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La théorie,
c’est quand on sait tout et que rien ne fonctionne.

La pratique,
c’est quand tout fonctionne et que personne ne sait pourquoi.

Ici, sont réunies théorie et pratique :
rien ne fonctionne ... et personne ne sait pourquoi !

Albert Einstein
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Résumé

Titre :

Etude et construction d’un tomographe TEP/TDM pour petits animaux, combinant modules
phoswich à scintillateurs et détecteur à pixels hybrides.

Résumé :

L’approche qui a été développée dans l’équipe imXgam du CPPM est de combiner sur un
unique support rotatif les modules de détection de la caméra pour petit animal ClearPET
avec un détecteur de rayons X à comptage de photons dans le but d’acquérir simultanément
des images anatomiques (TDM) et fonctionnelles (TEP) du même champ de vue. L’étude pré-
liminaire du système hybride ClearPET/XPAD3 menée en simulation avec Gate a permis
d’implémenter une nouvelle géométrie de détection TEP à 21 détecteurs phoswich, de fixer les
grandes lignes de l’assemblage TEP/TDM, ainsi que d’étudier et de solutionner les difficultés
liées au régime de fonctionnement bimodal. Pour finir, l’outil de simulation a également permis
d’imaginer comment un tel système pourrait judicieusement exploiter la corrélation spatiale et
temporelle des informations anatomo-fonctionnelles.

Du point de vue de l’instrumentation, ce projet a vu la mise en oeuvre du système hybride
simultané ClearPET/XPAD3. Une fois les deux systèmes TEP et TDM opérationnels indivi-
duellement, il a été démontré, d’une part que le ClearPET est parfaitement capable d’opérer
en régime de fonctionnement simultané moyennant un blindage approprié de ses modules de
détection, et d’autre part que la nouvelle génération de caméra à pixels hybrides XPAD3-S/Si
s’avère très prometteuse compte tenu de la bonne qualité des premières images reconstruites.

Finalement, la preuve de concept d’une acquisition TEP/TDM simultanée avec une source de
positons scellée et un tube à rayons X a pu être concrètement démontrée.

Mots-clés :

Imagerie hybride, TEP, TDM, ClearPET, XPAD3, détecteur à pixels hybrides, Monte Carlo,
Gate.
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Abstract

Title :

Design and construction of a small animal PET/CT scanner combining scintillation phoswich
modules and hybrid pixels detectors.

Abstract :

The pathway that has been followed by the imXgam team at CPPM was to combine on a
single rotating device the detector modules of the small animal PET scanner ClearPET with
a photon counting X-ray detector in order to perform simultaneous acquisition of images from
the anatomy (X-ray CT) and from the metabolic function (PET) of the common field-of-view.
A preliminary study of the hybrid imaging system ClearPET/XPAD3 carried out using Gate
led us to form a new PET detection assembly based on 21 phoswich modules, to fix the design
of the PET/CT device, as well as to study and solve the difficulties arising from simultaneous
hybrid imaging. Last but not least, the simulation tool also allowed us for thinking how well
such a system could judiciously use the spatial and temporal correlations between anatomic
and functional information.

From an instrumentation point of view, we succeeded to set up the ClearPET/XPAD3 proto-
type. Once both imaging systems were operational individually, we demonstrated on one side
that the ClearPET prototype was perfectly capable of performing correctly in simultaneous
acquisition conditions, providing that the detector modules were appropriately shielded. On
the other side, the new generation of the hybrid pixel camera using the XPAD3-S chip proved
to be quite promising given the good quality of the first reconstructed images.

Finally, the proof of concept of simultaneous PET/CT data acquisition was made using a sealed
positron source and an X-ray tube.

Keywords :

Hybrid imaging, PET, CT, ClearPET, XPAD3, hybrid pixel detector, Monte Carlo, Gate.
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Introduction Générale

L’imagerie médicale a connu ses débuts dès la fin du XIXe siècle avec les premières radio-
graphies à rayons X obtenues par Roentgen. La découverte de la radioactivité naturelle, puis de
la radioactivité artificielle durant la première moitié du XXe siècle, et le développement par les
physiciens des techniques expérimentales pour étudier les phénomènes nucléaires, puis corpus-
culaire, ont permis une évolution spectaculaire de l’imagerie médicale et particulièrement de la
tomographie informatisée dans la seconde moitié du XXe siècle. C’est ainsi que les plages du
spectre électromagnétique pour lesquelles les tissus vivants ont une certaine transparence ont
été exploitées par différentes modalités d’imagerie : les ondes radio pour l’imagerie par réso-
nance magnétique (IRM), les rayons X pour la tomodensitométrie (TDM), ou encore les rayons
gamma pour la tomographie par émission mono-photonique (TEMP) et pour la tomographie
par émission de positons (TEP).

Bien que les informations (anatomiques ou fonctionnelles) que l’on recherche à travers ces
différentes modalités sont bien souvent complémentaires, donc potentiellement intéressantes à
combiner, celles-ci sont la plus part du temps obtenues séparément en routine clinique, ce qui
les rend difficiles à corréler entre elles. C’est pourquoi un des défis de l’imagerie biomédicale
en ce début de XXIe siècle, est de concevoir de nouveaux systèmes d’imagerie dits hybrides
permettant d’obtenir simultanément les différentes informations recherchées. Un premier pas
avait déjà été franchi dans cette direction au début des années 1990 avec le développement de
systèmes TEMP/TDM [1] [2] et TEP/TDM [3] [4] permettant de superposer et de fusionner les
données anatomo-fonctionnelles obtenues respectivement par le TDM et le TEMP ou le TEP.
L’impact diagnostique de cette avancée technologique est tel qu’aujourd’hui, pratiquement tous
les systèmes TEP installés en milieu clinique sont des systèmes bimodaux TEP/TDM contigus.
Néanmoins, leur juxtaposition implique que l’acquisition soit séquentielle, ce qui entraîne dans
certains cas des difficultés quant à la précision du recalage des volumes reconstruits, en raison
notamment des mouvements physiologiques (respiration, battements cardiaques, mouvements
péristaltiques). Il convient donc de pouvoir mettre en œuvre des systèmes d’acquisition multi-
modaux réellement simultanés, partageant un même champ de vue, dont les avantages seraient
multiples et permettraient de corréler spatialement, en temps réel, les différentes informations
enregistrées moyennant des acquisitions synchronisées sur un signal physiologique.

L’approche qui a été développée dans l’équipe imXgam du CPPM est de combiner sur un
unique support rotatif les modules de détection de la caméra pour petit animaux ClearPET [5]
avec un détecteur de rayons X à comptage de photons dans le but d’acquérir simultanément
des images anatomiques (TDM) et fonctionnelles (TEP) du même champ de vue.
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2 TABLE DES MATIÈRES

Cette thèse est constituée de 7 chapitres. Les chapitres 1 et 3 présentent respectivement les
modalités d’imagerie TEP et TDM, de leurs principes physiques à la reconstruction des images.
Les chapitres 2 et 4 décrivent les démonstrateurs pré-cliniques ClearPET et PIXSCAN [6]. Le
premier est un prototype de TEP à haute résolution construit à Lausanne dans le cadre de la
collaboration Crystal Clear [7], basé sur des détecteurs phoswhich à scintillateurs. Le second est
un prototype de TDM en développement au CPPM [8] qui exploite la technologie des détecteurs
à pixels hybrides mise en œuvre pour la physique des hautes énergies. Les enjeux de l’imagerie
bimodale TEP/TDM sont quant à eux abordés dans le chapitre 5.

Après avoir introduit la méthode Monte Carlo et la plateforme Gate, le chapitre 6 présente
l’étude en simulation du système hybride ClearPET/XPAD3, cet outil servant à définir la
nouvelle géométrie de détection TEP (étude de design), à fixer les grandes lignes de l’assem-
blage TEP/TDM, à évoquer et solutionner les difficultés liées au régime de fonctionnement
bimodal. Pour finir, l’outil de simulation a également permis d’imaginer comment un tel sys-
tème pourrait judicieusement exploiter la corrélation spatiale et temporelle des informations
anatomo-fonctionnelles.

Pour finir, le chapitre 7 traite de la mise en oeuvre du système hybride ClearPET/XPAD3,
de son étude CAO à la réalisation des premières acquisitions TEP/TDM simultanées avec une
source de positons scellée et un faisceau de rayons X.



Chapitre 1

La tomographie par émission de positons

1.1 Introduction

La tomographie par émission de positons (TEP) [9] [10] est une modalité non invasive
d’imagerie fonctionnelle ou métabolique de médecine nucléaire, qui consiste à imager la bio-
distribution tridimensionnelle d’un radiopharmaceutique émetteur de positons préalablement
injecté dans un organisme. Cette modalité, qui diffère de celles plus conventionnelles dites
anatomiques (tomodensitométrie, imagerie par résonance magnétique), permet de réaliser une
image tridimensionnelle de la fonction examinée avec une spécificité plus ou moins importante,
qui dépend du choix du produit radiopharmaceutique.

Les principaux champs d’applications en clinique sont l’oncologie (diagnostic, caractérisa-
tion tumorale, suivi thérapeutique), la neurologie (Alzheimer et autres démences, Parkinson,
pathologies vasculaires cérébrales) ou encore la cardiologie (viabilité myocardique). Côté pré-
clinique, l’étude de nouvelles stratégies thérapeutiques, le développement et l’évaluation de
nouveaux traitements sur des modèles animaux intéressent tout particulièrement les industries
pharmaceutiques et les instituts de recherche biomédicale.

1.2 Historique

Bien que le concept de la tomographie par émission ait été présenté par Kuhl et Edwards
vers la fin des années 50, les premières expérimentations tomographiques n’ont débuté qu’en
1963 à l’université de Pennsylvanie [11]. C’est Anger qui a demontré le premier la possibilité
de détecter des photons issus d’annihilations, en utilisant deux caméras à scintillations reliées
électroniquement [12]. Brownell, quant à lui, développa les outils permettant de travailler en
coïncidence sur un système de gamma caméra à deux têtes [13]. Il faut cependant attendre 1973
pour voir fonctionner le premier TEP développé à l’université de Washington, à Saint Louis,
par Hoffman et Phelps. Le premier prototype a été publié dans le Journal of Nuclear Medicine
en 1975 [14].
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1.3 Physique de la TEP

1.3.1 La voie de désintégration β+

1.3.1.1 L’émission de positons

La radioactivité β+ est un type de désintégration nucléaire qui affecte les noyaux instables
présentant un excès de protons. En effet, dans de tels noyaux, la transmutation d’un proton
en un neutron par l’intermédiaire de la force nucléaire faible s’accompagne de l’émission d’une
particule β chargée positivement (antiparticule de l’électron ou positon) et d’un neutrino. En
réalité, le proton n’est pas une particule élémentaire mais est composé d’un quark down et
de deux quarks up (uud). Au niveau le plus fondamental, la radioactivité β+ s’explique par
l’émission d’un boson W+ (particule médiatrice chargée virtuelle) par un des deux quarks up
d’un proton. Or lors de l’échange d’un boson W, les quarks changent de charge électrique et
par la même occasion de saveur. Notre quark up devient un quark down, tandis que le boson
W+, très instable, se matérialise rapidement en un positon et un neutrino électronique. Au sein
du nucléon subsitent deux quarks down et un quark up, notre proton devient donc un neutron
(udd). Cette réaction est illustrée par le diagramme de Feynman (Figure 1.1).

Figure 1.1 – La voie de désintégration β+ - diagramme de Feynman

Le noyau fils Y se déduit du noyau père X par conservation du nombre de masse A et la
diminution d’une unité du numéro atomique Z :

A
ZX → A

Z−1Y + e+ + νe

1.3.1.2 La thermalisation des positons

L’énergie de la désintégration β+ étant partagée entre les trois participants (le noyau, le
positon et le neutrino), le spectre en énergie du positon (énergie cinétique) suit une distribu-
tion continue entre zéro et une valeur maximale. Le noyau, dont la masse est très élevée par
rapport aux deux autres corps, n’emporte par recul qu’une très faible quantité d’énergie. Le
positon, quant à lui, emporte en moyenne un peu moins de la moitié de l’énergie disponible.
Les principales caractéristiques des spectres d’énergie de désintégration β+ (énergies cinétiques
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maximale et la plus probable) pour différents radionucléides utilisés en TEP sont présentées
dans le Tableau 1.1.

Le pouvoir d’arrêt linéique (ralentissement) d’une particule chargée dans la matière [dE/dx]
est décrit par la relation de Bethe et Block. Celle-ci établit que l’énergie cinétique perdue par
un projectile chargé par unité de longueur parcourue est proportionnelle à sa masse, au carré
de sa charge, à la densité électronique du milieu et inversement proportionnelle au carré de sa
vitesse. Le pouvoir d’arrêt linéique total se réduit à deux composantes : le pouvoir d’arrêt par
collision [dE/dx]col et le pouvoir d’arrêt radiatif [dE/dx]rad.

Dans la gamme d’énergie qui nous intéresse, le ralentissement des positons dans la matière se
fait quasi exclusivement par interactions inélastiques avec des électrons atomiques environnant
(excitations, ionisations), les pertes d’énergie par rayonnement de freinage étant négligeables.
Dans ces conditions, [dE/dx] ' [dE/dx]col. La thermalisation des positons s’accompagne éga-
lement d’interactions élastiques avec des structures atomiques de masse beaucoup plus grandes
(noyaux environnant) entrainant de fortes déviations angulaires pour de faibles pertes d’énergie.
Leurs trajectoires ressemblent ainsi à une succession de petits tronçons dont les angles de dé-
viation peuvent être très importants. Le parcours du positon dans la matière (distance effectuée
en ligne droite depuis le point d’émission) est donc toujours très inférieur à la longueur de la
trajectoire qu’il a réellement parcouru (cf Tableau 1.1).

18F 11C 13N 15O
Facteur d’embranchement 96,9 % 99,8 % 100 % 99,9 %

Période radioactive 109,8 min 20,4 min 10 min 2,1 min
Énergie cinétique maximale 633 keV 959 keV 1,197 MeV 1,738 MeV

Énergie cinétique la plus probable 202 keV 326 keV 432 keV 696 keV
Longueur de trajectoire maximale 2,4 mm 5,0 mm 5,4 mm 8,2 mm

Parcours moyen (FWHM) 1,0 mm 1,1 mm 1,4 mm 1,5 mm
Parcours moyen (FWTM) 1,8 mm 2,2 mm 2,8 mm 3,6 mm

Table 1.1 – Caractéristiques des principaux radionucléides émetteurs de positons utilisés en
TEP (parcours et longueur dans l’eau) [15]

1.3.1.3 L’annihilation des positons

Une fois que le positon a perdu toute son énergie cinétique par collisions multiples, environ
10−11 s après son émission dans le cas du fluor 18, il est dit thermalisé. Celui-ci va alors rencon-
trer puis interagir avec un électron atomique environnant suivant une réaction d’annihilation
(Figure 1.2), produisant une paire de photons de 511 keV chacun, colinéaires de sens opposés,
de manière à ce que les principes de conservation de l’énergie et de la quantité de mouvement
de la paire positon-électron soient respectés dans le repère du centre de masse.

En réalité, lorsqu’on se place dans le repère du laboratoire, les composantes perpendiculaires
du moment relatif de la paire positon-électron sont non nulles, à cause du mouvement orbital
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de l’électron du cortège atomique. Ces photons dits d’annihilation sont donc émis de manière
isotrope avec une certaine acolinéarité dont la distribution gaussienne (centrée sur zéro) pré-
sente une largeur à mi-hauteur de l’ordre de 0,5̊ [16]. De la même manière, l’existence d’une
composante longitudinale de ce moment relatif entraine un décalage en énergie de l’ordre de
2,5 keV (largeur à mi-hauteur). Il arrive, dans un nombre de cas extrèmement restreint, que
l’annihilation conduise à l’émission de plus de deux photons. En pratique, ce type de réaction
marginal n’est pas pris en compte puisque la probabilité qu’une annihilation à trois photons ait
lieu dans l’eau est estimée à 0,5% [17].

Figure 1.2 – Émission, thermalisation puis annihilation de la paire positon-électron

1.3.1.4 La production de radionucléides et la radiosynthèse

Les principaux radionucléides émetteurs de positons utilisés en TEP sont :
– Les isotopes 11, 13 et 15 respectivement du carbone, de l’azote et de l’oxygène (11C, 13N
et 15O), qui constituent trois des quatre atomes fondamentaux de la matière vivante.

– Certains hallogènes comme le fluor 18 qui peuvent également facilement marquer certains
composés biologiques.

Ces isotopes sont produits sur des accélérateurs de type cyclotron via des réactions nucléaires
utilisant des projectiles chargés (bombardement de protons de 16 à 18 MeV ou de deutons de
8 à 9 MeV). Ces énergies et les intensités (50 à 80 µA) nécessaires pour produire des isotopes
à usage médical sont faibles par rapport aux besoins de la physique des hautes énergies, ce qui
permet d’avoir des cyclotrons de taille limitée, spécifiquement dédiés à la médecine nucléaire.
Le Tableau 1.2 présente les réactions de production de ces isotopes.
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Radionucléide Cible Projectile Réaction de production
18F Ne deuton 20

10Ne (21d, 4
2α) 18

9 F
H2O18 proton 18

8 O (11p, 1
0n) 18

9 F

11C N2 proton 14
7 N (11p, 4

2α) 11
6 C

CO2 proton 12
6 C (11p, 2

1d) 11
6 C

13N CO2 deuton 12
6 C (21d, 1

0n) 13
7 N

H2O proton 16
8 O (11p, 4

2α) 13
7 N

15O N2 deuton 14
7 N (21d, 1

0n) 15
8 O

15N2 proton 15
7 N (11p, 1

0n) 15
8 O

Table 1.2 – Réactions de production des principaux radionucléides utilisés en TEP

Le fluor 18 est à l’heure actuelle le radionucléide le plus utilisé en TEP. Il permet de marquer
une molécule de D-Glucose pour produire le [18F]-FDG [18] qui représente 90% des radiophar-
maceutiques utilisés en TEP. La réaction de production 18O(p,n)18F est la plus couramment
utilisée. L’irradiation d’une cible constituée d’eau enrichie en oxygène 18 par un faisceau de
protons de 16 MeV à 20 µA durant une heure permet de produire au moins 37 GBq (1 Ci)
de fluor 18 [19] [20]. Celui-ci est ensuite extrait sous forme de fluorure par distillation après
piégage sur une résine échangeuse d’ions.

La radiosynthèse constitue l’étape suivant la production et permet le marquage d’un com-
posé biologique (traceur) par un radionucléide émetteur de positons. Lorsqu’un isotope stable
est substitué par un homologue radioactif, le comportement in vivo des molécules ainsi mar-
quées (biodistribution, métabolisme, élimination) est nullement ou très peu modifié. Dans le
cas contraire, ou lorsqu’il s’agit de la substitution d’un groupement fonctionnel par un radio-
nucléide, les propriétés chimiques et biochimiques des molécules ainsi marquées sont modifiées.
On parle dans ce cas de radiopharmaceutiques analogues.

Pour revenir à l’exemple du [18F]-FDG, la radiosynthèse vise à remplacer un groupement hy-
droxyle (OH) de la chaine carbonée d’une molécule de D-Glucose par un atome radioactif de
fluor 18. Cette opération, parfaitement maitrisée en chimie organique, permet l’élaboration d’un
radiopharmaceutique analogue du glucose dont la structure tridimensionnelle est illustrée Fi-
gure 1.3. L’atome de fluor 18 apparaît en vert sur cette figure.

1.3.1.5 Les radiopharmaceutiques utilisés en TEP

L’examen TEP a pour objectif d’imager et de quantifier des processus physiologiques ou bio-
chimiques in vivo. Ainsi, l’injection dans l’organisme d’un radiopharmaceutique va permettre
d’étudier sa biodistribution, son métabolisme ou encore son élimination, la spécificité des pro-
cessus observés étant intimement liée au traceur. Quelques uns des radiopharmaceutiques dis-
ponibles en TEP sont présentés ci-dessous [21] [20] :
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Figure 1.3 – Molécule de 2-[18F]Fluoro-2-Déoxy-D-Glucose (FDG)

– Le [18F]-FDG (fluoro-déoxyglucose) est le radiopharmaceutique le plus utilisé en TEP :
il permet de rendre compte de la consommation du glucose dans l’organisme. Ce radiotra-
ceur est particulièrement prisé en oncologie pour le diagnostic de tumeurs cancéreuses. En
effet, l’hypermétabolisme glucidique des cellules malignes fait de lui un excellent candidat
pour la recherche de telles tumeurs. On fait également appel à lui en neurologie pour le
diagnostic précoce de maladies neuro-dégénératives (Alzheimer, Parkinson), ou encore en
cardiologie pour évaluer la viabilité myocardique après un infarctus.

– La [18F]-FDOPA (fluoro-dihydroxyphénylalanine) est un radiotraceur présynaptique pré-
curseur de la dopamine (neurotransmetteur) permettant de rendre compte de l’activité
dopaminergique neuronale. Il est utilisé dans les études de dégénérescences cérébrales (Par-
kinson), ou encore en oncologie pour le diagnostic de tumeurs neuro-endocrines digestives.

– Le fluorure de sodium [18F] NaF est un radiopharmaceutique particulièrement adapté à
l’étude des tumeurs et métastases osseuses.

– La [11C] méthionine est un radiotraceur indicateur de la synthèse protéique et son accu-
mulation dans l’organisme est corrélée à la prolifération cellulaire. En raison de l’absence
d’accumulation physiologique au niveau du cerveau (contrairement au FDG), il est par-
ticulièrement prisé pour évaluer l’efficacité des chimiothérapies sur des tumeurs cérébrales.

– Le [11C] raclopride est un radioligand antagoniste sélectif des neurorécepteurs D2 de
la dopamine. Il permet de visualiser leur activité synaptique, et ainsi d’étudier des mé-
canismes très spécifiques de l’activité cérébrale. Cette approche fait l’objet de nombreux
développements dans le domaine de la neuropsychiatrie.

– L’ammoniac [13N] NH3 est une molécule adoptée en cardiologie pour évaluer la perfusion
myocardique.

– L’eau [15O] H2O est un radiotraceur utilisé en neurologie. Il permet d’apprécier la per-
fusion sanguine, ou encore la réponse hémodynamique, c’est-à-dire l’augmentation locale
du débit sanguin cérébral qui se produit lors de l’activation d’une région du cerveau.
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1.3.2 Interactions des photons avec la matière

Contrairement aux particules chargées, dont le ralentissement par collisions (essentiellement)
peut être considéré comme continu dans la matière, les photons, qui n’ont ni charge ni masse,
peuvent parcourir d’importantes distances entre chaque interaction et perdre une grande partie
de leur énergie au cours d’une seule d’entre elles. Par interaction, il faut entendre tout processus
qui modifie l’énergie et (ou) la direction du photon. L’atténuation d’un flux de photons dans la
matière est ainsi régie par une loi exponentielle :

I = I0 e
−

xR
0

µ(x) dx
(1.1)

I0 et I représentent respectivement les flux de photons incidents et transmis, x l’épaisseur du
matériau traversé en cm et enfin µ le coefficient d’atténuation linéique qui traduit la probabi-
lité d’interaction d’un photon par unité de longueur, exprimé en cm−1. Ce coefficient d’atté-
nuation linéique est intimement lié à la section efficace totale d’interaction σ, définit comme
étant la probabilité d’interaction rapportée à chaque projectile et exprimée en barn par atome
(1 barn = 10−24 cm2). Si ρ représente la masse volumique du matériau traversé en g.cm−3, A
sa masse atomique en g.mol−1 et NA le nombre d’Avogadro en atome.mol−1, alors la relation
liant µ à σ est la suivante :

µ

ρ
=
NA

A
σ (1.2)

Les principaux processus d’interaction des photons avec la matière sont :
– L’effet photoélectrique.
– La diffusion Rayleigh (élastique).
– La diffusion Compton (inélastique).
– La production de paires dans un champ coulombien.

La section efficace totale d’atténuation peut dès lors être décomposée en quatre composantes,
correspondant aux processus d’interaction énumérés précedemment :

σtotale = σphoto + σRayleigh + σCompton + σpaires (1.3)

La Figure 1.4 met en évidence l’importance relative des diverses sections efficaces pour deux
matériaux différents. Il faut cependant préciser qu’aux énergies mises en jeu en TEP (photons
d’annihilation de 511 keV), le processus de production de paires, qui nécessite un seuil en éner-
gie de 1,022 MeV, peut être explicitement ignoré.

1.3.2.1 L’effet photoélectrique

Ce processus correspond au transfert intégral de l’énergie du photon incident (Eγ = hν0) à
un électron du cortège atomique (Figure 1.5). Le photon est ainsi totalement absorbé, tandis
que le photoélectron est éjecté de l’atome avec une énergie cinétique donnée par :[

1

2
mev

2

]
= hν0 − El (1.4)
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(a) dans le carbone (Z=6) (b) dans le plomb (Z=82)

Figure 1.4 – Sections efficaces d’interaction des photons dans le carbone (a) et le plomb (b)
en fonction de leur énergie (réf. : http://www.nist.gov/physlab/data/xcom/index.cfm)

El représente l’énergie de liaison à l’atome de cet électron. Elle dépend de l’atome cible et de
la couche occupée par l’électron. La section efficace de l’effet photoélectrique σphoto montre une
forte dépendance en Z5 et en E

−7/2
γ , ce qui revient à dire que ce processus est d’autant plus

probable que le numéro atomique du milieu est élevé et que l’énergie du photon incident est
faible. A basse énergie, la section efficace de l’effet photoélectrique présente des discontinuités
plus ou moins perceptibles, caractéristiques des énergies de transition entre les diverses couches
électroniques.

Figure 1.5 – L’effet photoélectrique

Tout phénomène extrayant un électron d’une couche atomique est suivi d’un réarrangement
électronique de l’atome, comblant la lacune. Entrent dès lors en concurence la fluorescence et

http://www.nist.gov/physlab/data/xcom/index.cfm
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l’émission d’électrons Auger. Dans le premier cas, la transition d’un électron d’une couche vers
une autre plus profonde s’accompagne de l’émission d’un photon X de fluorescence dont l’éner-
gie est caractéristique. Dans le second, l’énergie disponible est transférée à un électron de la
couche périphérique, émis avec une énergie cinétique donnée (électron Auger).

1.3.2.2 La diffusion Rayleigh

La diffusion d’un photon de faible énergie s’effectue sur un électron (Figure 1.6), assez for-
tement lié à l’atome pour que ce soit l’ensemble de l’atome qui absorbe le recul. Le transfert
d’énergie à l’atome est alors négligeable : le photon est dévié de sa trajectoire initiale sans perte
d’énergie. La diffusion est dite élastique ou encore cohérente. Ce type d’interaction est d’autant
plus fréquent que le numéro atomique du milieu est élevé (dépendance en Z2 de σRayleigh) et
que l’énergie des photons est faible.

Figure 1.6 – La diffusion Rayleigh (diffusion élastique)

1.3.2.3 La diffusion Compton

Ce processus correspond à la diffusion inélastique d’un photon sur un électron du cortège
atomique, que l’on peut considérer comme libre et au repos : cet électron est lié à un atome,
mais avec une énergie négligeable devant celle du photon. Au cours de cette interaction, le
photon incident est diffusé selon un angle θ par rapport à sa direction originelle et cède une
partie de son énergie à l’électron. Ce dernier est alors éjecté de l’atome avec une certaine énergie
cinétique, selon un angle φ par rapport à cette même direction (Figure 1.7). La relation liant
λ0 et λ, les longueurs d’onde respectives du photon incident et du photon diffusé, s’écrit :

λ− λ0 =
h

mec
(1− cos θ) (1.5)

En négligeant l’énergie de liaison de l’électron, et en utilisant les lois de conservation de l’énergie
et de la quantité de mouvement, l’énergie cinétique de l’électron de recul peut être déterminée
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de la manière suivante : [
1

2
mev

2

]
= hν0 − hν =

hν0

1 +
mec

2

hν0 (1− cos θ)

(1.6)

hν0 et hν étant respectivement l’énergie du photon incident et celle du photon diffusé. Ce type
d’interaction, peu dépendant du milieu (dépendance en Z/A de σCompton), prend de l’impor-
tance au regard de l’effet photoélectrique dans une gamme d’énergie typiquement comprise entre
100 keV et 10 MeV, pour des milieux offrant un faible numéro atomique. La diffusion Compton
occasionnant, au même titre que l’effet photoélectrique, l’éjection d’un électron d’une couche
atomique, celle-ci est également suivie d’un réarrangement électronique de l’atome (emission de
photons X de fluorescence ou d’électrons Auger).

Figure 1.7 – La diffusion Compton (diffusion inélastique)

La distribution angulaire des photons diffusés autour de l’axe d’incidence est présentée sur
la Figure 1.8. On remarque que lorsque l’énergie des photons incidents est faible, la diffusion
Compton est quasi isotrope, alors qu’à plus haute énergie, cette même diffusion se fait préfé-
rentiellement vers l’avant.

1.3.2.4 La production de paires

Ce processus consiste en la conversion d’un photon en une paire positon-électron sous l’ac-
tion de l’intense champ coulombien qui entoure le noyau de l’atome (Figure 1.9). L’énergie de
recul du noyau cible étant toujours extrêmement faible, le seuil de ce processus est donné par
la somme des énergies de masse de l’électron et du positon, soit 2mec

2 avec me=511 keV.c−2,
ce qui équivaut à une énergie de 1,022 MeV. Dans une moindre mesure, cette interaction peut
avoir lieu dans le champ d’un électron du cortège atomique, au delà d’un seuil de 4mec

2. Une
partie de l’énergie est alors tranférée à l’électron qui est éjecté de sa couche atomique avec une
énergie cinétique importante.

Le positon émis au cours de ce processus va se thermaliser, puis rencontrer un électron atomique
environnant pour enfin s’annihiler. La production de paires est d’autant plus fréquente que le
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Figure 1.8 – Diagramme polaire de la section efficace différentielle de diffusion Compton

numéro atomique du milieu est élevé (dépendance en Z2 de σpaires) et que l’énergie des photons
est grande (E ≥ Eseuil).

Figure 1.9 – La production de paires

1.3.3 La détection des photons d’annihilation

La mesure de la biodistribution d’un radiopharmaceutique émetteur de positons dans un
organisme est basée sur la détection en coïncidence de paires de photons d’annihilation. Pour
cela, une caméra TEP est constituée d’un certain nombre de détecteurs individuels disposés en
anneau autour de l’objet à imager. Il s’agit, en général, de détecteurs à scintillation, composés
d’un scintillateur inorganique couplé à un photodétecteur (tube photomultiplicateur, ou plus
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récemment photodiode à avalanche). Le rôle du premier est d’absorber le rayonnement γ et de
le convertir en lumière visible. Le photodétecteur, quant à lui, permet la conversion de ce signal
lumineux en une grandeur électrique mesurable proportionnelle à l’énergie déposée par le rayon
γ dans le scintillateur.

1.3.3.1 Les scintillateurs inorganiques

Les scintillateurs inorganiques possèdent pour la plupart une structure cristalline, dont les
niveaux d’énergie accessibles aux électrons se répartissent en bandes comme pour les semi-
conducteurs. De part leur nature, ces matériaux ont la capacité de piéger les porteurs de
charges lors des mécanismes de transferts d’énergie à la base notamment de la luminescence.
Cette faculté de piégeage peut être caractéristique de la nature même du matériau (scintilateurs
intrinsèques) ou liée à la présence d’impuretés (scintilateurs extrinsèques). Dans ce dernier cas,
le dopage engendre à la création de niveaux d’énergie supplémentaires dans la bande interdite.

Mécanismes de luminescence d’un scintillateur inorganique activé

La pénétration d’un rayon γ dans le cristal est jaloné d’interactions de type photoélec-
trique et Compton, au cours desquelles sont produits un certain nombre de paires électron-trou
primaires (défauts ioniques). Ces électrons primaires, dont le potentiel d’ionisation est très
important, vont engager par collisions avec les autres électrons du milieu un processus de mul-
tiplication des paires (phénomène d’avalanche), accompagné d’un grand nombre d’excitations.
Au cours de cette multiplication excitonique, des électrons sont ainsi extraits de la bande de
valence et passent dans la bande de conduction du cristal.

L’énergie d’ionisation des impuretés étant inférieure à celle des autres atomes du réseau cristal-
lin, les porteurs de charges vont inévitablement migrer vers les niveaux d’énergie du dopant, où
ils se retrouvent piégés. En définitive, ce transfert d’énergie excite les centres de luminescence
et impose localement la recombinaison des paires électron-trou. Ce processus s’accompagne de
l’émission de photons dits de scintillation (relaxation radiative) dont l’énergie est inférieure à
la largeur de la bande interdite (Figure 1.10). La longueur d’onde d’émission est supérieure à la
longueur d’onde d’absorption, si bien que le reseau cristallin est transparent à ce rayonnement
[22] [23].

Propriétes de la lumière de scintillation

Si l’on admet que la luminescence succède immédiatement au processus d’interaction du
rayon γ dans le cristal, alors l’intensité de l’impulsion lumineuse I(t) (initialement I0) décroît
de manière quasi exponentielle dans le temps selon la relation :

I(t) = I0 e
−t/τ (1.7)

τ représente la constante de décroissance, exprimée en ns. Intimement liée à la durée de vie
des porteurs sur les niveaux d’énergie excités, elle est caractéristique du matériau scintillant
et influence linéairement la résolution temporelle du système de détection. Un scintillateur ra-
pide (constante de temps faible), possédant une grande résolution temporelle, va permettre de
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Figure 1.10 – Mécanismes de luminescence d’un scintillateur inorganique activé

réduire le temps mort lié à la mise en forme du signal à la sortie du photodétecteur et ainsi
limiter le risque d’empilement des impulsions.

Le nombre N de photons produits par unité d’énergie déposée dans le cristal (photons/MeV)
est un paramètre important des scintillateurs. Il permet de rendre compte de l’efficacité de
conversion, c’est-à-dire le rapport entre l’énergie émise sous forme de lumière et la quantité
d’énergie déposée dans le cristal. Ce rendement lumineux (light yield : LY) va influencer aussi
bien la résolution en énergie du détecteur (∆E/E ∝ 1/

√
E ∝ 1/

√
N) que sa résolution tempo-

relle (∆t ∝ τ/
√
N). Plus le nombre de photons de scintillation par unité d’énergie déposée sera

grand, meilleures seront les résolutions en énergie et en temps du détecteur.

L’impulsion lumineuse est également caractérisée par son spectre d’énergie, spécifique à
chaque scintillateur. La sensibilité spectrale du photodétecteur doit donc nécessairement être
adaptée à la longueur d’onde de la bande d’emission la plus intense (énergie la plus probable).
Maximiser l’efficacité de collection de lumière revient d’une part à garantir autant que possible
une bonne transparence du cristal à ce rayonnement, et d’autre part à optimiser la transmission
lumineuse vers le photodétecteur (reflexion, diffusion).

Efficacité de détection

De tous les processus d’interaction photon-matière pouvant avoir lieu dans un scintillateur
de petites dimensions (typiquement le cas d’un cristal), seul l’effet photoélectrique conduit in-
directement à l’absorption totale de l’énergie du photon incident, sous forme d’énergie cinétique
des électrons primaires. La diffusion Compton va à l’inverse conduire à la perte d’une fraction
de l’énergie du photon incident et à la diffusion de photons secondaires, susceptibles d’interagir
à leur tour à une distance de plusieurs centimètres ou encore de s’échapper du matériau. Pour
cette raison, on cherchera à maximiser la fraction du rayonnement qui sera absorbée par effet
photoélectrique. Le choix des scintillateurs en TEP s’oriente donc vers des matériaux de haute
densité (pouvoir d’arrêt élevé) et de numéro atomique effectif élevé (photofraction importante).
Le Tableau 1.3 présente les principales caractéristiques des scintillateurs communément utilisés
en TEP [24] [25].
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NaIa BGOb GSOc LSOd LuAPe LaBr3f

Densité (g.cm−3) 3,67 7,13 6,71 7,35 8,34 5,29
Z effectif 50 73 58 65 65 47

µ à 511 keV (cm−1) 0,38 0,90 0,67 0,80 0,91 0,45
Photofraction (%) 18 42 26 33 32 14
Pic d’émission (nm) 415 480 440 420 365 370

Constante de décroissance (ns) 230 300 60 40 17 25
Rendement lumineux relatif (%) 100 22 20 75 25 160
a Iodure de sodium dopé au thallium, NaI:Tl
b Germanate de bismuth, Bi4(GeO4)3
c Oxyorthosilicate de gadolinium dopé au cérium, Gd2SiO5:Ce
d Oxyorthosilicate de lutétium dopé au cérium, Lu2SiO5:Ce [26]
e Orthoaluminate de lutécium dopé au cérium, LuAlO3:Ce [27] [28]
f Bromure de lanthane dopé au cérium, LaBr3:Ce [29]

Table 1.3 – Principales caractéristiques des scintillateurs utilisés en TEP

1.3.3.2 Le tube photomultiplicateur

Le tube photomultiplicateur (photomultiplier tube : PMT) est un photodétecteur qui permet
la conversion d’un signal lumineux en une grandeur électrique mesurable (Figure 1.11). Il s’agit
d’un tube à vide dont la face interne de la fenêtre d’entrée (photocathode) est une fine couche
d’un alliage métalique bi-alcalin capable de convertir les photons de scintillation en électrons
par effet photoélectrique. Un guide de lumière assure le couplage optique entre le scintillateur
et la fenêtre d’entrée en verre ou en quartz (transparente). On appelle efficacité quantique de
la photocathode à une longueur d’onde donnée, le rapport du nombre de photoélectrons emis
sur le nombre de photons lumineux incidents. C’est un paramètre important des PMT qui re-
présente la probabilité qu’un photon puisse extraire un électron.

L’électron émis par la photocathode par effet photoélectrique est ensuite accéléré et focalisé sur
la première électrode du multiplicateur d’électrons, composé d’un ensemble de 10 à 15 dynodes
maintenues à des valeurs croissantes de potentiel. Le processus de multiplication tire parti de
l’émission secondaire d’électrons : lorsqu’un électron incident frappe une dynode, il transfère
son énergie cinétique à plusieurs électrons du milieu qui sont à leur tour accélérés vers la dynode
suivante et de nouveau multipliés. La structure de la chaîne de dynodes est telle que le nombre
d’électrons émis augmente à chaque étape de la cascade. Finalement, l’anode est atteinte, où
l’accumulation de charges crée une brève impulsion de courant, associée à l’arrivée d’un photon
sur la photocathode. Il est important de noter que la photocathode produit également une
émission spontanée d’électrons par effet thermoélectrique, à l’origine notamment d’une partie
du bruit de fond du PMT. Pour n dynodes de facteur de multiplication moyen δ, le gain moyen
du photomultiplicateur est :

G = δ n
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Dans des conditions normales d’utilisation, ce facteur de multiplication, qui dépend de l’alliage
métallique constituant les dynodes, est compris entre 3 et 5, ce qui permet d’obtenir un gain
total du multiplicateur de l’ordre de 105 à 108.

Figure 1.11 – Schéma d’un détecteur à scintillation typique

1.3.3.3 La détection en coïncidence

Lorsqu’une paire de photons d’annihilation est décelée par deux détecteurs en vis-à-vis
interceptant le champ de vue (détecteurs A et B sur la Figure 1.12), ceux-ci génèrent locale-
ment, après amplification et mise en forme, une brève impulsion de courant étiquetée en temps.
L’enregistrement de l’événement coïncident n’est alors permis que si les deux γ de 511 keV
sont détectés dans un intervalle de temps τ donné (fenêtre de coïncidence). Autrement dit, la
condition d’identification d’un tel événement, imposée par le circuit de coïncidence, s’écrit :

|t1 − t2| < τ

t1 et t2 définissent respectivement les temps d’arrivée des deux particules dans les détecteurs
A et B (origine de chaque impulsion), tandis que τ représente la largeur de la fenêtre de coïn-
cidence (généralement de l’ordre de 10 ns). La mise en coïncidence peut être réalisée en ligne,
de manière hardware, ou après la scanographie, de manière software. Le volume élémentaire
défini entre ces deux détecteurs, appelé ligne de réponse (LDR), va déterminer la direction de
l’émission γ : c’est ce que l’on appelle une collimation électronique. En TEP 3D, toutes les
paires de détecteurs définissant une ligne de réponse interceptant le champ de vue sont mises
en coïncidence. Si on considère une paire de détecteurs quelconque, alors géométriquement (cas
idéal) seules les annihilations ayant lieu le long de la ligne de réponse joignant les 2 détecteurs
peuvent potentiellement contribuer au comptage. En réalité, un certain nombre de facteurs
limitants vont déprécier ce mode d’acquisition et ainsi pénaliser l’analyse qualitative et quan-
titative des images TEP.
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Figure 1.12 – Schéma d’un dispositif de détection en coïncidence

1.3.4 Les limites intrinsèques

Un des critères essentiels de l’analyse qualitative en TEP est la résolution spatiale. Elle
dépend bien entendu des performances du système de détection, ou encore de l’algorithme de
reconstruction utilisé. Cependant, deux facteurs intrinsèques liés à l’emission du positon (par-
cours du positon) et à la détection des photons d’annihilation (non colinéarité) participent à
la dégradation de la résolution spatiale et constituent en définitive ses limites physiques fonda-
mentales [30].

1.3.4.1 Le parcours du positon

L’information initialement recherchée en TEP est le lieu d’émission du positon permettant
ainsi la localisation du radiopharmaceutique. Or l’observable signant l’existence d’un positon
nous est fournie au moment de son annihilation, étape succédant à sa thermalisation dans
la matière. Il faut rappeler qu’au cours de cette thermalisation, le positon va parcourir une
distance non négligeable (cf Tableau 1.1), dépendante de son énergie initiale et de la densité
électronique du milieu. Le parcours du positon, distance séparant le point d’émission (en vert
sur la Figure 1.13(a)) du point d’annihilation (en noir), est donc un paramètre qui contraint la
résolution spatiale en TEP et contribue à sa dégradation.

1.3.4.2 La non colinéarité des photons d’annihilation

Comme il a déjà été spécifié, les deux photons d’annihilation ne sont pas émis exactement
à 180̊ , mais avec une certaine acolinéarité dont la distribution gaussienne présente une largeur
à mi-hauteur de l’ordre de 0,5̊ . Ce phénomène engendre un biais dans la reconstruction de
la ligne de réponse, directement proportionnel à la distance entre les deux détecteurs. Sur la
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Figure 1.13(b), la ligne de réponse sans acolinéarité apparaît en orange ; celle avec apparaît en
vert. La non colinéarité, au même titre que le parcours du positon, est un facteur intrinsèque
limitant qui altère la résolution spatiale. L’erreur ∆d sur la mesure d’une ligne de réponse au
centre d’une caméra de diamètre D due à une dispersion de la distribution angulaire ∆θ de
l’ordre de 0,5̊ s’écrit :

∆d =
D

2
sin

(
∆θ

2

)
= 0.0022D

(a) Le parcours du positon (b) La non colinéarité des photons d’annihila-
tion

Figure 1.13 – Les limites intrinsèques qualitatives

La limite intrinsèque en résolution spatiale imposée par ces deux phénomènes physiques peut
être estimée comme étant la somme quadratique des erreurs qu’ils engendrent. Typiquement,
pour un examen TEP au FDG réalisé sur une caméra d’un mètre de diamètre, l’imprécision est
de l’ordre de 2,5 mm.

1.3.5 Les limites qualitatives et quantitatives

1.3.5.1 Les différents types de coïncidences

En réalité, il existe trois types de coïncidences : les vraies (trues), les diffusées (scatters) et
les fortuites (randoms). L’ensemble de ces événements constitue ce que l’on appelle générale-
ment les prompts. Une coïncidence vraie correspond à la détection d’une paire de γ provenant
d’une même annihilation et n’ayant pas subi d’interaction avant sa détection (Figure 1.14(a)).
Ce type d’événement constitue véritablement le signal utile en TEP. Une coïncidence diffu-
sée correspond à la détection d’une paire de γ provenant d’une même annihilation mais dont
au moins un des deux photons a subi une ou plusieurs diffusions Compton (Figure 1.14(b)).
Une coïncidence fortuite, quant à elle, correspond à la détection dans une même fenêtre de
coïncidence de deux γ provenant de deux annihilations différentes (Figure 1.14(c)). Ces deux
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derniers types d’événements entraînent un biais dans la reconstruction de la ligne de réponse
et conduisent à une localisation erronée du point d’annihilation. Il en résulte, d’une part une
erreur sur l’estimation de la concentration locale du radiopharmaceutique (analyse quantitative
biaisée), et d’autre part une dégradation conjointe du contraste et de la résolution spatiale dans
les images reconstruites (analyse qualitative biaisée).

Considérons, d’une part un détecteur quelconque caractérisé par son angle solide de détection
Ω et son efficacité ξ, et d’autre part une source d’activité A0. Le taux d’événements simples
(singles) N qu’un tel détecteur va enregistrer est donné par :

N = A0 Ω ξ (1.8)

Si on considère maintenant deux détecteurs en coïncidence dans une fenêtre temporelle τ ,
caractérisés par leur taux de comptage respectif N1 et N2, alors le taux de con̈cidences fortuites
observées pour une source ponctuelle placée au centre entre les deux détecteurs sera :

Nfortuites = 2τ N1N2 = 2τA2
0 Ω2 ξ1 ξ2 (1.9)

Le taux de coïncidences vraies, quant à lui, sera :

Nvraies = A0 Ω ξ1 ξ2 (1.10)

Le rapport du taux d’événements fortuits sur le taux d’événements vrais s’ecrit :

Nfortuites

Nvraies

= 2τA0 Ω (1.11)

Comme le montre ce rapport, le fait d’écourter la fenêtre de coïncidence τ permet de réduire le
taux d’événements fortuits. Le choix de la durée de cette fenêtre sera finalement un compromis
entre le risque de perdre de vraies coïncidences, dans le cas d’une fenêtre trop courte par rapport
à la résolution temporelle des détecteurs, et le risque d’augmenter le taux de coïncidences for-
tuites, dans le cas contraire. Concernant les événements diffusés, une bonne manière de limiter
leur enregistrement consiste à exploiter leur signature énergétique. L’utilisation d’une fenêtre
spectrométrique de largeur adaptée, centrée sur le pic à pleine énergie va en partie permettre
leur rejet.

Cependant, quel que soit l’événement (fortuit ou diffusé) une correction reste la plupart du
temps nécessaire. L’identification de la nature d’une coïncidence étant impossible, un certain
nombre de méthodes de correction sont consacrées à l’estimation de la contribution des coïn-
cidences fortuites et diffusées dans le but de s’en abstraire. Si on s’intéresse aux événements
fortuits par exemple, leur estimation peut être réalisée pour chaque ligne de réponse, soit à
partir des taux d’événements simples non coïncidents N1 et N2 enregistrés [31], soit par me-
sure directe au moyen d’une ligne de retard [32]. En ce qui concerne les événements diffusés,
plusieurs approches peuvent être citées [33] : leur estimation à partir d’un multifenêtrage en
énergie, l’ajustement de leur distribution spatiale à partir des mesures ou encore le calcul direct
de leur contribution par simulation (analytiques ou Monte Carlo).



1.3. PHYSIQUE DE LA TEP 21

(a) Coïncidence vraie (b) Coïncidence diffusée (c) Coïncidence fortuite

Figure 1.14 – Les différents types d’événements en TEP

1.3.5.2 L’atténuation

Un autre phénomène qui va influencer la mesure quantitative des événements en TEP est
l’atténuation (exponentielle) des rayons γ dans l’objet. En effet, la statistique de comptage
d’une ligne de coïncidence est une observable dépendante de l’épaisseur et de la nature des
tissus qu’elle intercepte (Figure 1.15). Considérons P1 et P2, les probabilités que deux photons
d’annihilation se propageant sur une même ligne de réponse soient détectés indépendamment
l’un de l’autre par les deux détecteurs du tube de réponse correpondant, d’efficacités respectives
ξ1 et ξ2. La probabilité P1(2) de détecter un événement simple dans le détecteur 1(2) est donné
par le produit de l’efficacité du détecteur ξ1(2) et de la probabilité que le photon γ n’interagisse
pas sur le trajet entre son point d’émission et le détecteur. La probabilité P pour que ces deux
photons γ soient détectés en coïncidence est donnée par le produit de P1 et de P2 :

P = P1 P2 =

(
ξ1 e

−
R

d1

µ(x) dx
)(

ξ2 e
−

R
d2

µ(x) dx
)

= ξ1 ξ2 e
−

R
L

µ(x) dx

(1.12)

On remarque que P ne dépend pas du lieu d’émission sur la ligne de coïncidence, mais uni-
quement de l’atténuation intégrale sur la distance L = d1 + d2 séparant les deux détecteurs
(invariante). Une correction d’atténuation est ainsi envisageable dans la mesure où cette inté-
grale peut être déterminée à 511 keV pour chacune des lignes de réponse. Cette solution nécessite
toutefois une mesure, en correspondance spatiale, de l’atténuation de l’objet au moyen de dis-
positifs de transmission. Historiquement, une scanographie additionnelle en transmission était
réalisée au moyen d’une source externe de photons (137Cs - 662 keV) ou de positons (68Ge -
511 keV) mise en rotation entre l’objet et les détecteurs, et permettait le calcul des coefficients
de correction à appliquer aux données TEP.

Avec l’apparition des machines bimodales TEP/TDM, la cartographie tridimentionnelle des
coefficients d’atténuation est dorénavant déterminée à partir d’une tomodensitométrie [34]. Si
la cartographie issue d’une telle modalité présente un certain nombre d’avantages apparents tels
qu’une meilleure résolution spatiale, un meilleur rapport signal sur bruit ou encore l’extrême
rapidité avec laquelle elle est obtenue, son utilisation pose également un certain nombre de
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problèmes. On pourrait mentionner, par exemple, les différences de résolution spatiale et de
flou cinétique qu’il existe entre les modalités TDM et TEP, ou encore la nécessité d’une mise à
l’échelle (non linéaire) des valeurs des coefficients d’atténuation mesurées, l’energie effective du
faisceau de rayons X étant en clinique proche de 70 keV [35].

Figure 1.15 – Le phénomène d’atténuation en TEP

1.3.5.3 La profondeur d’interaction

La sensibilité et la résolution spatiale du détecteur vont dépendre du dimensionnement du
scintillateur. En effet, plus le volume de détection sera grand, meilleure sera la probabilité de
détecter un rayon γ, mais plus grande aussi sera l’incertitude sur la position d’interaction de la
particule. La géométrie d’un scintillateur est ainsi contrainte par un compromis entre sensibilité
et résolution spatiale. Pour répondre en pratique à ces deux exigences, la forme du cristal de
scintillation est le plus souvent un parallélépipède rectangle dont la face d’entrée, généralement
de section carrée, est de petite dimension (quelques millimètres de côté) devant sa longueur
(quelques dizaines de millimètres). De telles caractéristiques géométriques font que ces cristaux
présentent une section de détection réduite (meilleure résolution spatiale) associée à une grande
profondeur d’interaction (bonne sensibilité).

La longueur moyenne d’atténuation du cristal à 511 keV, typiquement comprise entre 10
et 15 mm selon le matériau, va conditionner la distance qu’un photon γ peut parcourir dans
le cristal avant de déposer toute son énergie. Actuellement, la grande majorité des détecteurs
à scintillation ne permet pas la mesure de la profondeur d’interaction des particules dans le
scintillateur. En conséquence, la localisation du dépôt d’énergie dans le cristal est généralement
assignée au centre du volume de détection. Cependant, lorsque l’incidence des photons γ n’est
pas normale à celle-ci, ce postulat introduit une erreur significative quant à la position réelle
du point d’interaction. Lorsqu’on s’éloigne du centre de la caméra, l’obliquité des particules
peut les conduire à traverser plusieurs cristaux adjacents avant de déposer définitivement leur
énergie. Sans information sur la profondeur d’interaction, l’incertitude sur la localisation du
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dépôt d’énergie entraîne une erreur dite de parallaxe (Figure 1.16). Celle-ci affecte également
l’efficacité du détecteur en changeant les dimensions apparentes du cristal avec l’angle d’inci-
dence.

Cet astigmatisme radial provoque une dégradation de la résolution spatiale d’autant plus im-
portante que l’on s’éloigne du centre de la caméra (direction radiale). Considérons une caméra
TEP de rayon interne r équipée d’une couronne de cristaux de scintillation d’épaisseur l. Si
d représente la distance qui sépare le point d’annihilation de l’axe du système, alors l’erreur
maximale emax sur la localisation de la ligne de réponse est donnée par :

emax = l
d

r

On remarque que l’erreur commise est d’autant plus importante que le diamètre de la caméra
est petit. Les systèmes pré-cliniques seront ainsi particulièrement concernés par ce phénomène.
Finalement, seule la mesure de la profondeur d’interaction dans le scintillateur peut véritable-
ment permettre une réduction significative de l’erreur de parallaxe.

Figure 1.16 – L’erreur de parallaxe

1.4 La reconstruction d’image
Les données acquises en tomographie, quel que soit le système d’imagerie, correspondent à

la projection de l’objet à reconstruire sur un détecteur qui a au plus deux dimensions. Le but
de la reconstruction tomographique est de reconstituer des coupes de l’objet imagé à partir
de l’ensemble de ses projections. Un empilement de coupes tomographiques permettent ensuite
d’obtenir une représentation volumique (en 3D) de l’objet imagé.

Dans le cas de la TEP, l’observable recherchée n’est autre que la distribution des points d’anni-
hilation sur les lignes de réponse. L’acquisition se résume quant à elle à enregistrer le nombre de
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coïncidences sur chaque paire de détecteurs interceptant le champ de vue. Ces mesures sont en
théorie proportionnelles à l’intégrale de l’activité le long des lignes de réponse correspondantes.
Elles permettent donc de former un ensemble de projections parallèles sous différents angles
d’incidence.

Un TEP étant constitué de plusieurs couronnes de détection, l’acquisition des données peut,
en principe, être réalisée en deux ou trois dimensions. En 2D, elle est implémentée en position-
nant des anneaux de plomb, ou septas, entre les différentes couronnes du système. Ainsi, seules
les lignes de réponse ayant une incidence perpendiculaire à l’axe z (longitudinal) du tomographe
sont acceptées. En pratique, la forme et la dimension des septas sont déterminées de sorte à
ne permettre que la mesure d’événements coïncidents dans des plans droits ou croisés (Figure
1.17(a)). Un plan droit correspond à des lignes de réponse entre des détecteurs situés sur une
même couronne (plan transverse), alors qu’un plan croisé est constitué de lignes de réponse
entre des détecteurs situés sur des couronnes adjacentes (jointives). Au total, un TEP possé-
dant n couronnes de détection, va mesurer simultanément n plans droits et (n−1) plans croisés.

En 3D, l’acquisition est réalisée en l’absence des septas, ce qui autorise la mise en coïncidence de
détecteurs positionnés sur des couronnes non jointives (Figure 1.17(b)). Ce mode d’acquisition
entraîne une augmentation globale de la sensibilité du système, puisqu’il permet la mesure d’un
plus grand nombre de lignes de réponse. Le profil de sensibilité longitudinal sans limitation
d’angle d’acceptance est ainsi de forme triangulaire. L’augmentation de la statistique de comp-
tage est telle qu’un gain d’un facteur 5 à 6 est obtenu sur le rapport signal sur bruit mesuré dans
l’image reconstruite par rapport au mode 2D [36]. En revanche, du fait de l’absence des sep-
tas, les taux d’événements diffusés et fortuits observés en mode 3D sont significativement plus
élevés qu’en 2D. L’obtention d’une image de qualité va par conséquent nécessiter leur correction.

(a) Mode 2D, en présence de septas (b) Mode 3D

Figure 1.17 – Principe des différents modes d’acquisition en TEP

Mathématiquement, on peut définir la biodistribution d’un radiotraceur dans un volume
d’intérêt comme une fonction f(x, y, z) qui en tout point de l’espace donne la valeur de la
concentration radioactive. La représentation des données d’acquisition sous forme de projections
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est illustrée en deux dimensions sur un plan de coupe transverse (z = constante) par la Figure
1.18 et peut être étendue à trois dimensions. À une projection parallèle à une dimension le long
de l’axe v d’un repère (u, v), u faisant un angle θ avec l’axe x, est associée une fonction d’une
variable pθ(u) pouvant s’écrire comme l’intégrale de ligne suivante :

pθ(u) =

+∞∫
−∞

f(x, y) dv (1.13)

x et y définissent les axes du repère cartésien dans lequel doit être reconstruit le plan de coupe,
leurs coordonnées étant définies par la matrice de rotation suivante :[

x
y

]
=

[
cos θ − sin θ
sin θ cos θ

] [
u
v

]

Figure 1.18 – De la détection d’une paire de photons aux projections parallèles

Faire varier θ revient à constituer des projections parallèles tout autour de l’objet. La transfor-
mée de Radon est l’opérateur R, qui appliqué à l’objet, détermine son sinogramme, c’est-à-dire
l’ensemble continu de toutes les projections parallèles à une dimension de f(x, y). De manière
plus précise, la transformée de Radon de f(x, y) s’écrit R[f ](u, θ) = pθ(u), où pθ(u) est le sino-
gramme de f . En remarquant que pθ(u) = pθ+π(−u), on peut limiter le domaine de θ à [0, π[.
Le problème de reconstruction s’exprime alors de la manière suivante : étant donné un sino-
gramme pθ(u), θ ∈ [0, π[, u ∈ R, retrouver f(x, y) en tout point du plan, c’est-à-dire calculer
f(x, y), (x, y) ∈ R2.
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La situation est cependant différente si on considère le problème en trois dimensions. Dans
un tel cas de figure, la transformée de Radon ne correspond pas l’ensemble des projections
parallèles à deux dimensions. En réalité, l’ensemble des intégrales de lignes est définit par la
transformée X qui n’est équivalente à la transformée de Radon qu’à deux dimensions.

1.4.1 Les formats de données

Une manière de formater les données de comptage mesurées le long des projections parallèles
d’un plan de coupe transverse (plan droit), consiste à les représenter dans un plan d’axes (u, θ)
sous la forme d’une matrice appelée sinogramme. Chaque ligne de cette matrice correspond
à la projection parallèle à une dimension pθ(u) du plan de coupe pour un angle θ donné. Le
sinogramme a ainsi autant de lignes que d’angles de mesure, et autant de colonnes que de points
de mesure u le long d’une projection parallèle. Plus précisément, chaque point du sinogramme
se rapporte à une ligne de réponse entre deux détecteurs élémentaires d’une même couronne.
L’information contenue dans l’élément de coordonnées (u, θ) correspond à l’intégrale de l’acti-
vité le long de la ligne de réponse définie dans le repère des projections par son angle θ et sa
distance u par rapport au centre du tomographe (rayon de projection). La Figure 1.19 illustre
la représentation d’une ligne de réponse dans le sinogramme direct correspondant.

Ainsi, en mode d’acquisition 2D, l’ensemble des données de projections d’un plan de coupe
transverse est rangé dans un sinogramme (u, θ). En mode 3D, il est nécessaire de tenir compte
de l’angle d’incidence copolaire φ des lignes de réponse détectées. En plus des sinogrammes
directs correspondant à des événements mesurés dans le plan du détecteur (φ = 0̊ ), il est né-
cessaire de ranger les événements détectés entre des couronnes distinctes dans des sinogrammes
obliques (u, θ, φ) caractérisés par des angles φ > 0̊ . Pour tenir compte de l’ensemble des lignes
de réponse, le nombre de sinogrammes d’un système équipé de n anneaux doit être de n × n.
En pratique, chaque événement coïncident enregistré incrémente d’une unité l’élément du sino-
gramme associé à la ligne de réponse sur laquelle la coïncidence a été détectée.

Un autre format de données moins classique, appelé mode liste (format événementiel),
consiste à enregistrer séquentiellement les événements détectés en coïncidence. Pour chaque évé-
nement, les informations stockées sont prédéterminées : position spatiale et temporelle, énergie,
profondeur d’interaction, etc. Bien que nécessitant un volume de stockage plus important que
le format sinogramme, le mode liste présente de nombreux avantages en termes de disponibilité
et de flexibilité des informations recueillies.

1.4.2 Les méthodes de reconstruction

En TEP, la reconstruction tomographique consiste à estimer la biodistribution du radiophar-
maceutique f ∗(x, y, z) à partir de l’ensemble de ses projections parallèles. En deux dimensions,
la résolution de ce problème passe par l’inversion de la transformée de Radon. Deux types
d’approches permettent d’appréhender le problème de reconstruction : l’une est analytique
et présuppose la connaissance des projections analytiques de l’objet, l’autre est algébrique et
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(a) Ligne de réponse (b) Sinogramme

Figure 1.19 – Représentation d’une ligne de réponse et de sa localisation dans un sinogramme
2D (direct)

procède par itération à partir d’une représentation matricielle unifiée, théoriquement plus sa-
tisfaisante. En effet, cette dernière s’appuie sur une interprétation probabiliste de la détection
(modèle statistique) et permet de prendre en compte un certain nombre de corrections au mo-
ment de la reconstruction.

1.4.2.1 Les méthodes analytiques

La rétroprojection simple

Pour simplifier le problème, considérons la reconstruction d’une coupe transverse à partir du
sinogramme direct correspondant (reconstruction 2D). Une manière simple d’estimer en tout
point du plan la concentration radioactive consiste à attribuer la valeur pθ(u) à tous les points
situés sur la ligne de réponse définie pour u et θ, puis à sommer les contributions issues de toutes
les projections parallèles. Ce principe, illustré sur la Figure 1.20(b), est appelé rétroprojection
ou épandage. La rétroprojection en (x, y) d’une projection est la valeur de la projection parallèle
d’angle θ au point sur lequel se projette (x, y), et vaut :

hθ(x, y) = pθ(u = x cos θ + y sin θ) (1.14)

Une estimation f ∗(x, y) de la biodistribution du radiotraceur f(x, y) peut être approchée en
rétroprojetant l’ensemble des projections parallèles de la coupe, c’est-à-dire en sommant hθ(x, y)
pour toutes les valeurs de θ ∈ [0, π[ :

f ∗(x, y) =

π∫
0

hθ(x, y) dθ =

π∫
0

pθ(x cos θ + y sin θ) dθ (1.15)
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La rétroprojection, qui est l’opération conjugée de la projection (et non pas l’opération in-
verse), génère artificiellement dans l’image (la coupe) reconstruite, des valeurs non nulles dans
des zones où il n’existe aucune activité. Ces résidus de l’épandage dégradent fortement les
contrastes de l’image. Il n’est donc pas possible d’obtenir un résultat correct et contrasté (sans
flou) par simple rétroprojection. Ces effets indésirables peuvent être en grande partie éliminés
par la mise en œuvre d’une approche dite de rétroprojection filtrée (filtered back-projection :
FBP) qui s’appuye sur le théorème de la coupe centrale [37]. Cette technique de déconvolution
est décrite ci-dessous.

Le théorème de la coupe centrale

Nous avons vu qu’une projection parallèle à une dimension pouvait mathématiquement
s’écrire sous la forme :

pθ(u) =

+∞∫
−∞

f(x, y) dv

Calculons sa transformée de Fourier à une dimension Pθ(ρ) = F1D{pθ(u)} :

Pθ(ρ) =

+∞∫
−∞

pθ(u) e−2iπρu du =

+∞∫
−∞

+∞∫
−∞

f(x, y) e−2iπρu du dv

En notant que du dv = dx dy, nous avons :

Pθ(ρ) =

+∞∫
−∞

+∞∫
−∞

f(x, y) e−2iπρ(x cos θ+y sin θ) dx dy = F (ρ cos θ, ρ sin θ) (1.16)

avec :
F (ρx, ρy) = F2D{f(x, y)}

La double intégrale n’est autre que la transformée de Fourier bidimentionnelle de la biodistribu-
tion du radiotraceur f dans le plan de coupe, exprimée aux fréquences spatiales de coordonnées
(ρx = ρ cos θ, ρy = ρ sin θ). Nous venons ainsi de démontrer le théorème de la coupe centrale qui
stipule que la transformée de Fourier unidimensionnelle d’une projection parallèle F1D{pθ(u)}
correspond à une ligne de la transformée de Fourier bidimensionnelle de l’image F2D{f(x, y)}
passant par l’origine et faisant un angle θ avec l’axe x. Autrement dit, la transformée de Fourier
d’une projection d’angle θ fournit une ligne d’angle θ dans le plan de Fourier de f .

La reconstruction par transformée de Fourier directe

Cette approche permet théoriquement de reconstruire une coupe tomographique. Il s’agit
pour cela de calculer la transformée de Fourier de chaque projection F1D{pθ(u)}, de reporter
les lignes Pθ(ρ) = F (ρ cos θ, ρ sin θ) dans le plan fréquentiel F (ρx, ρy), puis de réaliser une trans-
formée de Fourier bidimensionnelle inverse F−1

2D{F (ρx, ρy)}. Cependant, cette méthode souffre
du nombre fini et limité de projections qui ne garantit pas un parfait remplissage du plan de
Fourier, notamment en périphérie où les termes de hautes fréquences, porteurs de l’information
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de détails sur l’image, sont sous-échantillonnés. La densité de l’échantillonnage étant variable
en fonction de la distance au centre du repère, une interpolation des points manquant entre
les lignes de Fourier Pθ(ρ) est nécessaire pour obtenir un plan fréquentiel régulièrement échan-
tillonné. En pratique, la reconstruction par l’inversion directe de la transformée de Fourier de
l’objet est finalement assez peu utilisée car elle fournit des images assez bruitées.

La rétroprojection filtrée

Considérons la transformée de Fourier inverse F−1
2D{F (ρx, ρy)} qui, à partir du plan de Fourier

de f , nous donne son expression dans la coupe tomographique :

f ∗(x, y) =

+∞∫
−∞

+∞∫
−∞

F (ρx, ρy) e
2iπ(xρx+yρy) dρx dρy (1.17)

Le théorème de la coupe centrale nous permet d’introduire la transformée de Fourier des pro-
jections parallès telle que F (ρ cos θ, ρ sin θ) = Pθ(ρ). En introduisant le changement des coor-
données (ρx, ρy) en coordonnées polaires (ρ, θ) via le jacobien de la transformation, et en tenant
compte de la symétrie par rapport à l’origine (les points [ρ, θ] et [−ρ, θ+π] ont la même valeur),
on peut, pour parcourir le plan fréquentiel, utiliser la valeur absolue de ρ et faire varier θ de 0
à π. L’équation précédente devient :

f ∗(x, y) =

π∫
0

+∞∫
−∞

Pθ(ρ) e2iπρu |ρ| dρ dθ =

π∫
0

p̂θ(u) dθ (1.18)

avec :

p̂θ(u) =

+∞∫
−∞

|ρ|Pθ(ρ) e2iπρu dρ = F−1
1D{|ρ|Pθ(ρ)} = F−1

1D{|ρ| F1D{pθ(u)}} (1.19)

p̂θ(u = x cos θ+ y sin θ) est la transformée de Fourier inverse du produit de la valeur absolue de
ρ et de la transformée de Fourier d’une projection parallèle à une dimension. Cette opération
consiste à filtrer la projection par un filtre dont la fonction de transfert est la fonction rampe
|ρ|. Il est donc possible d’estimer la biodistribution du radiotraceur f ∗(x, y) par rétroprojection
de l’ensemble des projections filtrées du plan de coupe (Figure 1.20(c)).

Comme nous venons de le montrer, l’algorithme de rétroprojection filtrée nécessite de multi-
plier la transformée de Fourier des projections par le filtre rampe |ρ|. Ce filtre rend nul le point
situé à l’origine du plan de Fourier, correspondant à la composante continue du signal dans
la projection (activité moyenne par pixel), ce qui a pour conséquence d’introduire des valeurs
négatives dans les projections filtrées, de part et d’autre de l’objet. En pratique, cette carac-
téristique du filtre rampe permet de déconvoluer la dépendance en 1/r de l’image reconstruite
par rétroprojection. Les artéfacts laissés par l’opération d’épandage sont ainsi progressivement
effacés, restituant les contrastes dans l’image.

Comme le filtre rampe amplifie linéairement le spectre en fréquence de l’objet, les hautes fré-
quences, parmis lesquelles dominent les composantes liées au bruit statistique, sont particuliè-
rement amplifiées si bien qu’il est parfois nécessaire de les éliminer en associant un filtrage de
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(a) Projection (b) Rétroprojection simple (c) Rétroprojection filtrée

Figure 1.20 – Principe des opérations de projection et de rétroprojection à partir de deux
angles de vue (0̊ et 90̊ )

type passe bas (lissant). En pratique, le filtrage résultant H(ρ) est le produit du filtre rampe |ρ|
et d’une fenêtre d’apodisation W (ρ), dont les plus utilisées sont Hann, Hamming, Shep-Logan,
ou encore Butterworth. La figure 1.21 présente quelques filtres de reconstruction. ρc définit
la fréquence de coupure associée au filtrage. Elle résulte de la discrétisation des projections
imposée par le pas d’échantillonnage du système de détection (théorème de Shannon). Plus
faible sera la fréquence de coupure du filtre, moins les hautes fréquences, peu fiables, seront
préservées (bruit, détails) et plus fort sera le lissage. Le choix de la fenêtre d’apodisation et
sa paramétrisation doivent permettre de trouver un bon compromis afin de ne pas obtenir une
image trop lissée dans laquelle la résolution spatiale serait dégradée.

Figure 1.21 – Quelques filtres de reconstruction 2D avec et sans fenêtre d’apodisation

En résumé, les différentes étapes du processus de reconstruction par rétroprojection filtrée
(Figure 1.22) sont les suivantes :

– Pθ(ρ) = F{pθ(u)}, calcul de la transformée de Fourier des projections.
– H(ρ)Pθ(ρ), multiplication des lignes de Fourier par le filtre H(ρ) = |ρ|W (ρ).
– p̂θ(u) = F−1{H(ρ)Pθ(ρ)}, calcul des projections filtrées par transformée de Fourier in-
verse.

– Epandage de l’ensemble des projections filtrées.
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Figure 1.22 – La rétroprojection filtrée (FBP)

Les systèmes d’acquisition ne permettant d’obtenir des projections échantillonnées que pour
un nombre fini d’angles, les méthodes de rétroprojection filtrée sont basées sur une inversion
analytique discrète de la transformée de Radon. A bas comptage, les fortes variation statis-
tiques font apparaître dans les images reconstruites des artéfacts en étoile dégradant fortement
les contrastes. De plus, ces algorithmes s’appuient sur un certain nombre d’approximations que
l’on sait limitantes. On citera à titre d’exemples, la non prise en compte de l’information concer-
nant la nature des fluctuations statistiques (bruit) entachant les données, ou encore l’usage d’un
modèle d’intégrales de lignes qui présuppose une résolution spatiale parfaite du système de dé-
tection. Dans ces conditions, de telles méthodes ne permettent pas une reconstruction exacte de
l’objet mais seulement une approximation. Toutefois, lorsque les données expérimentales sont
peu bruitées (forte statistique en événements), que les projections sont correctement échan-
tillonnées et en nombre suffisant, l’algorithme de rétroprojection filtrée s’avère rapide et fournit
des images reconstruites de bonne qualité présentant peu d’artéfacts.

En trois dimensions, l’algorithme de reconstruction doit être en mesure de reconstruire un
plan de coupe à partir d’un ensemble d’informations réparties dans différents sinogrammes
(directs et obliques). Cependant, en raison de la variabilité longitudinale de la réponse du
tomographe, le processus de reconstruction se complique singulièrement en 3D. Alors qu’en
2D les projections sont complètes en tout point de l’axe du système, l’invariance longitudinale
n’est plus respectée en 3D. Comme l’illustre la Figure 1.23, les données recueillies dans les
plans de projection obliques sont d’autant plus tronquées que leur incidence φ est grande. En
conséquence, la reconstruction des données mesurées en mode 3D peut être effectuée de deux
manières :

– un réarrangement des sinogrammes mesurés en sinogrammes 2D (directs), qui sont par la
suite reconstruits par des algorithmes de reconstruction bidimensionnelle [38].

– une reconstruction 3D directe par rétroprojection filtrée [39].
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(a) Plans droits (b) Plans obliques

Figure 1.23 – Plans de projections en mode d’acquisition 3D

Les algorithmes de réarrangement ont été développés pour bénéficier des avantages du mode
d’acquisition 3D, tout en s’affranchissant de la lenteur des algorithmes de reconstruction 3D.
L’objectif de ces techniques (single slice rebinning : SSRB, multislice rebinning : MSRB [40] ou
encore Fourier rebinning : FORE [41]) est d’estimer un sinogramme direct (φ = 0̊ ) à partir d’un
ensemble de sinogrammes obliques (φ > 0̊ ). Les données réarrangées sont, dans un deuxième
temps, reconstruites par des algorithmes de reconstruction 2D rapides et bien maîtrisés.

Pour résoudre de manière directe le problème de reconstruction volumique 3D, la méthode la
plus intuitive consiste à étendre les principes de base des algorithmes de rétroprojection 2D.
Ainsi, la méthode de rétroprojection filtrée 3D se compose également de deux étapes essentielles :

– un filtrage de chaque projection bidimentionnelle par un filtre 2D (filtre de Colsher) ayant
le même objectif que le filtre rampe [42].

– une rétroprojection dans le volume des projections filtrées selon les différents angles de
mesure.

En réalité, ce type d’algorithme exige des projections 2D complètes (non tronquées) suivant
toutes les incidences, ce qui n’est pas toujours le cas de celles mesurées pour φ > 0̊ . Remplir
cette condition revient à accomplir quelques étapes supplémentaires visant à extrapoler les don-
nées manquantes par une reprojection 3D (3DRP) des coupes reconstruites par rétroprojection
filtrée 2D des sinogrammes directs (plans droits) [43].

1.4.2.2 Les méthodes algébriques

Les méthodes algébriques proposent, dans un espace de dimensions finies, une expression
discrète et matricielle du problème de reconstruction tomographique. Selon le formalisme adopté
par ce type d’algorithmes, chaque ligne de réponse s’exprime comme une combinaison linéaire
des valeurs des voxels de l’objet à reconstruire. Autrement dit, chaque voxel de l’objet contribue
à chaque ligne de réponse du tomographe, la contribution pouvant bien sûr être nulle. Ainsi,
au delà de toute acquisition, on obtient un système où le nombre d’équations est équivalent
au nombre des différentes lignes de réponse mesurées avec autant d’inconnues que de voxels à
reconstruire. Le recours à une représentation matricielle facilite l’écriture de ces systèmes de
grande taille.
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Considérons :
– p, le vecteur de mesure représentant les différentes valeurs de projections parallèles me-

surées. Le nombre de ses lignes n est égal au produit du nombre de projections par le
nombre de points par projection.

– f , le vecteur des valeurs d’activité des différents voxels à reconstruire (distribution d’ac-
tivité recherchée). Le nombre de ses lignes m est égal au nombre de voxels imposé par
l’échantillonnage du volume d’intérêt.

– R, l’opérateur (matrice) de projection, de dimension n×m.

Alors l’expression matricielle du problème de reconstruction s’écrit p = Rf , ou encore :

pi =
m∑
j=1

rij fj ⇔


p1

p2

...
pn

 =


r1
1 r1

2 · · · r1
m

r2
1 r2

2 · · · r2
m

...
... . . . ...

rn1 rn2 · · · rnm



f1

f2
...
fm

 (1.20)

Chaque élément rij de la matrice de projection représente la probabilité qu’une annihilation
ayant lieu dans le voxel j soit détectée sur la ligne de réponse i. La détermination de l’opéra-
teur R nécessite par conséquent l’usage d’un modèle de distribution géométrique (Figure 1.24)
pouvant par exemple consister à assigner à l’élément rij un coefficient proportionnel au volume
d’intersection (recouvrement) entre le voxel j et la ligne de réponse i. Une modélisation de la
physique de détection, à savoir la prise en compte des principaux phénomènes physiques influen-
çant les mesures (parcours du positon, acolinéarité, atténuation, diffusion, fonction de réponse
du détecteur, . . .), peut également être envisagée. Pour cela, on pourra choisir de s’appuyer sur
des mesures expérimentales, sur leurs représentations analytiques respectives ou encore sur un
outil de simulation Monte Carlo.

Toute la problématique de la reconstruction consiste à déterminer f , connaissant p et R.
L’inversion directe du projecteur R permettrait de résoudre ce problème, la reconstruction de
l’objet recherché ne nécessitant finalement qu’un simple produit matriciel. En pratique, cette
opération d’inversion directe, extrêmement difficile à mettre en œuvre vu les dimensions du
projecteur, est contournée par l’utilisation de méthodes itératives. Leur principe général, illus-
tré sur la Figure 1.25, consiste à partir d’une initialisation fk=0 (estimée intiale de l’objet f
à reconstruire, obtenue par exemple par FBP) à calculer récursivement l’estimation fk+1 à
l’itération k à partir des différences entre les projections p̂k de l’estimée fk et les données p
(projections réelles de f). L’estimée fk+1 produite à chaque itération selon un facteur de cor-
rection additif ou multiplicatif converge ainsi vers la solution [44].
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Figure 1.24 – Formalisme des méthodes algébriques

Figure 1.25 – Principe des méthodes itératives

Il existe principalement 2 classes de méthodes itératives :
– Les méthodes conventionnelles (algebraic reconstruction technique : ART [45], simulta-
neous iterative reconstruction technique : SIRT [46]) résolvant un système d’équations
linéaires. Elles convergent vers une solution f minimisant une distance d(p,Rfk).

– Les méthodes statistiques (maximum likelihood expectation maximisation : MLEM [47])
basées sur une expression probabiliste du problème de reconstruction. Elles admettent
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l’introduction d’un modèle statistique dépendant de notre connaissance du système d’ac-
quisition, permettant de reproduire les fluctuations des mesures autour de leur valeur
moyenne. Elles convergent vers une solution f qui maximise la vraisemblance prob(p|f),
c’est-à-dire qui minimise l’écart entre projections calculées et observées par rapport au
modèle statistique choisi (généralement poisonnien).

Le principe de reconstruction par méthodes algébriques est parfaitement applicables à l’is-
sue d’une acquisition 3D. Comparativement aux algorithmes analytiques, mise à part des temps
de calculs accrus, de telles méthodes présentent certains avantages : d’une part, les différents
phénomènes physiques influençant les mesures peuvent être modélisés dans le projecteur R, et
d’autre part les caractéristiques statistiques des données peuvent être prises en compte (mé-
thodes statistiques).



36 CHAPITRE 1. LA TOMOGRAPHIE PAR ÉMISSION DE POSITONS



Chapitre 2

Le démonstrateur ClearPET

2.1 Introduction

Cette partie introduit le démonstrateur ClearPET, un tomographe à positons préclinique
de haute résolution développé à Lausanne dans le cadre de la collaboration Crystal Clear du
CERN [7]. La description approfondie du système dans sa configuration intiale pourra être
trouvée dans la thèse de doctorat de Martin Rey [48]. La spécificité et l’originalité de ce TEP
résident dans la conception de ses détecteurs. Afin d’optimiser la sensibilité du système sans
péjorer sa résolution spatiale, les modules de détection du ClearPET consistent en une double
couche (phoswich) de cristaux scintillants de LSO 1 et de LuYAP 2, lus par un même photodé-
tecteur [5]. Ces scintillateurs, particulièrement attrayants, ont été identifiés pour leur numéro
atomique Z effectif élevé, leur haute densité, leur bon rendement lumineux et leur décroissance
lumineuse rapide. En réalité, pour des raisons principalement techniques, le LuAP pur, qui en
premier lieu constituait l’un des deux matériaux ciblés, souffrit d’une production sous forme de
cristaux insuffisamment maîtrisée. Il a donc finalement été substitué par du LuYAP, l’addition
d’yttrium dans le complexe de perovskite de lutécium (LuAP) permettant de stabiliser plus
facilement la phase perovskite lors de la production de cristaux [49]. L’approche phoswich, qui
sera décrite par la suite, permet de fortement réduire l’erreur de parallaxe due à l’incertitude
sur la profondeur d’interaction du photon incident dans le cristal.

2.2 L’architecture du démonstrateur

2.2.1 Le module de détection

Le module de détection du ClearPET 3 adopte un tube photomultiplicateur multianode
(MaPMT) R7600-00-M64 fabriqué par Hamamatsu Photonics. Sa photocathode, de type bial-
kali 4, est précédée d’une fenêtre d’entrée en verre, transparente aux ultraviolets. Sa surface

1. Oxyorthosilicate de lutétium dopé au cérium, Lu2SiO5:Ce.
2. Orthoaluminate de lutécium et d’yttrium dopé au cérium, Lu0,7Y0,3AlO3:Ce.
3. La description détaillée de ces modules construits à Lausanne pourra être trouvée dans la thèse de doctorat

de J.-B. Mosset [50].
4. Alliage d’antimoine, de césium et de rubidium (Sb-Cs-Rb) ou de phosphore (Sb-Cs-K).

37
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sensible de 18,1×18,1 mm2 est lue par un réseau de 8×8 canaux de multiplications compre-
nant 12 étages. Les pixels du MaPMT, de dimensions 2,0×2,0 mm2 et disposés selon un pas
de 2,3 mm, sont couplés un à un aux 64 cristaux de LuYAP qui composent la première couche
du phoswich. La seconde couche, quant à elle, est composée de 64 cristaux de LSO alignés en
colonnes sur ceux de LuYAP. Ces cristaux, quelque soient leur nature, ont été polis mécanique-
ment et mesurent 2,0×2,0×8,0 mm3. L’assemblage en colonnes est maintenu mécaniquement
par une matrice de Tyvek qui assure l’alignement géométrique des deux couches de scintilla-
teurs. Ce matériau fournit une excellente isolation optique entre les cristaux adjacents [51].

Afin d’assurer le positionnement précis de la matrice de cristaux sur la face d’entrée du MaPMT,
une grille de positionnement, correctement ajustée sur les points de guidage du photomultipli-
cateur, constitue l’interface contraignant l’implantation des cristaux de LuYAP. Localement,
le couplage optique est assuré par collage, à travers un masque d’atténuation. Finalement, la
matrice de scintillateurs est recouverte d’un capot en stésalite peint en noir, ajusté sur la grille
de positionnement, assurant l’étanchéité lumineuse. Cet ajustement est d’importance puisqu’il
permet de garantir un positionnement précis du capot par rapport aux cristaux, celui-ci consti-
tuant en définitive l’élément de référénce à patir duquel l’alignement des modules sera réalisé.
La Figure 2.1 présente une vue en coupe verticale d’un module de détection phoswich.

Figure 2.1 – Vue en coupe verticale d’un module de détection phoswich

La présence d’un masque d’atténuation pixélisé sur la face d’entrée du photomultiplicateur
permet d’égaliser la réponse (sensibilité) de ses différents canaux. En temps normal, la conju-
gaison de la non uniformité de l’efficacité quantique de la photocathode sur toute sa surface,
d’une part, et de la diaphonie entre canaux adjacents, d’autre part, occasionnent, en terme de
sensibilité, une certaine inhomogénéité entre les canaux, dépendante de leur localisation [52].
Chaque MaPMT est ainsi équipé d’un masque d’atténuation de lumière spécifique, collé sur
sa face d’entrée et constitué de trous carrés dont la surface est inversement proportionnelle
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à la sensibilité du canal correspondant. La surface maximale d’ouverture de 2,0×2,0 mm2 est
appliquée au canal possédant la plus faible sensibilité [53].

En raison de la forte variabilité du rendement lumineux qu’il existe entre cristaux d’une même
espèce, pouvant atteindre 30% pour le LSO et 60% pour le LuYAP, les matrices de scintillateurs
ont été constituées dans le but de maximiser l’homogénéité de la réponse lumineuse de chacune
des couches. Ainsi, au sein d’une même matrice, la variation du rendement lumineux est réduite
à 10% pour chaque espèce de cristal.

Le rendement lumineux du LuYAP [54], trois à quatre fois moindre que celui du LSO, justifie
qu’il ait été choisi pour être couplé optiquement à la photocathode. Cependant, une telle dif-
férence de rendement nécessiterait un seuil de discrimination très bas sur les signaux de sortie
du MaPMT, afin d’enregistrer ceux résultant d’interactions dans le LuYAP. Un tel seuil aurait
alors tendance à favoriser les événements Compton de faibles énergies en provenance du LSO,
ou encore permettre à des événements photoélectriques issus de cette même couche de donner
lieu, par diaphonie, à des déclenchements multiples, conduisant au rejet d’événements valides.
L’égalisation de la collecte de lumière entre ces deux types de scintilateurs est par conséquent
indispensable [55]. En pratique, une fine couche d’aluminium (25 à 35 nm), déposée par évapo-
ration sur les cristaux de LSO à l’interface des deux couches, permet l’atténuation partielle de
sa lumière de scintillation. Par ailleurs, aucun couplage optique n’a été réalisé entre les cristaux
du phoswich, de manière à maximiser la réflection interne dans le LuYAP. Pour chaque ma-
trice, l’épaisseur d’aluminium est déterminée simplement à partir du ratio entre les rendements
lumineux de ses deux couches à 45 C̊.

Finalement, un équilibrage fin et précis des réponses lumineuses du LSO et du LuYAP peut
être réalisé par une régulation en température des cristaux entre 30 et 60 C̊. En effet, il se
trouve que ces deux scintillateurs présentent une dépendance particulièrement intéressante vis
à vis de cette dernière, à savoir qu’en fonction de la température, leurs rendements lumineux
(LY) varient de manière opposée. Lorsque la température augmente, le LY du LSO diminue
alors que celui du LuYAP augmente, les coefficients de variation relatifs étant respectivement
de −0,79%.̊ C−1 et de 0,27%.̊ C−1 pour une température de consigne de 50 C̊. A chaque module
correspond ainsi une température de fonctionnement permettant une égalisation précise de la
réponse lumineuse de chacune des deux couches. La régulation est assurée par une couverture
chauffante en Kapton placée au fond du capot et recouverte d’une mousse thermoconductrice.
Afin de maximiser l’uniformité de la température à l’intérieur du module, la matrice de Tyvek
est habillée de deux feuilles d’aluminium de 150 µm d’épaisseur, pliées en forme de U, lesquelles
sont serrées par une bande d’aluminium fermée avec un ruban adhésif aluminisé. Au regard de
la résolution en énergie des modules (de l’ordre de 30%), la dispersion des réponses liée aux
gradients de température dans la matrice est négligeable, même pour une valeur de consigne
assez élevée.

La Figure 2.2(a) illustre l’assemblage d’un module de détection phoswich du ClearPET à diffé-
rents stades de sa fabrication, tandis que la Figure 2.2(b) présente huit de ces détecteurs dans
leur forme finale avant montage.
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(a) Assemblage d’un module de détection

(b) 8 modules de détection dans leur forme finalisée

Figure 2.2 – Les modules phoswich LSO/LuYAP du ClearPET

2.2.2 L’électronique de lecture

L’électronique de lecture du MaPMT, développée au centre de recherche de Jülich (FZJ),
est basée sur l’échantillonnage du signal de sortie de la dernière dynode, commune aux 64 ca-
naux [56]. Elle se compose d’un décodeur de blocs et d’un circuit intégré logique programmable
(field programmable gate arrays : FPGA) cadensés à 40 MHz par une même horloge. En échan-
tillonnant le signal de la dynode plutôt que celui des anodes, un seul convertisseur analogique
numérique (ADC) est dédié par MaPMT. Les signaux d’anodes sont utilisés d’une part, pour
déclencher l’enregistrement des événements, et d’autre part, pour permettre l’identification de
leur position spatiale. Les 64 anodes du MaPMT sont ainsi connectées individuellement à des
comparateurs de tension ayant un seuil de déclenchement commun. Lorsque le signal d’une
anode dépasse la tension de seuil, la lecture du signal de dynode est initiée et la position de
l’événement identifiée. La numérisation de l’impulsion de scintillation sur la dynode est réalisée
à 40 MHz dans une fenêtre temporelle de 400 ns, soit sur 16 échantillons. L’énergie, le temps
et la profondeur d’interaction des événements sont déterminés numériquement à partir de cette
série d’échantillons. Les déclenchements multiples, à l’exception des doubles se produisant sur
deux canaux adjacents, sont quant à eux localement rejetés. La Figure 2.3 illustre le principe
de fonctionnement de l’électronique de lecture [57].
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Figure 2.3 – Diagramme de l’électronique de lecture

2.2.2.1 Le décodeur de blocs

Le décodeur de blocs contient les 64 comparateurs affectés aux signaux d’anodes, un déco-
deur d’adresse, ainsi qu’un ADC dédié au signal de dynode. Le rôle de ce décodeur d’adresse
est de réduire l’information de 64 bits fournie par les comparateurs à un code de positionne-
ment de 2×6 bits indiquant les adresses la plus haute et la plus basse des canaux qui génèrent
le déclenchement. Dans le cas le plus simple ou un seul signal d’anode dépasse la tension de
seuil, ces deux adresses sont identiques et l’événement est accepté. Lorsque plusieurs signaux
d’anode dépassent le seuil des comparateurs (déclenchements multiples), ces index ne sont plus
identiques. Dans ce cas, seuls les événements touchant deux canaux contigus (index voisins)
sont acceptés. Le décodeur transmet également un signal de déclenchement au FPGA lorsqu’un
événement est détecté. La diaphonie optique, la non uniformité résiduelle de la sensibilité des
différents canaux des MaPMT, ainsi que la non uniformité des rendements lumineux des cris-
taux, sont autant de facteurs contribuant à générer des déclenchements sur les pixels voisins
qui entourent le pixel d’interaction (canal délivrant le signal de plus forte amplitude). Afin de
réduire le nombre de déclenchements multiples, un système d’adaptation du seuil, consistant à
ajouter une fraction du signal de dynode au seuil des comparateurs, a été implémenté. Avant
d’être numérisé, le signal de dynode est préamplifié puis mis en forme pour garantir une déter-
mination précise de la position temporelle de l’impulsion.

2.2.2.2 La carte FPGA

Le signal de déclenchement, le code de positionnement ainsi que le signal de dynode amplifié
et échantillonné sont finalement reçus par le FPGA. En pratique, lorsque le FPGA reçoit un
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signal sur la ligne de déclenchement, les 16 échantillons couvrant l’intégralité de l’impulsion de
scintillation sont enregistrés localement sur un registre en anneau, puis transmis, encapsulés
dans un paquet, vers la carte d’acquisition. Ce paquet comprend non seulement les 16 valeurs
ADC d’échantillonnage, mais également le numéro du MaPMT, le code de positionnement de
l’événement, composée de deux adresses permettant de signaler la présence ou non d’un voisin,
ainsi que le temps de déclenchement, représenté par le nombre de coups d’horloge incrémentés
depuis le début de l’acquisition. Les quatre ADC de 12 bits qu’il contient lui permettent de
recevoir les données d’autant de MaPMT.

2.2.2.3 Le contrôleur PXI

Les données (paquets), en provenance des FPGA, sont reçues par une carte d’acquisition
PCI de 32 bits (NI PXI-6533 de National Instruments ou NiDAQ), insérée dans un châssis PXI
à proximité d’un contrôleur (NI PXI-8186 de National Instruments). Chaque carte NiDAQ peut
recevoir les données de deux cartes FPGA, via un adaptateur de bus permettant de rassembler
leurs signaux. Ces données sont stockées dans la mémoire de la carte puis traitées (réduites)
par le programme d’acquisition pour être finalement enregistrées dans un format compact sur
le disque dur du contrôleur. La Figure 2.4 présente les différents éléments de la chaîne d’acqui-
sition des données.

Figure 2.4 – Les différents éléments de la chaîne d’acquisition de données
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2.2.3 Le prototype de Lausanne

La Figure 2.5(a) fournit une vue d’ensemble du démonstrateur ClearPET de Lausanne.
Celui-ci comprend 18 modules de détection phoswich LSO/LuYAP répartis sur trois anneaux
ayant un diamètre interne de 14,2 cm. Ces anneaux sont constitués de 20 secteurs dont 6 seule-
ment sont équipés. 12 modules sont disposés sur 4 secteurs voisins et les 6 autres modules sont
disposés de manière asymétrique sur deux secteurs voisins, afin que seuls deux secteurs équipés
soient exactement en face l’un de l’autre. La Figure 2.5(b) présente la disposition des modules
sur un anneau de détection. Les modules de détection, le système de régulation en tension et
en température, l’électronique de lecture et le système d’acquisition de données sont montés
sur un tambour à rotation continue, permettant d’imager l’ensemble du champ de vue, quand
bien même les anneaux de détection ne sont que partiellement remplis. Un encodeur de posi-
tion externe, monté sur la structure fixe, permet de connaître précisément la position angulaire
du tambour. Des contacts tournant (slip rings) sont utilisés pour transmettre les données et
alimenter les unités électroniques embarquées sur le tambour.

(a) Photographie du prototype (b) Image CAO de la tête de détection

Figure 2.5 – Le démonstrateur ClearPET de Lausanne

2.3 L’acquisition et le traitement des données
Trois applications LabVIEWTM régissent le déroulement de l’acquisition tomographique.

La première, complètement indépendante, gère conjointement la régulation en température des
modules et celle des hautes tensions délivrées aux MaPMT. Comme il a été démontré précédem-
ment, il est essentiel, pour réaliser une acquisition dans des conditions optimales, de contrôler
précisément la température des matrices de cristaux. De la même manière, les hautes tensions
dispensées aux photomultiplicateurs doivent être convenablement ajustées, afin que leur gain
soit optimum. Pour ce faire, des cartes de contrôle développées à Lausanne permettent de ré-
guler séparément chaque MaPMT en tension et chaque module en température.
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Une deuxième application régit le pilotage des moteurs permettant la rotation et la translation
de la structure soutenant le scanner, et enregistre, lors de l’acquisition, les positions de cette
dernière en fonction d’une horloge de référence. L’asservissement en position et en vitesse est
réalisé via une carte de contrôle (NI PCI-7344 de National Instruments) située à l’intérieur du
PC de contrôle.

Enfin, la dernière application, constituée d’un système client-serveur entre le PC de contrôle
et le contrôleur PXI, gère véritablement l’enregistrement des données. Une interface utilisateur
sur le PC de contrôle permet de spécifier les paramètres d’acquisition et d’accéder en retour
aux diverses informations concernant les événements enregistrés sur le PC embarqué.

2.3.1 La réduction des données

Avant d’être stockées sur le disque dur du contrôleur PXI, les données vont être analysées et
compressées (réduites) par une bibliothèque du programme d’acquisition. Un événement sortant
du FPGA est encodé sur 320 bits et contient : les 16 valeurs ADC d’échantillonnage, chaque
valeur étant encodée sur 16 bits, le temps de déclenchement, encodé sur 32 bits, ainsi que le code
de positionnement de l’événement, composé de deux adresses, chacune encodé sur 16 bits. Cette
bibliothèque va entreprendre l’analyse du signal de dynode pour déterminer numériquement la
position temporelle, l’énergie et la profondeur d’interaction de chaque événement. En définitive,
les données d’acquisition binaires seront écrites sur le disque dur du contrôleur PXI, sous un
format compact dans lequel chaque événement est encodé sur 64 bits, et contient :

– La position temporelle, sur 38 bits,
– L’énergie, sur 8 bits,
– Le numéro du canal d’interaction, sur 6 bits,
– Les voisins, sur 4 bits,
– La couche d’interaction, sur 1 bit,
– Le numéro du module, sur 2 bits,
– Le numéro du secteur, sur 5 bits,

2.3.1.1 La détermination de la position temporelle

La position temporelle τ des événements est déterminée à partir du signal de dynode en
extrapolant le temps de montée maximal sur la ligne de base. Autrement dit, τ se définit
comme étant le point d’intersection entre la ligne de base du signal et la droite de pente
maximum qui joint deux échantillons adjacents (Figure 2.6). L’intervalle de temps subsistant
entre le point d’extrapolation et l’échantillon ADC le précédant est noté τs. Si t0 représente le
marquage temporel de la première valeur d’ADC, correspondant au nombre de coups d’horloge
incrémentés depuis le début de l’acquisition jusqu’au déclenchement de l’événement (transmis
par la carte FPGA), et t le nombre de marques temporelles entre t0 et le point d’extrapolation,
alors la position temporelle de l’événement est définie par : t0 + τ = t0 + t+ τs.
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Pour tenir compte de cette extrapolation, la dynamique d’encodage de la position temporelle
passe de 32 à 38 bits. La période d’échantillonnage T , égale à 25 ns pour une horloge cadencée
à 40 MHz, est ainsi réduite d’un facteur 26.

Figure 2.6 – Signal de dynode échantillonné

2.3.1.2 Le calcul de l’énergie

Définissons Ai comme étant le ième échantillon du signal de dynode, avec 0 ≤ i < 16.
L’énergie de l’impulsion Epulse correspond, à un facteur d’étalonnage Fcal près, à l’aire comprise
sous la courbe des valeurs d’ADC, après soustraction de la ligne de base représentée par le
premier échantillon A0 (Figure 2.6). Autrement dit, le calcul de cette grandeur s’exprime de la
manière suivante :

Epulse = Fcal

15∑
j=1

(Aj − A0) (2.1)

Le facteur d’étalonnage doit être déterminé pour chaque cristal à l’aide d’une source de positons
dont le spectre en énergie est connu (68Ge par exemple).

2.3.1.3 L’identification de la couche d’interaction

Pour identifier la couche dans laquelle a eu lieu l’interaction, une analyse de forme des
impulsions de scintillation est réalisée. On définit pour cela une grandeur d’échantillonnage ai
normalisée par rapport à l’énergie de l’impulsion, telles que :

ai =
Ai − A0

15∑
j=1

(Aj − A0)

(2.2)

La Figure 2.7(a) présente la forme respective des impulsions lumineuses (échantillons ai) en
provenance du LSO et du LuYAP. Leur nature est alors déterminée en utilisant la méthode
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du dernier échantillon, la valeur a15 étant clairement distincte pour ces deux types de cristaux.
Cette particularité provient du fait que contrairement au LSO, le LuYAP possède deux compo-
santes de décroissance de scintillation : une rapide (constante de temps de 25 ns) et une lente
(constante de temps de l’ordre de 250 ns) responsable de la longue queue des impulsions qu’il
produit. Cette méthode basée sur un critère simple permet ainsi l’identification de la couche
d’interaction. En pratique, les événements pour lesquels la valeur a15 est supérieure à un pa-
ramètre de séparation sont identifiés comme provenant du LuYAP, les autres sont identifiés
comme provenant du LSO. La valeur de coupure optimale doit être déterminée pour chaque
module. La Figure 2.7(b) présente la distribution des valeurs du dernier échantillon a15 pour
l’ensemble des événements mesurés sur un module phoswich donné. Les efficacités d’identifi-
cation spécifiques pour les événements provenant du LSO et pour ceux provenant du LuYAP
s’élèvent respectivement à 99,7% et à 98,0%.

(a) Impulsions lumineuses de sortie (b) Distribution des valeurs du dernier échantillon a15

Figure 2.7 – Identification de la couche d’interaction

2.3.2 Le format LMF

Dans le but de stocker et de manipuler les données d’acquisition du ClearPET, un format en
mode liste dédié, plus souple, nommé LMF 5, a été implémenté par l’équipe de Lausanne [58].
Celui-ci consiste en un fichier ASCII (« .cch ») comprenant un certain nombre d’informations
respectivement sur le scanner et l’examen, associé à un fichier binaire (« .ccs ») contenant les
événements proprement dits. Il est accompagné d’une bibliothèque permettant de lire, d’écrire
ou encore de manipuler ces données dans un tel format. La conversion des données brutes d’ac-
quisition dans ce format est réalisée par l’exécutable bin2lmf.

5. Format événementiel ou mode liste (list mode format).
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Le point fort du format LMF réside dans son formalisme architectural générique, proposant
au plus grand nombre de systèmes un encodage standardisé [59]. Il adopte pour cela un choix
de structures hiérarchisées, dont la dénomination est présentée ci-dessous :

– Niveau 1 : « rsector ». Cette structure permet d’encoder au niveau le plus haut le nombre
de secteurs (axiaux et tangentiels) dont dispose le système. Le ClearPET en l’occurence
est constitué de 20 secteurs selon un axe tangentiel.

– Niveau 2 : « module ». Chaque rsector peut disposer d’un ou plusieurs modules de
détection (axialement et tangentiellement). En prenant toujours l’exemple de notre tomo-
graphe, 6 secteurs sont équipés axialement de 3 modules phoswhich.

– Niveau 3 : « submodule ». Chaque module peut disposer d’un ou plusieurs sous-modules
(axialement et tangentiellement). Cette structure n’est pas utilisée dans notre système.

– Niveau 4 : « crystal ». Chaque submodule dispose d’un certain nombre de canaux de dé-
tection (axialement et tangentiellement). Chacun des modules de détection du ClearPET
est constitué de 64 canaux, 8 selon un axe axial et autant selon un axe tangentiel.

– Niveau 5 : « layer ». Chaque crystal peut disposer d’une ou plusieurs couches (axialement
et tangentiellement). Dans notre cas, les cristaux de LSO et de LuYAP constituent les 2
couches du module de détection phoswich.

Une fois les données au format LMF, un certain nombre de fonctionnalités permettent d’y
accéder, de les manipuler ou encore de les traîter. Du fait de la lecture cyclique des événements
sur les différentes cartes d’acquisition, ces derniers sont en premier lieu triés en temps, de ma-
nière à faciliter la recherche ultérieure de leurs corrélations temporelles. La localisation absolue
de chaque événement dans le référentiel du laboratoire peut dès lors être reconstruite en leur
associant, par recoupement temporel, la position angulaire du tambour fournie par l’encodeur
de position externe. Par la suite, la fonction sort_coinci assure la recherche de coïncidences
à partir du fichier d’événements simples préalablement traité. Celle-ci nécessite, entre autre, la
spécification par l’utilisateur des contraintes temporelle (durée de la fenêtre de coïncidence) et
spatiale (différence minimale entre secteurs) fixant les critères d’acceptation des coïncidences.
Finalement, c’est à l’exécutable LMF2projection que revient le formatage du fichier de coïnci-
dences en sinogrammes, dans un format interfile, selon un certain nombre de paramètres définis
par l’utilisateur.

2.3.3 La reconstruction via STIR

La reconstruction proprement dite est assurée par l’exécutable FBP3DRP de la bibliothèque
open-source STIR 6 [60]. Le rôle de cette dernière est de fournir un outil de reconstruction
tomographique multi-plateforme intégrant les principaux algorithmes analytiques et itératifs.
Comme son nom l’indique, cette fonction procède à partir des sinogrammes de l’objet imagé à
sa reconstruction volumique par un algorithme de reprojection 3D.

6. Software for tomographic image reconstruction (réf. : http://stir.sourceforge.net/main.htm).

http://stir.sourceforge.net/main.htm
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Chapitre 3

La tomodensitométrie

3.1 Introduction
La tomodensitométrie (TDM), aussi appelée computerized tomography (CT) par les Anglo-

Saxons, est une modalité non invasive d’imagerie anatomique en radiologie permettant d’obtenir
des coupes transversales, reconstruites à partir de la mesure d’un ensemble de projections de
l’atténuation d’un faisceau de rayons X à travers le volume étudié. La TDM a connu un essor
considérable depuis les années 70, justifié par son intérêt diagnostique et par l’amélioration
continue de ses performances techniques. Elle représente l’une des applications les plus réus-
sies et les plus fécondes de l’application de l’informatique à la médecine et à l’imagerie médicale.

Ses domaines d’applications, limités à l’origine au crâne et au cerveau, se sont très rapi-
dement étendus à l’ensemble du corps. Cette modalité est encore aujourd’hui le ou l’un des
meilleurs examens radiologiques pour l’exploration du thorax et de l’abdomen. Elle reste éga-
lement l’examen de choix dans l’évaluation de lésions osseuses comme des fractures. L’angio-
scanner est, quant à lui, devenu l’examen de routine dans un certain nombre de pathologies
vasculaires. Pour l’exploration cérébrale, toutefois, la TDM a été supplantée par l’imagerie par
résonance magnétique (IRM) dans la recherche de pathologies cérébrales non traumatiques. Ses
indications se limitent aujourd’hui essentiellement à la recherche de traumatismes crâniens et
d’hémorragies intracrâniennes. L’amélioration des performances des imageurs et de leurs outils
informatiques a également permis l’émergence de nouvelles indications telle que la coloscopie
virtuelle.

3.2 Historique
Le développement de la TDM est lié au développement de l’informatique dans les années

60. Bien que les principes mathématiques de la théorie de reconstruction d’un objet à partir
de ses projections aient été énoncés en 1917 par Radon [61], les premières applications pra-
tiques sont plus récentes puisqu’elles apparurent avec Bracewell en 1956 dans le domaine de la
radio-astronomie afin d’identifier des régions solaires émettant des rayonnements micro-ondes
[62]. Les premières applications médicales furent réalisées en 1960 par Oldendorf en utilisant
une source gamma, puis en 1963 par Kuhl, Edwards et Cormak [63] [64]. La tomographie par
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rayons X assistée par ordinateur fut développée par Hounsfield [65] et le premier scanner uti-
lisable sur site clinique fut installé en 1971 à Londres. Elle ne permettait d’examiner que la
tête, et l’exploration du corps entier ne fut possible qu’à partir de 1974. La mise au point de la
TDM a été saluée comme la découverte la plus importante en radiologie depuis celle des rayons
X par Roentgen en 1895. Elle a valu à Cormak et Hounsfield le Prix Nobel de médecine en 1979.

3.3 Principe de la TDM

3.3.1 L’acquisition des données

L’acquisition d’un grand nombre de projections (monodimensionnelles) d’une coupe axiale
transverse (bidimensionnelle) permet la reconstruction mathématique de l’objet examiné. L’ac-
quisition de ces projections s’effectue en déplaçant, par rotation, un tube à rayons X associé à
un ensemble de détection, l’objet à imager étant placé entre le tube et les détecteurs (cf. Figure
3.1). En traversant l’objet, le faisceau de rayons X subit une atténuation (absorption et diffu-
sion) différente selon les diverses structures anatomiques recontrées. Cette atténuation dépend
de la densité de ces structures, de leur composition atomique et de l’énergie du faisceau de
rayons X. La TDM est donc une modalité d’imagerie tomographique par transmission qui met
en valeur les différences d’atténuation des rayons X dans l’objet examiné. L’atténuation d’un
faisceau monochromatique par un objet de densité uniforme répond à la loi de Lambert-Beer :

I = I0 e
−µL (3.1)

où I0 et I représentent respectivement les flux de photons incidents et transmis, L l’épaisseur
du matériau traversé en cm et µ le coefficient d’atténuation linéique du milieu en cm−1. Pour
un objet plus complexe composé de petits éléments de volume identiques, mais de coefficients
d’atténuation différents, on peut écrire :∑

i

µi =
1

l
ln(

I0
I

) (3.2)

l étant l’épaisseur de chaque élément de volume et µi le coefficient d’atténuation linéique de
l’élément i. Ainsi la somme des coefficients d’atténuation linéique le long de la trajectoire
rectiligne du faisceau (intégrale de ligne) peut être calculée à partir de la mesure des flux incident
et transmis. Ce processus, reposant sur l’hypothèse d’un rayonnement monochromatique non
vérifié en pratique, constitue la mesure élémentaire en TDM. Lorsque l’objet est inhomogène
et le faisceau polychromatique, le faisceau transmis doit également être intégré sur le spectre
d’énergie des rayons X et l’équation 3.1 devient ainsi :

I =

Emax∫
0

I0(E) e
−

LR
0

µ(E,x) dx
dE (3.3)

De nos jours, la source de rayons X est collimatée de sorte que le faisceau soit un pinceau
en forme d’éventail (fan beam), suffisamment ouvert pour englober entièrement l’objet présent
dans le champ de vue. Un grand nombre de détecteurs (plusieurs centaines) sont disposés en
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regard de la source, en arc de cercle, de manière à intercepter intégralement le faisceau de
rayons X. Ceux d’entre eux situés dans les parties extrêmes de l’éventail reçoivent le flux non
atténué (I0). Cette géométrie permet d’obtenir simultanément l’ensemble des mesures élémen-
taires relatives à une projection conique. La rotation synchronisée de la source et des détecteurs
(balayage) permet d’enregistrer et de numériser de telles projections tout autour de l’objet, de
façon à disposer des données nécessaires à la détermination du coefficient d’atténuation linéique
de chaque élément volumique de l’objet [66].

Figure 3.1 – Schéma de principe de la TDM

3.3.2 Le traitement des données

En TDM, le paramètre physique à la base du contraste dans l’image est le coefficient d’at-
ténuation linéique µ. Le processus de reconstruction basé sur des mesures échantillonnées va
conduire à une matrice image dont le contenu de chaque pixel représente le coefficient d’at-
ténuation d’un volume élémentaire de section égale à celle du pixel et de profondeur égale à
la largeur de l’élément de détection. Comme pour la tomographie par émission décrite dans le
Chapitre 1, la méthode de reconstruction utilisée est celle de la rétroprojection filtrée. Une fois
reconstruite, l’image est visualisée selon une échelle de nombres standardisée, dite de Houns-
field, utilisée par tous les TDM. Le contenu NCT (en unités HU) de chaque pixel de l’image est
relié aux valeurs de µ par la relation :

NCT =
µ− µeau
µeau

× 1 000 (3.4)

Ces valeurs caractérisent ainsi les coefficients µ dans chaque élément de volume rapporté à
celui de l’eau. Cette normalisation permet de disposer d’une échelle relativement stable et peu
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dépendante du spectre d’énergie de la source de rayons X. Compte tenu de la dynamique d’une
telle échelle (12 bits soit 4 096 niveaux), on est amené à utiliser une fonction de fenêtrage (re-
distribution des niveaux de gris) pour visualiser les images reconstruites.

3.3.3 Aspects technologiques

Pour acquérir les données de transmission nécessaires à la reconstruction de l’image, plu-
sieurs générations de tomographes se sont succédées avec des géométries source/détecteurs
différentes, réduisant progressivement les temps d’acquisition. Comme illustré sur la Figure 3.2,
il existe typiquement quatre générations de TDM :

1. La première, pour laquelle le tube à rayons X était solidaire d’un seul détecteur. L’en-
semble effectuait successivement un mouvement de translation puis un mouvement de
rotation autour du patient.

2. La seconde, basée sur le même principe que la première, mais dotée cependant d’une
barette de plusieurs détecteurs.

3. La troisième, à partir de laquelle le mouvement de translation est supprimé. Pour per-
mettre une exploration optimale, le faisceau de rayons X, en éventail (divergent), fait
face à un ensemble de détecteurs disposés en arc de cercle, le couple tube/détecteur étant
animé d’un mouvement de rotation.

4. La quatrième, basée sur le même principe que la troisième, mais dotée d’une couronne de
détecteurs fixe. Ainsi seul le tube de rayons X tourne autour de l’objet examiné.

Bien qu’à l’origine, les TDM étaient à rotation séquentielle et ne permettaient d’acquérir
que des coupes successives isolées, les années 1990 se sont accompagnées de nombreuses évolu-
tions technologiques telles que le développement des alimentations par contacts glissants (slip
ring) ou encore celui des tubes à rayons X à anode tournante, à l’origine de la rotation continue
des systèmes et du mode d’acquisition hélicoïdal. Plus récemment, un nouveau pas significatif
a été franchi avec les systèmes multi-barrettes qui associent au mode hélicoïdal un nombre de
détecteurs plus importants (jusqu’à plusieurs centaines de barrettes), permettant ainsi l’accélé-
ration du temps d’acquisition, l’augmentation des volumes explorés, ou encore l’accession à la
reconstruction tridimensionnelle de structures de taille réduite.

3.4 Physique de la TDM

3.4.1 La génération des rayons X

La génération des rayons X est assurée par un émetteur de rayons X, appelé tube radiogène,
couplé à un générateur de haute tension. Les tubes à rayons X (cf. Figure 3.3) fonctionnent
de la manière suivante : dans une enceinte de verre où règne un vide poussé, des électrons
sont émis par un filament dans lequel circule un courant électrique. Ceux-ci sont focalisés et
accélérés en direction d’une anode par un champ électrique puissant créé par une différence de
potentiel élevée (généralement de 10 à 150 kV) entre le filament qui sert de cathode et l’anode.
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(a) Première génération (b) Seconde génération

(c) Troisième génération (d) Quatrième génération

Figure 3.2 – Les différentes génération de scanner TDM

L’énergie cinétique des électrons incidents est ainsi déterminée par la tension d’accélération
appliquée au tube. Ces électrons entrent alors « en collision » avec la cible constituée par le
métal de l’anode. Ce bombardement s’accompagne d’une perte d’énergie (principalement sous
forme de chaleur) et de l’émission de rayons X produite par deux mécanismes distincts : des in-
teractions avec les électrons ou avec les champs électriques péri-nucléaires des atomes de la cible.

D’une part, les électrons, se déplaçant à une vitesse très élevée, ont une énergie cinétique suf-
fisante pour ioniser les couches électroniques internes des atomes de la cible. Ces atomes, dans
un état excité, vont alors émettre des rayons X de fluorescence (caractéristiques) en retournant
à leur état fondamental (réarrangement électronique). D’autre part, le ralentissement des élec-
trons dans la matière produit un rayonnement de freinage (bremsstrahlung). Quand l’électron
passe à proximité du noyau, il est attiré par la charge positive nucléaire, et sa trajectoire est
modifiée. Soumis à une accélération centripète intense, il rayonne de l’énergie sous forme d’un
photon X et se trouve finalement ralenti. Ces photons de freinage peuvent prendre toutes les
valeurs énergétiques comprises entre 0 et l’énergie des électrons incidents. Le spectre d’énergie
ainsi obtenu est complexe, formé en fait par la superposition de deux composantes différentes :
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Figure 3.3 – Schéma d’un tube à rayons X à anode tournante

un spectre de raies discret (discontinu), qui dépend du matériau de la cible, et un spectre
continu, nettement prédominant, qui correspond au rayonnement de freinage.

Le rendement du tube est extrêmement faible, puisque 99% de l’énergie cinétique perdue par
les électrons incidents est convertie en chaleur, le reste (1%) étant émis sous forme de rayons X.
La cible, qui est formée d’un métal de numéro atomique élevé, la plupart du temps du tungstène
(W), est enchâssée dans un bloc de cuivre pour faciliter son refroidissement. Selon la puissance
du tube, une circulation forcée d’air ou d’eau assure l’évacuation de la chaleur.

3.4.2 Interactions des rayons X avec la matière

On ne reviendra pas ici sur les interactions des photons avec la matière, qui ont été traitées
dans la partie 1.3.2.

3.4.3 La détection des rayons X

Les détecteurs de rayons X peuvent être classés selon différentes approches. Une première
est de les classer selon la méthode de conversion des rayons X, directe ou indirecte. Une seconde
consiste à les classer selon le mode de détection, intégration de charge ou comptage de photons.

3.4.3.1 Conversion directe ou indirecte

La détection des rayons X peut se faire par conversion directe ou indirecte. Dans le cas d’une
conversion directe, l’énergie déposée par les particules dans le détecteur (semi-conducteur, gaz)
est transformée directement en charges électriques (paires électron-trou). En détection indirecte,
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les rayons X sont d’abord convertis en photons de scintillation visibles, de longueurs d’onde plus
grandes, qui vont à leur tour créer des charges dans un photodétecteur. Cette dernière présente
l’inconvénient d’ajouter une transformation intermédiaire (avec ses sources de bruit). Mais elle
permet, grâce à l’utilisation de guides de lumière, d’agrandir la surface du convertisseur par
rapport à celle du photodétecteur. Dans la suite de cette partie, nous nous intéresserons prin-
cipalement aux détecteurs de type semi-conducteur.

Conversion directe

En conversion directe, les photons incidents créent des paires électron-trou directement dans
le substrat du semi-conducteur, dont l’efficacité de détection est fonction de leur énergie. Dans
le cas du silicium par exemple, l’énergie nécessaire pour créer une paire d’électron-trou est faible
(3,62 eV), ce qui assure l’obtention d’un signal électrique conséquent, même pour des photons
d’énergie modeste. Cependant, pour des photons d’énergie supérieure à 20 keV, l’utilisation du
silicium est limitée par son efficacité. D’autres semi-conducteurs beaucoup plus denses et de
numéro atomique effectif plus élevé, comme l’AsGa 1 ou le Cd(Zn)Te 2, offrent alors une effica-
cité de détection correcte jusqu’à 80 keV (cf. Figure 3.4). Il est toutefois difficile de produire de
grandes surfaces homogènes avec ces matériaux.

Figure 3.4 – Efficacité de détection des 3 semi-conducteurs les plus utilisés pour la détection
de particules (substrat de 500 µm d’épaisseur)

En radiologie conventionnelle, les détecteurs à conversion directe sont constitués d’un sub-
strat semi-conducteur réalisé en sélénium amorphe a-Se pour ses propriétés d’absorption et sa
haute résolution spatiale intrinsèque, et d’une matrice de pixels contenant chacun un élément
photosensible (une photodiode en silicium amorphe a-Si) et un composant électronique d’adres-
sage (thin-film transistor : TFT). En scanographie, les détecteurs à conversion directe sont
constitués d’une chambre remplie d’un gaz lourd (en général, du xenon) sous pression, divisée
en cellules de détection par des électrodes. Du fait principalement de la faible efficacité de ce
type de détecteur, les TDM actuels sont équipés de détecteurs solides segmentés à conversion
indirecte.

1. Arséniure de gallium.
2. Tellurure de (zinc-) cadmium.
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Conversion indirecte

La grande majorité des détecteurs utilisés en radiologie est basée sur une conversion indi-
recte des rayons X (couple écran/film, couple écran/CCD, etc), principalement pour remédier
à la faible efficacité de détection intrinsèque des capteurs semi-conducteurs. Dans ce mode de
conversion, les rayons X interagissent dans un scintillateur où ils sont absorbés et convertis
en lumière visible, généralement dans la gamme des longueurs d’onde du bleu au vert, via les
mécanismes de luminescence décrits dans la Partie 1.3.3.1. Ce sont ces photons lumineux qui
vont en fin de compte créer des charges dans un photodétecteur, et ce avec une bien meilleure
efficacité que ne l’aurait fait le rayonnement incident. Les scintillateurs, quand ils le peuvent,
sont structurés, c’est-à-dire constitués de multiples guides de lumière, dans le but de limiter la
diffusion latérale de la lumière de scintillation et ainsi de préserver la résolution spatiale [67].

En radiologie, les détecteurs à conversion indirecte sont constitués de scintillateurs tel que
le CsI:Tl 3 (structuré) ou le Gd2O2S:Tb 4 (non structuré), et d’une matrice photosensible qui
peut être une caméra CCD (charge coupled devices), des pixels CMOS (complementary metal-
oxyde-semiconductor) ou des pixels en silicium amorphe a-Si [68].

3.4.3.2 L’intégration de charges

Le principe de fonctionnement des imageurs à intégration de charges consiste à accumuler,
pendant une durée d’intégration donnée, l’énergie déposée par le flux de rayons X qui interagit
dans le détecteur. Cette énergie y est convertie en charge électrique par la création de porteurs,
puis stockée dans chaque pixel (dans une capacité par exemple). Le détecteur, quant à lui, n’est
lu qu’à la fin de la durée d’intégration. Dans ces conditions, la mesure du flux de rayons X dans
chaque élément de détection est proportionnelle à la charge qu’ils collectent.

Un des principaux inconvénients de ce type d’imageur est la dynamique admissible du
nombre de photons, la quantité de charges électriques stockées dans chaque pixel étant limitée.
De plus, le courant d’obscurité qui s’additionne, même en l’absence de rayons X, au signal utile
dans chaque pixel, réduit d’une part la capacité de stockage disponible (limite le temps d’expo-
sition) et dégrade d’autre part le rapport signal sur bruit (SNR : signal-to-noise ratio) de ces
détecteurs. Par ailleurs, l’information laissée par chaque photon étant pondérée par son énergie,
le bruit poissonnien des photons de haute énergie est dominant, ce qui contribue également à
dégrader le SNR. Il faut savoir qu’actuellement, les détecteurs de rayons X utilisés en TDM
fonctionnent exclusivement en mode intégration de charges.

3.4.3.3 Le comptage de photons

Le principe du mode comptage de photons consiste à traiter séparément chaque interac-
tion qui a lieu dans le détecteur : les photons sont détectés et comptés individuellement. En

3. Iodure de césium activé au thallium.
4. Sulfure d’oxyde de gadolinium activé au terbium ou Gadox.
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pratique, la charge créée par un photon, fonction de son énergie, est collectée puis comparée
avec un seuil (ou plusieurs). Seules les interactions dont la charge est supérieure à ce seuil sont
prises en compte. Dans ces conditions, la mesure du flux de rayons X dans chaque élément
de détection est proportionnelle au nombre de photons détectés et non plus à la charge qu’ils
collectent (énergie totale déposée). L’information laissée par chaque photon est ainsi décorrélée
de leur énergie. La dynamique de comptage de ce type d’imageur n’est alors limitée que par la
profondeur du compteur. De plus, l’utilisation d’un seuil permet de s’affranchir totalement du
courant de fuite du détecteur.

3.4.3.4 Les détecteurs à pixels hybrides

Les développements réalisés en instrumentation pour la physique des hautes énergies (ex-
périences DELPHI et ATLAS au CERN, Genève), auxquels a participé le CPPM, ont per-
mis l’émergence d’une nouvelle technologie de détection en conversion directe à base de semi-
conducteur [69]. Cette nouvelle technologie, appelée détecteur à pixels hybrides, fonctionne en
mode comptage de photons par l’intermédiaire d’un substrat de détection pixellisé connecté à
une électronique de lecture elle même pixellisée, segmentée avec la même géométrie. La connec-
tion entre chaque pixel et sa cellule de lecture est réalisée par soudure à micro-bille (bump-
bonding) en étain-plomb. Une des difficultés dans la réalisation d’un détecteur à pixels provient
de la grande densité de connexions entre le détecteur et l’électronique de lecture. Cette tech-
nologie présente l’intérêt particulier de découpler la partie capteur de la partie électronique.
Il est alors possible d’utiliser des substrats spécifiques avec des densités supérieures à celle
du silicium tels que le Cd(Zn)Te ou l’AsGa. L’électronique est fabriquée avec les technologies
usuelles de l’industrie des semi-conducteurs, ce qui permet une grande densité de transistors et
ainsi l’implantation dans chaque pixel d’une intelligence et d’une chaîne de traitement du signal
complète. Les améliorations apportées par les détecteurs hybrides par rapport aux technologies
à intégration de charges (CCD, CMOS) sont incontestables, de leur application couronnée de
succès en physique des particules et à leur utilisation sur faisceau de lumière synchrotron au-
jourd’hui [70] [71] [72].

La Figure 3.5 présente une vue schématique d’un détecteur à pixels hybrides, constitué d’une
diode à jonction P-N et d’une électronique toutes deux segmentées, connectées par micro-billes.
La couche capteur peut être réalisée avec quatre types de structures différentes en fonction du
dopage des électrodes et du substrat. Les électrodes de collection peuvent être obtenues par un
dopage de type N+ ou P+ dans un substrat de type N ou P. La manière la plus simple et la
moins onéreuse est de placer des implants (pixels) dopés P+ sur un substrat de type N. La ten-
sion de déplétion est appliquée entre ces implants et le plan arrière du substrat (backplane), qui
possède un contact ohmique obtenu par l’implantation d’une zone N+ recouverte d’aluminium.
L’application d’une tension Vd augmente la zone de déplétion, qui croît à partir des pixels. En
fonction du type de détecteur réalisé, les pixels ne collectent pas le même type de porteurs de
charges, et la polarité du signal traité par l’électronique est différente.

En interagissant dans le substrat (capteur), l’énergie du photon incident est convertie en charges
électriques par la création de porteurs (conversion directe). Ces charges sont alors collectées sur
l’électrode (implant P+) la plus proche pour finalement être transmises à la cellule électronique
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Figure 3.5 – Vue schématique d’un détecteur à pixels hybrides [73]

de lecture correspondante via la micro-bille. Chacune de ces cellules comprend une chaîne de
traitement complète (analogique et numérique), constituée d’un préamplificateur, d’une mise
en forme, d’un discriminateur (comparateur) et d’un compteur. Une fois préamplifiés et mis en
forme, les signaux (impulsions) dont l’amplitude est supérieure à un certain seuil déclenchent le
discriminateur qui envoie une impulsion dans le compteur. L’utilisation du seuil en énergie dans
la chaîne de détection permet entre autre de s’affranchir complètement du bruit électronique en
l’absence de signal. Le fait qu’il soit ajustable permet à l’utilisateur de sélectionner voire faire
varier l’énergie que les photons doivent posséder pour être enregistrés (comptés). Chaque pixel
fonctionnant de manière indépendante, cette technologie offre un maximum de parallélisme, et
donc de rapidité d’acquisition. Sur ce type de détecteurs, la résolution spatiale est déterminée
par la taille des cellules de lecture qui impose le pas des électrodes.

3.5 La reconstruction d’image
En tomodensitométrie par faisceau conique, la reconstruction tomographique de l’objet à

partir de ses projections diffère essentiellement du fait que les projections sont à géométrie
conique et non plus parallèle. En 2D, l’introduction d’une géométrie en éventail dont le sommet
coïncide avec le point focal de la source donne un ensemble de projections pβ(u) paramétrées
par la position azimutale β de la source et par la coordonnée radiale u sur la projection (cf.
Figure 3.6).
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Figure 3.6 – Projections coniques en 2D

Appliqué à l’ensemble des projections parallèles pθ(u), l’algorithme de rétroprojection filtrée
d’un objet à deux dimensions peut s’écrire comme :

f(x, y) =
1

2

2π∫
0

umax∫
−umax

pθ(u)h(u′ − u) du dθ =
1

2

2π∫
0

pθ(u
′) ∗ h(u′) dθ (3.5)

avec h(u′) la réponse impulsionnelle du filtre rampe et u′ = −x cos θ−y sin θ (cf. Figure 3.7) [74].

Figure 3.7 – Projections parallèles en 2D
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Dans le cas d’une géométrie en éventail, en considérant que les coordonnées radiales sont ex-
primées sur l’axe coplanaire à l’axe de rotation, la formule de rétroprojection filtrée devient :

f(x, y) =
1

2

2π∫
0

1

U2

umax∫
−umax

pβ(u)h(u′ − u)
Rs√
R2
s + u2

du dβ (3.6)

où u′ est la coordonnée radiale dans la projection du rayon passant par le point de coordonnées
(x, y) dans la coupe transverse, Rs la distance normale de la source à l’axe de rotation et U le
rapport de la distance entre la source et la projection orthogonale du point (x, y) sur la normale
de la source à l’axe de rotation et de Rs.

Figure 3.8 – Projections coniques en 3D

Pour une géométrie conique, l’approximation développée par Feldkamp, Davis et Kress [75]
consiste à pondérer chaque point d’une ligne transverse de la projection conique pβw(u′) =
pβ(u′, w), qui définit un plan de projection oblique par rapport au plan de projection normal à
l’axe de rotation, par le rapport entre Rs et R̃s =

√
R2
s + w2 la distance normale de la source

au point de coordonnées (0, 0, w) (cf. Figure 3.8) [76]. Ainsi, on peut écrire :

f(x, y, z) ∼=
1

2

2π∫
0

1

Ũ2

umax∫
−umax

pβ(u,w)
Rs

R̃s

h(u′ − u)
R̃s√
R̃2
s + u2

du dβ (3.7)

Par application du théorème de Thalès, notons que :

Ũ =
(R̃s − ṽ)

R̃s

=
(Rs − v)

Rs

= U
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De plus :

u′ = t
w

z
=

t

U
avec t = x cos β + y sin β et v = −x sin β + y cos β

La formule de rétroprojection filtrée de Feldkamp, Davis et Kress ou FDK pour une projection
oblique est alors donnée par :

f(x, y, z) ∼=
1

2

2π∫
0

1

U2

umax∫
−umax

pβ(u,w)h(
t

U
− u)

Rs√
R2
s + u2 + w2

du dβ (3.8)

Cette dernière est utilisée pour reconstruire les coupes tomographiques à partir d’un ensemble
de projections coniques.
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Chapitre 4

Le démonstrateur PIXSCAN

4.1 Introduction
Le CPPM développe actuellement, en collaboration avec les biologistes de l’IBDM, un pro-

totype de micro-TDM optimisé pour obtenir un fort contraste dans les tissus mous. Ce dé-
veloppement exploite la technologie des détecteurs à pixels hybrides mise en oeuvre pour la
physique des particules. Le démonstrateur PIXSCAN est constitué d’une source de rayons X
(MCBM 65B-50Mo, RTW, Berlin, Allemagne), d’une caméra X basée sur la nouvelle généra-
tion de détecteurs à pixels hybrides XPAD3-S, et d’un support animal monté sur une platine
de rotation. Ce dernier est placé entre la source et la caméra, au centre du système.

4.2 L’architecture du démonstrateur

4.2.1 La source de rayons X

Une étude a été menée pour caractériser la source de rayons X RTW, dont les spécificités
sont présentées dans le Tableau 4.1, en termes de spectre d’énergie, de distribution spatiale, de
fluence et de débit de dose absorbée dans l’air. Les mesures de spectre ont été réalisées avec un
analyseur de spectre constitué d’une part, d’un détecteur à conversion directe en CdTe de type
Amptek XR-100-CdTe (Amptek, Bedford, USA) dont la taille du capteur est de 3×3×1 mm3, et
d’autre part d’un analyseur multicanal. Ce détecteur a préalablement été étalonné à l’aide d’une
source d’américium 241Am dont les pics d’émission caractéristiques sont parfaitement connus
(26.3, 33.2 et 59.5 keV). Les mesures de distribution spatiale quant à elles ont été réalisées en
exposant des films radiographiques Kodak de type X-OMAT V. Finalement, les mesures de
fluence et de débit de dose ont été réalisées respectivement avec un module XPAD3-S/Si monté
sur une carte électronique de test et un dosimètre PTW Diados (PTW, Freiburg, Allemagne),
tous deux centrés dans le faisceau de rayons X.
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Tension (max) 65 kV
Courant (max) 0,8 mA
Puissance (max) 50 W
Taille du foyer 50×50 µm2

Angle d’émission 20̊
Cible (anode) Molybdène

Fenêtre Béryllium (200 µm)
Dimensions Ø: 40 mm, L : 220 mm

Table 4.1 – Caractéristiques de la source de rayons X RTW MCBM 65B-50Mo

4.2.1.1 Les spectres d’énergie

Les différents facteurs d’influence sur le spectre d’énergie de la source sont :
– La tension appliquée entre l’anode et la cathode du tube.
– Le courant circulant dans la cathode (filament).
– La filtration additionnelle.

La Figure 4.1 présente les spectres d’énergie de la source RTW sans filtration additionnelle
lorsque l’on fait varier la tension appliquée au tube et le courant circulant dans le filament.
Typiquement, le spectre est constitué des deux raies caractéristiques du molybdène (anode)
présentes respectivement à 17.4 keV (transitions KL ou Kα) et 19.6 keV (transitions KM ou
Kβ), et d’une composante continue distribuée entre 0 et l’énergie maximum correspondant à la
tension appliquée au tube. On remarque qu’une augmentation de la haute tension (kV) permet
d’accroître d’une part l’amplitude du spectre et d’autre part l’énergie moyenne de la source.
Une augmentation du courant (mA), quant à elle, permet d’accroître uniquement l’amplitude
du spectre, et ce, de manière linéaire.

(a) En fonction de la tension appliquée au tube (cou-
rant : 10 µA)

(b) En fonction du courant de filament (tension : 30 kV)

Figure 4.1 – Spectres d’énergie de la source de rayons X sans filtration additionnelle
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Une filtration additionnelle permet d’atténuer plus ou moins fortement certaines compo-
santes du spectre d’énergie et notamment celle de basse énergie. Il en résulte une augmentation
systématique de l’énergie moyenne de la source. De plus, de la nature du filtre dépend le profil
d’atténuation et par voie de conséquence l’allure résultante du spectre. Dans notre cas parti-
culier, on peut prétendre éliminer préférentiellement le rayonnement de freinage de basse et
haute énergie, de manière à ce que le rayonnement caractéristique constitue à lui seul le signal
utile de la source. L’utilisation de filtres haute densité tels que le molybdène (Mo) ou le nio-
bium (Nb) est très intéressante car elle permet, en plus d’une filtration efficace des rayons X
de basse énergie, de filtrer fortement ceux de haute énergie en-dessus de leurs discontinuités
d’atténuation de la couche K (K edge) situées respectivement à 20 et 19 keV. L’épaisseur des
filtres de molybdène couramment utilisés en mammographie est comprise entre 30 et 60 µm, ce
qui correspond à une épaisseur équivalente de niobium comprise entre 40 et 75 µm. La Figure
4.2 présente les spectres d’énergie de la source lorsque celle-ci est filtrée respectivement par
30 µm de molybdène ou 50 µm de niobium. Les coefficients d’atténuations linéiques de ces deux
matériaux sont également représentés sur cette figure.

Figure 4.2 – Spectres d’énergie de la source de rayons X pour différentes filtrations addi-
tionnelles (50 kV, 10 µA), auxquels se superposent les coefficients d’atténuations linéiques du
molybdène (traits pointillés vert) et du niobium (traits pointillés jaune)

Dans le cas du filtre en molybdène, le spectre d’énergie résultant est principalement consti-
tué par les deux raies caractéristiques. Dans le cas du filtre en niobium, seule la première
raie caractéristique (17.4 keV) survit à la filtration et constitue dès lors la composante princi-
pale du spectre qui tend à devenir monochromatique. Cette qualité est très intéressante pour
la détermination des coefficients d’atténuation des images tomodensitométriques. A 50 kV, le
pourcentage de photons mesurés dans le pic de 17.4 keV en présence du filtre en niobium est de
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48%. L’utilisation de filtres mixtes à base de niobium et de molybdène est également envisagée,
car l’association de ces deux matériaux permet d’une part d’éliminer la raie caractéristique à
19.6 keV (Nb) et d’autre part d’accroître la filtration à basse et haute énergie (Mo), améliorant
ainsi sensiblement le caractère monochromatique de la source. Le pourcentage de photons me-
surés dans ce même pic à 50 kV en présence d’un filtre mixte composé de 75 µm de niobium et
de 30 µm de molybdène est alors de 60%.

4.2.1.2 Cartographie spectrale de la source

Pour réaliser la cartographie spectrale de la source RTW, le spectre d’énergie a été mesuré
dans le faisceau de rayons X non filtré en différents points de l’espace. Pour cela le détecteur
Amptek dispose de deux platines submillimétriques assurant les déplacements horizontal et
vertical et d’un support rotatif à deux degrés de liberté auquel il est fixé. Le spectre est mesuré
en 6 points de l’espace judicieusement situés dans le champ du faisceau, de manière à le couvrir
en grande partie. Chaque point de mesure et son spectre d’énergie associé sont caractérisés par
une même couleur. Une fois normalisées, les différentes mesures du spectre sont représentées et
confrontées sur la Figure 4.3.

(a) Comportement global (b) Comportement à basse énergie

Figure 4.3 – Cartographie du spectre d’énergie de la source de rayons X sans filtration addi-
tionnelle (50 kV, 10 µA)

Il apparaît très clairement que la source de rayons X non filtrée ne possède pas les mêmes
propriétés spectrales en tout point du faisceau. C’est principalement au niveau de la compo-
sante basse énergie que s’observent les plus importantes variations spectrales, conséquence bien
connue de l’effet « talon » (cf. Figure 4.4). En effet, lorsqu’on se déplace dans le faisceau sui-
vant un axe anode/cathode en direction de l’anode, on peut observer le durcissement progressif
du faisceau : les rayons X de basse énergie sont d’autant plus fortement atténués par l’anode
elle-même que l’on se rapproche de son bord proximal dans le faisceau, entraînant localement
par la même occasion, une augmentation de l’énergie moyenne du spectre.
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Figure 4.4 – Effet talon de la source de rayons X. Les points de couleur représentent les
différents points de mesure du spectre d’énergie dans le faisceau (en noir), le code de couleur
correspondant à celui utilisé pour la cartographie du spectre d’énergie (cf. Figure 4.3)

4.2.1.3 Distribution spatiale de la source

Une mesure de la distribution spatiale du faisceau sans collimation réalisée en exposant un
film radiographique permet d’évaluer simultanément le centrage, les dimensions, l’angle d’émis-
sion et l’homogénéité du faisceau de rayons X. Pour cela, un support de film est positionné
perpendiculairement à l’axe du faisceau, de manière à ce que le centre de sa fenêtre d’ouver-
ture et la projection du foyer de la source sur celui-ci soient confondus. L’alignement puis le
positionnement du support sur l’axe du faisceau est assuré par un bras de métrologie robotisé.
Une fois le centre géométrique reporté et repéré sur le film, celui-ci est finalement fixé sur son
support puis exposé. La Figure 4.5 illustre la distribution spatiale du faisceau de rayon X sans
filtration additionnelle ainsi mesurée.

Les résultats montrent que le faisceau sans collimation possède un angle solide de 25̊ et est
parfaitement centré, même s’il n’est pas proprement délimité. La coupure nette que l’on observe
à gauche sur la distribution est probablement due à un élément interne du tube qui masque le
faisceau. Quant à celle qui apparaît en haut sur cette même distribution, elle est à mettre sur le
compte de l’obturateur présent devant la source, qui en position ouverte masque également une
partie du faisceau. L’effet talon est parfaitement visible sur les clichés, notamment au regard du
profil horizontal (axe anode-cathode), puisqu’il est à l’origine de l’inhomogénéité du faisceau.
L’ajout d’une collimation secondaire devrait nous permettre d’obtenir un faisceau proprement
délimité d’angle solide souhaité. En atténuant fortement la composante de basse énergie, la
filtration additionnelle devrait quant à elle rendre le faisceau un peu plus homogène.

4.2.1.4 Fluences et de débits de dose de la source

Le Tableau 4.2 présente le débit de dose absorbée dans l’air et la fluence mesurée par le
module XPAD3-S/Si pour différents couples tension-courant, en l’absence de filtration addi-
tionnelle et en présence d’un filtre mixte à base de niobium et de molybdène. Pour les mesures
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(a) Représentation en dégradé de couleurs (b) Représentation sous forme d’isodoses

Figure 4.5 – Distribution spatiale normalisée du faisceau de rayon X sans filtration addition-
nelle ni collimation à 235 mm de la source (50 kV, 800 µA, 8 s d’exposition)

de fluence, la calibration des pixels est réglée à la limite du bruit électronique, ce qui correspond
à une énergie d’environ 5 keV. Par ailleurs, les différentes valeurs de fluence présentées dans ce
tableau représentent des valeurs moyennes, chaque mesure ayant été réalisée trois fois. La disper-
sion observée sur ces trois mesures est inférieure à 0,2%. Au delà de 1,5×107 photons.mm−2.s−1,
les valeurs de fluence mesurées ne sont plus indiquées, la réponse du détecteur n’étant plus li-
néaire en raison du temps de mise en forme des impulsions (temps mort de l’électronique de
comptage). Une estimation de la fluence de la source de rayons X est alors donnée à partir des
efficacités de détection du capteur en silicium (500 µm d’épaisseur). Ces dernières ont été dé-
terminées par simulation Monte Carlo, et valent, en l’absence de filtration additionnelle, 61,1%
et 57,7% à 40 et 50 kV respectivement, et en présence du filtre mixte Nb/Mo, 51,3% et 45,1%
à 40 et 50 kV respectivement.

4.2.2 La caméra à pixels hybrides XPAD3-S/Si

Les pixels hybrides permettent de compter les photons avec une bonne efficacité quantique,
un bruit de fond très faible et une grande rapidité d’acquisition, ce qui leur confère une dy-
namique virtuellement infinie permettant d’améliorer sensiblement le contraste de l’imagerie
par rayons X dans les tissus mous par rapport aux systèmes basés sur des CCD. De plus, une
sélection en énergie que n’offrent pas les CCD ni les pixels CMOS permet de choisir l’éner-
gie des rayons X, ce qui offre un gain supplémentaire de contraste dans l’image. Cette partie
présente succinctement le détecteur à pixels hybrides XPAD3-S 1 développé pour la science des
matériaux et pour l’imagerie biomédicale [8] [77]. Celui-ci a avant tout été conçu pour améliorer

1. X-ray pixel chip with adaptable dynamics : XPAD.
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Débit de dosea Fluence mesuréeb Fluence de la sourcec
(mGy.s−1) (photons.mm−2.s−1) (photons.mm−2.s−1)

Tension Courant Sans Filtre Sans Filtre Sans Filtre
(kV) (µA) filtration Nb/Mod filtration Nb/Mod filtration Nb/Mod

40

50 1,54 0,06 2,14×106 1,17×105 3,50×106 2,28×105

100 2,94 0,12 4,46×106 2,47×105 7,30×106 4,82×105

200 5,61 0,25 8,92×106 5,05×105 1,46×107 9,85×105

400 10,92 0,50 - 1,03×106 - 2,00×106

800 21,76 1,00 - 2,03×106 - 3,96×106

50

50 2,09 0,09 2,83×106 1,97×105 4,91×106 4,37×105

100 3,87 0,20 5,94×106 4,20×105 1,03×107 9,32×105

200 7,42 0,42 1,19×107 8,74×105 2,06×107 1,94×106

400 14,50 0,85 - 1,75×106 - 3,87×106

800 28,80 1,70 - 3,47×106 - 7,70×106

a Débit de dose absorbée dans l’air à 155 mm du point source
b Fluence mesurée avec un module XPAD3-S/Si à 155 mm du point source
c Fluence (calculée) de la source à 155 mm du point source
d Filtre mixte composé de 75 µm de Niobium (Nb) et de 30 µm de Molybdène (Mo)

Table 4.2 – Débits de dose absorbée dans l’air, fluences mesurées et estimées de la source
de rayons X pour différentes configurations

la dispersion et la résolution spatiale des versions précédentes. Il a ainsi été choisi de réaliser
des pixels de 130 µm2 afin d’avoir le meilleur compromis possible entre intelligence embarquée
et résolution spatiale avec la technologie choisie (IBM 0,25 µm).

Du point de vue de son architecture globale, présentée sur la Figure 4.6, ce détecteur est divisé
en deux parties : une matrice de pixels (zone active) et une zone de configuration et d’en-
trées/sorties. La zone active est une matrice composée de 9 600 pixels organisés en 80 colonnes
de 120 lignes. Son fonctionnement étant complexe, celle-ci requiert une électronique de gestion
adaptée placée en bas de matrice. Cette partie est destinée à générer l’ensemble des signaux de
commande et des polarisations nécessaires pour le fonctionnement des pixels ainsi qu’à gérer
les entrées et sorties des données [78] [73].

La Figure 4.7 présente une photographie d’un circuit intégré (chip) XPAD3-S, sur laquelle
un pixel est agrandi. Les différentes parties de ce pixel, à savoir les étages de préamplification
(Ampli) et de décision (Discri), les convertisseurs numérique-analogique pour le réglage du seuil
de déclenchement (DACs) et la partie numérique, sont matérialisées en jaune sur cette figure.
Les principales performances d’un tel détecteur sont quant à elles listées dans le Tableau 4.3.

Le détecteur, dans sa version finale, est composé de plusieurs circuits juxtaposés bord à bord
pour former une architecture modulaire. 7 circuits sont hybridés avec un capteur de 500 µm
de silicium de haute résistivité pour constituer une barrette de détection de 560×120 pixels
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Figure 4.6 – Synoptique de l’architecture globale du circuit

Figure 4.7 – Le circuit intégré XPAD3-S

(75,1×15,6 mm2), laquelle est ensuite collée sur un circuit imprimé flexible qui sert de sup-
port et de routage des signaux puis connectée par micro-fils (wire-bounding). La caméra est
finalement constituée de 8 barrettes inclinées d’environ 7̊ pour permettre leur chevauchement
et éviter la présence d’espaces morts entre les barrettes. Elle contient ainsi 560×960 pixels,
soit un peu plus d’un demi-million de pixels, et ses dimensions sont de 75,1×118,7 mm2. Une
photographie de la caméra XPAD3-S/Si est présentée sur la Figure 7.9(b).
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Nombre de pixels 9 600
Taille des pixels 130×130 µm2

Temps de lecture 2 ms
Dynamique de comptage > 106 photons.pixel−1.s−1

Profondeur de comptage 12 bits + 1 bit d’overflow
Lecture en vol oui
Puissance < 70 µW.pixel−1

Polarité collection de trous
Seuillage simple

Non linéarité < 10% jusqu’à 35 keV
Bruit électronique < 140 e− (rms)
Précision du seuil 50 e−

Table 4.3 – Caractéristiques d’un chip XPAD3-S

4.3 L’acquisition et le traitement des données
L’acquisition et la reconstruction tomographique des images TDM nécessitent une calibra-

tion en énergie des seuils du détecteur XPAD3-S et une calibration géométrique du dispositif
d’imagerie. Les projections peuvent alors être traitées avant d’être reconstruites par un pro-
gramme de reconstruction tomographique basé sur l’algorithme FDK.

4.3.1 La calibration géométrique

La calibration géométrique du système micro-TDM consiste à déterminer les paramètres
géométriques de manière à reproduire parfaitement la trajectoire théorique de la projection
conique d’un objet en rotation autour d’un axe. Celle-ci doit être une ellipse lorsque le plan
de projection est perpendiculaire à la normale à l’axe de rotation passant par le point focal du
faisceau de rayons X. La procédure de calibration géométrique consiste donc à projeter plusieurs
billes parfaitement sphériques collées sur un fantôme cylindrique centré sur l’axe de rotation du
scanner. La trajectoire du centre de chaque bille est une ellipse dont les paramètres permettent
de déterminer précisément la position et l’orientation du détecteur (définies par trois angles de
rotation autour du système d’axes et un vecteur de translation), ainsi que les distances du point
focal au centre du détecteur et à l’axe de rotation [79].

Le fantôme comporte quatre billes en acier de 4 mm de diamètre (cf. Figure 4.8). Les distances
entre le centre des billes et l’axe de rotation, qui sont difficiles à mesurer, de même que leur azi-
mut sont déterminés par la procédure d’alignement géométrique, tandis que les distances entre
les billes sont mesurées mécaniquement avec une précision de quelques microns. 360 projections
sont obtenues par pas de 1̊ . La procédure d’alignement géométrique consiste à déterminer la
position des centres des billes dans chaque projection, puis à déterminer la position des centre
et l’ellipticité des ellipses sur lesquelles sont alignés l’ensembles des centres projetés de chaque
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bille. Comme la trajectoire du centre de chaque bille dans l’espace est un cercle centré sur l’axe
de rotation, sa projection conique dépend des paramètres géométriques décrits plus haut, qui
peuvent être déterminés par une minimisation des moindres carrés entre les trajectoires pro-
jectives théoriques des centres des billes et les trajectoires effectivement mesurées [80]. Cette
procédure d’alignement permet de déterminer les paramètres géométriques du micro-TDM avec
une précision de l’ordre de 10 µm, bien meilleure que la résolution attendue du système d’ima-
gerie, que l’on peut estimer à 75 µm [81] si on considère des pixels de 130 µm, une taille de
foyer de 50 µm et un grandissement de 2.

Figure 4.8 – Fantôme équipé de 4 billes pour la calibration géométrique du micro-TDM

4.3.2 La reconstruction cone beam

Les données sont reconstruites par l’algorithme FDK parallélisé sur une architecture GPU
(graphics processing unit) de type AMD Firestream 9270 offrant une mémoire de 2 Go et une
puissance de calcul de 1 Tflops en simple précision [82]. Il s’avère que l’algorithme FDK se
prête bien au traitement parallèle sur carte graphique car la partie intensive du calcul concerne
la détermination par interpolation de l’atténuation en un point quelconque des projections,
indépendamment pour chaque voxel. Le montage mécanique de la caméra XPAD3-S/Si ne per-
mettant pas de disposer les pixels selon un pavage régulier, la géométrie est prise en compte
dans la procédure de rétropropagation qui constitue le cœur de l’algorithme FDK. Sans tenir
compte des difficultés supplémentaires liées à l’interpolation dans une géométrie non uniforme,
la mise en œuvre d’une telle méthode de reconstruction sur carte graphique permet d’obtenir
un gain en terme de vitesse d’exécution de l’ordre de 100 par rapport à une architecture tradi-
tionnelle dotée d’un processeur récent.
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L’imagerie bi-modale TEP/TDM

5.1 Introduction

Actuellement, les différentes techniques d’imagerie médicale sont le plus souvent utilisées sé-
parément en routine clinique et apportent des informations variées et complémentaires, tant sur
la structure anatomique que sur le fonctionnement des organes de leurs patients, mais celles-ci
sont souvent difficiles à corréler entre elles puisque obtenues séparément à des instants diffé-
rents. Le défi à relever dans le domaine de l’imagerie médicale est de concevoir de nouveaux
systèmes d’imagerie dits multi-modaux permettant d’acquérir simultanément des informations
sur le fonctionnement métabolique directement corrélées avec l’anatomie des patients.

5.1.1 L’intérêt de l’imagerie multimodale

Il est clair qu’aucune des modalités d’imagerie ne peut individuellement fournir l’intégralité
des informations recherchées. En réalité, les informations que chacune d’entre elles fournissent
sont complémentaires et donc particulièrement intéressantes, voire indispensables à combiner.
Si on prend par exemple le cas de l’imagerie TEP, les systèmes commerciaux (cliniques) ven-
dus actuellement sont quasiment tous dotés d’un TDM, tant l’information anatomique (TDM)
est essentielle à la lecture de l’information fonctionnelle (TEP) [83]. La raison d’être de tels
imageurs hybrides est de faciliter la fusion des images obtenues respectivement avec les deux
modalités, simultanément ou séquentiellement, les données morphologiques servant de support
à l’information fonctionnelle. De plus, les données TDM sont utiles à l’amélioration et la quan-
tification des images TEP. En effet, l’atténuation, la diffusion ou encore l’effet de volume partiel
peuvent être corrigés sur les données TEP à partir des données TDM. Il en est de même pour
la reconstruction en TEP, qui peut bénéficier d’informations a priori.

Pour l’imagerie pré-clinique, qui nous concerne plus directement, il est donc de plus en plus
fréquent de voir des modalités anatomiques (TDM, IRM) combinées à d’autres fonctionnelles
(TEP, TEMP, Optique, IRMf), ou encore des modalités fonctionnelles combinées entre elles. La
Figure 5.1 présente dans ses grandes lignes les champs d’application des différentes modalités
d’imagerie pré-clinique. La tendance est actuellement au développement des systèmes hybrides
TEP/IRM [84] [85] [86] [87] [88] et TEMP/IRM [89] simultanés, l’IRM permettant de réaliser
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des images avec un très bon contraste et une haute résolution spatiale sans avoir recours à des
rayonnements ionisants. Avec l’épanouissement de l’imagerie optique (luminescence, biolumi-
nescence), sont récemment apparus de nouveaux systèmes hybrides TEP/Optique [90] [91] et
TEMP/Optique [92] simultanés.

Figure 5.1 – Les champs d’application des différentes modalités d’imagerie pré-clinique

5.1.2 L’imagerie TEP/TDM

Habituellement, les examens TEP et TDM sont réalisés séquentiellement (TDM puis TEP),
à des moments différents, sur des systèmes indépendants généralement contigus. De plus, alors
qu’une acquisition TDM ne dure que quelques dizaines de secondes et fournit des images que
l’on peut qualifier d’instantanées, une acquisition TEP nécessite en moyenne une vingtaine de
minutes et produit des images moyennées dans le temps. Ainsi pour accéder à la fusion sur un
même support des informations anatomiques et fonctionnelles, on a au préalable recours à un
recalage des volumes TEP et TDM reconstruits. Ce recalage est relativement trivial et correct
lorsqu’il concerne des structures figées comme le crâne, car les déformations appliquées sont ri-
gides (rotation, translation, mise à l’échelle). Toutefois, lorsque les volumes imagés contiennent
des structures mobiles et déformables comme les poumons ou les organes de l’abdomen, le re-
calage doit nécessairement être élastique, ce qui introduit une incertitude sur la véracité des
informations fusionnées. De plus, il est dans ces conditions extrêmement difficile de prendre en
compte les mouvements physiologiques tels que la respiration.

Le premier concept d’imageur hybride TEP/TDM a été proposé par Townsend en 1991 (cf.
Figure 5.2), et consistait en un système rotatif embarquant sur un même support un TEP, une
source de rayons X et un détecteur à gaz lui faisant face. Ce concept a néanmoins rapidement
été abandonné pour des raisons d’encombrement au profit de systèmes hybrides contigus dans
lesquels le patient passe d’une modalité à l’autre par translation du lit. Cette approche présente
l’avantage de coupler des imageurs commerciaux standards dont les performances respectives
ne sont pas limitées par leur mutualisation.
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Figure 5.2 – Le premier concept de TEP/TDM

5.2 Les systèmes TEP/TDM pré-cliniques
Les systèmes d’imagerie dédiés au petit animal sont apparus comme d’importants outils

pour la recherche sur le cancer et la génomique [93] [94] [95]. Ces nouveaux systèmes d’imagerie
permettent aux chercheurs de visualiser de manière non invasive les tissus des animaux géné-
tiquement modifiés, ou présentant des pathologies, et de surveiller la progression des maladies
tout comme les effets des actions thérapeutiques. Le développement de caméras TEP dédiées
à l’imagerie pré-clinique [96] [97] [98] [99] [7] [100] et celui de la micro-TDM [101] [102] ont
induit le besoin de pouvoir imager simultanément, comme en clinique, la fonction métabolique
et la structure anatomique du petit animal en installant ces deux modalités d’imagerie sous un
même portique [103] [104].

5.2.1 Les systèmes séquentiels commerciaux

A titre d’exemple, on peut citer deux systèmes commerciaux d’imageur hybride TEP/TDM
(et même TEMP) fonctionnant en mode séquentiel (cf. Figure 5.3) :

– Le système Flex TriumphTM de Gamma Medica-Ideas, distribué par GE HealthCare. Les
modalités TEP (LabPETTM), TDM et TEMP sont respectivement équipées de détecteurs
phoswich LYSO/LGSO couplés individuellement à des APDs 1, d’une caméra à intégration
de charges de type GOS/CMOS, et de gamma caméras CZT à conversion directe.

– Le système InveonTM de Siemens. Les modalités TEP, TDM et TEMP sont respectivement
équipées de détecteurs LSO couplés individuellement à des PMTs, d’une caméra de type
flat panel, et de gamma caméras classiques 2.

1. Photodiodes à avalanche (avalanche photodiodes).
2. Cristaux de NaI(Tl) couplés à des PMTs.
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(a) Flex TriumphTM, GMI (b) InveonTM, Siemens

Figure 5.3 – Les systèmes commerciaux d’imageur hybride TEP/TEMP/TDM séquentiels

5.2.2 Les systèmes simultanés

La tendance étant depuis plus d’une dizaine d’année aux systèmes séquentiels, pour lesquels
les données anatomiques et fonctionnelles sont acquises successivement, le champ de l’imagerie
TEP/TDM simultanée a, en fin de compte, très peu été investigué. Bien que l’on manque encore
d’un certain recul quant à cette approche, il apparaît intéressant de discuter respectivement
des avantages et des inconvénients des systèmes simultanés comparés à ceux des systèmes sé-
quentiels (cf. Tableau 5.1).

Quel que soit le système, séquentiel ou simultané, les mouvements physiologiques de l’animal
peuvent être plus ou moins facilement pris en compte en ayant recours à des procédures de
synchronisation des protocoles d’acquisition sur les cycles physiologiques (respiration, pulsa-
tion cardiaque) de l’animal. Cependant, dans le cas des systèmes séquentiels non contigus, les
informations anatomo-fonctionnelles ne sont pas corrélées spatialement, ce qui nécessite d’avoir
recours à un recalage de type élastique, peu fiable. Dans le cas des systèmes séquentiels contigus,
par contre, ces informations présentent une bonne corrélation spatiale, ce qui permet de recaler
les données de manière rigide. Finalement, seuls les systèmes simultanés assurent une parfaite
corrélation spatiale permettant de s’affranchir de l’étape de recalage. De plus, ils présentent
l’intérêt d’acquérir les données anatomo-fonctionnelles en parfaite corrélation temporelle dans
des conditions in vivo identiques. En contre partie, la mutualisation des deux systèmes implique
nécessairement de déprécier certaines performances du TEP, notamment en terme de sensibilité
(géométrie partielle) et de taille de champ de vue.

La réalisation d’un prototype d’imagerie TEP/TDM hybride et simultanée chez la souris
implique essentiellement de dépasser trois verrous technologiques importants. D’une part, il
faut disposer de modules de détection gamma qui puissent être assemblés selon une géométrie
appropriée pour pouvoir y insérer un tube à rayons X et un détecteur de rayons X de part et
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Séquentiel Simultané
non contigu contigu

Corrélation spatiale non oui oui

Recalage (software) oui (élastique) oui (rigide) non

Corrélation temporelle non non oui

Prise en compte oui oui ouides mouvements physiologiques

Incidence de la mutualisation non non oui
sur le système TEP (sensibilité, FOV)

Table 5.1 – Confrontation des systèmes séquentiels et simultanés

d’autre du champ de vue. D’autre part, il faut que ces détecteurs gamma puissent fonctionner
en présence d’un flux important de rayon X diffusés par le corps de l’animal. Et finalement,
pour ne pas augmenter la dose absorbée par la souris, le détecteur de rayons X doit pouvoir
fonctionner à très bas flux pendant toute la durée de l’acquisition TEP, sans être perturbé, ou
le moins possible, par les photons d’annihilation qui le traversent. C’est un défi ambitieux que
deux autres équipes tentent de relever. La première, à l’Université de Californie à Davis, a choisi
une approche similaire à la notre, quoi que moins élaborée avec seulement 2 détecteurs plans
montés statiquement l’un en face de l’autre [105]. La seconde, à l’Université de Sherbrooke, a
choisi une approche radicalement différente, qui consiste à détecter les rayons X et gamma dans
le même module de détection [106] [107].

5.2.3 Le prototype hybride ClearPET/XPAD3

L’approche qui a été développée dans l’équipe imXgam 3 du CPPM est de combiner sur un
unique support rotatif les modules de détection de la caméra pour petit animaux ClearPET
avec un détecteur de rayons X à comptage de photons dans le but d’acquérir simultanément
des images anatomiques et fonctionnelles du même champ de vue [108] [109].

La conduite de ce projet à été menée sur deux fronts. Dans un premier temps, une étude
préliminaire réalisée en simulation (Chapitre 6) a permis de définir une nouvelle géométrie de
détection sur le ClearPET, dans le but de remédier aux défauts de la première géométrie réalisée
à Lausanne, d’assurer le bon échantillonnage de la transformée X 3D, et de permettre l’intégra-
tion des différents éléments constitutifs du micro-TDM (source de rayons X et caméra à pixels
hybrides). Cette étude de design finalisée, la modélisation complète du système hybride a pu
être mise en œuvre afin d’évaluer le comportement de chacun des deux systèmes en régime de
fonctionnement bimodal. Autrement dit, de mettre en évidence l’impact qu’ils pourraient avoir
l’un sur l’autre. Cet état des lieux des difficultés liées à la détection TEP/TDM simultanée a

3. imagerie X et gamma
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alors permis d’identifier le point critique de sa faisabilité, à savoir faire fonctionner les modules
de détection TEP en présence d’un flux de rayons X diffusés en provenance de l’objet. Ainsi,
une étude de blindage de ces modules a été menée pour déterminer la protection la mieux ap-
propriée contre ce rayonnement diffusé. Finalement, l’outil de simulation s’est également avéré
pertinent et essentiel pour aborder, sur le fantôme de souris voxélisé et animé « MOBY »,
l’étude d’un protocole d’acquisition qui autoriserait une prise de données TDM durant toute la
durée de l’acquisition TEP, en limitant autant que possible la dose délivrée à l’animal. En fin
de compte, un des enjeux abordés est d’exploiter la parfaite corrélation spatiale et temporelle
des informations anatomique et fonctionnelle enregistrées dans ces conditions, pour synchroni-
ser l’acquisition simultanée sur le cycle respiratoire de l’animal. L’idée étant de produire des
images de qualité, dépourvues du flou inhérent à ce mouvement physiologique.

Du point de vue de l’instrumentation, ce projet a vu la mise en oeuvre du système hybride
simultané ClearPET/XPAD3 (Chapitre 7). Dans l’attente de la construction de la salle d’appli-
cation qui lui est destinée, le système bimodal, au terme d’une étude CAO soignée, a été intégré
temporairement dans une enceinte blindée habilitée répondant à toutes les exigences en matière
de radioprotection et de sécurité. Une fois les deux imageurs TEP et TDM individuellement
opérationnels, la faisabilité d’une acquisition simultanée avec une source de positons scellée a
été démontrée [110].



Chapitre 6

L’outil de simulation Monte Carlo

6.1 Introduction
Ce chapitre définit dans un premier temps quelques notions essentielles en simulation Monte

Carlo et introduit les outils de simulation Geant4 et Gate. Il aborde par la suite les études
menées respectivement sur le design du ClearPET et sur la modélisation du système hybride
ClearPET/XPAD3.

De manière générale, la simulation numérique (ou informatique) est l’un des outils qui per-
met de simuler des phénomènes réels. Elle est une adaptation aux moyens numériques de la
modélisation mathématique, et sert à étudier le fonctionnement et les propriétés d’un système
modélisé et à prédire son évolution. La méthode de Monte Carlo est un type de simulation
numérique basée sur la nature stochastique des phénomènes physiques étudiés. En ce sens, elle
est particulièrement bien adaptée à la modélisation de la physique nucléaire. La communauté
Geant, issue du CERN, développe depuis plus de vingt ans des outils de simulation Monte
Carlo pour modéliser des détecteurs et décrire le cheminement des particules élémentaires dans
la matière. Alors que ces outils étaient au début utilisés exclusivement pour la recherche en
physique des hautes énergies, ils se sont par la suite progressivement ouverts à d’autres disci-
plines comme le spatial, la médecine nucléaire ou la radioprotection. C’est ainsi que plusieurs
groupes de recherche, dont celui de l’Université de Lausanne, ont créé un outil spécifique pour
l’imagerie nucléaire : la plate-forme de simulation Gate, née à partir des bibliothèques et des
tables de Geant4.

6.2 Principe
On appelle méthode de Monte Carlo toute méthode visant à calculer une valeur numé-

rique en utilisant des procédés aléatoires, c’est-à-dire des techniques probabilistes. Elles sont
applicables à des problèmes de type numérique, ou bien à des problèmes de nature elle-même
probabiliste, et peuvent être vues comme des méthodes d’approximation au sens statistique du
terme. Le véritable développement de ces méthodes, dont le nom fait allusion aux jeux de hasard
pratiqués à Monte-Carlo, s’est effectué lors de la seconde guerre mondiale et des recherches sur
la fabrication de la bombe atomique, sous l’impulsion de Von Neumann et de Ulam notamment.
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Cette méthode est particulièrement bien adaptée à la physique nucléaire en raison de la nature
stochastique des processus d’émission, de transport et de détection. Elle profite des différentes
avancées des modèles théoriques en physique statistique et physique des particules, et de l’offre
toujours croissante de la puissance de calcul informatique.

6.2.1 La méthode d’échantillonnage directe

La méthode de Monte Carlo est basée sur le tirage de nombres aléatoires pour échantillonner
les lois statistiques régissant un phénomène. La génération de ces nombres et la manière dont
ces lois sont échantillonnées constituent les parties fondamentales de cette méthode. Du reste,
plus le nombre de tirage est grand et plus l’estimation de la quantité calculée par cette approche
est juste. Chaque processus d’une simulation Monte Carlo est exprimé en terme de fonctions
de densité de probabilité (FDP). Appelons x la variable aléatoire à échantillonner et f(x) la
FDP qui décrit la probabilité d’occurrence de la variable x. Si f(x) est définie sur l’intervalle
[xmin;xmax], nous pouvons définir la fonction de densité de probabilité cumulée de f(x), appelée
aussi fonction de répartition et notée F (x) par :

F (x) =

x∫
xmin

f(x) dx

xmax∫
xmin

f(x) dx

(6.1)

Cette fonction est comprise dans l’intervalle [0;1] et est telle que F (xmin) = 0 et F (xmax) = 1.
La variable stochastique x peut alors être échantillonnée en utilisant des nombres aléatoires
distribués uniformément dans l’intervalle [0;1]. La méthode d’échantillonnage directe est la plus
simple à mettre en œuvre : elle est applicable à chaque fois que f(x) est intégrable et non né-
gative, que la fonction de répartition F (x) est inversible et que son inverse, notée F−1(x), peut
être calculée facilement. Nous pouvons associer la variable stochastique x à un nombre aléatoire
η de l’intervalle [0;1] par le biais de l’égalité η = F (x) qu’il s’agit d’inverser. Nous obtenons
alors l’égalité x = F−1(η). Cette méthode peut être illustrée par le calcul de la distance que
parcourt un photon entre deux vertex d’interaction.

6.2.2 Le transport et les interactions des photons

Les photons étant omniprésents en imagerie TEP et TDM, la simulation de leur parcours
ainsi que le choix des interactions mis en jeu sont détaillés dans les paragraphes suivants.

6.2.2.1 Le parcours du photon

De manière générale, le parcours d’un photon dans un matériau, avant qu’il n’interagisse,
dépend de son énergie et du coefficient d’atténuation µ de ce milieu. En se basant sur l’équa-
tion (1.1), on peut définir la probabilité qu’a le photon de subir une interaction entre x et x+dx,
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à savoir la fonction de densité de probabilité suivante :

f(x) dx = µ e−µx dx (6.2)

La probabilité que le photon interagisse en parcourant une distance d est donc donnée par la
fonction de répartition suivante :

F (d) =

d∫
0

µ e−µx dx

∞∫
0

µ e−µx dx

= 1− e−µd (6.3)

Cette probabilité est modélisée par un nombre aléatoire η, tiré uniformément dans l’intervalle
[0;1]. F (d) étant inversible, la longueur du parcours avant que le photon n’interagisse peut être
tirée de la relation :

d = − 1

µ
ln(1− η) = −λ ln(1− η) (6.4)

La grandeur λ représente le libre parcours moyen du photon pour une énergie et un matériau
donnés. Le nombre aléatoire η étant équiprobable dans l’intervalle [0;1], cette longueur du par-
cours peut en définitive être tirée selon : d = −λ ln(η).

6.2.2.2 Le type d’interaction

Au terme de son parcours, le photon va alors interagir selon un des quatre processus d’inter-
action décrits dans la partie 1.3.2. Pour une énergie et un matériau donnés, le choix du processus
peut être déterminé grâce à la connaissance des sections efficaces partielles. L’équation (1.3),
une fois normalisée, nous donne :

σphoto
σtotale

+
σRayleigh
σtotale

+
σCompton
σtotale

+
σpaires
σtotale

= 1 (6.5)

Le tirage d’un nouveau nombre aléatoire η dans l’intervalle [0;1] permet ainsi de déterminer
récursivement le processus qui sera choisi, par exemple de la manière suivante :

– Effet photoélectrique si η <
σphoto
σtotale

– Diffusion Rayleigh si η >
σphoto
σtotale

et η <
(σphoto + σRayleigh)

σtotale

– Diffusion Compton si η >
(σphoto + σRayleigh)

σtotale
et η <

(σphoto + σRayleigh + σCompton)

σtotale

– Création de paires sinon.
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6.3 Gate

L’idée de la création d’un nouvel outil de simulation Monte Carlo en physique nucléaire a
germé lors d’un workshop réunissant différents groupes de recherche en juillet 2001, à Paris.
Le cahier des charges de cet outil était de combler les lacunes des programmes existants et de
combiner leurs aspects positifs. La principale nouveauté était la gestion du temps, permettant
la modélisation de la cinétique des processus de désintégration, des temps morts inhérents à
l’électronique de l’acquisition et des mouvements des détecteurs. En outre, cette plate-forme
devait bénéficier du support et de la richesse d’un outil de simulation utilisé et maintenu. Le
concept de programmation orientée objet a été choisi pour son haut niveau de modularité et
d’utilisation pour la TEP 1 et TEMP 2. Le choix s’est naturellement porté sur l’outil de si-
mulation Geant4. Le début du développement de Gate (Geant4 application for emission
tomography) a eu lieu à Lausanne, dans l’optique de l’aide au design du prototype ClearPET
développé par la collaboration Crystal Clear [111]. La version actuelle ainsi que toute la do-
cumentation du programme Gate sont disponibles sur le site officiel de la collaboration, sous
licence LGPL (http://www.opengatecollaboration.org).

6.3.1 Geant4

La collaboration Geant (pour geometry and tracking), issue du CERN, existe depuis plus
de 20 ans dans la communauté de physique des particules. Son but est de fournir des outils qui
permettent principalement de décrire des détecteurs et de simuler le cheminement de particules
élémentaires dans ces détecteurs. Le développement de la plate-forme de simulation Monte
Carlo Geant4 [112], la première basée sur une programmation orientée objet (en C++), a
débuté pour répondre aux exigences toujours plus importantes de la physique des particules
dans la modélisation de leurs nouveaux détecteurs. Ces demandes sont exercées notamment par
l’augmentation constante de la taille, de la complexité et de la sensibilité de tels détecteurs,
et en parallèle, par l’accroissement de la puissance de calcul et de la diminution des coûts
des parcs informatiques. Ces considérations sont valables pour tous les domaines dans lesquels
les interactions des particules dans la matière jouent un rôle, comme en astrophysique ou en
médecine nucléaire. La programmation objet permet la modification de modules sans pour
autant toucher à l’architecture de base du code, impliquant ainsi une plus grande transparence
et une maintenance plus aisée de ce dernier.

1. Tomographie par emission de positons : TEP.
2. Tomographie par emission mono-photonique : TEMP.

http://www.opengatecollaboration.org
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Le code source, disponible dans le domaine publique, ainsi que de la documentation et des
exemples sont en libre accès sur le site de la collaboration (http://geant4.cern.ch). Tous les
aspects d’une simulation complète sont déjà inclus dans cette plate-forme. Ces domaines clés de
la simulation du passage des particules dans la matière peuvent être résumés par les quelques
points suivants :

– La géométrie et les matériaux.
– Les interactions des particules dans la matière.
– La gestion du cheminement des particules.
– La gestion des interactions dans des volumes sensibles et de la numérisation.
– La visualisation.
– L’interface utilisateur.

6.3.2 La structure

Comme Geant4, Gate est organisé en couches imbriquées les unes dans les autres (cf. Fi-
gure 6.1). La plus profonde (core layer) comprend le noyau Geant4 et les mécanismes propres à
Gate, à savoir la gestion du temps, de la géométrie, des sources et le traitement des produits de
la simulation. C’est ici que sont gérés la décroissance radioactive de sources multiples ainsi que
la construction, le positionnement, la réplication et le mouvement des volumes de la géométrie.
C’est dans la couche du milieu (application layer) que sont décrites les classes concrètes déri-
vant des classes de base qui permettent, par exemple, de définir la forme de nouveaux volumes,
des opérations sur ces volumes (rotation, translation, etc) et la modélisation de la numérisation
des événements de simulation (résolution en énergie, temps mort, association de coïncidences,
etc). Finalement, dans la couche supérieure (user level), se trouve le langage de script qui a été
étendu à toutes les opérations des couches inférieures, permettant ainsi de construire interacti-
vement sa simulation. L’utilisateur n’a donc pas besoin de coder directement dans Gate, il peut
utiliser exclusivement ce langage de façon interactive ou à travers l’exécution d’une macro [113].

Figure 6.1 – Structure en couches de Gate

6.3.3 La géométrie et les systèmes

Les géométries de scanners sont basées sur des modèles prédéfinis, décrits comme des sys-
tèmes. Le choix du bon système est intimement lié à la géométrie du scanner et à la structure

http://geant4.cern.ch
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de sa chaîne d’acquisition. La modélisation du ClearPET est ainsi basée sur le système cylin-
dricalPET, implémentée à l’origine pour un tel prototype, à l’intérieur duquel sont imbriquées,
sur 5 niveaux hiérarchiques (rsector, module, submodule, crystal et layer 3), des boîtes pouvant
être dupliquées. La modélisation du détecteur XPAD3 est également basée sur un système spé-
cifiquement conçu pour lui, à savoir le système CTScanner. Celui-ci ne comporte, quant à lui,
que 2 niveaux hiérarchiques (block et pixel).

En résumé, pour construire de tels scanners, il faudra commencer par définir le monde (world),
puis le système en question (cylindricalPET ou CTScanner), et finir par les différents niveaux
hiérarchiques dont les noms réservés doivent étre attachés aux volumes ainsi créés. Les volumes
de détection à proprement parler doivent quant à eux être définis comme des volumes sensibles
de type phantomSD. Ainsi, seul l’historique des particules qui interagissent dans ces volumes
est gardé en mémoire.

6.3.4 Les fantômes

Des fantômes représentant des objets à imager peuvent également être construits. Ces fan-
tômes peuvent être décrits, soit par des volumes analytiques, soit par des volumes voxelisés.
Ils doivent, comme tout volume, être des enfants du world. Pour un fantôme voxelisé, chaque
voxel d’un volume peut être constitué d’un matériau spécifique. Des sources peuvent alors être
définies à l’intérieur de ces fantômes. Pour connaître l’historique des interactions qui ont eu lieu
dans ces derniers, il faut les définir comme des volumes sensibles de type phantomSD.

6.3.5 Le temps et les mouvements

La gestion du temps et des mouvements est la caractéristique principale qui différencie Gate
des autres codes de simulation Monte Carlo pour la physique médicale. Ces aspects n’entrent
pas en ligne de compte pour Geant4, car les détecteurs et les sources ne bougent pas en phy-
sique des hautes énergies. Ce sont par contre des paramètres essentiels en imagerie médicale.
En effet, outre les éventuels mouvements des détecteurs, le sujet vivant bouge également (cycle
respiratoire, battements cardiaques) et la distribution des radiotraceurs évolue dans l’espace et
le temps au cours d’un examen.

Pour gérer et synchroniser les processus dépendant du temps, une horloge virtuelle a été créée
pour incrémenter le temps depuis le début de la simulation. Lorsqu’un run est en cours, la géo-
métrie ne peut être modifiée. Cette contrainte, imposée par Geant4, est contournée en choisis-
sant une base temporelle qui va fragmenter la durée de la simulation en un certain nombre de
runs. Au début de chaque nouveau run, la géométrie est mise à jour et reste immobile durant
son intégralité. Lorsque la géométrie doit évoluer au cours du temps, il suffit à l’utilisateur de
spécifier le laps de temps entre chaque mise à jour de la géométrie, en plus de la durée totale
de la simulation (temps initial et final) [113].

3. Un maximum de 4 layers (couches) peuvent être attachées au cylindricalPET.
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6.3.6 La physique

6.3.6.1 Les sources radioactives

Une source dans Gate est définie par son type de particule, son emplacement, sa forme,
sa direction d’émission, son énergie et son activité. Le temps de vie de consigne de la source
radioactive provient généralement de la base de données Geant4, mais peut également être
défini par l’utilisateur. L’activité détermine le nombre de désintégrations qui ont lieu durant un
temps d’acquisition simulé, pour une source donnée. L’écoulement continu du temps est garanti
en utilisant l’horloge virtuelle qui définit le temps absolu, et permet d’assurer la synchronisation
des sources avec les mouvements de la géométrie. Des fantômes voxelisés peuvent également
être utilisés comme sources afin de reproduire des acquisitions plus réalistes.

6.3.6.2 Les modules spécifiques à la TEP

Gate possède deux modules spécialement dédiés à la TEP pour gérer respectivement la gé-
nération aléatoire de l’énergie du positon et la non colinéarité des deux photons d’annihilation.
Le premier permet de fortement diminuer les temps de simulation, en évitant la méthode de
désintégration des isotopes proposée par Geant4. Les spectres d’énergie β+ de trois des iso-
topes couramment utilisés en TEP (11C, 15O et 18F) ont été paramétrés dans Gate. Le second
gère l’acolinéarité, modélisée dans Gate par une distribution angulaire gaussienne de largeur
à mi-hauteur égale à 0,58̊ .

6.3.7 La chaîne de numérisation

La numérisation est le processus qui modélise la réponse de l’électronique liée aux détec-
teurs du scanner. Cela implique la discrétisation de l’énergie déposée par les particules chargées.
La chaîne de numérisation reproduit une détection réaliste en construisant les observables phy-
siques, à savoir le temps, l’énergie et la position de l’interaction, à partir de ces enregistrements.
Le flux des données d’un événement Monte Carlo dans Gate, dont les différentes entités sont
illustrées Figure 6.2, peut être résumé selon les points suivants :

1. Une particule est générée avec certains paramètres initiaux tels que son temps, sa quantité
de mouvement et son énergie.

2. Un pas élémentaire lui est appliqué. Durant ce pas, l’évolution de la quantité de mouve-
ment et de l’énergie de la particule est calculée.

3. Si le pas se déroule dans un volume sensible, les informations relatives aux interactions sont
stockées. Celles-ci peuvent être l’énergie déposée, les quantités de mouvement précédant
et suivant l’interaction, le nom du volume où a eu lieu l’interaction, etc. L’ensemble de
ces enregistrements est appelé hit.

4. Les étapes 2 et 3 sont répétées jusqu’à ce que l’énergie de la particule soit inférieure à une
limite fixée ou qu’elle ait quitté l’espace prédéfini. L’ensemble des pas de la trajectoire
simulée d’une particule est appelé trace ou track.
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5. Intervient finalement la chaîne de numérisation qui va s’appliquer sur les hits. Elle va
effectuer des opérations successives sur ces derniers, afin d’obtenir des événements sem-
blables à ceux récoltés lors d’une acquisition TEP. Chaque module de cette chaîne est
appelé numériseur ou digitizer et les enregistrements entre ces modules sont alors appelés
impulsions ou pulses. Pour réaliser la numérisation, les différents processus choisis par
l’opérateur vont être appliqués successivement. Chaque impulsion va donc passer à tra-
vers les différents modules et subir les transformations qu’ils engendrent. A la fin de cette
chaîne, l’événement est appelé single, par analogie avec les enregistrements simples d’une
acquisition TEP, et est stocké dans une liste.

Figure 6.2 – Illustration d’événements Monte Carlo dans un volume sensible [113]

Si on devait présenter un exemple de digitizer parmi d’autres, on pourrait choisir de le faire
avec le module additionneur de hits ou hit adder. Un photon peut fréquemment subir plusieurs
diffusions Compton dans un même volume sensible avant que l’énergie restante soit finalement
transférée lors d’une interaction photoélectrique. Le rôle de ce module est alors de créer une
seule impulsion pour toutes ces différentes interactions. La position de l’impulsion devient alors
le centroïde des différents hits, calculé en fonction du poids respectif de leur énergie déposée.
Le temps est égal à celui de la première interaction qui a eu lieu dans le volume sensible. Si la
trace de notre particule est répartie entre différents volumes sensibles, une impulsion est alors
créée pour chaque volume touché. Il existe en définitive de nombreux digitizers qui permettent
de modéliser, entre autre, la diaphonie optique et/ou électronique, le rendement lumineux et
l’efficacité de transfert des cristaux de scintillation, l’efficacité quantique des photodétecteurs,
la résolution en énergie, la résolution temporelle et le temps mort des détecteurs, etc. La Figure
6.3 illustre un exemple typique de chaîne de numérisation.

Ces opérations sont répétées pour chaque événement, créant ainsi une liste de singles pouvant
être exportée et traitée par l’utilisateur. Cette liste peut également être manipulée, dans le cas
d’un système TEP, en cherchant les événements compris dans une même fenêtre temporelle,
dans le but d’obtenir une liste d’événements en coïncidence. Ces événements en coïncidence
peuvent, à leur tour, subir des manipulations avant d’être exportés.
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Figure 6.3 – Exemple d’une chaîne de numérisation composée de 6 digitizers [113]

La finalité du numériseur peut donc être résumée par la simulation de trois aspects prépondé-
rants :

1. La réponse des détecteurs.
2. La chaîne de lecture.
3. La logique de déclenchement.

6.3.8 Les formats de sortie

Les formats des données créées par Gate peuvent être soit standards (ASCII, ROOT), soit
spécifiques au système (LMF, sinogram, ecat7, interfile, ou raw). Les formats qui seront utilisés
pour le stockage de nos données TEP et TDM seront respectivement les formats LMF, décrit
dans la partie 2.3.2, et raw.

6.4 Étude de design du ClearPET

6.4.1 Les exigences et contraintes

Dans sa configuration initiale dite GA18 qui est décrite dans la partie 2.2.3, le démonstrateur
ClearPET comprend 18 modules phoswich répartis sur 3 anneaux de détection identiques. 3
modules supplémentaires, non montés, sont également disponibles comme pièces de rechange,
portant à 21 le nombre total de détecteurs. Une représentation tridimensionnelle de cette géo-
métrie réalisée avec Gate est présentée sur la Figure 6.4(a). La Figure 6.4(b) illustre quant à
elle la disposition des modules dans un plan de vue transverse.

En raison de l’encombrement axial des modules, cette géométrie présente des espaces morts
de l’ordre de 12 mm entre chaque anneau, conduisant à une perte d’information utile lors de
l’acquisition de données. La simulation d’une rotation complète du système autour d’un fan-
tôme cylindrique homogène (diamètre : 120 mm, longueur : 150 mm et activité : 100 MBq) met
en évidence les insuffisances d’une telle géométrie. En effet, l’analyse des sinogrammes directs
(Figure 6.5) fait apparaître une série de 5 sinogrammes vides tous les 8 sinogrammes, corres-
pondant aux espaces morts axiaux présents entre deux anneaux adjacents. Les 24 sinogrammes
directs remplis correspondent, quand à eux, aux 3×8 couronnes de détection.
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(a) Visualisation sous Gate (b) Représentation dans un plan de vue transverse

Figure 6.4 – Géométrie initale GA18, à 18 modules de détection

Figure 6.5 – Géométrie initale GA18 - Sinogrammes directs

Une partie importante de ce projet porte sur l’étude de design du ClearPET [108] réalisée à
l’aide de l’outil de simulation Monte Carlo Gate. Cet outil est particulièrement intéressant pour
simuler le plus fidèlement possible la réponse de systèmes de détection. Dans le but d’éliminer
les espaces morts axiaux, de nouvelles géométries de détection excluant l’adjacence axiale des
modules ont ainsi été analysées à partir de la configuration initiale. La géométrie retenue devra
également permettre l’intégration de la source de rayons X et de la caméra à pixels hybrides
XPAD3 constituant le micro-TDM.
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6.4.2 L’étude géométrique

Cette étude s’appuie sur la travail préliminaire de Jérôme Loess [114], qui a permis d’orien-
ter la recherche de nouvelles configurations de détection vers la famille de géométries présentées
dans cette partie.

6.4.2.1 La géométrie J18

Une première alternative consiste à conserver la structure initiale des premier et troisième
anneaux de détection et à transposer symétriquement l’anneau central selon un plan horizon-
tal. Selon cette nouvelle disposition, les anneaux attenants sont dorénavant mis en coïncidence,
6 secteurs se faisant directement face deux à deux. L’adjacence axiale des modules est ainsi
abandonnée, donnant du même coup un champ de vue axial complet de 55 mm contre 78 mm
(incomplet) dans la configuration initiale. Cette géométrie à 18 modules de détection, nommée
J18, est illustrée sur la Figure 6.6. Dans le plan de vue transverse, les modules des premier et
troisième anneaux de détection apparaissent en vert, ceux de l’anneau central apparaissent en
rouge.

(a) Visualisation sous Gate (b) Représentation dans un plan de vue transverse

Figure 6.6 – Géométrie J18, à 18 modules de détection

Pour évaluer le bien-fondé d’une telle géométrie, l’analyse des sinogrammes est essentielle puis-
qu’elle renseigne sur la capacité ou non d’un système à échantillonner correctement l’espace de
phase. Le formatage des coïncidences en sinogrammes nécessite d’introduire la notion de seg-
ment, illustrée sur la Figure 6.7. Cette Figure expose une représentation axiale du ClearPET
qui, selon ce plan de vue, est constituée de 3×8 couronnes de détection. Le segment 0, repré-
sentant les plans de projection droits pour lesquels les lignes de réponse joignent des détecteurs
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d’une même couronne, est ainsi constitué de 24 sinogrammes directs (numérotés de 0 à 23). Le
sinogramme direct no 3 du segment 0 apparaît par exemple en bleu sur la Figure 6.7. Le segment
d’ordre n (n positif ou négatif), représentant les plans de projection obliques caractérisés par
une différence entre leurs deux couronnes de détection égale à n, est quant à lui constitué de
(24− |n|) sinogrammes obliques. Les sinogrammes obliques no 7 des segments 1 et −1, et no 15
du segment −3 apparaissent par exemple respectivement en vert, en noir et en orange sur cette
même figure. Cette notion de segment est primordiale pour appréhender la manière dont est
échantilonnée l’information 3D dans l’espace de phase.

Figure 6.7 – Segmentation des sinogrammes dans le cas du ClearPET

Dans le cas de la topologie J18, une nouvelle simulation du fantôme cylindrique homogène ré-
vèle que les 24 sinogrammes directs du segment 0 sont correctement remplis, comme l’atteste
la Figure 6.8(a). En revanche, les sinogrammes obliques dans lesquels sont stockés des coïnci-
dences détectées entre deux anneaux distincts, présentent de grandes bandes verticales vides
révélant un défaut dans l’échantillonnage des lignes de réponse correspondantes. Ces lacunes
sont par exemple visibles sur les sinogrammes obliques no 7 et no 15 du segment −1 présentés
sur la Figure 6.8(b).

Pour bien comprendre les mécanismes qui conduisent à un tel déficit, le plus simple est encore
de se placer dans le cas d’un système statique. Quel que soit le plan de projection (droit ou
oblique) dans lequel on se place, la mise en coïncidence de deux modules de détection se traduit
dans le sinogramme correspondant par un motif dont la forme est celle d’un diamant. Ainsi, un
système constitué de 15 secteurs pour lequel le critère spatial d’acceptation des coïncidences
(différence minimale entre secteurs) serait fixé à 5, produirait un jeu de sinogrammes dont la
structure est présentée sur la Figure 6.9. Lorsque la géométrie est partielle (cas du ClearPET),
les sinogrammes ne contiennent que certains motifs (diamants) correspondant à la mise en coïn-
cidence des modules qui peuvent l’être, et peuvent différer selon qu’ils se rapportent à des plans
de projection propres à un même anneau de modules ou entre deux anneaux distincts. C’est en
définitive la rotation du système qui permettra ou non de remplir l’intégralité des sinogrammes
en translatant verticalement les motifs existants.
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(a) Segment 0 (plans droits) (b) Segment −1 (plans obliques d’ordre −1)

Figure 6.8 – Géométrie J18 - Sinogrammes directs et obliques

Figure 6.9 – Structure en diamants d’un sinogramme

La Figure 6.10 schématise le système J18 en mode statique dans deux positions angulaires diffé-
rentes pour lesquelles deux simulations du fantôme cylindrique homogène ont été réalisées. Ces
deux orientations ont été choisies spécifiquement pour illustrer l’échantillonnage des lignes de
réponse selon une direction de projection verticale (θ = 0̊ ), dans un plan de projection oblique
joingant la dernière couronne du premier anneau de détection (en vert) et la première couronne
du deuxième anneau (en rouge). Ce plan est celui qui retient toute notre attention puisqu’il se
rapporte au sinogramme d’intérêt présentant une lacune (bande verticale vide), à savoir le no 7
du segment −1.

Pour chacune des deux orientations, la mise en coïncidence des modules de détection est illus-
trée en bleu sur la Figure 6.10. Dès lors, une zone du champ de vue (en orange) à l’interface
des deux régions couvertes par le système (en bleu) n’est pas echantillonnée. Sur le sinogramme
d’intérêt, la ligne correspondant à la projection parallèle θ = 0̊ est également matérialisée en
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Figure 6.10 – Echantillonnage incomplet des plans de projection entre deux anneaux distincts

bleu pour chaque position angulaire. Dans le premier cas de figure, cette ligne est centrée sur
un large motif composé de 4×4 diamants traduisant la mise en coïncidence des secteurs 11 à
14 avec les secteurs 0 à 3. Dans le second, elle est centrée sur un motif plus petit et moins
perceptible, composé de 2×2 diamants reflétant celle des secteurs 13 et 14 avec les secteurs 9
et 10. Toujours est-il que selon un plan vertical, ces deux motifs ne sont ni jointifs ni ne se
recouvrent. Par conséquent, la translation verticale des motifs associée à la rotation du système
ne saurait en aucun cas remplir cet espace et entraînera en définitive l’apparition d’une bande
vide dans le sinogramme d’intérêt. La géométrie J18 ne permet donc pas au système de détec-
tion un échantillonnage correct de l’espace de phase, notamment dans le cas de certains plans
de projection obliques pour lesquels elle est incapable de couvrir l’intégralité du champ de vue
quel que soit l’angle de projection.

6.4.2.2 La géométrie S18

Fort des enseignements tirés de l’analyse des sinogrammes de la géométrie J18, une deuxième
alternative composée également de 18 modules de détection a été proposée. Cette nouvelle to-
pologie vise bien entendu à corriger le principal défaut de la précédente en remaniant quelque
peu l’agencement des modules.
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Figure 6.11 – De J18 vers S18

Pour cela, les secteurs 4 et 10 de la géométrie J18 sont permutés (Figure 6.11), chaque anneau
de détection disposant désormais d’une configuration asymétrique à (5 + 1) modules au lieu de
(4 + 2). Les modules sont alors volontairement décalés de manière à conserver deux secteurs
d’un même anneau en face l’un de l’autre, ce qui revient à appareiller les secteurs 5 et 10 res-
pectivement avec les secteurs 15 et 0. Une représentation tridimensionnelle de cette géométrie
réalisée avec Gate est présentée sur la Figure 6.12(a).

(a) Visualisation sous Gate (b) Représentation dans un plan de vue transverse

Figure 6.12 – Géométrie S18, à 18 modules de détection

Une simulation classique du fantôme cylindrique homogène permet de confirmer le bon échan-
tillonnage des sinogrammes directs et obliques, quel que soit le plan de projection. Si on devait
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Figure 6.13 – Géométrie S18 - Sinogrammes obliques (Segment −1)

de nouveau se pencher, en mode statique, sur le sinogramme d’intérêt no 7 du segment −1, on
s’apercevrait que les motifs composés de diamants sont désormais jointifs. Les sinogrammes
obliques du segment −1 sont à titre d’exemple présentés sur la Figure 6.13. Bien que cette
géométrie S18 semble attrayante, la configuration à (5 + 1) modules par anneau présente tou-
tefois une faible sensibilité dans les segments proches de 0, or ces plans de projections sont
déterminants pour assurer une bonne reconstruction analytique 3D. Cette topologie n’est donc
pas optimale et ne sera finalement pas retenue principalement pour cette raison.

6.4.3 La géométrie J21

La géométrie finalement retenue est une variante quelque peu étoffée de la configuration S18,
qui propose un agencement asymétrique à (5 + 2) modules par anneau au lieu de (5 + 1). Le
nombre total de détecteurs dont elle dipose est ainsi porté à 21. Cette topologie nommée J21

permet de conserver les précieuses propriétés d’échantillonnage de son aînée tout en améliorant
son déficit en terme de sensibilité. En pratique, deux secteurs supplémentaires sont équipés : le
secteur 6 reçoit deux modules montés respectivement sur le premier et le troisième anneau de
détection, tandis que le secteur 9 n’en reçoit qu’un seul monté sur l’anneau central. L’agence-
ment des modules est illustré sur la Figure 6.14. Le champ de vue transverse est en conséquence
élargi, passant à 112 mm contre 96 mm dans la configuration initiale GA18.

De nouveau, la simulation du fantôme cylindrique homogène confirme le parfait échantillonnage
des sinogrammes directs et obliques. Les sinogrammes obliques du segment −1 sont présentés
sur la Figure 6.15 à titre d’exemple. Une bonne manière d’évaluer la sensibilité d’un système
consiste à repésenter graphiquement le nombre d’événements qu’il est capable de stocker par
segment. Cela nous donne également une information objective sur son uniformité. Les profils
de sensibilité pour les différentes géométries analysées sont présentés Figure 6.16.
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(a) Visualisation sous Gate (b) Représentation dans un plan de vue transverse

Figure 6.14 – Géométrie J21, à 21 modules de détection

Figure 6.15 – Géométrie J21 - Sinogrammes obliques (Segment −1)

Les grandes oscillations observées sur le profil de la géométrie GA18 sont à mettre sur le compte
des espaces morts axiaux qui pénalisent fortement le comptage des événements. Le profil le
plus homogène est à attribuer à la géométrie J18. Celui de la géométrie S18 étaye le diagnostic
d’une perte de sensibilité dans les segments proches de 0, imputable à l’agencement (5 + 1)
modules par anneau. Finalement, avec ses 21 modules de détection, la géométrie J21 affiche une
meilleure sensibilité, assez uniforme. Le Tableau 6.1 synthétise les principales caractéristiques
des géométries simulées avec Gate.
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Figure 6.16 – Profils de sensibilité pour les différentes géométries analysées

GA18 J18 S18 J21

Nombre total de modules 18 18 18 21
Nombre de modules par anneau 4+2 4+2 5+1 5+2

Champ de vue axial 78 mm 55 mm 55 mm 55 mm
Champ de vue transverse 96 mm 96 mm 96 mm 112 mm

Échantillonnage des sinogrammes incomplet incomplet complet complet
Gain en sensibilité 1 1,24 1,22 1,71a

Uniformité de la sensibilité non oui non oui
a Ce gain serait de 1,32 si on confrontait J21 à une configuration GA21

Table 6.1 – Principales caractéristiques des géométries simulées avec Gate

Par conséquent, compte tenu du nombre de modules disponibles, la configuation J21 semble
répondre à toutes les exigences et contraintes que nous nous sommes imposées, à savoir :

– Éliminer les espaces morts axiaux.
– Échantillonner intégralement l’espace de phase (sinogrammes directs et obliques).
– Accroître la sensibilité du système.
– Rendre cette sensibilité homogène pour les sinogrammes directs et faiblement obliques.
– Permettre l’intégration du micro-TDM.



6.5. MODÉLISATION DU SYSTÈME HYBRIDE CLEARPET/XPAD3 97

6.5 Modélisation du système hybride ClearPET/XPAD3

Une fois l’étude de design du système TEP finalisée, la modélisation et l’intégration du
micro-TDM dans le ClearPET sont alors abordées. L’outil de simulation s’est de nouveau avéré
pertinent et essentiel pour aborder les enjeux de l’imagerie hybride TEP/TDM simultanée.
L’objectif de cette étude est d’évaluer le comportement de chacun des deux systèmes en régime
de fonctionnement bimodal, autrement dit de mettre précisement en évidence l’impact que
pourrait avoir un système sur l’autre. Pour cela, un certain nombre de fonctionnalités majeures
visant à rendre possible la simulation de systèmes hybrides TEP/TDM ont été implémentées
dans le simulateur Gate.

6.5.1 Le système extendedCylindricalPETSystem

Le simulateur Gate, tel qu’il a été conçu, ne permet pas la conception de systèmes TEP
à géométrie de détection partielle et asymétrique. La solution permettant de simuler de telles
géométries consiste à concevoir un système de détection complet, symétrique, pour lequel seules
les données correspondant aux détecteurs existants sont conservées au terme de la simulation.
Cette alternative, adoptée pour l’étude de design, est en conséquence inconciliable avec la mo-
délisation d’un système hybride TEP/TDM partageant un même champ de vue. Un nouveau
système TEP, nommé extendedCylindricalPETSystem, a ainsi été implémenté dans le cadre
du projet fGate 4 par Patrice Descourt 5 pour répondre à la nécessité de concevoir des systèmes
à géométrie partielle. Cette nouvelle fonctionnalité offre une grande flexibilité, puiqu’elle per-
met dorénavant une modélisation personnalisée de chaque anneau de détection. Après avoir été
validée avec succès (mesure de résolution spatiale selon le standard NEMA NU 2-2001 [115]),
cette option a été adoptée pour la simulation du tomographe hybride ClearPET/XPAD3.

6.5.2 Modélisation de la source de rayons X

La nouvelle configuration de détection du ClearPET impose des contraintes géométriques
quant à l’intégration du micro-TDM. La solution permettant la mise en commun du champ de
vue consiste à faire passer intégralement le faisceau de rayons X à travers le TEP, en utilisant
les ouvertures de part et d’autre du système (secteurs 7-8 et 16 à 19, respectivement) comme
porte d’entrée et de sortie du faisceau. Afin de maximiser le champ de vue couvert par le TDM,
la source de rayons X est placée à 155 mm de l’axe de rotation du TEP. Le faisceau conique,
centré sur le deuxième anneau, est collimaté à 20̊ pour éviter qu’il n’impacte directement les
modules de détection. Une représentation tridimensionnelle réalisée avec Gate est présentée
sur la Figure 6.17.

Concernant le paramétrage de la source, deux régimes de fonctionnement, un nominal et l’autre
maximal, ont étés modélisés. Les diverses caractéristiques inhérentes à ces deux régimes sont
énumérées dans le Tableau 6.2, tandis que leurs spectres d’énergie associés sont présentés sur la

4. ANR-06-CIS6-004-04, Programme « Calcul Intensif et Simulation 2006 ».
5. LaTIM - U650, INSERM, Brest, France (e-mail : descourt@univ-brest.fr).
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Figure 6.17 – Modélisation et intégration de la source de rayons X dans le ClearPET

Figure 6.18. Le premier correspond au réglage courant de la source de rayons X, le second à ses
conditions maximales d’utilisation. Dans chacun des deux cas, le spectre d’énergie de la source
ainsi que sa fluence réelle sont respectivement intégrés et modélisés. En pratique, la fluence est
simplement exprimée sous la forme d’une activité constante : 2,25 GBq en régime nominal et
17,5 GBq en régime maximal.

Régime Nominal Régime Maximal

Tension (kV) 40 50
Courant (µA) 200 800

Filtration additionnelle Nb/Moa Nb/Moa

Fluence mesurée (photons.mm−2.s−1)b 5,05×105 3,47×106

Efficacité du détecteur (%)c 51,3 45,1
Fluence de la source (photons.mm−2.s−1)d 9,85×105 7,70×106

Débit de dose (mGy.s−1)e 0,25 1,70
a Filtre mixte composé de 75 µm de Niobium (Nb) et de 30 µm de Molybdène (Mo)
b Fluence mesurée avec un module XPAD3-S/Si à 155 mm du point source (i.e. sur l’axe de
rotation du système)

c Efficacité de 500 µm de silicium (obtenue par simulation)
d Fluence (calculée) de la source à 155 mm du point source
e Débit de dose absorbée dans l’air à 155 mm du point source, mesuré à l’aide d’un dosimètre
PTW Diados

Table 6.2 – Caractéristiques des régimes de fonctionement nominal et maximal de
la source de rayons X
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Figure 6.18 – Spectres mesurés de la source de rayons X correspondant aux régimes de fonc-
tionnement nominal et maximal

La première approche permettant de simuler le TEP en présence de la source de rayons
X consiste à animer l’objet d’une rotation et ainsi maintenir le système TEP/source fixe. Ce-
pendant, la volonté de réaliser à terme des simulations TEP/TDM simultanée réalistes sur le
fantôme animé de souris voxélisé « MOBY » [116], nous a finalement poussés à implémenter
dans le simulateur Gate les fonctions permettant la mise en mouvement du faisceau de rayons
X. Ainsi, la source X et le TEP peuvent désormais être mis conjointement en rotation autour
de l’objet à imager.

La simulation du système TEP en présence du faisceau de rayons X doit nous permettre
d’appréhender son impact sur le fonctionnement du TEP, ce qui en définitive va s’avérer être
le point critique de cette étude sur la faisabilité d’une acquisition TEP/TDM simultanée. En
effet, même si les modules de détection TEP ne sont pas directement exposés au flux primaire
de photons X, il est essentiel d’évaluer l’importance et l’influence du flux de photons X diffusés
par l’objet susceptible de les atteindre. Pour cela, considérons une rotation complète (60 s,
360 projections) du système TEP/source dans les conditions d’énergie et de diffusion les plus
défavorables. Celles-ci imposent d’une part que le spectre en énergie de la source X soit celui
associé au régime maximal (tension : 50 kV, filtration : 75 µmNb+30 µmMo), et d’autre part
que l’objet soit un fantôme cylindrique remplit d’eau (diamètre : 50 mm, longueur : 100 mm)
interceptant la quasi totalité du faisceau (volume diffusant maximal). Pour des raisons de temps
de calcul, l’activité de la source X pouvant raisonnablement être simulée est fixée à 10 MBq.

Les résultats d’une telle simulation montrent que le nombre de photons X diffusés par le fantôme
atteignant les modules de détection TEP représente 1,5% des photons X émis par la source.
Ainsi, une telle source d’activité 17,5 GBq (régime maximal) exposerait l’ensemble des modules
TEP à un flux de photons X diffusés de l’ordre de 255×106 photons.s−1. Si la diffusion peut, en
première approximation, être considérée comme isotrope, alors chaque module est ainsi soumis
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à un flux de 12×106 photons.s−1. Cette valeur doit par exemple être comparée au nombre de
coïncidences qui seraient détectées au cours d’une simulation similaire réalisée avec une source
ponctuelle de positons dans des conditions d’activité réelles (10 MBq) placée au centre du même
fantôme. Le signal TEP serait dans ces conditions de 45×103 coïncidences.s−1 pour une fenêtre
temporelle fixée à 10 ns. La fraction de photons X diffusés et détectés par les modules TEP
se révèle en définitive extrêmement importante vue l’ordre de grandeur des activités dans des
conditions réelles d’utilisation.

En pratique, ces photons X diffusés n’ont pas l’énergie nécessaire pour provoquer un déclenche-
ment sur une anode d’un MaPMT. Il y a donc finalement peu de chance qu’ils soient enregistrés
en tant qu’événements simples par les modules TEP. En revanche, lorsqu’un photon γ est dé-
tecté, le signal d’anode dépasse la tension de seuil et amorçe par la même occasion l’intégration
sur la dynode de l’impulsion de scintillation dans une fenêtre temporelle de 400 ns (16 échan-
tillons de 25 ns). Ce laps de temps, inhérent à l’échantillonnage du signal de dynode, est assez
long pour qu’un certain nombre de photons X diffusés atteignent le module en question et
contaminent ainsi l’impulsion de scintillation du photon γ en altérant sa mise en forme. L’ana-
lyse du signal de dynode permettant la détermination de la position temporelle de l’événement,
le calcul de son énergie ou encore l’identification de la couche d’interaction, les propriétés des
événements enregistrés dans ces conditions seront probablement fortement faussées. Des réper-
cussions sont donc à prévoir, d’une part au niveau des spectres d’énergie mesurés, et d’autre
part au niveau de la détermination des temps de vol.

Afin d’estimer plus précisement l’importance de cet effet d’empilement, un calcul approché
de la probabilité qu’un événement soit enregistré sans contamination est présenté ci-dessous
[117]. Considérons τ , le temps mort du module de détection, c’est-à-dire par définition l’inter-
valle de temps minimal devant séparer deux événements pour qu’ils puissent être systémati-
quement identifiés, n le taux de particules incidentes atteignant le détecteur et m le taux de
comptage enregistré (m < n). La probabilité que k événemements se produisent pendant le
temps τ suit une distribution de Poisson :

P (x = k) = e−nτ
(nτ)k

k!
(6.6)

Dans le cas d’un détecteur dit paralysable, qui à chaque événement se bloque pendant la durée
τ du temps mort, la relation qui lie n et m est la suivante :

m = n e−nτ (6.7)

La probabilité qu’un événement soit enregistré sans contamination (sans empilement de photons
X diffusés) est définie par le produit de la probabilité Pd = (m/n) qu’un événement soit détecté
et de la probabilité P1 = P (x = 0) qu’aucun événement ne se produise durant τ :

Ffree of pileup = Pd P1 = e−nτ e−nτ = e−2nτ (6.8)

Sachant d’une part que le temps mort τ du module de détection est de 400 ns, et d’autre part
que le taux de photons X diffusés qui l’atteignent dans les conditions d’énergie et de diffusion les
plus défavorables est de 12×106 photons.s−1, cette probabilité Ffree of pileup s’avère quasi nulle
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(0,005%). Ce calcul approché relativement simple met en évidence la nécessité de protéger les
modules de détection TEP du flux extrêmement intense de photons X diffusés par l’objet. Un
blindage approprié devrait ainsi permettre de s’affranchir de la contamination des événements
par cette composante tout en préservant l’efficacité de détection des photons γ.

6.5.3 L’étude du blindage des modules de détection TEP

L’étude du blindage des modules de détection TEP a été menée conjointement en simulation
et sur banc expérimental. Son but étant de démontrer la faisabilité d’une acquisition TEP en
présence d’un flux de rayons X, et ce dans des conditions de fonctionnement extrêmes. Toute
la problématique repose en définitive sur un compromis entre la nécessité de s’affranchir de
la contamination des photons X diffusés sur le signal TEP et celle de limiter l’incidence du
blindage (absorption, diffusion) sur ce dernier. Cette étude vise ainsi à désigner le materiau le
plus approprié ainsi que son épaisseur pour répondre à ce compromis.

6.5.3.1 Géométrie du blindage

Le blindage, illustré en violet sur la Figure 6.19, est composé de deux écrans de protection
hémicylindriques de nature et d’épaisseur à définir, placés en contact sur la face d’entrée des
modules de part et d’autre du système. Il s’accompagne également de quatre écrans latéraux en
plomb de 1 mm d’épaisseur assurant une protection efficace contre la diffusion non négligeable
des photons X dans l’air. Les précédentes simulations ont en effet montré que cette composante,
qui s’avère d’autant plus intense qu’on se rapproche de la source de rayons X, est susceptible
d’exposer latéralement les modules, rendant indispensable ce type d’écran.

6.5.3.2 Blindage en cuivre

Le premier matériau à avoir été testé en simulation est le cuivre. Nous disposions en effet
à cette époque de feuilles de cuivre de 250 µm d’épaisseur permettant de confirmer ou d’in-
firmer expérimentalement les résultats issus de la simulation. Les paramètres d’intérêts étant
d’une part l’atténuation dans le blindage des photons X diffusés et d’autre part la transmission
des événements coïncidents à travers celui-ci, deux jeux de simulations ont respectivement été
produits. Le premier est réalisé en présence de la source de rayons X (activité 10 MBq) dans
les conditions de diffusion les plus défavorables (Figure 6.20(a)). Les spectres en énergie cor-
respondant aux régimes de fonctionnement maximal et nominal de la source ont tous deux été
étudiés. Le second est réalisé en présence d’une source ponctuelle de positons (activité 1 MBq)
placée dans l’air au centre du champ de vue (Figure 6.20(b)). Dans chacun des cas, la rotation
complète (60 s, 360 projections) du système est simulée successivement sans blindage (écrans
latéraux uniquement), puis en présence d’écrans de protection en cuivre d’épaisseur croissante
comprise entre 100 µm et 1 mm.

Les courbes d’atténuation des photons X en fonction de l’épaisseur de cuivre, dans les condi-
tions spectrales maximale et nominale, sont respectivement représentées en rouge et en jaune
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Figure 6.19 – Blindage des modules de détection TEP contre le rayonnement X diffusé par
l’objet

(a) Source de rayons X (b) Source de positons

Figure 6.20 – Simulation du système TEP en présence du blindage

sur la Figure 6.21. La courbe de transmission des coïncidences est quant à elle représentée en
bleu sur ce même graphique. Les résultats montrent que 500 µm de cuivre suffisent à stopper
96% des photons X dans le premier cas et 99% dans le second. Ainsi, la probabilité qu’un évé-
nement soit enregistré sans contamination dans ces deux cas est respectivement de 69,5% et de
99,5%, contre 0,005% et 45,0% sans aucune protection. La perte de coïncidences inhérente à ce
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même blindage est de 4% pour une source ponctuelle dans l’air centrée dans le champ de vue.
Ces résultats de simulation, confirmés expérimentalement sur un premier banc d’essai [108],
certifient qu’un tel blindage permettrait de faire fonctionner le système TEP en présence de la
source de rayons X, et ce même dans les conditions d’énergie et de diffusion les plus défavorables.

Figure 6.21 – Atténuation des X diffusés et transmission des γ pour différentes épaisseurs de
cuivre

6.5.3.3 Les différents candidats au blindage

Au delà du cuivre, d’autres matériaux de blindage tels que le fer, le tungstène ou encore
le plomb ont également été étudiés. Leur numéro atomique Z et leur masse volumique ρ sont
présentés sur le Tableau 6.3. Les courbes de coefficient d’atténuation linéaire µ de ces différents
matériaux en fonction de l’énergie sont représentées sur la Figure 6.23. Elles se superposent
au spectre d’énergie des photons X diffusés par l’objet qu’enregistreraient les modules TEP en
l’absence de blindage, si on considère que celui émis par la source correspond au régime de
fonctionnement maximal.

Numéro atomique Masse volumique
Z ρ (g.cm−3)

Fer (Fe) 26 7,87
Cuivre (Cu) 29 8,96

Tungstène (W) 74 19,30
Plomb (Pb) 82 11,35

Table 6.3 – Propriétés des différents matériaux candidats au blindage (réf. : http://www.
nist.gov/physlab/data/xraycoef/index.cfm)

http://www.nist.gov/physlab/data/xraycoef/index.cfm
http://www.nist.gov/physlab/data/xraycoef/index.cfm
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Etude du spectre d’énergie des photons X diffusés

La connaissance de ce spectre d’énergie diffusé (simulé) est une information essentielle pour
le choix du materiau le plus approprié. A 17 keV, l’effet photoélectrique est l’interaction prédomi-
nante dans l’eau, même si les phénomènes de diffusion Compton et Rayleigh restent substantiels
(cf. Figure 6.22). Le pic d’émission de la source, particulièrement intense, est ainsi fortement
absorbé par l’objet et dans une moindre mesure diffusé. Au delà de 30 keV, la diffusion Comp-
ton devient très largement prédominante dans l’eau, comparée aux autres types d’interactions.
La composante située entre 30 et 50 keV, en proportion très modeste dans le spectre d’énergie
de la source, est ainsi essentiellement diffusée par l’objet.

Figure 6.22 – Coefficient d’atténuation massique des photons X dans l’eau en fonction de leur
énergie (réf. : http://www.nist.gov/physlab/data/xcom/index.cfm)

En conséquence de quoi, le spectre d’énergie diffusé résultant (en bleu sur la Figure 6.23) est
constitué d’une forte composante centrée sur 17 keV (diffusion Rayleigh du pic d’émission)
ainsi que d’une composante continue entre 20 et 50 keV (diffusion Compton) qui devient pro-
portionnellement importante. Alors que la première composante est vue par tous les modules
TEP, la seconde touche préférentiellement les modules les plus éloignés de la source, la diffusion
Compton se faisant plutôt vers l’avant lorsque l’énergie du photon incident augmente. Fina-
lement, l’énergie moyenne du rayonnement X diffusé est en fait plus élevée que celle de la source.

Simulations

Dans la gamme d’énergie considérée (10-50 keV), l’épaisseur équivalente à 500 µm de cuivre
est respectivement de 750 µm pour le fer, 115 µm pour le tungstène et 160 µm pour le plomb. Les
épaisseurs de tungstène et de plomb disponibles en pratique sur le marché étant respectivement
de 125 µm et de 150 µm, ces dernières (valeurs approchées) seront adoptées par la suite dans
la simulation à la place des valeurs calculées. Les différents jeux de simulations, réalisés dans
un premier temps avec le cuivre, ont ainsi été renouvelés dans des conditions similaires pour

http://www.nist.gov/physlab/data/xcom/index.cfm
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Figure 6.23 – Simulation du spectre d’énergie des photons X diffusés par un fantôme d’eau
comparé aux courbes d’atténuation linéaire des différents matériaux de blindage

les trois autres candidats, à savoir avec ou sans blindage, en présence d’une source de rayons
X ou de positons. Concernant la source de rayons X, seul le spectre d’énergie correspondant
au régime de fonctionnement maximal est ici étudié. La Figure 6.24 confronte les paramètres
d’intérêts des différents candidats au blindage, que sont l’atténuation des photons X diffusés
ainsi que la transmission et la diffusion dans le blindage des événements coïncidents.

Figure 6.24 – Confrontation des paramètres d’intérêts des différents candidats au blindage
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Interprétation des résultats issus de la simulation

L’effet photoélectrique est l’interaction prédominante à 511 keV pour tout matériau dont le
numéro atomique est typiquement supérieur à 70 (cf. Figure 6.25). En dessous, c’est-à-dire dans
le cas du fer (Z=26) et du cuivre (Z=29), c’est la diffusion Compton qui est prépondérante. Or
lors d’une telle interaction la probabilité de perdre un des deux photons γ, et par conséquence
la coïncidence, n’est pas négligeable. Par ailleurs, plus la masse volumique ρ et le numéro ato-
mique d’un élément sont élevés, plus l’épaisseur équivalente nécessaire est faible. La diffusion
des coïncidences étant fonction de l’épaisseur du matériau constituant le blindage, le fer (12,4%)
et le cuivre (9,6%) se révèlent dans ces conditions de piètres candidats. La transmission (96,9%)
et la diffusion (2,8%) des coïncidences seront de ce fait optimales dans le cas du plomb (Z=82).

Concernant l’atténuation des rayons X dans la gamme d’énergie considérée (10-50 keV), il s’avère
que l’effet photoélectrique est l’interaction prédominante pour tout matériau dont le numéro
atomique Z est typiquement supérieur à 15 (cf. Figure 6.25). Sa section efficace σphoto montrant
une forte dépendance en Z5, l’avantage est de nouveau donné au plomb (l’atténuation serait de
97,4% pour 160 µm de plomb).

Figure 6.25 – Régions de prédominance relative des trois principales formes d’intéractions des
photons dans la matière

Les résultats de cette étude désignent le plomb comme étant le candidat le plus approprié
pour réaliser le blindage. Une épaisseur de 150 µm suffit à stopper 97% du rayonnement X
diffusé dans les conditions d’énergie et de diffusion les plus défavorables. La probabilité qu’un
événement soit enregistré sans contamination en conditions spectrales maximale et nominale
est respectivement de 73,5% et de 99,5%. La perte relative de coïncidences inhérente à un
tel blindage est de 3% pour une source ponctuelle dans l’air centrée dans le champ de vue,
et de 7,5% pour une même source placée au centre du fantôme cylindrique d’eau (diamètre :
50 mm, longueur : 100 mm). Cette différence est liée au fait que dans l’eau, les photons γ
de 511 keV interagissent principalement par diffusion Compton (interaction prépondérante) au
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cours de laquelle ils perdent une fraction significative de leur énergie. Or l’atténuation du blin-
dage en plomb est d’autant plus importante que l’énergie des photons est faible. Quel que soit le
milieu considéré (air ou eau), la diffusion des coïncidences dans ce blindage est de l’ordre de 3%.

6.5.3.4 Blindage en plomb de 150 µm

Finalement, une simulation en conditions réelles (régime de fonctionnement maximal) dans
les conditions de diffusion les plus défavorables (fantôme cylindrique d’eau de 50 mm de dia-
mètre et de 100 mm de longueur) a été réalisée au centre de calcul de l’IN2P3 à Lyon. Elle
consiste en une rotation complète (60 s, 1440 projections) du système TEP/Source équipé
d’écrans de protection en plomb de 150 µm d’épaisseur. Pour rendre possible une telle simu-
lation, les projections sont lancées individuellement en parallèle sur les différents processeurs
disponibles de la ferme de calcul. Le spectre d’énergie de la source de rayons X (mesuré) ainsi
que les spectres d’énergie des photons X diffusés par l’objet (simulés) qu’enregistreraient les
modules TEP respectivement en l’absence et en présence du blindage en plomb sont représentés
sur la Figure 6.26. Les flux de photons X de la source, de la composante diffusée et de celle
transmise pour les deux régimes de fonctionnement en conditions réelles sont donnés dans le
Tableau 6.4.

Figure 6.26 – Spectres de la source, de la composante diffusée et de celle transmise à travers
le blindage en plomb en conditions réelles (régime maximal)
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Régime Nominal Régime Maximal
Flux de la source (photons.s−1) 2,25×109 17,5×109

Flux diffusé (photons.s−1) 21×106 255×106

(1×106 par module) (12×106 par module)

Flux transmis (photons.s−1) 100×103 8×106

(5×103 par module) (390×103 par module )

Table 6.4 – Flux de photons X en régimes de fonctionement nominal et maximal

6.5.4 Modélisation de la caméra à pixels hybrides

En parallèle des travaux menés sur le TEP, une nouvelle fonctionnalité permettant la simu-
lation de systèmes TDM a été implémentée dans Gate par Franca Cassol 6 dans le cadre du
projet fGate. Bien que ce simulateur ait été conçu à l’origine pour étudier des systèmes d’ima-
gerie par émission (médecine nucléaire), il est désormais possible (depuis la version 4 de Gate)
de simuler des acquisitions TDM. Le détecteur XPAD3 vient ainsi compléter la modélisation
de notre système hybride, toutes les fonctionnalités étant maintenant réunies pour reproduire
des acquisitions TEP/TDM simultanées.

La structure de la caméra à pixels hybrides XPAD3 est fidèlement reproduite : les pixels,
de surface 130×130 µm2 et d’épaisseur 500 µm de silicium, sont disposés en modules de
80×120 pixels. Chaque module intègre une voire deux colonnes de pixels doubles (320×130 µm2)
selon leur positionnement au niveau du détecteur. Les modules sont assemblés par 7 pour consti-
tuer des barrettes de détection de 560×120 pixels (75,1×15,6 mm2). L’assemblage d’une telle
barrette est illustré schématiquement sur la Figure 6.27. La caméra est finalement composée de
plusieurs barrettes, celles-ci étant inclinées de 7̊ pour permettre leur chevauchement et éviter
de ce fait la présence d’espaces morts entre les barrettes.

Figure 6.27 – Modélisation d’une barrette de détection XPAD3

Afin d’exploiter pleinement les propriétés géométriques du faisceau de rayons X, elles-mêmes
contraintes par la nouvelle configuration du ClearPET, le choix a été fait de placer la caméra à

6. CPPM - UMR6550, IN2P3/U2, Marseille, France (e-mail : cassol@cppm.in2p3.fr).
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310 mm de la source, figeant par la même occasion le facteur d’agrandissement à 2. La détermi-
nation de cette distance repose en définitive sur un compromis entre la nécessité de maximiser
la taille du champ de vue couvert par le TDM et celle d’optimiser la surface d’exposition du
détecteur X. Il s’avère en effet primordial que chaque barrette de détection soit en totalité
couverte par le faisceau incident de rayons X. Ainsi, à une distance de 310 mm, un faisceau
conique collimaté de 20̊ possède un diamètre de 109 mm, de quoi couvrir dans son ensemble
une caméra constituée de 5 barrettes (560×600 pixels) de dimensions 75,1×74,5 mm2 (106 mm
de diagonale). Les principales caractéristiques géométriques du micro-TDM sont résumées dans
le Tableau 6.5.

Distance Source - Axe de rotation 155 mm
Distance Source - Détecteur 310 mm
Facteur d’agrandissement 2

Angle d’émission de la source 20̊ (conique)
Nombre de barrettes de détection 5

Champ de vue axial 37 mm
Champ de vue transverse 38 mm

Table 6.5 – Caractéristiques géométriques du micro-TDM

Une représentation tridimensionnelle du système hybride ClearPET/XPAD3 réalisée avec Gate
est présentée sur la Figure 6.28. La caméra à pixels hybrides, en jaune sur cette figure, est cen-
trée sur le faisceau de rayons X.

Figure 6.28 – Modélisation du système hybride ClearPET/XPAD3

De la même manière que nous nous sommes intéressés précédemment à l’impact des photons
X diffusés par l’objet sur le fonctionnement des modules TEP, il semble tout autant essentiel
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d’apprécier l’importance que pourrait avoir le rayonnement γ sur le fonctionnement du dé-
tecteur X. L’outil de simulation va ainsi permettre de caractériser ce type d’interférence en
étudiant le comportement de la caméra à pixels hybrides lorqu’elle est exposée simultanément
à un faisceau de rayons X et à un flux de photons γ de 511 keV en provenance d’une source de
positons.

Pour cela, considérons le cas d’une simple projection en régime de fonctionnement nominal
d’un fantôme elliptique rempli d’eau (largeur : 35 mm, hauteur : 28 mm, longueur : 60 mm).
Le temps d’exposition est fixé à 0,5 s pour obtenir dans le fond blanc (en dehors de l’objet)
au niveau du détecteur une statistique d’environ 1 000 photons.pixel−1. Deux cas de figure sont
alors confrontés en simulation : la projection est réalisée en l’absence puis en présence d’une
source ponctuelle de positons placée au centre du fantôme (Figure 6.29) dans des conditions
d’activité réelles (10 MBq).

Figure 6.29 – Simulation du système TDM en présence d’une source ponctuelle de positons

Les deux images simulées respectivement en l’absence et en présence de la source positons sont
visibles sur la Figure 6.30. Les lignes verticales claires (sur-comptage) présentes sur chacune
d’elles sont attribuables aux pixels doubles, tandis que les bandes horizontales sombres (sous-
comptage) correspondent aux zones de recouvrement existantes entre les différentes barrettes
de détection. D’un point de vue strictement visuel (subjectif), ces deux projection sont tout
simplement indifférenciables.

Pour comparer plus objectivement ces images, on s’est alors intéressé à leur histogramme res-
pectif, c’est-à-dire à la distribution des pixels en fonction du nombre de photons détectés, ainsi
qu’à un profil horizontal centré, matérialisé en jaune sur chacune d’elles. Les Figures 6.31(a)
et 6.31(b) confrontent respectivement les histogrammes et les profils des images simulées en
l’absence et en présence de photons γ. Quelles que soient les conditions de simulation, on peut
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(a) En l’absence de photons γ (b) En présence de photons γ

Figure 6.30 – Images brutes simulées en régime de fonctionnement nominal du fantôme ellip-
tique remplit d’eau

remarquer une parfaite superposition des figures d’intérêt. Les valeurs extrémales, moyenne
ainsi que la déviation standard relatives aux histogrammes de ces deux images sont mention-
nées dans le Tableau 6.6. Ces informations ont également été déterminées pour l’image résultant
de la soustraction des deux projections. La pertinence ainsi que le bon accord de ces paramètres
confirment que les deux images simulées sont résolument similaires.

(a) Histogrammes (b) Profils horizontaux

Figure 6.31 – Confrontation des images simulées en l’absence et en présence de photons γ

L’ensemble des résultats précédents démontre clairement que la prise de donnée au niveau de
la caméra à pixels hybrides (comptage) n’est absolument pas affectée par la présence d’une
source de positons dans le champ de vue, et ce principalement pour deux raisons. La première
est que le flux de photons γ atteignant la caméra est négligeable devant celui des photons X
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Absence de γ Présence de γ Soustractiona

Valeur minimale (photons.pixel−1) 11 13 -148
Valeur maximale (photons.pixel−1) 1178 1163 168
Valeur moyenne (photons.pixel−1) 176,814 176,761 0,054

Déviation standard (photons.pixel−1) 234,159 234,112 17,802
a Soustraction des projections simulées respectivement en l’absence et en présence de photons γ

Table 6.6 – Caractéristiques des histogrammes relatifs aux images simulées

(103 à 104 fois moindre). D’un côté, nous avons un faisceau collimaté de rayon X extrêmement
intense focalisé sur le détecteur (2 000 photons.pixel−1.s−1 en régime nominal), de l’autre, une
source de positons de faible activité (proportionnellement) à l’origine d’une émission isotrope
de photons γ de 511 keV (seulement 1 photon.pixel−1.s−1 pour une source ponctuelle centrée
de 10 MBq). La seconde est que l’efficacité de la caméra (500 µm de silicium), proche de 51%
pour les photons X dans les conditions spectrales correspondant au régime nominal, n’est plus
que de 1% pour les γ à 511 keV. Tous ces résultats obtenus en simulation vont bien entendu
être confirmés expérimentalement dans le Chapitre 7.

6.5.5 Les images TEP/TDM simulées

Maintenant que le comportement de chacun des deux systèmes en régime de fonctionne-
ment bimodal est bien cerné, les enjeux de l’imagerie hybride TEP/TDM simultanée sont alors
abordés dans la dernière partie de ce chapitre. Il s’agit en effet d’imaginer comment un tel sys-
tème hybride partageant un champ de vue commun pourrait judicieusement fonctionner et être
exploité. Alors qu’en clinique une acquisition TDM ne dure que quelques dizaines de secondes
et fournit des images que l’on peut qualifier d’instantanées, une acquisition TEP, quant à elle,
nécessite en moyenne une vingtaine de minutes et produit des images moyennées dans le temps.
Un des challenges de cette étude consiste donc à réaliser la prise de données TDM durant toute
la durée de l’acquisition TEP, en limitant autant que possible la dose délivrée à l’animal. Le fait
que la caméra à pixels hybrides puisse opérer à très faible flux de rayons X, sans aucun bruit
autre que statistique (poisonnien) [118], rend ce mode d’acquisition envisageable. Par ailleurs,
étant donné que les informations anatomique et fonctionnelle enregistrées dans ces conditions
présentent une parfaite corrélation spatiale et temporelle, il apparaît opportun de mettre à
profit de telles propriétés pour tenir compte pendant l’examen des mouvements physiologiques
de l’animal, notamment de sa respiration. En asservissant l’acquisition simultanée à son cycle
respiratoire, on peut choisir de ne reconstruire les volumes TEP et TDM concomitants que dans
le ou les états physiologiques d’intérêt 7. Les images anatomiques et fonctionnelles reconstruites
seront ainsi dépouvues du flou cinétique inhérent aux mouvements de cet organe (images ins-
tantanées).

7. Poumons pleins, en fin d’inspiration ou poumons vides, en fin d’expiration.
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6.5.5.1 Le protocole de simulation

Un protocole d’acquisition simultanée a été élaboré, puis expérimenté en simulation sur le
fantôme de souris voxélisé et animé MOBY. Comme cela a été précisé, le principe est d’asser-
vir conjointement les acquisitions TEP et TDM au cycle respiratoire de l’animal, ce dernier
étant préalablement discrétisé selon un pas d’échantillonnage approprié. Ainsi, à chaque point
du cycle respiratoire est attribuée une projection angulaire distincte. Le système réalisant plu-
sieurs rotations continues au cours de l’examen, il s’agit de faire en sorte qu’à chaque rotation,
le système reste synchonisé sur le cycle respiratoire. En d’autres termes, il est nécessaire qu’une
projection angulaire donnée reste, d’une rotation à l’autre, associée au même point du cycle
respiratoire. Dans ces conditions, l’ensemble des projections (TEP ou TDM) enregistrées à un
angle donné peuvent être sommées au terme de l’examen. La statistique de comptage dans
chaque projection est ainsi fonction du nombre de rotations du tomographe, et dans le cas
du TDM, également du paramétrage de la source de rayons X. Le nombre de projections par
rotation quant à lui est fonction de la vitesse de rotation du système, sachant que plus elle
sera élevée, plus le flou cinétique inhérent à la rotation continue sera important. Au terme de
l’acquisition simultanée, seuls les états physiologiques d’intérêt sont reconstruits en TEP et en
TDM pour être recalés et fusionnés.

Les seules contraintes que l’on ait imposées à ce protocole concernent :
– Le temps d’acquisition, qui doit être d’une vingtaine de minutes pour atteindre en TEP

une statistique de comptage suffisante vu l’ordre de grandeur des activités injectées à
l’animal.

– Le nombre de projections, qui doit être au minimum de 360 (pas angulaire : 1̊ ) pour que
l’échantillonnage angulaire du champ de vue soit suffisant.

– La statistique de comptage par projection enregistrée par la caméra X qui, au terme de
l’acquisition, doit être au minimum de 1 000 photons.pixel−1 dans le fond blanc. pour
une reconstruction analytique de type FDK, cette valeur statistique doit permettre de
garantir une qualité d’image acceptable dans la mesure ou l’échantillonnage angulaire est
respecté.

– La dose délivée à l’animal au cours de cet examen doit quant à elle être compatible avec
la réalisation d’études longitudinales. L’ordre de grandeur des doses délivées au cours
d’examens TEP (18F) et TDM chez la souris est respectivement compris entre 5 et 100 cGy
[119] et entre 5 et 50 cGy [120]. Pour information, la DL50 (dose létale causant la mort de
50% d’une population donnée) est de l’ordre de 8 Gy chez la souris pour une irradiation
corps entier.

Dès lors, considérons que les fréquences respiratoires et cardiaques de la souris voxélisée MOBY
sont respectivement de 2 et 10 Hz. Comme le montre la Figure 6.32, un échantillonnage correct
du cycle respiratoire peut être réalisé avec 10 points de mesure par cycle (soit 20 par seconde),
ce qui correspond à un temps d’exposition de 50 ms par projection.

Pour pouvoir réaliser la prise de données TDM durant toute la durée de l’acquisition, admettons
que la source de rayons X soit paramétrée sur 40 kV et 400 µA, et soit équipée du filtre addition-
nel mixte de Nb/Mo (75 µmNb + 30 µmMo). Sa fluence est alors de 8 460 photons.pixel−1.s−1

à 310 mm (au niveau de la caméra) et son débit de dose absorbée dans l’air de 0,50 mGy.s−1
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Figure 6.32 – Echantillonnage (50 ms) du cycle respiratoire

à 155 mm (sur l’axe de rotation du système). L’efficacité du détecteur XPAD3-S/Si (500 µm
de silicium) étant dans ces conditions de 51,3%, la fluence mesurée dans le fond blanc par la
caméra est de 4 340 photons.pixel−1.s−1. Pour un temps d’exposition de 50 ms, ce sont quelques
200 photons.pixel−1 qui seront détectés par projection dans le fond blanc. La statistique de
comptage minimale souhaitée au terme de l’acquisition, à savoir 1 000 photons.pixel−1 par pro-
jection dans le fond blanc, est alors atteinte dès 5 rotations. Puisqu’on a tout intérêt à utiliser
les vitesses de rotations faibles 8, une rotation en 240 s (1,5̊ .s−1) permet d’enregistrer 4 800
projections par rotation, pour une durée d’acquisition de 20 min. La dose absorbée dans l’air
delivrée par le TDM dans ces conditions est de 600 mGy sur l’axe de rotation. S’il s’avérait,
vu l’activité injectée à l’animal, que l’acquisition TEP puisse être réalisée en moins de temps
(15 min par exemple), il pourrait être astucieux d’augmenter légèrement la vitesse de rotation
du système jusqu’à 2̊ .s−1 (une rotation en 180 s) et ainsi enregistrer 3 600 projections par ro-
tation. La dose absorbée dans l’air delivrée par le TDM serait dans ce cas réduite à 450 mGy
sur l’axe de rotation.

Etant donné le pas d’échantillonnage adopté, l’ensemble des projections obtenues au terme de
l’examen peut en réalité être segmenté en 10 jeux de données 9 correpondant aux différentes
phases de la respiration. Toutefois, dans des conditions réelles d’acquisition, seuls les états pou-
mons pleins et poumons vides (points de mesure no 9 et no 5 sur la Figure 6.32) seraient bel
et bien dépourvus du flou cinétique dû au mouvement respiratoire, les autres points du cycle
appartenant à des phases d’inspiration et d’expiration auraient une amplitude de mouvement
trop importante pendant la durée de la fenêtre d’exposition. Néanmoins, dans le cas d’une

8. Une étude menée en simulation a montré que pour des vitesses inférieures à 3̊ .s−1, le flou cinétique
inhérent à la rotation continue du système est imperceptible sur les images reconstruites, tant d’un point de vue
qualitatif que du point de vue quantitatif (mesure de la résolution spatiale).

9. 10×480 projections (pas angulaire : 0,75̊ ) dans le premier cas de figure contre 10×360 (pas angulaire : 1̊ )
dans le second.
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reconstruction de l’image TEP événement par événement, c’est-à-dire en mode événementiel
ou mode liste, la modélisation des mouvements respiratoires rendue possible grâce à la TDM
permettrait de corriger ces mouvements, même chez la souris [121] [122].

6.5.5.2 Les simulations

Le fantôme voxélisé MOBY

Pour expérimenter ce protocole, on a recours au système hybride complet décrit dans la
partie précedente et illustré sur la Figure 6.28. Le fantôme de souris MOBY est placé au centre
du champ de vue commun. Ses fréquences respiratoires et cardiaques sont celles définies dans le
protocole, soit respectivement 2 et 10 Hz. Imaginons alors que le cerveau (substance grise) et le
cœur (paroi myocardique) aient tous deux fixés 5 MBq de 18F. L’activité de la source de rayons
X qu’il s’agit de simuler est, quant à elle, de 4,56 GBq. Etant donné qu’il n’est pas possible de
déclarer simultanément deux systèmes d’acquisition dans Gate, les acquisitions TEP et TDM
ont été réalisées successivement d’après le protocole définit plus haut. Seul l’échantillonnage du
fantôme MOBY est différent d’une simulation à l’autre : alors que la taille du volume est de
145×145×200 voxels (taille du voxel : 180 µm3) dans le cas du TEP, elle est de 435×435×600
voxels (taille du voxel : 60 µm3) dans le cas du TDM. En pratique, les deux simulations ont été
lancées sur la grille de calcul EGEE, et plus précisément sur les 420 processeurs du noeud local
qu’accueille le CPPM. Pour rendre possible de telles simulations, les projections sont lancées
individuellement en parallèle sur les différents processeurs disponibles de ce noeud.

La Figure 6.33 illustre deux projections du fantôme MOBY issues de la simulation (560×600
pixels), l’une poumons pleins (point de mesure no 9) et l’autre poumons vides (points de mesure
no 5). Chacune d’entre elles est simplement la résultante de la somme des projections coïnci-
dentes enregistrées au même angle. La statistique de comptage atteinte dans ces projections est
donc de 1 000 photons.pixel−1 dans le fond blanc.

Le fantôme de recalage

En parallèle du fantôme animé MOBY, un autre jeu de données TEP/TDM est produit en
simulation dans le but de déterminer le recalage systématique qui existe entre les deux modali-
tés, du fait de la différence des systèmes d’axes. Un fantôme de recalage a été conçu, modélisé,
puis simulé séquentiellement en TEP et en TDM. Ce fantôme consiste en trois sphères d’eau
de différents diamètres (2, 4 et 6 mm) placées dans l’air à des coordonnées distinctes. Chacune
de ces sphères constitue également une source de positons de 1 MBq d’activité. Pour réduire le
temps de simulation en TDM, une technique de réduction de variance (VRT) a été employée
avec un facteur d’accélération de 10 [123].

6.5.5.3 Les images TDM

Les différents paramètres géométriques du système indispensables à la reconstruction FDK
étant connus en simulation, il n’est pas nécessaire de procéder à une calibration géométrique.
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(a) Poumons pleins (b) Poumons vides

Figure 6.33 – Projections simulées du fantôme MOBY dans les deux états physiologiques
d’intérêt

Avant d’être reconstruites analytiquement par l’algorithme FDK, un certain nombre de manipu-
lations sont préalablement opérées sur les données. Dans un premier temps, les pixels masqués
sont identifiés sur la moyenne des fonds blancs, par seuillage, puis éliminés. Une carte de distor-
sion est alors établie pour prendre en compte la géométrie interne et le tuilage du détecteur. Les
données sont alors traitées a posteriori, lors de la reconstruction FDK : à chaque projection,
on soustrait la moyenne des noirs, on divise par la moyenne des fonds blancs, on corrige de
l’angle solide (projection conique) et de la distorsion. La taille des volumes reconstruits est de
584×584×578 voxels (taille du voxel : 60 µm3).

La synchronisation respiratoire

les coupes résultant d’une reconstruction sur 4 800 projections sont présentées sur la Fi-
gure 6.34(a). Celles résultant de la reconstruction des 480 projections de l’état physiologique
poumons pleins sont quant à elles présentées sur la Figure 6.34(b). Si on confronte ces deux
jeux d’images, on remarque que dans le premier cas, elles sont fortement entachées d’un flou
cinétique inhérent aux mouvements respiratoires : les contours des poumons comme ceux du
cœur ne sont pas distinctement délimités, le pourtour de l’animal au niveau du thorax est
flou, tandis que les côtes sont jointives à certains endroits. Ces différentes détériorations dis-
paraissent lorsque la reconstruction ne concerne que des projections correspondant à l’état
poumons pleins (synchronisation respiratoire). Par contre, du fait du nombre plus restreint de
projections (échantillonnage angulaire réduit d’un facteur 10), le second jeu d’images est plus
bruité.
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Le regroupement des pixels

L’information anatomique du TDM servant principalement de support à l’information fonc-
tionnelle du TEP, une solution pour améliorer le rapport signal sur bruit des images recons-
truites, au détriment de la résolution spatiale, consiste à regrouper les pixels du détecteur
XPAD3. En effet, si on regroupe les pixels par clusters de 2×2, la statistique de comptage est
multipliée par quatre (soit 4 000 photons.pixel−1 par projection dans le fond blanc), tandis que
la résolution spatiale est divisée par deux (soit 130 µm). Les coupes résultant de la recons-
truction des 480 projections de l’état physiologique poumons pleins, une fois les projections
rééchantillonnées, sont présentées sur la Figure 6.34(c). On remarque que contrairement à la
résolution, le contraste et le bruit sur ce jeu d’images est vivement amélioré. Un tel regrou-
pement de pixels peut également être très utile pour réduire la dose delivrée à l’animal : en
conservant le même protocole d’acquisition, la statistique de comptage de 1 000 photons.pixel−1

par projection dans le fond blanc au terme de l’acquisition est atteinte pour une fluence de
rayons X quatre fois moindre (100 µA). Ainsi, la dose absorbée dans l’air sera également divisée
par quatre, soit 150 mGy sur l’axe de rotation. En conclusion, le regroupement de pixels par
quatre est une option pour :

– A dose équivalente, augmenter le rapport signal sur bruit d’un facteur 2,83 [99].
– A statistique de comptage équivalente, réduire la dose delivrée à l’animal d’un facteur 4.

Avec les récents développements de méthodes de reconstruction itératives en TDM, on s’attend
à ce que la qualité des images reconstruites s’améliore à basse statistique. La réduction des doses
delivrées à l’animal pour une qualité d’image équivalente, pourrait ainsi devenir un argument
de choix, rendant particulièrement attractive la tomographie par comptage de rayons X avec
des pixels hybrides.

6.5.5.4 Les images TEP/TDM

La Figure 6.35 illustre les images TEP/TDM du fantôme de recalage. Une parfaite corréla-
tion spatiale des deux volumes reconstruits nécessite d’inverser sur un jeu de données (TEP par
exemple) l’axe z, et de réaliser une rotation de −45̊ dans le plan transverse (autour de l’axe z).
La rotation s’explique par le fait que l’origine d’un des axes transverse du TEP pointe sur le mo-
dule du secteur 0, dont la face d’entrée fait exactement un angle de 45̊ avec celle de la caméra X.

La Figure 6.36 présente une superposition des coupes poumons pleins (en bleu) et poumons
vides (en rouge) en TDM et en TEP. Elles permettent de se rendre compte des déplacements des
structures comme les poumons, le cœur ou encore les côtes, entre les deux états physiologiques
d’intérêt. L’amplitude de déplacement du coeur induit par les mouvements respiratoires laisse
entrevoir la possibilité, même chez la souris, de mettre en oeuvre une correction efficace de ces
mouvements en TEP/TDM dans le cadre d’examens simultanés.

La Figure 6.37 présente les coupes TEP/TDM recalées et fusionnées.
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(a) 4800 projections, 1 000 photons.pixel−1 par projection dans le fond blanc

(b) Synchronisation respiratoire : 480 projections, 1 000 photons.pixel−1 par projection dans le fond
blanc

(c) Synchronisation respiratoire : 480 projections, 4 000 photons.pixel−1 par projection dans le fond
blanc (rééchantillonnage)

Figure 6.34 – Coupes reconstruites du fantôme voxélisé et animé MOBY avec l’algorithme
FDK
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(a) Coupes TDM (b) Coupes TEP

(c) Recalage et fusion des coupes TEP/TDM

Figure 6.35 – Détermination des paramètres du recalage systématique
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(a) Coupes TDM

(b) Coupes TEP

Figure 6.36 – Superposition des coupes poumons pleins (en bleu) et poumons vides (en rouge)
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(a) Coupes poumons pleins

(b) Coupes poumons vides

Figure 6.37 – Recalage et fusion des coupes TEP/TDM de MOBY
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Chapitre 7

Réalisation du tomographe bimodal
ClearPET/XPAD3

7.1 Conception assistée par ordinateur
En parallèle de l’étude Monte Carlo menée sur le système hybride, une modélisation com-

plète du tomographe a été initiée en CAO (conception assistée par ordinateur) dans le but d’une
part de concevoir un rotateur capable d’embarquer l’ensemble des éléments composant les deux
systèmes TEP et TDM, et d’autre part de réaliser les pièces ainsi que les plans nécessaires à
son montage. Le tambour à rotation continue conçu à Lausanne ainsi que la structure fixe le
soutenant seront conservés comme support au nouvel imageur hybride.

7.1.1 La tourelle de détection

Une attention toute particulière a été accordée à la conception de la tourelle de détection
sur laquelle seront montés et fixés les modules TEP, la source de rayons X et la caméra à pixels
hybrides. Une représentation tridimensionnelle de cette tourelle, réalisée en CAO, est présentée
sur la Figure 7.1.

7.1.1.1 Le système TEP

La configuration de détection TEP retenue au terme de l’étude Monte Carlo, à savoir la géo-
métrie J21, a été mise en œuvre au niveau de la tourelle. Les 21 modules phoswich LSO/LuYAP
sont ainsi répartis sur trois anneaux selon un agencement asymétrique à (5+2) modules par
anneau, équipant au final 14 des 20 secteurs angulaires disponibles du système. Pour assurer
leur positionnement précis, les modules TEP sont fixés aux barreaux de la tourelle par leur base
en trois points. Une structure de positionnement constituée d’étagères, elles même soutenues
par des colonnettes, permet de maintenir les modules en place une fois ajustés (cf. Figure 7.2).
Tous les éléments de cet assemblage ont été réalisés en fibre de verre agglomérée dans le but de
limiter une éventuelle diffusion des photons γ. Les modules TEP sont finalement ceinturés de
part et d’autre par un jeu de butées.

123
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Figure 7.1 – Representation de la tourelle de détection en CAO

Le blindage du système TEP contre le rayonnement X diffusé par l’objet est assuré par de
fines couches de plomb (en violet sur la Figure 7.2) collées sur différents supports en matière
plastique peu absorbante. Ces supports, d’une épaisseur suffisante pour garantir une relative
rigidité (800 µm), sont eux même fixés aux étagères inférieure et supérieure de la structure
de positionnement. Alors que les écrans de protection latéraux requièrent 1 mm de plomb, les
écrans hémicylindriques ne sont quant à eux constitués que d’une feuille de 150 µm d’épaisseur.
En pratique, ces feuilles sont installées en dernier et recouvrent légèrement les écrans latéraux
pour assurer une étanchéité parfaite du blindage.

7.1.1.2 Le système TDM

L’armature en aluminium de la tourelle comprend deux supports en vis-à-vis destinés d’un
côté à la fixation de la source de rayons X et de l’autre à celle de la caméra à pixels hybrides
XPAD3-S/Si. Le premier support intègre un collimateur conique en cuivre de 20̊ d’épaisseur
15 mm (en bleu sur la Figure 7.3(a)), positionné de manière à ce qu’il soit parfaitement centré
sur la fenêtre de sortie en béryllium de la source, une fois celle-ci mise en place. Le foyer de la
source est quant à lui centré axialement sur le second anneau de détection du TEP, et placé
à 155 mm de l’axe de rotation du tomographe. Ce support permet également d’accueillir un
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Figure 7.2 – Positionnement des modules TEP et du blindage en plomb

porte filtre en cuivre qui une fois immobilisé dans son emplacement fait partie intégrante du
collimateur. Il est de ce fait possible de placer un filtre additionnel (le filtre mixte Nb/Mo par
exemple) devant la fenêtre de sortie de la source, dans la mesure où ce dernier n’excède pas une
centaine de microns d’épaisseur. Enfin, un obturateur motorisé refermant un bloc de plomb de
1 cm d’épaisseur, peut être en cas de besoin translaté verticalement devant le collimateur pour
stopper intégralement le faisceau de rayons X.

Le second support permet de centrer la caméra à pixels hybrides sur l’axe du faisceau tout en
solidarisant le boîtier dans lequel elle est intégrée à la tourelle de détection (montage goupillé).
En effet, le détecteur X fait en pratique partie intégrante d’un boîtier comprenant notamment
les cartes d’acquisition, d’alimentation et d’entrée/sortie nécessaires à son fonctionnement, pou-
vant être utilisée de manière autonome aussi bien dans les expériences de cristallographie que
d’imagerie. La surface du détecteur est placée à 310 mm de la source, de manière à pouvoir
exploiter pleinement les 5 barrettes constituant la caméra XPAD3-S/Si (cf Figure 7.3(b)). Etant
donné la masse relativement importante supportée par la tourelle de détection, une évaluation
de sa rigidité mécanique a été réalisée par le bureau d’étude, à l’aide d’un outil de simulation.
Les résultats de cette expertise montrent clairement que les déformations que pourrait subir
la tourelle sont minimes : selon le modèle le plus réaliste, la déformation maximale (flèche) du
plateau supérieur serait de l’ordre de 150 µm dans les conditions les plus défavorables [124].

7.1.2 Le prototype rotateur

L’étude CAO s’est en parallèle penchée sur la conception d’un prototype de rotateur en
mesure d’embarquer l’ensemble des éléments composant les deux systèmes TEP et TDM. En
partant du fait que la tourelle de détection constitue le cœur du système hybride, placée au
centre du tomographe, la principale difficulté a été de disposer judicieusement tous les compo-
sants en respectant un certain nombre de contraintes, notamment en matière de connectique.
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(a) Source de rayons X (b) Caméra à pixels hybrides

Figure 7.3 – Positionnement des différents équipements prévus pour le micro-TDM

Pour des raisons de simplicité, l’architecture de lecture du TEP mise en place sur le prototype
de Lausanne (cf. Figure 2.4) a été conservée. Ainsi, chaque secteur est traité par une seule carte
FPGA, qui en pratique sont montées par paires sur un adaptateur de bus, le tout confiné dans
une boîte FPGA. Alors que dans sa version initiale, le ClearPET ne nécessitait que 3 boîtes
FPGA (6 cartes FPGA) et un seul contrôleur PXI (NI PXI-8186) équipé de 3 cartes d’acquisi-
tion NiDAQ (NI PXI-6533), la nouvelle configuration de détection exige dorénavant 14 cartes
FPGA réparties en 8 boîtes, certaines recevant jusqu’à 4 modules TEP (deux par secteurs), et 4
contrôleurs PXI, en partant du principe que chacun d’entre eux peut convenablement supporter
deux cartes d’acquisition. Se rajoute également à cet inventaire les trois blocs de régulation en
tension et en température des modules TEP destinés aux différents anneaux de détection. Ces
derniers seront utilisés tels quels avec leur contrôleur puisque bien dimensionnés pour réguler
et alimenter les 21 modules de la nouvelle géométrie.

Pour finir, un certain nombre de composants essentiels au fonctionnement du TDM sont égale-
ment à prendre en compte. En tête de liste se trouve le générateur de haute tension requis pour
alimenter la source de rayons X. Il est accompagné d’un boîtier assurant l’interface entre une
carte de contrôle PCI (NI PXI-6221) et le générateur HT lui même. C’est par l’intermédiaire
de cette carte, accueillie par l’un des contrôleur PXI, que le pilotage logiciel de la source est
opéré. Il faut en outre considérer d’une part le boîtier XPAD3 dans laquelle se trouve la caméra
à pixels hybrides et d’autre part son propre contrôleur. Une représentation schématique des
différents éléments de la chaîne d’acquisition du système hybride est donnée sur la Figure 7.4.

La solution retenue au terme de l’étude CAO, consiste en un prototype de rotateur à deux
niveaux permettant d’embarquer et d’agencer au mieux tous les composants précédemment lis-
tés. Le premier niveau, présenté sur la Figure 7.5(a), accueille la tourelle de détection, le boîtier
XPAD3 et son contrôleur (le détecteur X étant solidaire de la tourelle), les 4 contrôleurs PXI
ainsi que les trois blocs de régulation en tension et en température des modules TEP. Pour
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Figure 7.4 – Schéma synthétique de la chaîne d’acquisition du système hybride

limiter en partie les contraintes auxquelles est soumise la tourelle, le boîtier XPAD3 est d’une
part soutenu par un support intermédiaire et d’autre part fixé au plateau supérieur par le biais
d’une équerre vissée. Le second niveau quant à lui (Figure 7.5(b)) hébergera les 8 boîtes FPGA,
le générateur de haute tension et son boîtier d’interface ainsi que le contrôleur attaché à la
régulation des modules. Les composants dits secondaires (alimentations continues, bobine de
puissance, carte clock, commutateur ethernet, lasers et autres) trouvent également place sur ce
niveau. La distance séparant les décodeurs de blocs des boîtes FPGA a été optimisée pour que
les nappes qui assurent leur connexion respective soient les plus courtes possibles.

Vu les fortes contraintes mécaniques auxquelles s’expose le rotateur, du fait notamment de la
masse qu’il supporte (environ 70 Kg), il est rapidement apparu indispensable de mener une
étude approfondie (en simulation) visant à renforcer la rigidité mécanique du rotateur. Parmi
les différentes solutions techniques proposées au terme de cet exercice, il a été décidé de rigidifier
la structure du rotateur à l’aide d’une solide armature constituée d’un ensemble de barreaux
en aluminium solidarisant les deux niveaux. Ainsi, une douzaine de tubes ronds de 40 mm de
diamètre externe et de 5 mm d’épaisseur ont été positionnés en périphérie, tout autour du
rotateur. Cette solution, simple à mettre en œuvre, permet de garantir une excellente rigidité
puisqu’on estime que la déformation maximale (flèche) de l’étage supérieur serait inférieure à
50 µm [124].
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(a) Premier niveau (b) Deuxième niveau

Figure 7.5 – Representation en CAO du prototype de rotateur embarquant le système hybride
ClearPET/XPAD3

7.2 Architecture combinée du TEP/TDM

Du point de vue de la législation, un tel système d’imagerie utilisant une source de rayons
X ne peut être exploité que dans une salle d’application conforme à la réglementation en vi-
gueur. Pour pouvoir expérimenter le système hybride avant que ce type d’infrastructure ne soit
achevée au CPPM, il a été décidé de l’assembler dans l’enceinte blindée et confinée prévue
à l’origine pour la nouvelle version du micro-TDM PIXSCAN II. Cette dernière répondant à
toutes les exigences en matière de radioprotection et de sécurité, une habilitation temporaire
permettant d’exploiter pleinement le prototype a été accordée (après contrôle) par l’autorité de
sureté nucléaire (ASN). Le montage préliminaire du tomographe est de ce fait réalisé sur table
dédiée, selon une dispostion quelque peu différente de celle initialement prévu en CAO. Dans
ces conditions, l’ensemble du système est dorénavant fixe tandis que c’est l’objet qui, monté
verticalement sur une platine, est animé d’une rotation.

7.2.1 Le système TEP

Très tôt au cours de ce projet, un effort considérable et soutenu a été apporté au développe-
ment (sous LabVIEWTM) des applications régissant le déroulement de l’acquisition TEP. Alors
que celle gérant la régulation en température et en tension des modules n’a été que sommaire-
ment remaniée et adaptée pour les besoins, celle gérant l’acquisition des données proprement
dite a été profondément modifiée. En effet, la nouvelle géométrie de détection implémentée sur
le système hybride exige désormais de distribuer la conduite de l’acquisition sur 4 contrôleurs
PXI en réseau. Cette application a en conséquence été refondée, simplifiée et fortement optimi-
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sée dans le but de coordonner l’acquisition des données sur les différents contrôleurs embarqués
à partir du PC de contrôle.

Les premières véritables expérimentations (matérielles et logicielles) n’ont réellement dé-
butées qu’avec le montage initial (provisoire) des modules sur la tourelle de détection et le
déploiement du système TEP complet sur banc d’essai. Cette première étape dans la mise
en œuvre du système hybride a permis d’une part de tester l’ensemble de la chaîne d’acqui-
sition TEP et d’autre part d’éprouver et de parfaire l’application gérant l’acquisition de ses
données. Ces travaux nécessitant l’utilisation de sources scellées éméttrices de positons (22Na,
68Ge), l’expérience a été menée en zone surveillée. D’un point de vue matériel, les tests se
sont principalement portés sur les différents composants constituant l’électronique de lecture
(MaPMTs, décodeurs de blocs, cartes FPGA, adaptateurs de bus, cartes d’acquisition NiDAQ)
dont le bon fonctionnement a été systématiquement et rigoureusement vérifié. Une attention
toute particulière a également été apportée à la maintenance de l’ensemble de la connectique
(liaisons électriques, transmissions de données). En parallèle, la mise au point logicielle a per-
mis de rendre l’acquisition de données parfaitement stable, robuste et pleinement opérationnelle.

Une fois la nouvelle configuration du TEP fonctionnelle, ce dernier a été entièrement démantelé
pour être finalement assemblé sur un plateau dédié, conçu pour être accueilli dans la toute
nouvelle enceinte blindée déstinée à la dernière version du micro-TDM PIXSCAN. Pour des
raisons de commodités, la source de rayons X fut la première à avoir été fixée sur la tourelle
de détection au moyen de son support spécifique. Les modules TEP ont après coup été montés
sur cette même tourelle, puis soigneusement positionnés à l’intérieur de la structure de soutien.
La Figure 7.6, sur laquelle sont notamment visibles les étagères, les colonnettes ou encore les
butées constituant cette structure de maintien, illustre la réalisation du montage.

Figure 7.6 – Montage des modules de détection du ClearPET sur la tourelle

Une fois les modules définitivement placés, les supports en matière plastique destinés à recevoir
les écrans de protection hémicylindriques d’une part, et à s’intercaler entre les modules du pre-
mier et troisième anneau de détection d’autre part, ont été soigneusement installés. Pour finir,
les écrans latéraux en plomb ont été collés sur leurs propres supports puis mis en place. La
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tourelle de détection ainsi assemblée est alors ajustée sur la monture de la platine de rotation
porte-objet, de manière à ce que leurs axes respectifs soient confondus, l’ensemble étant en dé-
finitive solidarisé sur le plateau. C’est l’encodeur de position de la platine qui sera utilisé pour
connaître précisément la position angulaire de l’objet. La Figure 7.7(a) présente la tourelle de
détection entièrement assemblée, ajustée et centrée sur la platine de rotation. En dernier lieu,
le système TEP complet a été mis en place sur le plateau : les boîtes FPGA tout autour de
la tourelle, les blocs de régulation en arrière de la source, et les contrôleurs PXI en hauteur
sur des étagères de part et d’autre du plateau. La Figure 7.7(b) fournit une vue d’ensemble du
démonstrateur ClearPET complet installé sur le plateau dédié.

7.2.2 Le système TDM

Le plateau supportant le système TEP complet ainsi que la source de rayons X a ensuite été
transféré dans l’enceinte blindée préalablement aménagée. Le PC de contrôle, placé à l’extérieur
de l’enceinte, est connecté au réseau local (commutateur ethernet) sur lequel se trouvent les 4
contrôleurs PXI et le contrôleur dédié à la régulation des modules. Il permet ainsi d’administrer
les différentes applications nécessaires au déroulement de l’acquisition TEP. De plus, ce PC est
équipé d’une carte de contrôle PCI connectée à la platine de rotation via un contrôleur GPIB. Il
permet donc également de piloter la platine et de récupérer simultanément la position angulaire
de l’objet grâce à son encodeur.

Un fois l’imageur confiné dans son enceinte blindée, les premières expérimentations relatives à
la source de rayons X ont pu débuter. Une application spécifique développée sous LabVIEWTM

permet désormais d’asservir le générateur HT de la source, de manière à ce que l’utilisateur
puisse la commander en tension (0-65 kV) et en courant (0-800 µA). Cette application, déployée
sur le contrôleur PXI assurant de surcroît le pilotage du tube, peut facilement être prise en main
à distance à partir du PC de contôle.

Pour vérifier le bon fonctionnement de la source, le débit de dose absorbé dans l’air pour
différents couples tension-courant et différents filtres additionnels a été mesuré sur l’axe de ro-
tation du système, à l’aide d’un dosimètre PTW DIADOS. Les propriétés spatiales du faisceau
de rayons X filtré (filtre mixte Nb/Mo) et collimaté ont également été contrôlées. En effet, il
était important de s’assurer du bon positionnement de la source sur son support d’une part et
de la bonne collimation du faisceau d’autre part, de manière à ce qu’en aucun cas ce dernier
n’atteigne directement un module de détection TEP. Pour cela, une cartographie de la distri-
bution spatiale du faisceau a été réalisée en exposant un film radiographique Kodak de type
X-OMAT V positionné à 295 mm de la source (surface externe du support XPAD3). Les résul-
tats de ce test, illustrés sur la Figure 7.8, montrent que le faisceau est relativement bien centré
et proprement délimité. Il présente cependant une légère inhomogénéité résiduelle au regard de
l’axe anode-cathode (verticalement) que l’on peut attribuer à l’effet talon. Ses dimensions en
revanche laissent supposer que l’angle d’émission est plutôt proche de 18.5̊ et non de 20̊ comme
prévu intitialement en CAO. Ainsi, pour pouvoir malgré tout couvrir et exploiter pleinement
les 5 barrettes de la caméra, cette dernière sera tout simplement reculée d’une trentaine de
millimètres.
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(a) La tourelle de détection

(b) Le système TEP complet

Figure 7.7 – Assemblage du ClearPET sur un plateau dédié qui sera accueilli dans la nouvelle
enceinte blindée du micro-TDM PIXSCAN II

L’assemblage du micro-TDM et par la même occasion celui du système hybride complet s’est
achevé avec l’emménagement dans l’enceinte blindée du boîtier XPAD3. La caméra à pixels hy-
brides est alors solidarisée à la tourelle de détection au moyen de son support, par le biais d’un
jeu de cales de fixation de 30 mm d’épaisseur. Le détecteur X est ainsi éloigné de la source et
placé à une distance appropriée permettant sa pleine exposition. La Figure 7.9 présente les élé-
ments solidaires de la tourelle de détection constituant le micro-TDM, à savoir respectivement
la source et la caméra à pixels hybrides. Dans le but de réduire au maximum la diffusion des
photons X sur le support de la caméra, une fine feuille de plomb recouvre sa surface interne. Une
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(a) Représentation en dégradé de couleurs (b) Représentation sous forme d’isodoses

Figure 7.8 – Distribution spatiale normalisée du faisceau de rayon X filtré et collimaté à
295 mm de la source (40 kV, 800 µA, 75 µm Nb+30 µm Mo, 180 s d’exposition)

fois le montage finalisé, le boîtier XPAD3 est connecté à son propre PC de contrôle, également
placé à l’extérieur de l’enceinte blindée, via une fibre optique et un convertisseur USB-opto. De
manière à synchroniser la prise d’images (projections) avec la rotation de l’objet sur la platine,
l’application gérant l’acquisition des données a de ce fait été quelque peu remaniée. Certaines
modifications ont également été implémentées pour permettre de stocker localement (sur la
mémoire vive de chaque barrette) l’ensemble des images prises au cours de l’examen, sans avoir
à les transférer au PC de contrôle après chaque rotation de platine. L’intégralité des données
est ainsi transmise à la fin de l’acquisition, ce qui permet de réaliser des examens d’une durée
d’aquisition raisonnable. Une fois le montage entièrement finalisé, chaque modalité d’imagerie
peut opérer indépendamment l’une de l’autre ou encore simultanément.

7.3 Résultats expérimentaux du TEP

Dans cette partie sont présentés les réglages ainsi que les résultats des différentes expéri-
mentations menées sur le TEP. Elle constitue la première des trois étapes dans l’exploitation
du système hybride. La Figure 7.10 présente une photographie de la tourelle de détection du
ClearPET/XPAD3 monté dans l’enceinte blindée.

7.3.1 Réglages du ClearPET

La campagne de mesure réalisée sur le TEP a été précédée du réglage de l’ensemble des
modules de détection, de manière à ajuster précisément et individuellement leur réponse. Au
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(a) Support de la source de rayons X (b) Caméra à pixels hybrides (8 barrettes)

Figure 7.9 – Source de rayons X et caméra XPAD3-S/Si

Figure 7.10 – Montage du système bimodal ClearPET/XPAD3

cours de cette procédure, on a malheureusement été ammené à déconnecter un des modules, le
M21(secteur 3), en raison du dysfonctionnement soudain de la base de son MaPMT. Les don-
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nées présentées dans cette partie ont ainsi été prises avec 20 modules fonctionnels. Le module
défectueux a, quant à lui, récemment reçu une nouvelle base fonctionnelle.

Pour mener à bien cette procédure de réglage, deux sources scellées de 68Ge d’activité 18,5 MBq
au 01/12/2008 (demi-vie : 271 jours) ont été utilisées. L’une est ponctuelle, l’autre cylindrique
homogène de 65 mm de diamètre et de 110 mm de hauteur. Lorsqu’il s’agit de réaliser des acqui-
sitions en présence d’un volume diffusant, le receptacle d’un fantôme mini-deluxe 1 est remplit
d’eau, ce qui permet de se placer dans des conditions de diffusion les plus défavorables (pour
les photons γ comme pour les X). Ce Fantôme possède pour cette occasion deux orifices dédiés,
l’un centré, l’autre excentré radialement de 23 mm, permettant chacun d’accueillir la source
ponctuelle de 68Ge. Une fois mise en place, la source est centrée axialement dans le fantôme
d’eau (cf. Figure 7.11).

Figure 7.11 – Fantôme mini-deluxe remplit d’eau, embarquant au centre la source ponctuelle
de 68Ge

7.3.1.1 Réglage du critère de discrimination des profondeurs d’interaction

Le critère de discrimination de la profondeur d’interaction propre à chaque module TEP est
le premier paramètre d’intérêt qu’il s’agit de fixer. Il permet de déterminer dans quelle couche
du phoswich a eu lieu l’interaction, en se basant sur l’analyse de forme des impulsions de scin-
tillation (cf. partie 2.3.1). Pour cela, il est nécessaire de réaliser l’acquisition des données selon
un mode de fonctionnement dédié, excluant la bibliothèque d’analyse. En effet, la détermina-
tion du paramètre de discrimination, basée sur la distribution des valeurs du dernier échantillon

1. Dimensions du fantôme (plexiglas) : 85 mm de diamètre externe et 75 mm de hauteur. Dimensions du
receptacle : 75 mm de diamètre et 40 mm de hauteur.
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ADC (valeur normalisée a15), nécessite de disposer des données dans leur format brut, avant
qu’elles ne soient analysées puis réduites. Dans ce cas de figure particulier, chaque événement
en provenance des cartes FPGA, encodé sur 320 bits, est directement stocké sur le disque dur
des contrôleurs PXI. L’utilisateur peut ainsi établir, a posteriori, la distribution des valeurs de
a15 afin de déterminer la valeur de coupure optimale pour chaque module TEP. Les différentes
valeurs de discrimination définies lors de cette procédure sont soigneusement consignées dans
une table du programme d’acquisition.

L’acquisition dédiée, d’une durée de 60 s, est réalisée en mode statique et en présence de
la source cylindrique homogène centrée. Les températures, les hautes tensions ainsi que le seuil
matériel appliqué aux modules sont ceux par défaut. En temps normal, le paramètre de discrimi-
nation est défini comme étant la valeur minimisant la contamination d’une composition de deux
gaussiennes, préalablement ajustée sur la distribution des impulsions a15 (cf. Figure 2.7(b)). Ce-
pendant, la valeur déterminée par cette approche n’est pas forcément optimale puisqu’elle ne
correspond pas toujours au minimum local entre les deux répartitions distinctes contenant res-
pectivement les événements LSO et LuYAP. Au niveau des spectres d’énergie mesurés dans
chacune des deux couches d’interaction, cela se traduit par une contamination croisée, certe
minime, mais malgré tout parfaitement identifiable. Il a donc été décidé de définir le paramètre
de discrimination comme étant la valeur minimale d’une fonction polynomiale ajustée entre
ces deux distributions. La Figure 7.12 représente les histogrammes des impulsions a15 pour les
modules des secteurs 12 à 15 (données enregistrées sur le PXI no 3). Le trait bleu représente la
valeur de coupure optimale ainsi déterminée (minimum local) pour chacun de ces modules.

La procédure de réglage du critère d’identification de la couche d’interaction a été réitérée une
fois les modules TEP équilibrés en température, en tension et étalonnés en énergie. Les valeurs
de coupures finales de l’ensemble des modules sont présentées dans le Tableau 7.2.

7.3.1.2 Réglage des températures

Comme cela a été précisé dans la partie 2.2.1, le fait d’appliquer un seuil de discrimination
unique sur les signaux de sortie des MaPMT (signaux d’anodes) nécessite résolument d’égaliser
la réponse lumineuse des deux types de scintilateurs. Cet ajustement est précisément réalisé
au moyen d’une régulation en température des différentes têtes de détection. La dépendance
respective du LSO et du LuYAP vis à vis de la température étant contraire 2, chaque module
TEP possède de ce fait une température de fonctionnement propre (entre 35 et 55̊ C) pour la-
quelle la position moyenne des pics à pleine énergie mesurées dans chacune de ses deux couches
d’interaction est pratiquement confondue. Au cours de cette procédure de réglage, il s’agit donc
d’identifier la température de fonctionnement optimale pour chaque tête de détection.

Une manière pertinente d’illustrer l’incidence d’une telle mise au point consiste à représen-
ter graphiquement pour l’ensemble des modules, la position moyenne et l’écart type de ces pics
à pleine énergie, pour deux acquisitions statiques de la source ponctuelle centrée dans l’air.

2. Lorsque la température augmente, le rendement lumineux (LY) du LSO diminue alors que celui du LuYAP
augmente.
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Figure 7.12 – Détermination de la valeur de coupure optimale permettant la discrimination
des événements en provenance du LSO et du LuYAP

Celles-ci étant réalisées respectivement sans (Figure 7.13(a)) et avec (Figure 7.13(b)) l’optimi-
sation des températures.

7.3.1.3 Réglage des hautes tensions

L’usage du seuil matériel étant commun à l’ensemble des têtes de détection pour des raisons
de commodité, il est essentiel, une fois celles-ci équilibrées en température, d’harmoniser la
position moyenne de leurs pics à pleine énergie autour d’une seule et même valeur. L’amplitude
de l’impulsion de scintillation sur la dernière dynode étant proportionnelle à la tension délivrée
au MaPMT, il s’agit donc, au cours de cette nouvelle procédure, d’ajuster individuellement la
valeur des hautes tensions (entre 850 et 950 V) destinées aux différentes têtes de détection. Une
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(a) Températures par défaut (b) Températures équilibrées

Figure 7.13 – Harmonisation pour chaque tête de détection de la position moyenne des pics à
pleine énergie [u.a.] mesurés dans chacune des deux couches d’interaction

fois l’ensemble de spectres d’énergie correctement équilibrés (en température et en tension), on
procède à une nouvelle acquisition statique de la source ponctuelle (centrée, dans l’air). De la
même manière que précédemment, on peut dès lors illustrer l’incidence de cette mise au point
en comparant les acquisitions réalisées respectivement sans (Figure 7.14(a)) et avec (Figure
7.14(b)) l’optimisation des hautes tensions.

(a) Hautes tensions par défaut (b) Hautes tensions équilibrées

Figure 7.14 – Harmonisation de la position moyenne des pics à pleine énergie [u.a.] des diffé-
rentes têtes de détection autour d’une même valeur

Que ce soit en température ou en tension, le réglage des têtes de détection est obtenu
itérativement par acquisitions statiques successives de 60 s, et nécessite l’usage de la source
cylindrique homogène centrée. Une fois déterminées, les températures et les hautes tensions
de fonctionnement de l’ensemble des modules sont soigneusement consignées dans l’application
gérant conjointement leur régulation. Elles sont également présentées dans le Tableau 7.2.
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7.3.1.4 Étalonnage en énergie

A ce stade du processus de réglage, les têtes de détection sont parfaitement équilibrées en
température et en tension et présentent, dans l’ensemble, des réponses similaires. Cependant,
l’incertitude sur la position des pics à pleine énergie est encore extrêmement importante pour
chacune d’entre elles. Ces fortes dispersions autour de la valeur moyenne s’expliquent en grande
partie par la non uniformité résiduelle de la sensibilité des différents canaux des MaPMT. La vo-
lonté de sélectionner (en dernier lieu) les événements simples dans une fenêtre spectrométrique
appropriée et de rejeter en partie ceux qui ont diffusés, rend ainsi nécessaire un étalonnage en
énergie des différentes têtes de détection.

Le but de la procédure d’étalonnage est de mettre à l’échelle le spectre d’énergie qu’enre-
gistre chaque cristal élementaire (LSO et LuYAP) lorsqu’il est exposé à une source de positons,
de sorte que la position du pic à pleine énergie corresponde à l’énergie des photons d’annihila-
tion incidents, soit 511 keV. Pour cela, une acquisition statique dédiée, d’une durée relativement
longue (720 s) est réalisée en présence de la source cylindrique homogène centrée (spectre d’éner-
gie connu). A cette occasion, les températures et les hautes tensions appliquées sont celles de
fonctionnement (optimisées). Le seuil matériel quant à lui est celui par defaut (650 mV). Dans
un premier temps, une gaussienne est ajustée sur le spectre d’énergie mesuré dans chacun des
cristaux de scintillation, de manière à identifier individuellement la position du pic à pleine
énergie. Un facteur d’étalonnage Fcal, définit comme le rapport entre l’énergie des photons
d’annihilation et la position du pic à pleine énergie, peut dès lors être déterminé pour chaque
cristal. Au terme de cette procédure, les différents facteurs sont soigneusement référencés puis
consignés dans un jeu de fichiers dits de calibration, pour finalement être mis à disposition du
programme d’acquisition. En pratique, ce dernier y a recours pour corriger l’énergie des événe-
ments enregistrés lors du processus de traitement (réduction) des données réalisé sur les cartes
NiDAQ.

Une fois l’ensemble des têtes de détection correctement équilibrées et étalonnées, on procède
à une nouvelle acquisition statique de la source ponctuelle (centrée, dans l’air). De la même ma-
nière que précédemment, on peut illustrer l’incidence de l’étalonnage en énergie en représentant
graphiquement la position moyenne et l’écart type des pics à pleine énergie de l’ensemble des
modules, pour les acquisitions réalisées respectivement en faisant abstraction (Figure 7.15(a)) et
en tenant compte (Figure 7.15(b)) de l’étalonnage. Finalement, le processus de réglage s’achève
par la mise à jour des valeurs de discrimination de la profondeur d’interaction.

Il peut également être intéressant de se concentrer, à chaque étape du pocessus de réglage,
sur le comportement d’une des têtes de détection. Si on prend l’exemple du module M8 qui
équipe le troisième anneau du secteur 12, on est en mesure, pour chacune des différentes acquisi-
tions de la source ponctuelle, de spécifier la position moyenne des pics à pleine énergie ainsi que
leurs résolutions (en énergie) associées. L’ensemble de ces données est présenté dans le tableau
7.1. Une fois équilibrée et étalonnée, la matrice de cristaux présente une réponse extrêmement
homogène et cohérente. La position moyenne des pics à pleine énergie est respectivement de
513± 2 keV pour le LSO et de 510± 3 keV pour le LuYAP. Les résolutions associées, quant à
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(a) Têtes équilibrées, non étalonées (b) Têtes équilibrées et étalonées

Figure 7.15 – Étalonnage en énergie des différentes têtes de détection autour de 511 keV

elles, sont de 30± 2% pour le LSO et de 27± 3% pour le LuYAP. Le recours à l’étalonnage en
énergie, finalisé à Marseille, a permis d’améliorer ces valeurs de dispersion et de résolution par
rapport à celles mesurées à Lausanne [48].

Position moyenne Résolution en énergiedu pic à pleine énergie

LSO LuYAP LSO LuYAP

Ta et HTb par défaut, 778± 106 624± 70 30± 3% 30± 4%pas d’étalonnage

T équilibrées, HT par défaut, 729± 98 708± 79 31± 3% 28± 4%pas d’étalonnage

T et HT équilibrées, 504± 57 492± 44 30± 2% 27± 3%pas d’étalonnage

T et HT équilibrées,
étalonnagec 513± 2 keV 510± 3 keV 30± 2% 27± 3%

a T : Températures
b HT : Hautes Tensions
c Les spectres d’énergie étant étalonnés, la position moyenne des pics à pleine énergie est donnée
en keV

Table 7.1 – Position et résolution moyennes des pics à pleine énergie du module M8
en fonction des réglages réalisés (source ponctuelle centrée dans l’air)

Afin d’apprécier l’incidence globale du réglage sur l’allure des spectres d’énergie, considé-
rons de nouveau le cas de deux acquisitions de la source ponctuelle (centrée, dans l’air). Dans
le premier cas, ni les températures ni les hautes tensions ne sont optimisées (valeurs par défaut)
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et l’étalonnage n’est pas utilisé. Dans le second, températures et hautes tensions sont équili-
brées (optimisées), les différentes têtes de détection sont étalonnées. La Figure 7.16 présente
les spectres d’énergie mesurés individuellement par les 2×64 cristaux (matrice) du module M8,
dans chacune de ces deux situations. Les spectres du LSO sont dessinés en rouge, tandis que
ceux du LuYAP sont en bleu.

(a) Tête non équilibrée, non étalonnée (b) Tête équilibrée et étalonnée

Figure 7.16 – Spectres d’énergie mesurés par la matrice de cristaux du Module M8

L’effet Compton étant prédominant à 511 keV dans le LSO comme dans le LuYAP, ce type
d’interaction, lorsqu’il a lieu dans des cristaux situés en périphérie de la matrice, s’accompagne
volontiers de l’échappement du photon γ. L’énergie des événements détectés dans ces conditions
étant biaisée, ces derniers, qui devraient en toute logique faire partie intégrante du pic à pleine
énergie, rejoignent finalement la composante de basse énergie. Ainsi, sur l’ensemble des spectres
mesurés en périphérie des matrices, l’amplitude du pic à pleine énergie apparaît nettement ré-
duite alors que celle de la composante de basse énergie se révèle, au contraire, considérablement
accrue.

Les Figures 7.17 et 7.18 présentent, quant à elles, les spectres d’énergie mesurés respectivement
par les différents modules des secteurs 12 à 15 (PXI no 3) et par l’ensemble des modules de
détection, pour chacune des deux acquisitions. L’influence du processus de réglage est une fois
encore nettement observable sur chacune de ces deux figures.

7.3.1.5 Le fenêtrage spectrométrique

En définitive, dans le cas d’une source ponctuelle centrée dans l’air, la position moyenne des
pics à pleine énergie de l’ensemble des 20 têtes de détection est de 509± 10 keV pour le LSO
et de 508± 8 keV pour le LuYAP. Les résolutions associées s’élèvent à 33± 3% pour le LSO
et à 31± 3% pour le LuYAP. Les barres verticales noires, visibles sur les Figures 7.17 et 7.18,
constituent les bornes inférieure et supérieure de la fenêtre spectrométrique. Cette dernière,
dont la largeur a été fixée à une fois et demi la résolution en énergie moyenne du système (soit
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(a) Têtes non équilibrées, non étalonnées (b) Têtes équilibrées et étalonnées

Figure 7.17 – Spectres d’énergie mesurés par les différents modules des secteurs 12 à 15

(a) Spectre non équilibré, non étalonné (b) Spectre équilibré et étalonné

Figure 7.18 – Spectre d’énergie global (moyen) mesuré par l’ensemble des modules de détection

250 keV) est centrée sur 525 keV. Ainsi, seuls les événements simples situés entre 400 et 650 keV
sont en temps normal concernés par la recherche des coïncidences.

Pour identifier la provenance des photons γ diffusés, exclus en grande partie par le fenêtrage
spectrométrique, deux acquisitions de la source ponctuelle placée au centre du champ de vue
ont été réalisées successivement dans l’air et dans le fantôme mini-deluxe remplit d’eau. La
Figure 7.19(a) confronte les spectres d’énergie des événements simples mesurés par l’ensemble
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Secteur Anneau (Ring) Module Valeur DOI Température Haute Tension
0 1 0 0 49 C̊ 888 V
1 1 5 0.0005 54 C̊ 854 V
2 1 22 −0.0005 37 C̊ 925 V
3 1 21 0.023 48 C̊ 841 V
4 1 20 0.002 47 C̊ 934 V

5 0 19 0.001 42 C̊ 885 V
2 18 0.004 39 C̊ 876 V

6 0 17 0.001 48 C̊ 883 V
2 16 0.003 43 C̊ 895 V

9 1 13 0.0005 53 C̊ 886 V
10 1 12 0.002 37 C̊ 906 V

11 0 11 0.001 55 C̊ 869 V
2 10 0.004 25 C̊ 932 V

12 0 9 −0.0005 53 C̊ 935 V
2 8 −0.001 49 C̊ 871 V

13 0 7 0.001 49 C̊ 915 V
2 6 0.0005 25 C̊ 907 V

14 0 4 −0.004 46 C̊ 957 V
2 3 −0.001 50 C̊ 895 V

15 0 2 −0.002 56 C̊ 900 V
2 1 0 51 C̊ 888 V

Table 7.2 – Valeurs des différents paramètres de réglages des modules de détection TEP

des modules de détection dans chacun de ces deux cas. Les spectres du LSO sont dessinés en
rouge, tandis que ceux du LuYAP sont en bleu. Les courbes tracées en traits pointillés et en
traits pleins correspondent aux mesures réalisées respectivement dans l’air et dans l’eau. Dans
le premier cas (dans l’air), la composante de basse énergie est issue quasi exclusivement de
la diffusion Compton dans les cristaux de scintillation, et apparaît comme secondaire devant
l’amplitude du pic à pleine énergie. Dans le second, la présence du milieu diffusant modifie no-
tablement la donne, la diffusion Compton étant également prédominante dans l’eau à 511 keV.
Désormais, l’origine des événements diffusés est double : à la diffusion dans les cristaux s’ajoute
la diffusion dans le fantôme, ce qui a pour conséquence de majorer la composante de basse
énergie, au détriment du nombre d’événements détectés à pleine énergie.

Toutefois, l’origine des événements (simples) diffusés que l’on détecte prend toute son impor-
tance lorsqu’on se concentre sur les coïncidences. La Figure 7.19(b) confronte, dans les mêmes
conditions, les spectres d’énergie des coïncidences enregistrés dans une fenêtre temporelle de
10 ns, sans qu’aucun fenêtrage en énergie n’ait été préalablement appliqué. On remarque à
présent que la composante de basse énergie est identique quelles que soient les conditions de
mesure, ce qui laisse supposer que les coïncidences diffusées que l’on détecte proviennent quasi
exclusivement des cristaux de scintillation. Vu le faible angle solide de détection du système, il
est fort probable que toute diffusion dans le fantôme conduise à la perte des coïncidences corres-
pondantes. Ainsi, le fait d’exclure les événements simples de basse énergie (quelle que soit leur
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(a) Evénements simples (b) Coïncidences

Figure 7.19 – Confrontation des spectres d’énergie mesurés respectivement dans l’air (traits
pointillés) et dans l’eau (traits pleins)

origine) via un fenêtrage spectrométrique, permet d’éliminer essentiellement des coïncidences
diffusées dans les détecteurs.

7.3.1.6 Choix du seuil matériel

Pour clôturer cette partie traitant du réglage des têtes de détection, le seuil de déclenche-
ment, qui est commun à l’ensemble des MaPMT, doit être idéalement choisi. Ce paramètre
d’intérêt, qui influence grandement l’allure des spectres d’énergie, doit être déterminé de sorte
que le nombre de coïncidences enregistrées dans la fenêtre spectrométrique soit maximal. Pour
mener à bien cette étude, plusieurs acquisitions statiques ont été réalisées avec différents seuils
de déclenchement (350, 500, 650, 800 et 950 mV). La source ponctuelle de 68Ge est, à cette
occasion, placée au centre du champ de vue successivement dans l’air et dans le fantôme mini-
deluxe remplit d’eau.

La Figure 7.20(a) présente les spectres d’énergie des événements simples mesurés respectivement
dans l’air (traits pointillés) et dans l’eau (traits pleins), pour ces différents seuils de déclenche-
ment. En pratique, le fait d’élever la tension de seuil rend plus sélectif la détection d’événements
à pleine énergie, et limite la composante de basse énergie (diffusés). Dans l’eau comme dans
l’air, il apparaît que la fraction la plus importante d’événements situés dans la fenêtre spec-
trométrique est obtenue pour un seuil de 650 mV. Lorsque le seuil est trop bas (350 mV),
l’affaiblissement prononcé du pic à pleine énergie observé sur les spectres est à mettre sur
le compte de la diaphonie entre pixels, qui, en donnant lieu à des déclenchements multiples,
conduit au rejet électronique d’événements valides.

La Figure 7.20(b), quant à elle, compare les spectres d’énergie des coïncidences enregistrées
dans l’eau pour ces même seuils (fenêtre temporelle : 10 ns), selon qu’un fenêtrage en éner-
gie ait été préalablement appliqué (traits pleins) ou non (traits pointillés) sur les événements
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(a) Evénements simples mesurés dans l’air (traits poin-
tillés) et dans l’eau (traits pleins)

(b) Coïncidences enregistrées dans l’eau, selon que le fe-
nêtrage en énergie ait été préalablement appliqué (traits
pleins) ou non (traits pointillés)

Figure 7.20 – Confrontation des spectres d’énergie mesurés pour différents seuils matériels

simples. Dans le premier cas de figure, lorsqu’une telle discrimination précède la recherche des
événements coïncidents, la fraction la plus importante de coïncidences située dans la fenêtre
spectrométrique est une nouvelle fois obtenue pour un seuil de 650 mV. Les résultats de cette
étude suggèrent par conséquent que la valeur du seuil matériel la plus appropriée est de 650 mV.

Une fois les têtes de détection parfaitement réglées (T et HT de fonctionnement) et para-
métrées (DOI, étalonnage et seuil matériel), la sensibilité absolue du système (configuration J21

sans le module M21) a pu être évaluée pour une source ponctuelle placée dans l’air, au centre
du champ de vue. Pour cela, une acquisition de 30 s est réalisée en présence de la source de
68Ge, dont l’activité (connue) est corrigée de la décroissance radioactive d’une part et du fac-
teur d’embranchement 3 d’autre part. La sensibilité absolue est de 0,36% lorsque la recherche
des coïncidences est opérée dans une fenêtre temporelle de 10 ns et concerne l’ensemble des
événements simples détectés. Elle n’est plus que de 0,15% lorsqu’un fenêtrage en énergie (400
- 650 keV) est préalablement appliqué sur ces mêmes événements.

7.3.2 Le protocole expérimental

Une fois le système TEP opérationnel et idéalement réglé, il s’agit, au cours des expéri-
mentations ultérieures, de démontrer que ce dernier est parfaitement capable de fonctionner en
présence d’un faisceau de rayons X, dans des conditions d’énergie, de flux et de diffusion les plus
défavorables, ce qui s’avère être le point critique de cette étude sur la faisabilité d’une acquisition
TEP/TDM simultanée. Un protocole de mesures a ainsi été élaboré et spécifie les conditions
expérimentales dans lesquelles les différentes acquisitions TEP (statiques et tomographiques)
doivent être réalisées pour qu’en toute objectivité cette aptitude soit établie. En pratique, une
même série d’acquisitions est réalisée dans chacun des quatre cas de figures suivants :

3. Le facteur d’embranchement de la voie de désintégration β+ du 68Ge est de 90%.
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1. Sans blindage, en l’absence de rayons X, de manière à constituer le jeux de données de
référence auquel seront confrontées toutes les autres données d’acquisition.

2. Sans blindage, en présence de rayons X, pour mettre clairement en évidence l’effet in-
désirable d’empilement qui rend impossible toute acquisition TEP sans une protection
appropriée. Ce n’est qu’au terme de cette étape que les feuilles de plomb constituant le
blindage des modules phoswich ont pu être collées définitivement sur leur support hémi-
cylindrique.

3. Avec blindage, en présence de rayons X, afin de s’assurer du bon comportement du système
en régime de fonctionnement bimodal simultané.

4. Avec blindage, en l’absence de rayons X, dans le but d’évaluer l’impact des protections
sur le système, en terme de sensibilité notamment.

Quelles que soient les conditions expérimentales, les deux types de source de 68Ge (ponctuelle et
cylindrique homogène) ont été indifféremment employées, la source ponctuelle étant auquel cas
placée dans le fantôme mini-deluxe remplit d’eau (conditions de diffusion les plus défavorables).
Lorsque la source de rayons X est nécessaire, celle-ci est paramétrée selon plusieurs régimes de
fonctionnement, en présence du filtre additionnel mixte de Nb/Mo. Les tensions appliquées sont
de 40 et 50 kV, pour des courants allant de 100 à 800 µA (100, 200, 400 et 800 µA). Rappelons
que les couples [50 kV - 800 µA] et [40 kV - 200 µA] constituent respectivement les régimes de
fonctionnement maximal et nominal de la source.

7.3.3 Acquisitions sans blindage, en présence de rayons X

Pour pouvoir qualifier et quantifier l’influence du faisceau de rayons X sur le fonctionne-
ment du TEP lorsque celui-ci est dépourvu de ses protections, les données d’acquisition réalisées
sans blindage, en présence de rayons X, sont confrontées à celles prisent dans les conditions de
référence (sans blindage, en l’absence de rayons X). Le comportement des spectres d’énergie
(événements simples et coïncidences), celui du temps de vol ou encore les différentes valeurs
de comptage sont autant de paramètres pertinents pour caractériser, dans ces conditions, la
dépréciation des performances du système. Les données que l’on a choisi de présenter dans
cette partie correspondent à des acquisitions statiques de la source ponctuelle placée au centre
du fantôme. Celles enregistrées en présence du faisceau de rayons X ont été obtenues à tension
maximale (50 kV).

Comme cela a été expliqué dans la partie 6.5.2, l’intense flux de photons X diffusés par le
fantôme atteignant les modules phoswich est à l’origine d’une contamination des événements
TEP détectés. Cette contamination se traduit en pratique par une altération de la mise en
forme des impulsions de scintillation (signal de dynode) d’autant plus importante que le flux
de photons X est conséquent. Etant donné que le calcul de l’énergie, la détermination de la
position temporelle et l’identification de la couche d’interaction des événements sont fonction
de la forme de leurs impulsions, on s’attend à ce que ces différentes propriétés soient biaisées.
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Les événements simples

La Figure 7.21, par exemple, illustre le comportement spectral des événements simples
lorsque le courant de la source augmente. On remarque que les spectres d’énergie se déforment
progressivement à mesure que le flux de rayons X s’intensifie : ils s’affaissent, se dilatent et
ont globalement tendance à se lisser, ce qui a pour effet de dégrader la résolution en énergie
du système. L’énergie des événements étant majorée par un fort effet d’empilement dans les
cristaux scintillant, ces spectres sont également translatés vers les hautes énergies. De ce fait, les
événements détectés à pleine énergie s’échappent progressivement de la fenêtre spectrométrique
pour se retrouver au delà de la borne supérieure (650 keV). A basse énergie, l’exposition des
modules au flux de photons X diffusés par le fantôme facilite le déclenchement d’événements
qui en temps normal ne seraient pas détectés. Une fois le regime maximal atteint, l’intensité de
ce flux est tel que le pic à pleine énergie s’efface complètement devant la composante de basse
énergie qui devient alors conséquente.

Figure 7.21 – Spectres d’énergie des événements simples

Les coïncidences

L’ensemble de ces observations s’applique également au comportement spectral des coïnci-
dences. La Figure 7.22 présente ainsi les spectres d’énergie des coïncidences enregistrées dans
une fenêtre temporelle de 10 ns, dans chacun des cas de figure. Les événements issus du LSO et
du LuYAP y sont représentés respectivement en traits pleins et en traits pointillés. A mesure que
le flux de rayons X s’intensifie, on remarque également que la détermination de la provenance
des événements (couche d’interaction) est progressivement biaisée : alors que le nombre d’événe-
ments issus du LSO diminue, le nombre d’événements étiquetés comme LuYAP augmente, à tel
point qu’en régime de fonctionnement maximal, on enregistre quasiment autant d’événements
issus du LuYAP que du LSO, ce qui est physiquement erroné. Ce comportement est de nouveau
expliqué par le fort effet d’empilement dans les cristaux, à l’origine du réhaussement de la queue
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des impulsions de scintillation. Le fait que l’identification de la couche d’interaction soit basée
sur la méthode du dernier échantillon, explique qu’en présence de rayons X on observe une telle
migration des événements de la couche du LSO vers celle du LuYAP.

Figure 7.22 – Spectres d’énergie des coïncidences, pour des interactions issues du LSO (traits
pleins) ou du LuYAP (traits pointillés)

Les temps de vol

Finalement, la Figure 7.23 illustre le comportement du temps de vol des paires de photons
détectées en coïncidence lorsque le courant de la source augmente. A cette occasion, la recherche
des coïncidences a été réalisée dans une fenêtre temporelle de 50 ns, et a concerné l’ensemble
des événements simples détectés. Afin de déterminer la résolution temporelle (globale) du sys-
tème dans chaque cas de figure, une gaussienne a été ajustée sur chacune des mesures en temps
de vol correspondantes. A mesure que le flux de rayons X s’intensifie, on remarque que ces
histogrammes s’affaissent et se dilatent, rendant inopérante la résolution en temps : alors que
cette grandeur est de l’ordre de 7,5 ns (largeur à mi-hauteur) dans les conditions de référence,
elle se dégrade progressivement pour atteindre 20,8 ns en régime de fonctionnement maximal.
La détermination de la position temporelle des événements étant basée sur le temps de montée
maximal du signal de dynode, toute altération de sa mise en forme rend à coup sûr fautif l’éti-
quetage en temps des événements (simples) détectés.

Les valeurs de comptage

Du point de vue des différentes valeurs de comptage, il s’avère qu’en mode de fonctionne-
ment simultané, sans blindage, le nombre global d’événements simples a tendance à augmenter
avec l’intensité du flux de rayons X. La raison est probablement celle qui a été avancée pré-
cédemment : lorsque les modules TEP sont exposés à un flux de photons X diffusés, l’effet
d’empilement facilite le déclenchement d’un certain nombre d’événements de basse énergie (dif-
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Figure 7.23 – Temps de vol des paires de photons détectés en coïncidence

fusés) qui ne seraient pas détectés en temps normal. Le nombre global de coïncidences suit par
conséquent une progression tout à fait comparable, le nombre de diffusés dans les cristaux de
scintillation étant majoré. Toutefois, en raison de la forte déformation des spectres d’énergie
à mesure que le flux de rayons X s’intensifie, le nombre de coïncidences que l’on enregistre en
dernier lieu dans la fenêtre temporelle de 10 ns, une fois le fenêtrage en énergie (400 - 650 keV)
appliqué, diminue rapidement en présence de rayons X.

7.3.4 Acquisitions avec blindage

Une fois le système équipé de ses protections, il s’agit d’évaluer son comportement et ses
performances, que le régime de fonctionnement soit simultané ou non. Ainsi, les données d’ac-
quisition réalisées avec blindage, respectivement en présence et en l’absence de rayons X, sont
confrontées à celles prisent dans les conditions de référence (sans blindage, en l’absence de
rayons X). Les différents paramètres d’intérêt évoqués dans la partie précédente, à savoir le
comportement des spectres d’énergie, celui du temps de vol ou encore les différentes valeurs
de comptage, ont de nouveau été adoptés pour caractériser les performances du système. Les
données que l’on a choisi de présenter dans cette partie correspondent à des acquisitions tomo-
graphiques de la source ponctuelle dans le fantôme, en position excentrée. Chaque acquisition
est réalisée en mode pas à pas (step and shoot) et consiste en 720 projections d’une demi se-
conde d’exposition chacune. Les quatres cas de figure qu’il est particulièrement intéressant de
confronter sont les suivants :

1. Sans blindage, en l’absence de rayons X (conditions de référence).

2. Sans blindage, en régime de fonctionnement maximal (50 kV, 800 µA).

3. Avec blindage, en régime de fonctionnement maximal.

4. Avec blindage, en l’absence de rayons X.
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Les événements simples

La Figure 7.24 illustre le comportement spectral des événements simples dans chacune de
ces situations. Vue l’allure des différents spectres d’énergie mesurés, force est de constater que
le blindage offre une excellente protection contre le rayonnement X diffusé par le fantôme, et
ce dans des conditions d’énergie, de flux et de diffusion les plus défavorables. Que l’on soit en
présence ou non de rayons X, la réponse du système avec blindage est proche de celle que l’on
peut mesurer dans les conditions de référence. Dans ces deux cas de figure, la résolution en
énergie, que l’on peut déterminer en ajustant une gaussienne sur le pic à pleine énergie des
spectres correspondants, est correctement préservée : cette dernière est respectivement de 37%
et de 36% (largeurs à mi-hauteur) en présence et en l’absence de rayons X, contre 35% dans
les conditions de référence. L’atténuation du plomb étant d’autant plus importante que l’éner-
gie des photons est faible, on remarque qu’une partie des événements simples de basse énergie
(diffusés dans le fantôme) est manquante puisque stoppée par le blindage. Quant à la légère
translation des spectres d’énergie, celle-ci est imputable à la fluctuation des cartes électroniques
de régulation en tension des MaPMT.

Figure 7.24 – Spectres d’énergie des événements simples

Les coïncidences

La Figure 7.25 illustre, quant à elle, le comportement spectral des coïncidences enregistrées
dans une fenêtre temporelle de 10 ns, dans chacune de ces situations. Les événements issus du
LSO et du LuYAP y sont représentés respectivement en traits pleins et en traits pointillés. De
nouveau, l’efficacité du blindage contre le flux de photons X diffusés est clairement appréciable
sur cette figure : grâce à cette protection, le système recouvre remarquablement bien son apti-
tude à identifier la provenance des événements (couche d’interaction), et ce dans des conditions
extrêmement défavorables.



150 CHAPITRE 7. RÉALISATION DU TOMOGRAPHE BIMODAL CLEARPET/XPAD3

Figure 7.25 – Spectres d’énergie des coïncidences, pour des interactions issues du LSO (traits
pleins) ou du LuYAP (traits pointillés)

Les temps de vol

Finalement, la Figure 7.26 illustre le comportement du temps de vol des paires de photons
détectés en coïncidence dans chacune de ces situations. Là encore, l’importance du blindage est
clairement mise en valeur sur cette figure : en régime de fonctionnement maximal, cette protec-
tion permet en définitive de garantir le bon étiquetage en temps des événements détectés. Que
l’on soit en présence ou non de rayons X, la mesure en temps de vol du système avec blindage est
proche de celle que l’on peut mesurer dans les conditions de référence. La résolution temporelle
est ainsi correctement préservée : en présence et en l’absence de rayons X, elle est respective-
ment de 7,6 ns et de 6,9 ns (largeurs à mi-hauteur), contre 7,2 ns dans les conditions de référence.

Les valeurs de comptage

Du point de vue des différentes valeurs de comptage, la perte relative d’événements simples
inhérente au blindage est de 7,5% lorsque la source ponctuelle est excentrée dans le fantôme
mini-deluxe. Au niveau des coïncidences (fenêtre temporelle : 10 ns), elle est respectivement de
8,5% et de 11% selon que le fenêtrage en énergie (400 - 650 keV) ait été préalablement appliqué
ou non. Ces valeurs de comptage sont résolument similaires que l’on soit en présence ou non
de rayons X (cf. Figure 7.27). Lorsque la source est placée au centre de ce même fantôme, la
perte relative d’événements simples inhérente au blindage est cette fois de 6,5%. Au niveau des
coïncidences, elle est respectivement de 6,5% et de 10% selon que le fenêtrage en énergie ait
été préalablement appliqué ou non. Une simulation réalisée dans ces conditions (source ponc-
tuelle centrée dans un tel fantôme) témoigne du parfait accord avec ces résultats expérimentaux
puisqu’elle conduit à une perte relative de coïncidences de 11% lorsque la recherche est opé-
rée dans une fenêtre temporelle de 10 ns et concerne l’ensemble des événements simples détectés.
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Figure 7.26 – Temps de vol des paires de photons détectés en coïncidence

Figure 7.27 – Valeurs de comptage observées pour les différents cas de figure

7.3.5 Mesure de résolutions spatiales

En plus des différents paramètres d’intérêt précédemment étudiés, des mesures de résolu-
tion spatiale ont également été considérées et confrontées. Ainsi, pour chacun des quatres cas
de figure décrit dans la partie 7.3.4, les données d’acquisitions tomographiques de la source
ponctuelle au centre du fantôme rempli d’eau et en deux positions excentrées distinctes de 90̊
(environ) sont associées pour constituer un jeu de données à trois sources ponctuelles. Chacun
de ces jeux de données est ensuite traité : un fenêtrage en énergie (400 - 650 keV) est appliqué
sur les événements simples et la recherche des coïncidences est opérée dans une fenêtre tem-
porelle de 10 ns. La localisation absolue des événements est déterminée en leur associant, par
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recoupement temporel, la position angulaire de la platine de rotation fournie par son propre
encodeur de position. Les coïncidences sont en fin de compte rangées dans des sinogrammes
suréchantillonnés (différence d’anneaux maximale : 5), à partir desquels sont reconstruites ana-
lytiquement (FBP3DRP) des coupes axiales de 1,15 mm d’épaisseur pourvues de pixels de
0,575×0,575 mm2. Les différentes mesures de résolutions spatiales (axiales et transverses) sont
réalisées sur la coupe centrale, au centre du champ de vue, en ajustant une gaussienne succes-
sivement sur les profils radial, transversal et axial de chacune des trois sources. La Figure 7.28
confronte les coupes centrales reconstruites des jeux de données acquis en présence de rayons
X, respectivement avec et sans blindage. Les valeurs de résolutions spatiales, exprimées selon
le standard NEMA NU 2-2001 4, sont présentées dans le Tableau 7.3.

(a) Absence de blindage (b) Avec le blindage

Figure 7.28 – Coupes centrales reconstruites des jeux de données acquis en présence de RX
(régime maximal)

Ces résultats montrent qu’en régime de fonctionnement simultané, sans protections appropriées,
le système souffre d’une dégradation de ses résolutions spatiales. Cet effet notoire est en réalité
la conséquence du biais extrêmement important introduit lors de l’identification de la couche
d’interaction. En effet, losque la détermination de la profondeur d’interaction est fautive, la
reconstruction des lignes de réponse l’est également. Les résolutions sont ainsi dépréciées trans-
versalement, d’autant plus fortement que la source est excentrée, et axialement, quelle que soit
la position de la source. Il semble que ce soit la résolution transverse radiale (TrR) qui souffre
le plus des effets délétères d’une exposition au flux de photons X diffusés par le fantôme. Sur
la Figure 7.28(a), cela se traduit par une forte déformation des sources excentrées qui prennent
radialement une forme ovale. En revanche, une fois le système équipé de son blindage, que l’on
soit en présence ou non de rayons X, les valeurs de résolutions spatiales sont proche de celles
que l’on peut mesurer dans les conditions de référence.

Cette étude terminée, nous pouvons conclure qu’au vu de l’ensemble des résultats, le sys-
tème TEP est parfaitement apte à fonctionner en présence d’un faisceau de rayons X, et ce

4. A noter qu’il existe une nouvelle norme pour la TEP petit animal [125] qui n’est pas encore en notre
possession.
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FWHMa / FWTMb en mm, dans l’eau

Sans blindage Sans blindage Blindage Blindage
Sans RX 50 kV - 800 µA 50 kV - 800 µA Sans RX

Au Centre Trc 2,15 / 3,92 2,18 / 3,96 2,11 / 3,84 2,01 / 3,62
Ad 2,98 / 5,43 3,22 / 5,79 2,98 / 5,43 2,98 / 5,43

A 23 mm
TrRe 2,39 / 4,35 3,34 / 6,01 2,41 / 4,43 2,38 / 4,33
TrTf 2,60 / 4,74 2,66 / 4,81 2,51 / 4,54 2,60 / 4,73
Ad 3,09 / 5,62 3,30 / 5,92 3,11 / 5,67 3,11 / 5,66

a Full width at half maximum : largeur à mi-hauteur
b Full width at tenth maximum : largeur au dixième de hauteur
c Résolution Transverse : Tr = (X1 + Y1)/2
d Résolution Axiale : au centre A = Z1, sinon A = (Z2 + Z3)/2
e Résolution Transverse Radiale : TrR = (X2 + Y3)/2
f Résolution Transverse Tangentielle : TrT = (X3 + Y2)/2

Table 7.3 – Résolution spatiales

même dans des conditions d’énergie, de flux et de diffusion les plus défavorables. Le blindage
qui l’équipe constitue une protection extrêmement efficace et particulièrement bien adaptée à
l’utilisation qui est faite du système. La mise en forme des impulsions de scintillation étant
dorénavant préservée, le système recouvre ses performances initiales en termes notamment de
résolution en énergie, de résolution temporelle, de profondeur d’interaction et de résolutions
spatiales. Seule la sensibilité du système souffre de la présence du blindage. Ces résultats expé-
rimentaux valident d’autre part l’étude Monte Carlo menée en amont avec Gate. Les enjeux
de l’imagerie hybride TEP/TDM simultanée peuvent dès lors être sereinement abordés.

7.4 Résultats expérimentaux du TDM

Un fois les travaux menés sur le système TEP arrivés à leur terme, les efforts se sont concen-
trés sur l’obtention des premières acquisitions TDM avec la nouvelle génération de caméras à
pixels hybrides qu’est XPAD3. Dans un premier temps, il est nécessaire de procéder à une ca-
libration géométrique en réalisant une acquisition tomographique du fantôme équipé de billes.
Celle-ci permet la détermination des différents paramètres géométriques nécessaires à la re-
construction tomographique par l’algorithme FDK. La distance source/axe de rotation (DSA)
est de 158,56 mm, et la distance source/détecteur (DSD) de 340,32 mm, ce qui fixe le facteur
d’agrandissement à 2,15. Dans ces conditions, les champs de vue axial et transverse sont res-
pectivement de 34,7 mm et de 35,0 mm.
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7.4.1 Paramétrage des acquisitions

La géométrie définie, les premières mesures ont pu débuter sur des souris sacrifiées. La Figure
7.29 présente des projections 2D brutes (560×600 pixels) d’un crâne et d’un thorax de souris.
Ces images correspondent au logarithme du rapport des projections mesurées respectivement
avec et sans la souris (fond blanc). Les bandes horizontales sombres (sous-comptage) présentes
sur chacune d’elles correspondent aux zones de recouvrement existantes entres les différentes
barrettes de détection. Ces projections sont d’une très grande qualité et présentent finalement
très peu de pixels défectueux.

(a) Crâne (b) Thorax et abdomen

Figure 7.29 – Projections 2D brutes

Ces deux projections sont tirées de deux acquisitions tomographiques distinctes de souris, pour
lesquelles un agent de contraste iodé a été préalablement injecté. Pour le crâne, la source est
paramètrée sur 60 kV et 800 µA. La filtration additionnelle correspond à 6 mm d’aluminium.
Le temps d’exposition est de 2 s par projection, ce qui permet d’obtenir dans le fond blanc au
niveau du détecteur une statistique de 5 000 photons.pixel−1. Pour le thorax, la source est pa-
ramètrée sur 40 kV et 800 µA. La filtration additionnelle correspond au filtre mixte de Nb/Mo.
Le temps d’exposition est cette fois de 1 s par projection, ce qui permet d’obtenir dans le fond
blanc au niveau du détecteur une statistique de 10 000 photons.pixel−1. Les deux acquisitions
consistent en 720 projections (mode pas à pas, pas angulaire : 0,5̊ ), 50 fonds blancs et 10 fonds
noirs (sans faisceau). La caméra, quant à elle, est calibrée à la limite du bruit électronique
(5 keV).
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7.4.2 Traitement des données

Avant d’être reconstruites analytiquement par FDK, un certain nombre de manipulations
sont préalablement opérées sur les données. Dans un premier temps, les mauvais pixels sont
identifiés sur la moyenne des fonds noirs et des fonds blancs, par seuillage. Il en est de même
pour les pixels masqués qui peuvent éventuellement être éliminés. Une carte de correction ou
plutôt d’interpolation, utilisant les plus proches voisins, est alors établie pour remédier ulté-
rieurement à ces pixels sur l’ensemble des projections. Une carte de distorsion est également
établie pour prendre en compte la géométrie interne et le tuillage du détecteur. Les données
sont alors traitées a posteriori, lors de la reconstruction FDK : à chaque projection, on soustrait
la moyenne des fonds noirs, on divise par la moyenne des fonds blancs, on corrige des mauvais
pixels et des pixels masqués par interpolation, on corrige de l’angle solide (projection conique)
et de la distorsion. La taille des volumes reconstruits est de 584×584×578 voxels (taille du
voxel : 60 µm3). Les coupes résultantes sont présentées sur la Figure 7.30. Certaines structures
d’intérêt comme les fosses nasales ou le cœur sont respectivement agrandies et présentées sur la
Figure 7.31. La qualité de ces coupes, tant du point de vue de la résolution que des contrastes,
est remarquable.

7.4.3 Perspectives

Dans le premier cas (60 kV, 800 µA, 6 mmAl), l’énergie moyenne du spectre est d’environ
35 keV et le débit de dose absorbée dans l’air est de 0,32 mGy.s−1 à 158,5 mm de la source (sur
l’axe de rotation du système). Dans le second (40 kV, 800 µA, 75 µm Nb+30 µm Mo), l’énergie
moyenne du spectre est de l’ordre de 17 keV (raie caractéristique de l’anode en Mo) et le débit
de dose absorbée dans l’air est de 1,13 mGy.s−1 à 158,5 mm de la source. Cependant, l’efficacité
du détecteur XPAD3-S/Si (500 µm de silicium) dans le premier cas est telle (10,7 %) qu’il faut
environ quatre fois plus de temps d’exposition par projection pour obtenir dans le fond blanc
une statistique équivalente à celle que l’on mesure dans le second cas. En fin de compte, la dose
qui est délivrée à l’animal dans ces deux cas de figure est comparable, mais le contraste dans
les tissus mous est nettement meilleur à 17 keV qu’à 35 keV. Malgré tout, il subsiste dans les
images réalisées à 17 keV des artefacts liés au durcissement du faisceau, que l’on peut limiter en
reduisant la tension du tube (30 kV par exemple) pour limiter la composante de haute énergie
située au delà de 25 keV. Une autre solution pourrait consister à réaliser un fenêtrage spectro-
métrique en regroupant les pixels par quatre : un seuil de 15 keV pourrait alors être appliqué à
deux de ces pixels, tandis qu’un seuil de 19 keV serait appliqué aux deux autres. La différence
de comptage des pixels réglés à 15 keV et de ceux réglés à 19 keV permettrait de réaliser une
fenêtre d’acquisition en énergie de 4 keV centrée sur le pic d’émission de la source. Cette solu-
tion serait particulièrement bien adaptée au régime de fonctionnement de notre source puisque
la majorité des photons qu’elle emet sont à 17,4 keV, c’est-à-dire dans cette fenêtre. Dans ces
conditions, la quasi totalité du spectre d’énergie émis par la source serait utile à la mesure des
projections, et aucune dose superflue ne serait délivrée à l’animal.
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(a) Crâne

(b) Thorax et abdomen

Figure 7.30 – Images reconstruites par FDK

7.4.4 Représentations volumiques 3D

Finalement, la Figure 7.32 met en valeur des représentations 3D (OsiriXTM 5) de différentes
structures d’une tarente tirées d’une acquisition tomographique. La source est paramètrée sur
40 kV et 800 µA. La filtration additionnelle correspond au filtre mixte de Nb/Mo. Le temps
d’exposition est cette fois de 1 s par projection, ce qui permet d’obtenir dans le fond blanc
au niveau du détecteur une statistique de 10 000 photons.pixel−1. Le débit de dose absorbée
dans l’air est de 1,13 mGy.s−1 à 158,5 mm de la source. L’acquisition consiste en 720 projec-
tions (mode pas à pas, pas angulaire : 0,5̊ ), 50 fonds blancs et 10 fonds noirs. La caméra est
de nouveau calibrée à la limite du bruit électronique (5 keV). Les Figures 7.32(a) et 7.32(b)
présentent respectivement un rendu volumique de seuillage osseuse sur laquelle les poumons
segmentés apparaissent en bleu, et un rendu volumique de l’animal. La Figure 7.32(c) quant
à elle fusionne ces deux types d’information sur une même image, le squelette apparaissant en
bleu, la peau en blanc et les poumons en rouge.

5. réf. : http://www.osirix-viewer.com

http://www.osirix-viewer.com
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(a) Fosses nasales

(b) Cœur

Figure 7.31 – Agrandissement des structures anatomiques

7.5 Résultats expérimentaux du système hybride

Les deux systèmes étant opérationnels individuellement, il s’agit en dernier lieu de les faire
fonctionner simultanément, et d’imager un même objet placé dans leur champ de vue commun 6,
pendant un même temps d’acquisition.

7.5.1 Sources ponctuelles

Les premières mesures ont consisté à imager les sources ponctuelles émettrices de positons
que nous avions en notre possession, à savoir une source de 68Ge, scellée dans une tige mé-
tallique, et une autre de 22Na, sous forme d’un dépôt sphérique de sel scellé dans une pastille
de plexiglas. Leurs activités lors de la mesure étaient de l’ordre de 9 MBq pour la première et
de 3 MBq pour la seconde. La source de rayons X était paramétrée sur 40 kV et 800 µA. La
filtration additionnelle correspond au filtre mixte de Nb/Mo. Les temps d’exposition étaient

6. Les dimensions du champ de vue commun sont celles du TDM (35 mm axialement et transversalement).
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(a) Segmentation osseuse (b) Rendu volumique (c) Fusion

Figure 7.32 – Tarente (OsiriXTM)

respectivement de 0,5 s par projection dans le cas de la source de 68Ge, et de 1 s par projec-
tion dans le cas de la source de 22Na. On a obtenu ainsi dans le fond blanc des statistiques de
5 000 et de 10 000 photons.pixel−1. Le débit de dose absorbée dans l’air correspondant est de
1,13 mGy.s−1 à 158,5 mm de la source. Les deux acquisitions ont consisté en 360 projections
(mode pas à pas, pas angulaire : 1̊ ), 50 fonds blancs et 10 fonds noirs. La caméra était calibrée
à la limite du bruit électronique (5 keV). La source de 68Ge était introduite dans un fantôme
plastique, alors que la source de 22Na était placée dans l’air, posée sur un support. Radialement,
la première était excentrée alors que la seconde était quasiment centrée. Axialement, les deux
sources étaient centrées.

Les données TDM sont traitées puis reconstruites par FDK. La taille des volumes recons-
truits est de 584×584×578 voxels (taille du voxel : 60 µm3), ce qui confère au champ de vue
transverse une taille de 584×0,06=35,04 mm. Quant aux données TEP, un fenêtrage en énergie
(400-650 keV) appliqué sur les événements simple précède la recherche des coïncidences, réalisée
dans une fenêtre temporelle de 10 ns. La localisation absolue des événements est déterminée
en leur associant, par recoupement temporel, la position angulaire de la platine de rotation.
Les coïncidences sont rangées dans des sinogrammes (différence d’anneaux maximale : 5) re-
construits analytiquement par FBP3DRP. La taille des volumes reconstruits est de 31×31×47
voxels (taille du voxel : 1,15 mm3), ce qui confère au champ de vue transverse une taille de
31×1,15=35,65 mm et fixe par la même occasion le facteur d’échelle à 0,983. Les coupes TDM
de ces deux sources sont présentées Figure 7.33(a) et 7.34(a). Les coupes TEP sont présentées
Figure 7.33(b) et 7.34(b). La fusion respective de ces coupes est présentée Figure 7.33(c) et
7.34(c). Le dépôt sphérique de sel de sodium, dont l’atténuation est plus importante que celle
du plexiglas et voisine de celle des os, apparaît ainsi en blanc au centre de la pastille.
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(a) Coupes TDM (b) Coupes TEP

(c) Recalage et fusion des coupes TEP/TDM

Figure 7.33 – Source ponctuelle de 68Ge

(a) Coupes TDM (b) Coupes TEP

(c) Recalage et fusion des coupes TEP/TDM

Figure 7.34 – Source ponctuelle de 22Na
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7.5.2 Le recalage systématique

Ces deux acquisitions simultanées ont été utilisées pour déterminer analytiquement le re-
calage systèmatique qui existe entre les deux modalités, du fait des imprécisions mécaniques
introduites lors du montage, de l’incertitude sur la position réelle du foyer de la source de rayons
X, ou encore de la différence des systèmes d’axes entres les deux modalités. Une parfaite corré-
lation spatiale des deux volumes reconstruits nécessite d’inverser sur un jeu de données (TEP
par exemple) les axes z et y, de réaliser une rotation de −135̊ dans le plan transverse (autour
de l’axe z) et de réaliser une translation axiale de 2,5 mm. La rotation s’explique par le fait que
l’origine d’un des axes TEP transverses pointe sur le module du secteur 0, dont la face d’entrée
fait exactement un angle de 45̊ avec celle de la caméra X. La translation axiale quant à elle est
imputable au fait que le plan transverse source/caméra du TDM n’est pas centré sur celui de
l’anneau de détection central du TEP. la cause provient de l’incertitude sur la position réelle
du foyer de la source de rayons X.

7.5.3 Les performances

A partir de l’acquisition simultanée de la source ponctuelle de 22Na (centrée dans l’air),
une mesure de résolution spatiale transverse selon un axe vertical a pu être réalisée en TEP
(direction dans laquelle la pastille de plexiglas est la plus fine). Le traitement des données est
le même que celui adopté pour les mesures de résolutions présentées dans la partie 7.3.5. La
valeur trouvée dans ces conditions est de 1,33 mm 7 (largeur à mi-hauteur), ce qui correspond
parfaitement à ce qui a pu être mesuré à Lausanne (1,3 mm au centre du scanner pour une
source similaire placée dans l’air). Connaissant le diamètre du dépôt de sodium (0,65 mm),
déterminé à l’aide du TDM, cette valeur de résolution peut être déconvoluée de la taille réelle
de la source. La valeur de résolution spatiale est ainsi de 1,16 mm, ce qui correspond bien à
la moitié du pas d’échantillonnage des cristaux de scintillation (1,15 mm). Ceci constitue une
confirmation de l’excellente réalisation mécanique du système qui est parfaitement ajusté et en
accord avec la limite théorique intrinsèque.

Dans la même optique, cette acquisition a également permis d’apprécier la résolution tem-
porelle du TEP et de la confronter à ce qui a pu être mesuré à Lausanne. La source étant centrée
(axialement et radialement), la résolution en temps a pu être mesurée entre deux modules se
faisant face, à savoir les modules M0 et M12 équipant respectivement les secteurs 0 et 10 de
l’anneau de détection central. Alors qu’à Lausanne cette grandeur était de 4,5 ns (largeur à
mi-hauteur) toutes couches confondues, nous avons mesuré 4,8 ns. En raison de l’erreur systé-
matique liée à la phase d’échantillonnage au moment du déclenchement de l’impulsion, cette
valeur peut légèrement varier selon le couple de détecteurs considéré.

7. Elle est de 1,35 mm lorsque la recherche des coïncidences concerne l’ensemble des événements simples
détectés (pas de fenêtrage en énergie).
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7.5.4 Acquisition d’une souris

Finalement, la source de 22Na a été placée dans l’abdomen d’une souris préalablement sa-
crifiée pour approcher des conditions réelles de mesure simultanée avec injection de FDG. Les
paramètres d’acquisition ainsi que le traitement des données sont strictement identiques à ceux
utilisés pour l’acquisition de la source de sodium seule. Les coupes TDM et TEP sont respective-
ment présentées sur les Figure 7.35(a) et 7.35(b). Les coupes simultanées recalées et fusionnées
sont quant à elles présentées Figure 7.35(c). La Figure 7.35(d) met en valeur une représentation
3D des volumes TDM et TEP recalés et fusionnés. Le recalage des volumes est réalisé à partir
des paramètres systématiques déterminés précédemment. Les poumons et les reins, qui ont été
segmentés sur les coupes axiales du TDM, apparaissent respectivement en bleu et violet sur
cette dernière figure.

(a) Coupe TDM (b) Image TEP (c) Coupes recalées et fusionnées

(d) Représentation 3D des volumes TEP et TDM fu-
sionnés (OsiriXTM)

Figure 7.35 – Source ponctuelle de 22Na placée dans l’abdomen d’une souris
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Conclusions et perspectives

Du point de vue de l’étude préliminaire réalisée en simulation avec Gate, l’étude de design
a permis d’implémenter une nouvelle géométrie, dite J21, constituée de 21 modules de détection
répartis selon un agencement asymétrique à (5 + 2) modules par anneau. Celle-ci permet de re-
médier aux défauts de la géométrie initiale réalisée à Lausanne tout en améliorant la sensibilité
du système d’un facteur 1.7, d’assurer un échantillonnage complet de la transformée X 3D, et
de permettre l’intégration des différents éléments constitutifs du micro-TDM (source de rayons
X et caméra à pixels hybrides XPAD3). Le système TEP présente dorénavant un champ de vue
axial et transverse de 55 mm et 112 mm, respectivement.

Grâce aux nombreux développements apportés dans Gate, la modélisation complète du
système hybride ClearPET/XPAD3 a permis de mettre en évidence le point critique de la
faisabilité d’une acquisition TEP/TDM simultanée, à savoir faire fonctionner les modules de
détection TEP en présence d’un flux de rayons X diffusés par l’objet. L’étude de blindage
menée en conséquence, montre qu’une épaisseur de 150 µm de plomb suffit à stopper 97%
du rayonnement X diffusé dans les conditions d’énergie et de diffusion les plus défavorables.
Ainsi, la probabilité qu’un événement TEP soit enregistré sans contamination en régime de
fonctionnement maximal (50 kV, 800 µA) et nominal (40 kV, 200 µA) du tube à rayons X
est respectivement de 73,5% et de 99,5%. L’incidence d’un tel blindage sur les performances
du TEP se traduit, pour une source ponctuelle dans l’air centrée dans le champ de vue, par
une perte relative de coïncidences de 3%, la diffusion des coïncidences dans ce blindage étant
également de l’ordre de 3%.

Finalement, l’outil de simulation s’est avéré essentiel pour aborder, sur le fantôme de sou-
ris voxélisé et animé « MOBY », l’étude du protocole d’acquisition simultanée. On a ainsi pu
démontrer qu’il est possible de réaliser la prise de données TDM durant toute la durée de
l’acquisition TEP. Une statistique de comptage par projection de 1 000 photons.pixel−1 dans
le fond blanc est suffisante pour produire des images de qualité avec l’algorithme FDK, pour
autant que le nombre de projections soit suffisant. Pour que les doses délivrées à l’animal soient
compatibles avec la réalisation d’études longitudinales, les pixels du détecteur XPAD3 peuvent
être regroupés par 4 (clusters de 2×2 pixels). Ainsi, pour une même statistique de comptage,
la fluence de la source et donc la dose délivrée peuvent être réduites d’un facteur 4. Même
réduite par deux, la résolution spatiale dans ces conditions est suffisante pour fournir un sup-
port anatomique satisfaisant aux informations TEP. La réduction des doses delivrées pourrait
ainsi devenir déterminante et rendre particulièrement attractive la tomographie par comptage
de rayons X avec des pixels hybrides. De plus, en asservissant conjointement les acquisitions
TEP et TDM au cycle respiratoire de l’animal, on a démontré théoriquement qu’il est possible
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de tenir compte des mouvements de cet organe pendant l’examen. Le fait que les informations
anatomo-fonctionnelles soient enregistrées en parfaite corrélation spatiale et temporelle permet
ainsi de produire des jeux d’images concomitantes dépouvues du flou cinétique inhérent aux
mouvements respiratoires dans différents états physiologiques d’intérêt. Pour aller plus loin, on
pourrait également imaginer que la modélisation des mouvements respiratoires rendue possible
grâce à la TDM puisse permettre de les corriger. Sur les images reconstruites, l’amplitude de
déplacement du coeur induit par ces mouvements laisse entrevoir la possibilité, même chez la
souris, de mettre en oeuvre une correction efficace en TEP/TDM dans le cadre d’examens si-
multanés.

Du point de vue de l’instrumentation, ce projet a vu la mise en oeuvre du système hybride
simultané ClearPET/XPAD3. Dans un premier temps, l’étude menée sur le TEP a montré
qu’une fois correctement réglé, les performances du ClearPET dans sa nouvelle configuration
de détection sont cohérentes avec celles qui avait été déterminées à Lausanne. La résolution
spatiale mesurée au centre du champ de vue est de 1.3 mm, ce qui constitue une confirmation
de la précision de la réalisation mécanique du système, qui est parfaitement ajusté et en accord
avec la limite théorique intrinsèque. Les expérimentations préliminaires concernant le fonction-
nement du TEP non protégé en présence du faisceau de rayons X ont permis de caractériser la
dépréciation de ses performances que l’on doit à la contamination des événements TEP par les
photons X diffusés. Un fois les modules de détection équipés de leur blindage, il a été démontré
que le ClearPET est parfaitement capable d’opérer en régime de fonctionnement simultané, et
ce même dans des conditions d’énergie, de flux et de diffusion les plus défavorables. Ces résultats
expérimentaux valident d’autre part l’étude Monte Carlo menée en amont avec Gate.

L’étude menée en parallèle sur le TDM a permis de réaliser les premières images avec la
nouvelle génération de caméra à pixels hybrides XPAD3-S/Si, qui s’avère très prometteuse. Sans
pouvoir encore démontrer la capacité du prototype ClearPET/XPAD3 à adresser des questions
scientifiques appropriées que des scanners séparés ne peuvent pas aborder, le démonstrateur que
nous avons développé présente certainement la capacité d’améliorer la précision quantitative
des études fonctionnelles ou moléculaires. Toutefois, comme le fait justement remarquer Cherry
[126], l’histoire de l’imagerie hybride a montré qu’il était difficile, sans recul, de prédire l’effi-
cience d’un système novateur jusqu’à ce qu’il soit suffisamment développé pour être appliqué
au domaine de l’imagerie biomédicale. Au cours de ce projet, on a pu démontrer concrètement
la faisabilité d’une acquisition TEP/TDM simultanée avec une source de positons scellée et une
source de rayons X, ouvrant ainsi de nouvelles perspectives quant à l’avenir de tels imageurs
hybrides.
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