qu’elle est la plus éloignée des tétes de détection. Cependant, la résolution spatiale ne varie pas
énormément d’une source a 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 I'effet de volume partiel apparait pour les structures dont
le rayon est inférieur @ 18 mm, ce qui correspond a un volume d’environ 24 cm?3,

Figure 4-9 - Fantome 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).



LMH (mm) sans fond atténuant LMH (mm) avec fond atténuant

Acquisition Source Source Source Source Source Source
latérale 1 centrale latérale 2 latérale 1 centrale latérale 2
TEMP/TDM 15,7 17,4 16,0 17,7 18,4 17,4

Tableau 4-3 - Largeurs a mi-hauteur mesurée sur chaque capillaire.

4.5. Facteur de calibration

La performance de la reconstruction des images TEMP/TDM en fonction de I'activité a été étudiée.
Pour cela, des acquisitions TEMP/TDM du fantdme NEMA ont été réalisées sur la gamme d’activité 1,8
kBg/mL a 22,8 kBg/mL. Les acquisitions et les reconstructions ont été faites avec les parametres
déterminés plus haut (Figure 4-10).

Pour chaque acquisition, le facteur de calibration (CF) (cps/s/MBq) a été calculé d’apres I'équation (1.7)
(3).

Cmesurés
CF = “Axt (1 7)

oU Cipesurss €St le nombre de coups détectés dans les ROIs 3D délimitant chacune des sphéres du
fantéme NEMA ; A I'activité présente dans chaque sphére au moment de I'acquisition ; et t la durée
de I'acquisition.

L’évolution du facteur de calibration a été ainsi étudiée en fonction de la concentration de ***Ra
présent dans les sphéres (Figure 4-11). On observe que le CF reste a peu pres constant pour les trois
plus grosses sphéres d’activité comprises entre 22,8 kBg/mL et 6,5 kBg/mL. Sur cette gamme, le CF est
en moyenne 73,7 cps/s/MBq pour la sphére de diamétre 37 mm, 43,8 cps/s/MBq pour la sphére de
diameétre 28 mm, et 43,4 cps/s/MBq pour la sphére de diamétre 22 mm. En dessous de 6,5 kBg/mL et
jusqu’a 1,8 kBg/mL, le facteur de calibration des sphéres, a I'exception de la plus grosse sphére,
présente de plus fortes variabilités ; ce qui montre les limites de I'imagerie TEMP/TDM pour des
structures de rayon inférieure a 14 mm.

Par ailleurs, la différence de CF est de 41 % entre la sphere de diamétre 37 mm et celle de diametre 28
mm et 52 % avec celle de diamétre 22 mm. Cette différence s’explique par I'effet de volume partiel.
De méme, pour les trois plus petites sphéres, I'activité est sous-estimée en raison de I'effet de volume
partiel.

Cette étude a permis de déterminer les facteurs de calibration en fonction de la taille des volumes
pour pouvoir estimer I'activité réellement présente dans la tumeur une fois appliqués a I'imagerie du
patient (17).
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Figure 4-10 - Coupe centrale transaxiale, seule (haut) et fusionnée avec 'imagerie TDM (bas), des images reconstruites
du fantéme NEMA avec I'algorithme OSEM (2 itérations et 10 sous-ensembles) et le filtre Butterworth.
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Figure 4-11 - Evolution du facteur de calibration avec la concentration en 223Ra de chaque sphére du fantéme NEMA.



4.6.Etude quantitative et validation

La quantification des images TEMP/TDM a été validée a I'aide d’un fantéme anthropomorphe : le
fantéme TORSO (QOrion, France) (18). Ce fantdme contient deux inserts « poumons », un insert « foie »
et uninsert cylindrique plein simulant la colonne vertébrale (insert « os ») qui peut étre remplacé par
un insert cylindrique remplissable, d’une capacité de 156 mL (Figure 4-12). Des modifications du
fantéme ont été apportées pour pouvoir insérer des spheres chaudes a lintérieur 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 fantome TORSO avec différents milieux atténuants
ont été étudiées. Une premiére acquisition TEMP/TDM a été réalisée avec l'insert « os » sur lequel
deux sphéres de 0,5 mL et 5,6 mL ont été fixées pour simuler des métastases osseuses (Figure 4-12,
(a)) : configuration « os ». Une deuxiéme acquisition a été faite avec les deux sphéres a I'intérieur de
I'insert remplissable rempli d’eau, et une troisieme sphére de 5,6 mL fixé sur I'insert (Figure 4-12, (b)) :
configuration « eau ». Une troisieme acquisition a été réalisée avec l'insert remplissable rempli d’'un
liguide de la méme densité que la moelle osseuse (une solution de phosphate de potassium) :
configuration « moelle osseuse ». La concentration dans les sphéres était 72,3 kBq/mL au moment de
I’acquisition, le rapport tumeur/tissu sain (TNT pour tumor to normal tissue en anglais) étant toujours
infini.

Dans un deuxiéme temps, pour étre plus proche des conditions cliniques et reproduire la fixation du
223Ra dans I'os sain et les lésions, plusieurs rapports TNT entre les sphéres et I'insert cylindrique ont
été étudiés : 6, 10, et 30. Tous les autres inserts ainsi que le fond du fantéme ont été rempli avec de
I’eau non radioactive. Les acquisitions TEMP/TDM de cette derniére configuration ont été réalisées sur
la gamme d’activité 2,3 kBg/mL a 8,1 kBg/mL avec un TNT = 30, 8,7 kBg/mL a 21,5 kBg/mL avec un
TNT =10 et 22,8 a 64,0 kBg/mL pour un TNT = 6.

Afin d’étudier la quantification de I'activité dans les images tomographiques, le facteur de
recouvrement (RF — recovery factor) a été utilisé d’aprés le pamphlet 23 du MIRD (3). Ce facteur est
défini comme le rapport entre I'activité estimée a partir de I'image reconstruite et I'activité réellement
présente dans le volume. L'activité estimée a été calculée a l'aide des facteurs de calibration
déterminés au §4.5 sur le fantdme NEMA suivant I'équation (1.8).

_ Cmesuré
Aestimée T CFxt (1-8)

oU Cpesure €St le nombre de coups mesurés dans chaque sphéere; CF le facteur de calibration
déterminé sur I'étude du fantéme NEMA ; et t la durée de I'acquisition.

Le facteur de recouvrement a finalement été analysé en fonction de la concentration de 2**Ra dans les
sphéres et avec différents milieux atténuants.

La Figure 4-13 montre les images reconstruites pour les trois premiéres configurations expérimentales.
Les résultats de la quantification de I'activité pour ces trois premiéres configurations sont présentés
dans le Tableau 4-4. La sphere de 0,5 mL n’a pas été analysée car elle ne pouvait pas étre distinguée
sur les images reconstruites (Figure 4-14).

La valeur théorique attendue du facteur de recouvrement est I'unité, correspondante a une activité
mesurée égale a I'activité expérimentale. Pour les différents milieux, les RC sont proches de 1, a
I’exception de la configuration « eau » pour laquelle il y a une surestimation de I'activité présente dans
la sphere intérieure de 19%. Ces résultats montrent que les facteurs de calibration obtenus avec le
fantéme NEMA permettent une bonne quantification de I'activité pour les trois milieux atténuants :
ose, eau et moelle osseuse.



Les images reconstruites du TORSO pour différents TNT sont montrées Figure 4-14. Les images
obtenues avec le TNT le plus grand sont trés bruitées en raison de la faible activité présente dans les
sphéres et I'insert cylindrique. La Figure 4-15 présente |’évolution du facteur de recouvrement avec la
concentration de ??°Ra dans les deux sphéres de 5,6 mL (de diameétre 22 mm) et pour différents
rapports TNT. Pour des concentrations en 222Ra supérieures a 8 kBg/mL, les facteurs de recouvrement
varient peu autour de la valeur attendue. Pour la spheére intérieure, le RC est égal en moyenne a 1,01
+9% (TNT =6) et 1,07 + 14% (TNT = 10). Concernant la sphere extérieure, le RC est égal en moyenne a
0,96 + 5% (TNT = 6) et 0,81 + 9% (TNT = 10). Cependant, pour des concentrations en ?22Ra inférieure a
8 kBg/mL, le RC présente une plus forte variabilité autour de la valeur attendue méme si le rapport
TNT est plus élevé. Ceci est en accord avec les résultats du §4.5 et est d(i a la faible activité présente
dans les sphéres. En effet, pour la plus faible concentration, 2,3 kBg/mL, la sphére intérieure ne peut
presque pas étre distinguée (Figure 4-14, c).

Aux plus faibles concentrations, I'activité présente dans la sphére intérieure est principalement
surestimée alors que celle présente dans la sphére extérieure est principalement sous-estimée. En
effet, pour la sphere intérieure, la différence entre le RC et la valeur attendue est en moyenne 1,1%
(TNT=6) et 6,7% (TNT = 10). Concernant la sphére extérieure, la différence est en moyenne -4,0% (TNT
=6) et -18,7% (TNT = 10). Cette différence est due a I'activité présente dans l'insert cylindrique (fond)
qui cause une augmentation du nombre de coups détectés dans la sphére intérieure (phénomenes de
simultanés de spill in et spill out), alors que pour la sphére extérieure seulement le phénomeéne de spill
out se produit.

Cette étude menée sur le fantdbme TORSO a permis de modéliser de fagon réaliste les conditions
cliniques, que ce soit anatomiquement (fantdme anthropomorphe) et avec la gamme d’activité utilisée
(2,26 kBg/mL a 64 kBg/mL) (1). Les résultats obtenues (RC) nous permettent de valider le protocole
d’acquisition et de reconstruction d’images TEMP/TDM trouvé avec le fantéme NEMA pour |'obtention
d’images quantitatives pour des structures d’un rayon supérieur a 1,1 cm et des concentrations en
223Ra supérieures a 8 kBg/mL (erreur < 20%).

Figure 4-12 - Deux configurations du fantdme TORSO : (a) avec I'insert "os" et les deux sphéres de 0,5 mL et 5,6 mL ; et
(b) avec I'insert cylindrique rempli d'eau et les deux sphéres de 0,5 mL et 5,6 mL a I'intérieur et une troisieme sphére de
5,6 mL fixée a I'extérieur de 'insert.



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 Configuration . )
Configuration « eau »
« 0S » « moelle osseuse »
Sphére Sphére Spheére Sphére Sphére
extérieure intérieure extérieure intérieure extérieure
RC 0,92 1,00 1,07 1,19 0,99

Tableau 4-4 - Facteurs de recouvrement pour les trois configurations différentes du fantome TORSO et une
concentration de 72,3 kBq/mL dans les sphéres et un rapport TNT=co.
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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.
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Figure 4-15 - Evolution des facteurs de recouvrement avec la concentration de 223Ra dans les deux sphéres de 5,6 mL du
fantéme TORSO, pour différents rapports TNT.



5. Protocole proposé dans I’essai clinique EIFFEL

Ce travail de these étant réalisé en parallele de I'écriture d’un nouvel essai clinique, le protocole
d’imagerie ainsi déterminé a pu étre présenté aux médecins nucléaires en charge de I'essai EIFFEL.

Le protocole d’acquisition comporte une premiéere image scintigraphique en balayage corps entier et
une tomographie sur un champ de vue. Dans un premier temps, |'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 222Ra ne se fixe pas sur toutes les |ésions 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 *?Ra 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 a une valeur trés 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 I'activité résiduelle de Xofigo® aprés I'injection du patient sera
placé a ses cOtés (vers I'extrémité des jambes pour minimiser la perturbation de I'image). Les fenétres
d’acquisition sont les mémes que celles choisies pour I'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 I'acquisition en
balayage est d’environ 15 minutes.

Dans un second temps, une acquisition TEMP/TDM est réalisée avec les paramétres d’acquisition
déterminés par les expériences précédentes : 30 s/pas, 6°/pas on 360°, 3 fenétres d’émission et 3
fenétres de diffusés indépendantes, et reconstruction OSEM (2 itérations, 10 sous-ensembles) avec le
filtre Butterworth. De la méme fagon que pour le balayage, le flacon contenant I'activité résiduelle de
Xofigo® est placé sur les cotés du patient. La durée de I'acquisition tomographique est d’environ 15
min.

Ainsi, I'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 I'activité résiduelle de Xofigo® est trés 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 fantome NEMA pour chaque acquisition chez le patient.
Ainsi, le flacon permet d’introduire un facteur correctif lié a la gamma-caméra a chaque acquisition.
En suivant les recommandations du pamphlet 23 du MIRD (3), les facteurs de calibration sont corrigés
d’apres I'équation (1.9).

FnEMA,i(initial) XCF fgcon(patient)

(1.9)

. c
CFygua,(patient) = CF flacon(initial)
avec i la sphere du fantéme NEMA ; CFygp 4 ; (initial) le facteur de calibration calculé pour la sphere
i du fantéme NEMA lors de la phase de calibration ; CFr4¢on (initial) le facteur de calibration calculé
pour le flacon lors de la phase de calibration ; et CFyjqc0n (patient) le facteur de calibration calculé
pour le flacon lors de I'acquisition patient.

L'imagerie 222Ra de chaque patient sera réalisée aprés la premiére injection de Xofigo® (19). D’aprés 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 I'image dans la zone de captation maximale. Cependant, la biocinétique
du 222Ra et son élimination peut étre trés variable d’un patient a I'autre. De plus, il est possible que la
cinétique de fixation du #23Ra sur les métastases ostéolytiques aprés un cancer du rein soit légérement
différente que celle sur les métastases ostéoblastiques apres un cancer de la prostate. D’aprés la



littérature (1,2) et pour des avantages pratiques, il est recommandé de réaliser I'imagerie 22Ra environ
4 heures apreés l'injection.

6. Mise en place du protocole multicentrique

L’essai clinique étant multicentrique, les gamma-caméra de chaque hopital doivent étre calibrées
individuellement. Les gamma-caméras de I'Institut Gustave Roussy a Villejuif et de I’'hopital Cochin a
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 fantome NEMA et du flacon de Xofigo®. L'utilisation du fantéme NEMA permet d’obtenir
un facteur de calibration pour chaque dimension de sphere. Ainsi, il est possible d’adapter le facteur
de calibration utilisé a la taille de la Iésion et d’obtenir une quantification la plus précise possible.
L'utilisation du flacon, permet, comme indiqué au §5, de mettre a jour les facteurs de calibration a
chaque patient.

6.1. Calibration de la gamma-caméra de I'Institut Gustave Roussy

L’Institut Gustave Roussy possede une gamma-caméra Discovery du méme constructeur que celle de
I"'HEGP, General Electric (Figure 6-1). Elle possede un cristal de 5/8". Cela a facilité la mise en place du
protocole car les spécificités des logiciels sont les mémes, ainsi que le set de collimateur (MEGP).

Les parameétres d’acquisition TEMP/TDM tels que le nombre de projections, la durée des projections
et les fenétres en énergie et diffusé ont pu étre paramétrés selon nos précédents résultats. Un fantéme
NEMA a été préparé en mettant une solution de 222Ra dans les sphéres et en remplissant le fond d’eau.
Le flacon contenait 6 mL d’une concentration de Xofigo® de 1,1 MBqg/mL a I'acquisition. Les sphéres
du fantbme ont été préalablement remplies d’une solution de 47,3 kBg/mL. Le flacon a été placé
couché a I'arriere du fantdbme 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 spheres et du flacon suivant
la formule (1.7). Les facteurs de calibration de chaque sphére du fantdme NEMA et du flacon sont
résumés dans le Tableau 6-1.

Figure 6-1 - Gamma caméra Discovery (General Electric, USA) de I'IGR avec le fantéme 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 fantéme NEMA et du flacon.

NEMA
Flacon Sphérede Sphérede  Sphére Spheére Sphére Spheére
26,5 mL 11,5mL de56mL de2,6 mL del,1mL de0O,5mL

CF
(cps/s/MBq)

Tableau 6-1- Facteurs de calibration obtenues pour le flacon et chacune des sphéres du fantome NEMA a I'lGR.

300,5 134,6 106,9 101,9 46,4 14,9 4,8

6.2. Calibration de la gamma-caméra de I’hépital Cochin

L’hépital Cochin posséde une gamma-caméra Symbia T, de la marque Siemens. Elle est équipée d’un
cristal de 9,5 mm, moins épais que celui de 'HEGP (15,9 mm). Le fabriquant étant différent, les
collimateurs disponibles ne sont pas les mémes que ceux utilisés a I’'HEGP. Le collimateur moyenne
énergie a été choisi car ses caractéristiques sont les plus proches du collimateur MEGP : trous
hexagonaux de diamétre 2,94 mm et de longueur 40,64 mm. Le champ de vue est légerement plus
grand que celui a '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
fenétres en énergie. Des adaptations du protocole ont di étre faites en collaboration avec la
physicienne du site et I'ingénieur d’application responsable de la gamma-caméra de I"hdpital Cochin.
Le pas d’angle entre les projections est de 5,625° au lieu de 6°, ce qui conduit a 64 projections au lieu
de 60. Les dimensions des voxels sont également légerement inférieures (3,9 x 3,9 x 1 mm
contrairement a 4,41 x 4,41 x 1 mm), ce qui conduit a une meilleure résolution spatiale par rapport a
la gamma-caméra de I'IGR ou de I'HEGP. De plus, le logiciel de reconstruction n’étant pas le méme,
quelques différences dans la correction du diffusé et de I'atténuation sont a attendre. De plus, le
nombre de sous-ensemble ne pouvant pas étre fixé a 10, il a été fixé au maximum disponible, 8.

Les sphéres du fantdme NEMA ont été remplies d’une solution de 46,4 kBg/mL de Xofigo®. Le flacon
contenait 1,7 mL et une concentration de 613,5 kBg/mL de Xofigo®. Le NEMA et le flacon, couchés sur
la table, ont été imagés en méme temps. Trois acquisitions ont été réalisées a des temps différents
pour étudier I’évolution du facteur de calibration avec I'activité.

Les images ont été reconstruites avec I'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). Apres 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 sphéres du fantome NEMA.

Les facteurs de calibration obtenus a I’hépital Cochin sont tres 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



presque 2 fois plus de coups par projection que la gamma-caméra Discovery. Une étude
multicentrique, publiée trés récemment, sur I'imagerie planaire du *?Ra montre également la
meilleure sensibilité de la gamma caméra Symbia T de Siemens (22). Cependant, I'écart reste
important. Il n’est pas cohérent d’obtenir un facteur de calibration qui augmente lorsque la
concentration en ?°Ra 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 I'h6pital Cochin avec le fantéme NEMA et le flacon placés sur la table d'examen.

Concentration dans le flacon (kBg/mL) Facteur de calibration (cps/s/MBq)

613 110,5
266 155,2
51 1279,3

Tableau 6-2 - Facteurs de calibration obtenues a deux concentrations différentes de 223Ra dans le flacon.

Concentration NEMA
dans les Sphére  Sphére  Sphére  Sphére  Sphére  Sphére
spheres de26,5 dell5 de5,6 de 2,6 del,1 de 0,5
mL mL mL mL mL mL
CF 46,4 kBg/mL 1641,2 1129,0 870,5 305,3 91,0 77,9
(cps/s/MBg) 20,2 KBg/mL 1860,6 1405,1 1209,8 316,0 131,0 52,6

3,84 kBg/mL 6524,3 7325,8 5657,7 1263,5 301,6 524,9

Tableau 6-3 - Facteurs de calibration obtenues a deux concentrations différentes de ?3Ra dans les sphéres du fantéme
NEMA.
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Figure 6-4 - Coupes axiale et sagittale des images reconstruites, fusionnées a 'image TDM, du fantéme NEMA contenant
une concentration de >3Ra de 46,4 kBq/mL (a) et 3,84 kBg/mL (b).

7. Conclusion

Les expériences réalisées a I'HEGP ont permis de mettre au point et d’optimiser un protocole
d’acquisition et de reconstruction d’images tomographiques au 2%Ra sur une console clinique.

Le fenétrage, déterminé grace a la mesure du spectre en énergie du ?Ra, a été fixé a trois fenétres en
émission (85,0 keV + 20%, 154,0 keV + 10%, et 270,0 keV + 10%) et trois fenétres de diffusé (47,0 keV
a 67,0 keV, 103,0 keV a 123,0 keV, et 210,2 keV a 242,8 keV). Lors de I'acquisition TEMP, six images
sont générées qui correspondent chacune a une fenétre en énergie. Lors de la reconstruction, les
phénoménes de diffusion sont corrigés par la méthode Jaszscak en utilisant les acquisitions des
fenétres de diffusé. La correction de I'atténuation se fait grace a I'acquisition TDM qui suit I’acquisition
tomographique et qui permet de générer des cartes d’atténuation correspondant aux fenétres en
émission. Ainsi chaque image tomographique correspondant a une fenétre en émission est
reconstruite et corrigé a l'aide de sa carte d’atténuation (le coefficient d’atténuation linéique
correspond alors a la bonne énergie) et image de diffusé correspondantes. Puis les images
reconstruites, corrigées de l'atténuation et du diffusé, sont sommées pour obtenir I'image
tomographique finale. L’étude sur le fantdme NEMA a pu finalement déterminer que I'utilisation de
I'algorithme OSEM avec 2 itérations, 10 sous-ensembles et le filtre Butterworth permet d’obtenir un
bon compromis entre sensibilité et bruit.

De plus, I'étude sur le fantdbme NEMA, menée pour des concentrations entre 22,8 kBg/mL et 6,5
kBg/mL, a montré une sensibilité constante dans les images reconstruites pour les trois plus grosses
sphéres de diamétre 37 mm, 28 mm, et 22 mm, correspondant a 26,5 mL, 11,5 mL, et 5,6 mL. Pour les
sphéres de dimensions plus faibles, le contraste visuel et la sensibilité sont diminuées en raison de
I’effet de volume partiel. Dans Pacilio et al. (21) et Murray et al. (23), les auteurs reportent une taille



moyenne des lésions de 87 mL (1,2 a 270 mL sur 14 patients et 53 Iésions) pour des métastases
osseuses ostéoblastiques du cancer de la prostate. Cependant, dans le cas des métastases osseuses
apres un cancer du rein, les Iésions ostéolytiques sont beaucoup plus petites : en moyenne 0,6 mL (0,1
a 5,1 mL sur 10 patients et 66 Iésions) (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 a I'aide du logiciel
Imalytics de Philips.

L’étude sur le fantome NEMA a également permis de mettre au point la calibration de la gamma-
caméra. Des facteurs de calibration dépendant de la taille de chaque sphére ont été calculés et cette
méthode de calibration a été validée dans des conditions plus réalistes grace au fantome 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’a 8 kBg/mL.

Aucune étude ne mentionne I'activité présente dans les tumeurs. Il n’est alors pas possible de savoir
si les concentrations en #23Ra étudiées sont cliniquement réalistes. Dans le cas d’une étude sur un
patient souffrant de métastases osseuses du cancer de la prostate traité par 2**Ra (25), le rapport
tumeur sur tissu sain varie entre 1,5 et 3,5. Il serait donc intéressant de compléter I'étude sur des
rapports TNT plus faibles.

A ce jour, seul un poster présenté a I’AAPM en 2015 reporte une étude sur fantéme d’image
TEMP/TDM du 2%Ra (26). Les auteurs reportent une quantification de 27 % pour une sphére de 22,8
mL contenant 5,1 kBg/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 I'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 I’a validé sur plusieurs patients
(21,25). Il est actuellement mis en place dans différents hopitaux italiens (22,27). Ce protocole donne
de bons résultats et permet d’obtenir une quantification de I'activité a 20% pres. Pour aller plus loin,
I'imagerie TEMP/TDM permettrait de pallier aux limitations de I'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 probléme est résolu grace aux images
tomographiques et a 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 I’activité (27). L'imagerie tomographique permet une visualisation 3D des fixations.

Enfin, le protocole de reconstruction mis au point grace a nos expériences a été optimisé sur les
logiciels cliniques, alors que la méthode de correction la plus précise reste la modélisation des
différents phénomenes physiques a corriger dans le projecteur d’un algorithme de reconstruction
itératif & I'aide de simulations Monte Carlo. Ainsi pour une quantification plus précise des images 2**Ra,
des études supplémentaires utilisant les simulations Monte Carlo, et plus précisément le logiciel GATE
(28) doivent étre menées. Dans ce but, la gamma-caméra de I'Hopital Européen George Pompidou a
été modélisée et son modéle a été validé pour le 2°Ra 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 I'objet d’un stage encadré pendant cette thése et les résultats sont
présentés dans I'’Annexe 1. Une collaboration est actuellement en cours avec le groupe RAMSES



(Institut Pluridisciplinaire Hubert Curien, CNRS Strasbourg) pour le développement d’un algorithme de
reconstruction.

Malgré I'ensemble de ces optimisations, les images tomographiques ou planaires resteront toujours
de moins bonnes qualités qu’une imagerie avec le ®*™Tc ou le F 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 *™Tc (utilisés pour la scintigraphie
osseuse) ou du BF-fluoride (utilisé pour la tomographie par émission de positons ou TEP) avec les
fixations du 22Ra. Pacilio et al. (21) démontrent une corrélation significative entre les fixations dans
les lésions ostéoblastiques du #2°Ra et du %°™Tc. De méme, Murray et al. (23) observent une corrélation
non seulement avec les fixations dans les Iésions ostéoblastiques du ??°Ra et du ¥F-fluoride mais
également avec la dose absorbée. Ainsi, il serait possible de prédire la réponse du traitement aux
lésions ostéoblastiques grace a une scintigraphie osseuse ou une imagerie TEP au F-fluoride.
Cependant, il reste indispensable de réaliser une imagerie au ?2°Ra. En effet, bien que les fixations au
niveau des lésions ostéoblastiques puissent étre les mémes, ce n’est pas forcément le cas pour les
tissus sains et les voies d’élimination. De plus, il est possible que certaines Iésions fixent les traceurs
osseux marqués au *™Tc ou le ®F-FNa et non le ?Ra (27).

En conclusion, un travail préalable d’optimisation de I'imagerie au #2>Ra a été mené en collaboration
avec les différents acteurs de I'essai clinique EIFFEL. Il a pu étre finalisé pour le moment dans deux
hopitaux faisant parti de cet essai : I'Institut Gustave Roussy et I’hépital Cochin. Si les résultats sont
tout a fait intéressants, ils montrent que d’autres expériences et analyses sont nécessaires pour
adapter ce protocole a des gamma-caméras différentes dans les autres centres participants. Les
images obtenues seront essentielles pour juger de I'efficacité du traitement. En effet, ces images vont
permettre de déterminer la distribution du 222Ra dans le corps du patient et de vérifier si les fixations
du #22Ra correspondent bien aux métastases a traiter. Il faut cependant noter qu’il se peut qu’il y ait
des différences avec les résultats déja publiés car les métastases a traiter dans cette étude sont
ostéolytiques, a 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, apres 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 I'activité cumulée se fera a I'aide d’approximations venant de la littérature ou
du modéle standard de la CIPR (29).

Cette problématique souléeve néanmoins I'intérét de prendre en compte la biocinétique de fagon
personnalisée dans le calcul de I'activité cumulée. A ce jour, a I'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 I'évolution temporelle du radiopharmaceutique propre a chaque patient est
essentielle pour aller plus loin dans la personnalisation de la dosimétrie. En effet, la fixation du
radiopharmaceutique dans I'organisme évolue au cours du temps du fait de la décroissance physique
du radionucléide et de I’élimination biologique du radiopharmaceutique qui peut varier fortement
d’un patient a I'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 a partir d’un logiciel
externe. Cependant, la dose est calculée a I’échelle de I'organe pour des fantdbmes mathématiques de
référence, supposant ainsi une répartition homogéne de I'activité dans I'organe. Le logiciel Imalytics
de Philips propose une modélisation de la biocinétique en récupérant directement I'activité sur des
images TEP/TDM ou TEMP/TDM du patient (2). La dose est calculée a I'échelle du voxel a I'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 étre problématique au niveau des poumons par
exemple. Cela entraine un manque de précision dans les doses calculées. Un troisieme 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 a la SIRT, il permet de prendre en compte I'hétérogénéité de répartition de
I'activité et de calculer la dose a I’échelle du voxel a I'aide du code de simulations Monte Carlo MCNPX
(3). La géométrie et la distribution de I'activité cumulée sont récupérées directement a partir des
images TEP/TDM ou TEMP/TDM du patient a un seul temps. Ainsi, aucune modélisation biocinétique
n’était disponible directement dans OEDIPE a partir de différentes images fonctionnelles a différents
temps.

Afin de proposer un logiciel de dosimétrie interne complet, un algorithme de modélisation
biocinétique a été développé puis intégré a OEDIPE. Cet algorithme permet de modéliser la
biocinétique du radiopharmaceutique a partir d'images dynamiques et de calculer I’activité cumulée a
I’échelle du voxel de fagon la plus personnalisée. Les résultats de ce développement ont été comparés
aux outils disponibles dans le logiciel Imalytics.

Ainsi, apres avoir résumé les méthodes possibles de calcul de I’activité cumulée dans notre contexte,
le logiciel OEDIPE sera présenté. Ce chapitre s’attachera ensuite a la description de l'algorithme
développé et son application a des images dynamiques pour sa validation.

2. Détermination de 'activité cumulée

Comme présenté au Chapitre |, I'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 I'organisme dépend d’une part de la décroissance physique du radionucléide et d’autre part de
I'accumulation et I'élimination biologique du radiopharmaceutique. La distribution spatiale du
radiopharmaceutique dans le corps du patient ne pouvant pas étre connue a tout instant, il est
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nécessaire de quantifier cette distribution a différent temps, en utilisant 'une ou plusieurs des
techniques décrites au Chapitre | §6.2, en particulier les images TEMP ou TEP, et d’utiliser ensuite un
modele 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 a I'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 a 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 a la phase de fixation du radiopharmaceutique dans le volume
d’intérét et la phase d’élimination, qui correspond a son élimination progressive dans ce volume. Le
choix du moment auquel ces mesures doivent étre effectuées est un élément essentiel a considérer
pour une description pertinente de la cinétique dans le volume considéré, notamment au niveau des
organes les plus a risque. De ce fait, des études préalables doivent étre 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 a I'échantillonnage temporel et aux techniques de quantification de I'activité,
les TAC sont établies a I'échelle des organes ou de sous-compartiments de certains organes. Le fait de
segmenter certaines régions spécifiques peut d’ailleurs étre guidé par des études pharmacocinétiques
indiquant des temps de transferts différents au sein méme d’un organe.

2.2. Calcul de activité cumulée

Ainsi, une fois obtenue une TAC pour un volume donné, le calcul de I'activité cumulée dans ce volume
pour un intervalle de temps donné nécessite I'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 étre utilisées. La
méthode utilisée en premiere approche est classiquement la méthode des trapezes. 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 étre développée a partir de modeles compartimentaux.

2.2.1. Méthode des trapezes
Dans ce cas, I'intégration s’effectue en sommant l'aire des trapézes selon I'équation (1.1) (Figure 2-1).

~ 1
A= [A(t).dt = iz (A + Aip) (tiyq — t) (1.1)
ou A(i) est I'activité au temps i.

La méthode est aisée et permet d’obtenir un résultat rapidement. Néanmoins, si les données sont peu
nombreuses ou I'échantillonnage peu régulier, I'erreur sur 'ajustement de la courbe pourra étre
d’autant plus importante.
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Figure 2-1 - Schéma illustrant la méthode des trapézes (en bleu) pour I'ajustement de la courbe (en rouge) et la
détermination de P'activité cumulée.

2.2.2.Méthode des exponentielles
La méthode des exponentielles est une méthode d’intégration plus sophistiquée mais reste
relativement simple a mettre en ceuvre. Ainsi, elle a été préférée comme premiere approche dans le
logiciel OEDIPE pour la détermination de I’activité cumulée.

Phase d’élimination

Une premiere approche pour modéliser la phase d’élimination de la TAC pour une source donnée
consiste a utiliser un modéle mono-exponentiel. La notion de période effective Te est alors introduite.
Cette période caractérise a la fois la décroissance physique du radionucléide et I’élimination biologique
du radiopharmaceutique. L’élimination du radiopharmaceutique dans le volume considéré est alors
modélisée par I'’équation (1.2).

A(t) = A(t,) x e~ Aoioxt x e~ AphysXt = A(t,) x e7herr>t (1.2)

n(2)
Tesr

etla

ou A(ty) est I'activité présente dans le volume au début de la phase d’élimination, A.rr =

relation entre les différentes périodes est caractérisée par I'équation (1.3).

1 1 1

+ 1.3

Terr Tphys Thiol (1.3)

De fagon générale, l'intégrale de I'exponentielle entre les temps t; et t, sera donnée par
I’équation (1.4).

f A(t)dt = A(t)) X z e(fzf) X (e Ref Xt — g AefyXt2) (1.4)

La phase de distribution peut étre beaucoup plus rapide que la phase d’élimination. Dans ce cas d’une
phase de distribution négligeable, I’activité cumulée a partir du moment de I'administration, et jusqu’a
I'infini, est alors calculée en intégrant le modele mono-exponentiel, suivant I’équation (1.5).

A= fA(t)dt—A(O)xleg) (1.5)

Outre la régression mono-exponentielle, la phase d’élimination du radiopharmaceutique peut
également étre modélisée sous la forme d’une série de fonctions exponentielles. Ainsi, le modéle bi-
exponentiel permet de considérer une phase d’élimination rapide, caractérisée par Avioi,1 €t Une phase
d’élimination lente, caractérisée par Auioi2. Ce modele est le plus couramment utilisé en pratique.
L’évolution de I'activité dans le volume considéré est alors décrite par I'équation (1.6).

A(t) = Al(tl) X e_()Lphys"'/lbiol,l)><1-L + AZ(tl) X e_(/lphys"'lbiol,z))(t (16)
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L’activité cumulée dans le volume considéré est alors calculée a I'aide de I'équation (1.7), ou Tes1 et

Tesr2 sont les périodes associées respectivement aux exponentielles rapide et lente et sont définies par
n(2)

Ti - .

Ai

A = foooA(t)dt = ﬁ X [Al(tl) X Teff,l + AZ(tl) X Teff,Z] (17)

Phase de distribution

Lorsque que la TAC présente une phase de distribution, elle peut étre modélisée par I'’équation (1.8)
oU Af représente I'activité maximale dans la source, c’est-a-dire I’activité présente a la fin de la phase
de distribution et A;,; ¢ caractérise la période de cette phase.

A(t) = Ap x (1 — e~krD) (1.8)

L’activité cumulée dans le volume considéré a partir du moment de I'administration, et jusqu’au début
de la phase d’élimination (tgy,), est définie suivant I'équation (1.9).

—/1171‘01,F><-tfm_1

A= [™ a@©)de = Ap X (tin + ) (L9)

AbiolF
2.2.3. Modéles compartimentaux

Le comportement des radionucléides dans I'organisme peut également étre décrit a I'aide de modéles
compartimentaux, qui sont trés largement employés notamment en pharmacocinétique. Ceux-ci sont
constitués de compartiments homogenes correspondant a 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 premiére estimation de ces constantes.
Les modeéles biocinétiques se traduisent par un ensemble d’équations différentielles linéaires du
premier ordre. Ainsi, les approches mono- ou bi-exponentielles sont cohérentes avec les modéles
compartimentaux (a un ou deux compartiments). Des modéles complexes peuvent étre élaborés,
comme celui présenté Figure 2-2. Ces modeles peuvent permettent de prédire la rétention dans les
organes et tissus, I'excrétion urinaire et fécale ainsi que le nombre de désintégrations totale dans la
région d’intérét. L’avantage de cette approche est qu’il est possible de combiner plusieurs mesures
(imagerie, prélévements sanguins, urinaires) pour ajuster au mieux les TAC.

2.2.4.Logiciels permettant I’ajustement des TAC

Plusieurs logiciels peuvent étre utilisés pour calculer I'activité cumulée dans des régions d’intérét a
partir des TAC. De nombreux outils simples d’utilisation et généralistes, comme Excel® ou CurveExpert
Professional®, peuvent étre 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 II1® (The Epsilon
Group, USA) permettent la mise au point de modeles compartimentaux et la détermination de I'aire
sous la courbe. Les parameétres biocinétiques du modeéle 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 modeles de régression.
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Figure 2-2 - Modeéle compartimental utilisé pour décrire la cinétique de I’3'l dans la publication 128 de la CIPR.

3. Lelogiciel 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 I'IRSN. Aujourd’hui, le logiciel est utilisé pour la dosimétrie
interne personnalisée en médecine nucléaire. |l permet la réalisation de calcul Monte Carlo directs a
I'aide du code de calcul MCNPX a 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 a la création d’interfaces graphiques et a I'lanalyse 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 a la définition de I’'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 a la détermination d’une dosimétrie personnalisée sont a présent détaillées.
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Figure 3-1- Principe général de I'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 fantdme voxelisé personnalisé. Ce dernier correspond a une
matrice 3D de voxels différenciés les uns des autres selon la ROl a laquelle ils appartiennent et le
matériau les constituant.

Le logiciel va créer un fantdme voxelisé a partir des images anatomiques (IRM ou TDM) du patient.
Pour cela, les ROIs sont généralement segmentées a 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 fantome voxelisé spécifique au patient. Une fois le fantéme
créé, il est possible de le modifier a I'aide de différents outils disponibles dans le logiciel, comme par
exemple 'outil d’élimination de I’air qui permet de réduire la taille du fantome.

3.1.2. Distribution d’activité cumulée
La distribution d’activité cumulée est définie, a I’échelle de I'organe, sous la forme de distributions
homogenes dans certaines ROIls, en utilisant des modeéles biocinétiques prédéfinis. Pour cela, la
définition de la source nécessite uniqguement d’identifier la ROl contenant la source, son activité
cumulée et le radionucléide.

L'hétérogénéité de la distribution d’activité peut également étre décrite a I’échelle du voxel. Dans ce
cas, la distribution est définie sous la forme d’une matrice 3D de méme dimension et résolution que le
fantéme voxelisé considéré. Auparavant, cette matrice d’activité cumulée était générée a partir
d’images TEP ou TEMP a un seul temps et la biocinétique ne prenait en compte que la décroissance
physique. Les nouvelles fonctionnalités correspondant a 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 a la simulation Monte Carlo, telles que la géométrie, les matériaux, la source,
les résultats souhaités et les parametres 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 a 100 GeV.

Dans le cadre de nos applications, la géométrie voxelisée est définie sous forme d’une "structure
répétée". Cette méthode consiste a définir une cellule élémentaire qui correspond a un voxel d’'une
région segmentée. Cette cellule est répétée autant de fois qu’un voxel du méme 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 I'effet
photoélectrique, I'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 intérét par rapport a I'option par défaut de MCNPX, I’algorithme
ITS a été choisi pour traiter les fluctuations statistiques de perte d’énergie.

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

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 ROls, les isodoses superposées au fantéme voxelisé et les Histogrammes
Dose-Volume (HDV) pour les différentes ROls.

De plus, le logiciel OEDIPE dispose d’outils d’optimisation de la planification de traitement permettant
a partir de ces résultats de calculer, pour une distribution d’activité donnée, I’activité maximale qu’il
serait possible d’administrer au patient tout en respectant des critéres de tolérance aux OAR définis
par |'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 a la dose le soit. Dans cette optique, un algorithme de modélisation de la
biocinétique a été développé dans le logiciel OEDIPE.

4. Développement de I’algorithme

L’'objectif de I'algorithme de modélisation de la biocinétique est de proposer la meilleure régression
de la TAC. L’allure des TAC étant variée, I'algorithme de régression a été développé de fagon la plus
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générale possible. OEDIPE étant entierement codé sous IDL®, I'algorithme a été écrit dans ce méme
langage pour assurer la compatibilité et faciliter I'intégration du nouveau module.

Les équations (1.2), (1.6) et (1.8) ont été choisies, dans un premier temps, pour décrire les modeles
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 premiere étape consiste a 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 a un certain
seuil, I'algorithme partage les différentes phases de I'évolution de I'activité. Différents seuils de pente
sont testés. Par cette méthode, plusieurs intervalles de temps peuvent étre définis : phase de fixation,
phase d’élimination lente et phase d’élimination rapide.

4.1.1. Détermination des paramétres initiaux
Pour réaliser une régression non-linéaire, il est nécessaire avant tout de donner des parametres
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
parametres initiaux, pour chaque phase, ont été estimés en réalisant une régression linéaire des TACs
tracées en échelle semi-logarithme.

4.1.2. Sélection du modele le plus adapté aux données
Grace a ces parametres initiaux, des régressions non linéaires ont été effectuées sur chacun des
intervalles. Par ailleurs, sur la phase d’élimination, les modeles mono- ou bi-exponentiels décroissants
ont été testés.

Pour chaque seuil de pente, le modéle qui minimise le coefficient de détermination (R?) de la
régression a été considéré comme étant le plus adapté aux données. Enfin, selon I'équation utilisée,
une estimation des coefficients biocinétiques a été réalisée aprés régression suivant la méthode des
moindres carrées.

4.2.Validation de 'algorithme

L'algorithme a été testé sur un set de données brutes contenant les activités moyennes présentes dans
douze organes a différents temps allant de 3,5 h jusqu’a 507 h apres 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 a partir des incertitudes sur les coefficients biocinétiques retournées par les fonctions de
régression d’IDL.

Pour chacun des organes étudiés, le modele utilisé ainsi que le coefficient de détermination de la
régression sont présentés dans le Tableau 2. Le modele « simple exponentiel » (1 exp) a été choisi pour
3 organes, I'ceil droit, le foie et I'estomac. Le modéle « double exponentiel » (2 exp) a été déterminé
par I'algorithme comme étant le plus pertinent pour le reste des organes.

Sur la base de ces résultats, I'algorithme a pu étre 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.

il CEil . Rein Rein
Cerveau Poumon Foie Rate Estomac . Coeur
droit gauche droit gauche

Modéle lexp 2exp 2exp 2exp lexp 2exp lexp 2exp 2exp 2exp
R? 0,9997 0,9965 0,9998 0,9967 1 0,9941 0,9997 0,9997 0,9997 0,9016

Tableau 4-1 - Modeéles biocinétiques utilisés par I'algorithme et coefficient de détermination associé a la régression.

5. Module biocinétique du logiciel OEDIPE

5.1. Description du module

Afin de prendre également en compte la décroissance physique et biologique, I'algorithme de
régression développé, a été intégré dans le logiciel OEDIPE a I'étape de définition de la matrice
d’activité cumulée (Figure 3-1, en vert), dans I'onglet « Définir une source hétérogene a I'échelle du
voxel ». Le choix a été fait de réaliser les régressions a partir du nombre de coups total dans chaque
région segmentée afin de limiter les erreurs liées une régression voxel a voxel, notamment pour des
raisons statistiques. Néanmoins, la régression réalisée a I’échelle de la ROl a été ensuite appliquée a
partir de la premiére série au niveau de chaque voxel pour conserver I’'hétérogénéité de répartition du
radionucléide.
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La matrice source d’activité cumulée peut étre obtenue de différentes manieres. 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 a un unique TDM qui est recalé a I'aide d’OEDIPE sur le TDM
de référence ayant servi a créer le fantéme voxelisé (en général le TDM diagnostique plus résolu).
Ainsi, un seul recalage TDM/TDM est a effectuer avant de recaler toutes les séries TEMP ou TEP avec
la méme matrice de transformation. Par ailleurs, il est possible qu’a chaque série TEMP ou TEP soit
associé un TDM a recaler sur le TDM de référence. Dans ce cas, autant de recalages sont a réaliser que
de séries TEMP (ou TEP).

2) « Modélisation biocinétique a partir d’images DICOM recalées » : cette option permet a l'utilisateur
d’importer des images TEP ou TEMP recalées a différents temps a I'aide d’OEDIPE (onglet précédent)
ou d’un logiciel externe. Chaque série TEMP ou TEP est alors superposée indépendamment au fantéme
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 ROls. Le nombre de fichiers
textes intermédiaires générés correspondra au nombre de séries effectuées dans le temps.

3) « Modélisation biocinétique a partir de matrices sources recalées » : une fois les matrices sources
créées, elles peuvent étre importées ultérieurement directement par cet onglet. L'algorithme
détermine, dans un premier temps, le modéle biocinétique le plus adapté a chaque ROl pour étre, dans
un second temps, appliqué a chaque voxel de I'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 hétérogéne. La matrice peut correspondre a des séries faites a différents
temps ou a 1 seul temps comme dans le cas de la SIRT.

&2 oeorpe fo e /=

Dossier Bases de données Préférences Aide

Fantome Source Fichier entrée Fichier sortie

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

Définition de la source sans biocinétique »
Charger une matrice source Définition de la source avec biocinétique 4
Modélisation biocinétique a partir de matrices sources recalées
Modélisation biocinétique a partir d'images DICOM recalées
Définition par recalage de séries TEMP ou TEP et modélisation de la biocinétique » Séries TEMP\TEP liées a un unique CT a recaler

Multiples examens TEMP\CT (TEP\CT) a recaler

Figure 5-1 - Onglet "Source" de I'interface principale d’OEDIPE avec le détail des options disponibles pour définir une
matrice source hétérogéne avec biocinétique.

5.2. Application du module biocinétique sur des images dynamiques

Les paragraphes suivants illustrent la procédure a utiliser sur le logiciel OEDIPE pour prendre en
compte la biocinétique dans I'évaluation dosimétrique a I'aide d’'images TEP/TDM de trois souris
différentes. En effet, pour tester la faisabilité des procédures développées, des images TEP/TDM a
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 a ’aide d’'un micro TEP/TDM Siemens
Inveon, systéme préclinique multimodal. Afin de pouvoir visualiser au mieux la phase de fixation, le
séquencage temporel a été fait de la maniere suivante : les cing premiéres images ont été espacées
de 1 minute et les 35 suivantes de 5 minutes. La derniére acquisition est donc réalisée 3 heures apres
injection. Chaque série est associée a 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
I'arriere de I'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 a l'isoflurane. Elles ont
ensuite recu, a jeun, une injection de ®F-FDG en intraveineuse a 'aide d’un cathéter de maniére a
éviter un hypersignal dans I'abdomen. L’acquisition des images a été lancée directement apres
I'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 a température constante a I'aide d’un coussin chauffant
visualisable sur la Figure 5-2.

Activité injectée (MBqg) 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)

Coussin
chauffant

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 fantéme voxelisé, le logiciel OEDIPE se base sur un fichier
décrivant les contours pour définir les ROls. Ce fichier a été généré sous le format RTSTRUCT a I'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 I'imagerie petit animal, des modifications et I'élaboration d’une
procédure particuliere ont été mises en place en collaboration avec I'ingénieur d’application de
Dosisoft.

5.2.2.Recalage du scanner avec les TEP
Le systeme d’imagerie a 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 intrinséquement
de la conception de la machine utilisée. L'ensemble des images TEP étant dans le méme référentiel, le
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recalage de I'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 a partir d’identification d’appariements entre les deux
images. Cependant, cette méthode demande de nombreuses ressources informatiques. Au vu du
nombre d’images a traiter, le recalage manuel a été préféré afin de limiter le temps de traitement des
données. Le recalage a été effectué sur un temps ou la fixation des organes est maximale. A ce temps
précis, le volume anatomique des organes sur I'image TDM coincide au maximum avec leur fixation
sur I'image TEP, facilitant la visualisation.

La Figure 5-4 représente la fusion d’une acquisition TEP acquise 30 minutes apres injection sur I'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 'image TEP sur 'image TDM haute résolution avant recalage selon la
vue sagittale.

Figure 5-4 - Fenétre de visualisation PLANETOnNco : fusion de 'image TEP acquise 30 minutes apreés I'injection de '8F-FDG
sur 'image tomodensitométrique pour la souris 1.

5.2.3.Segmentation des ROIs
En fonction de la visibilité anatomique de I'organe étudié, deux méthodes différentes ont été utilisées.
La premiere concerne les organes entierement visibles sur I'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 deuxieme méthode est utilisée, s’appuyant sur les images TEP
seules. Les organes sont alors segmentés en utilisant un seuillage a 40%. Cette étape n’est valable que
si la segmentation est réalisée sur un temps ou la captation de I'organe est maximale car le volume de
I'organe sur I'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 I'image TDM haute résolution et des images TEP recalées, 7 ROls ont été segmentées pour
chacune des 3 souris : les yeux, les reins, le cceur, le cerveau et la vessie. La Figure 5-5 montre un
exemple caractéristique de segmentation réalisée avec le logiciel PLANETOnco superposé sur I'image
TDM. L'ensemble des structures a été propagé sur les 39 temps restants. Pour le cerveau, le coeur, 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 étre variable. Or, sur les images a disposition, le volume reste quasiment
constant, donc un report des structures a également été réalisé. Pour la création du fantome avec
OEDIPE, il est nécessaire de récupérer, en plus des ROls délimitant les organes d’intérét, une structure
délimitant le contour externe. Cette derniére ROI a été segmentée anatomiquement sur I'image TDM
basse résolution. Pour la souris 1, les contours de I'ceil 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 I'ensemble des structures segmentées, elles sont enregistrées dans un fichier RTSTRUCT.

.
® . of'

Figure 5-5 - Superposition de I'image TEP et des structures associées aux 7 organes étudiés. Sont représentés en jaune
les reins, en bleu le cerveau, en rouge le coeur, en vert les yeux et en noir la vessie.

5.2.4.Création du fantéme dans OEDIPE
Le fichier RTSTRUCT généré par PLANETOnco est ensuite importé dans OEDIPE afin de créer le fantéme
voxelisé a partir de I'imagerie TDM. La Figure 5-6 représente le fantdme voxelisé obtenu pour la souris
1 selon différentes coupes.
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Figure 5-6 - Fenétre de visualisation du fantéme voxelisé de la souris 1 dans OEDIPE: cerveau (orange), cceur (rouge),
rein droit (vert foncé), rein gauche (vert clair), vessie (violet) et corps entier (bleu clair).

5.2.5.Détermination de I'activité au cours du temps
Les images TEP sont ensuite importées dans OEDIPE grace a I'outil « Modélisation biocinétique a partir
d’images DICOM recalées ». Lors de ce processus, |'activité injectée est renseignée par I'utilisateur.
Une matrice source est ainsi créée pour chacune des images TEP grace a un redimensionnement de
I'image TEP aux dimensions du fantéme voxelisé (Figure 5-7). Chaque voxel contient le nombre de
coups détectés dans celui-ci au cours de I'acquisition.

Le logiciel mesure ensuite le nombre de coups dans chaque organe pour chaque temps. Puis, le facteur
d’étalonnage est renseigné par I'utilisateur. Ce facteur d’étalonnage permet de convertir le nombre
de coups détecté dans chaque voxel en activité.

Ces données sont ensuite injectées dans I'algorithme de biocinétique développée, qui détermine alors
automatiquement le modele le plus adapté pour la biocinétique du radiopharmaceutique dans chaque
organe.

T I S [ s = p=n |
Fichier Fichier

v 691 (Al x| Fantime « v Souce| |« » 48 (Bl v|Fantome « * Souvce

Figure 5-7- Fenétre de visualisation d’'une image TEP superposée au fantéme voxelisé dans le logiciel OEDIPE : coupe
axiale de la vessie (image de gauche) et du coeur (image de droite).
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5.2.6.Optimisation de I’algorithme
En testant I'algorithme sur les différentes souris, il a été observé quelques limitations de I'algorithme
sur certains organes. Afin d’optimiser la régression des TACs, une fonction triple exponentielle
décroissante a été rajoutée (équation (1.10)).

A(t) = A e ™Mt 4 A, e 2t p A eMst (1.10)

Les parametres biocinétiques recherchés (A1,A1), (A5, A;) et (A3, A3) correspondent aux parametres
des phases d’élimination plus ou moins lentes.

De plus, si I'algorithme ne peut pas proposer une régression convenable, I'utilisateur peut désormais
calculer I'activité cumulée grace a la méthode des trapezes. Cependant, dans ce cas, la biocinétique
sera prise en compte a I'échelle de I'organe. Ainsi, chaque voxel de I'organe aura la méme 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 I'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 a 'algorithme de reconstruction. Le code a été modifié de maniere a ce que ces voxels négatifs
soient automatiquement mis a zéro. Certains logiciels comme PLANETOnco le prennent déja en
compte automatiquement, contrairement au logiciel Imalytics.

5.2.7.Ajustement des TACs

Des exemples représentatifs de TACs tracées par le logiciel apres optimisation sont présentés Figure
5-8. Les régressions modélisant au mieux les données expérimentales sont diversifiées. De fagon
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 treés courte, elle n’est pas toujours clairement
identifiable et seule la phase de décroissance est alors prise en compte. Pour le cceur de la souris 1, la
régression obtenue pour la phase de fixation ne modélise pas de fagcon correcte les données
expérimentales (Figure 5-8). La méthode des trapézes, précisée dans le paragraphe précédent ($5.2.6)
a ainsi été choisie pour ajuster la courbe et déterminer I'activité cumulée pour ce cas.
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