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Introduction

Introduction

Identifier la nature d’une tumeur sans avoir a I’opérer, la cartographier suffisamment
finement pour cibler ses zones agressives, évaluer ’effet d’un traitement, traquer les
micrométastases, ou tout simplement voir "vivre" le cancer sont autant de challenges
envisagées pas les cliniciens d’aujourd’hui pour la médecine de demain.

Pour ce faire, I’imagerie anatomique telle que la tomodensitométrie (TDM) n’est
cependant plus suffisante et les cliniciens ont du recourir a un nouveau mode d’imagerie plus
physiologique, qualifié de fonctionnelle, dont la principale modalité est la Tomographie par
Emission de Positrons (TEP). L’observation des processus métaboliques et neurochimiques
est alors devenue possible grice a des marqueurs radio-actifs émetteurs de positrons
permettant non seulement le ciblage sélectif de cellules tumorales mais aussi la visualisation
de processus bio-chimiques indicateurs de maladies ou de désordres neurologiques par
exemple.

La TEP présente de nombreuses potentialités parmi lesquelles nous pouvons citer le
diagnostic de maladies spécifiques et leur avancement, la définition de volumes
thérapeutiques et 1I’évaluation de I’efficacité d’un traitement.

Cependant, quelle que soit 1’application visée, la TEP reste assujettie a une limitation
en résolution spatiale (de Smm au mieux contre Imm pour la TDM) due non seulement a des
parametres physiques tels que le parcours du positron mais également a des parametres
technologiques tels que la nature des détecteurs. Il en résulte une erreur de positionnement, en
particulier lorsque les images TEP sont utilisées pour cibler des zones tumorales en vue d’une
thérapie. Afin d’améliorer la quantification de telles images, des méthodes de correction,
développées a 1’aide de techniques Monte Carlo, sont aujourd’hui disponibles et
implémentées sur les tomographes.

En effet, les méthodes de simulation Monte Carlo sont tres répandues en médecine
nucléaire et s’attaquent a une large variétés de problemes, difficiles a traiter analytiquement

ou expérimentalement. Citons en guise d’exemple I'influence de la géométrie des détecteurs
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intégrés dans le tomographe, 1’analyse des taux de détection ainsi que la quantification des
différents types de coincidences détectées et donc de la détermination du volume tumoral.
D’une part la similitude des caractéristiques physiques et géométriques des tomographes a
permis le développement de codes spécifiques a la TEP alors que d’autre part les processus
physiques impliqués en TEP ont permis 1’utilisation de codes qui initialement avaient été
développés pour des applications plus théoriques, notamment en physique des particules.

Les premiers, qualifiés de codes "dédiés", ne proposent pour la plupart qu'une vision
empirique des processus physiques primaires induits dans le corps du patient. Ils sont
cependant largement utilisés par la communauté scientifique de par leur grande efficacité a
modéliser des objets complexes tels que le corps humain. Cependant leur faiblesse dans la
description de la géométrie des détecteurs conduit a des imprécisions d’ordre spatial.

Les seconds, qualifiés de codes "généraux", proposent une vision plus globale des
interactions induites en TEP ainsi qu’une description géométrique tres précise des détecteurs.
Ils sont donc régulierement mis a contribution lors du développement de nouveaux détecteurs.
Cependant, bien que les processus secondaires soient négligés, le temps de calcul nécessaire a
une description précise des processus induits en TEP reste trop important.

Les principales études menées sur la TEP ont ainsi cherché a quantifier ou a améliorer
les performances des caméras utilisées en médecine nucléaire, en négligeant I’'impact que
peuvent avoir les radiations émises par les produits radio-actifs sur I’organisme. Avec
I’amélioration des détecteurs et des méthodes de correction, quelques études concernant
I’impact du parcours du positron en TEP ont été publiées mais leur nombre reste aujourd’hui
encore tres insuffisant.

En revanche, le code Monte Carlo que nous avons développé fournit une description
cinématique précise de tous les processus (primaires et secondaires) induits par les positrons
dans la matiere biologique et nous permet de décrire dans les détails les plus fins (a I’échelle
de la cellule) les dépots d’énergie induits par le positron dans la matiere biologique.

L’objectif de ce travail est donc double :

i) D’une part, de quantifier les différences entre les nombreux isotopes radio-actifs
utilisés en médecine nucléaire en termes de distribution spatiale et énergétique.

ii) D’autre part, de modéliser, du point de vue théorique, la physique des collisions

impliquée en imagerie médicale de type TEP.
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Le mémoire de these présenté ici s’articule de la maniere suivante:

- Le chapitre I introduira les notions importantes nécessaires a la compréhension de la
TEP et exposera les fondements des simulations Monte Carlo développées en médecine
nucléaire.

- Dans le chapitre 11, nous détaillerons, dans un premier temps I’ensemble des étapes
de la simulation Monte Carlo que nous avons développée en mettant 1’accent sur les
hypotheses mises en jeu et les processus physiques simulés. Nous présenterons ensuite les
résultats obtenus dans le cadre de la modélisation de sources mono-énergétiques de positrons.
Dans un second temps, nous décrirons de quelle maniere nous avons adapté ce code a la
simulation de désintégrations B et nous comparerons les résultats obtenus pour différents
marqueurs.

- Dans le chapitre III, le plus important, nous détaillerons le code numérique que nous
avons construit afin de simuler une acquisition TEP complete. Ce dernier se compose de trois
grandes parties: une premiere consacrée au suivi de positrons, une seconde dédiée au transport
des photons d’annihilation depuis leur création jusqu’a leur détection sur 1’anneau du
tomographe, et enfin une troisieme partie consacrée a la modélisation du tomographe. Puis
nous présenterons les résultats préliminaires obtenus dans le cadre d’une modélisation d’une

acquisition TEP.



Chapitre I: La Tomographie par Emission de Positrons

CHAPITRE I:

La Tomographie par Emission de Positrons

Introduction

Au début du XX°™ siecle, la découverte des rayonnements X par le physicien
allemand William Rontgen et celle de la radioactivité par le francais Henri Becquerel ont
donné naissance a deux grandes familles d’imagerie médicale: la radiologie et la médecine
nucléaire. Alors que la premiere fournit des données morphologiques sur la forme, la taille et
I’intégrité des organes via une imagerie de transmission (Figure 1.1), la seconde renseigne sur

la fonction et le métabolisme des organes par le biais d’une imagerie d’émission (Figure 1.2).

Figure 1.1: Image obtenue en radiographie standard (a gauche) et en tomodensitométrie (a droite).

Ces deux méthodes ont connu ces dernieres décennies d’importantes améliorations, en

particulier grace au développement de 1’informatique. Citons par exemple la numérisation de
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la radiologie qui permet aujourd’hui la reconstruction de volumes 3D grace aux acquisitions
tomographiques en tomodensitométrie (Figure I.1).

La médecine nucléaire s’est également diversifiée. A la Tomographie par Emission
Mono Photonique (TEMP) qui ne détecte qu’un seul photon a la fois s’est ajoutée la
Tomographie par Emission de Positrons (TEP), plus sensible, en particulier grace a la
détection en coincidence des deux photons issus de 1’annihilation du positron dans la matiere

traversée (Figure 1.2).

Figure 1.2: Image de cerveau obtenue en TEMP (a gauche) et en TEP (a droite).

Cependant la résolution spatiale généralement observée en médecine nucléaire reste
limitée (>5Smm [1] contre 1 mm pour la tomodensitométrie (TDM) et I'’IRM). Pour la mesure
de la perfusion cérébrale par exemple, la résolution spatiale obtenue pour la TEP et la TEMP
est de I’ordre de 4-6mm alors que pour I’IRM et la TDM elle est respectivement de 2 mm et
de 1-2mm [2].

En TEP, les parametres technologiques responsables de cette faiblesse (principalement
les dimensions des détecteurs ainsi que leur arrangement [1]) ne sont actuellement pas pris en
compte dans les méthodes de reconstruction, le stockage des données posant probleme.Les
parametres purement physiques (parcours du positron et non-colinéarité des photons émis lors
de I’annihilation) restent quant a eux encore peu documentés et sont dans le meilleur des cas
partiellement pris en compte dans les algorithmes de reconstruction.

A T’heure actuelle, la TEP reste cependant encore une modalité d’exception et en
raison de son cofit élevé, en particulier face a la TEMP, son utilisation clinique ne devient
routiniere que depuis quelques années. Citons I’exemple des Etats-Unis ot Medicare
rembourse les colits de la TEP pour le diagnostic de la plupart des cancers a condition que les
données soient ajoutées a un registre de données nationales TEP [3]. De plus, les analyses
colt/efficacité effectuées ces dix dernieres années ont montré que la TEP au

fluorodeoxyglucose (FDG) contribuerait a améliorer la survie des patients de fagon modérée
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mais constante tout en diminuant (ou en n’augmentant que modérément) le colit des
explorations [4].
L’imagerie TEP est donc en passe de changer I'impact et le role de la médecine

nucléaire, en particulier grace a I'utilisation du FDG.

I.1 Les traceurs

En médecine nucléaire, les traceurs peuvent étre utilisés seuls ou liés a des molécules
(une hormone, un anticorps, etc...). Le choix du traceur (ou radio-pharmaceutique) dépend en
fait non seulement du phénomene étudi€¢ mais aussi des propriétés biologiques de la molécule
avec laquelle il se lie (distribution biologique, métabolisme, dégradation et élimination,
fixation préférentielle sur certains tissus, affinité particuliere a certaines cellules, etc....). La
connaissance de ces propriétés nous permet alors de relier les résultats thérapeutiques ou
scintigraphiques obtenus aux processus biochimiques ou physiopathologiques mis en jeu.
Notons également, qu’étant donné les faibles quantités injectées, les radio-pharmaceutiques
sont dépourvus d’effet secondaire: le risque théorique reste en fait uniquement lié a la
radioactivité du traceur, cette dernicre pouvant entrainer, en théorie, I’apparition de cancer ou
d’anomalies génétiques transmissibles. Les exemples sont cependant extrémement rares et
jusqu’a présent aucune séquelle n’a jamais été reportée ni imputée a la médecine nucléaire.

Pour étre utilisé en tant que tel, un bon traceur doit répondre a de nombreuses
contraintes chimiques dont les principales sont:

-une bonne stabilité dans le sang,

-une liaison traceur-marqueur chimiquement tolérée,

-un temps de demi-vie optimal, c’est-a-dire suffisamment long pour permettre
I’étude de phénomenes biologiques, mais suffisamment court aussi pour ne pas
irradier inutilement le patient,

-un rayonnement facilement détectable.

De plus, une bonne compréhension du comportement macroscopique (dans le corps
humain) et microscopique (dans la cellule) de la molécule marquée est nécessaire pour
évaluer la concentration pouvant étre injectée au patient. La dose injectée doit, en effet,
répondre a deux contraintes quantitatives. D’une part, elle doit étre suffisamment élevée afin
d’optimiser le rapport signal sur bruit et d’autre part, elle doit étre suffisamment faible afin de

réduire le risque de toxicité encouru par le patient. C’est pourquoi depuis quelques années tout
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nouvel isotope est testé sur le petit animal a 1’aide d’appareils adaptés (micro-TEP, etc...). De
ce fait, la détection et la validation des molécules peuvent étre réalisées de maniere
quantitative et non invasive [5].

L’un des avantages majeurs de la TEP (en particulier par rapport a la TEMP) est
I'utilisation de "bio-isotopes” (*'C, *N et *0) pour I'investigation de processus biologiques.
Le temps de demi-vie de ces isotopes est tres court (de 2.97 minutes pour le 0 a
20.1 minutes pour le 1C) ce qui constitue un avantage puisqu’une grande quantité d’activité
peut étre injectée sans pour autant étre toxique pour le patient [6-8]. Cependant ce temps de
demi-vie est également un inconvénient puisque trop court pour permettre
I’approvisionnement des centres imageurs situés a de longues distances des cyclotrons,
contrairement au '°F qui présente un temps de demi-vie compatible avec les durées d’examen
nécessaires a I’étude de divers processus biologiques comme ceux impliqués dans les
maladies neuro-dégénératives. Le fluorodeoxyglucose (FDG) (molécule de glucose dont un
groupement OH a été substitué par un atome de fluor radio-actif) est de loin le traceur le plus
utilis€ en médecine nucléaire pour diagnostiquer les tumeurs et les maladies cérébrales et
cardiaques. Cependant, bien que plus sensible que les autres méthodes diagnostiques [9-10],
la TEP-FDG présente un inconvénient majeur en oncologie, celui de n’étre pas spécifique aux
tumeurs. De nouvelles molécules plus spécifiques a la détection des tumeurs ont donc été
labellisées avec le '°F [11-14]: citons par exemple le 70-F-MHDT utilisé pour diagnostiquer
le cancer de la prostate [12]. Finalement, les isotopes %Ga et *’Rb utilisés respectivement
pour la perfusion sanguine et la cardiologie [5,15] présentent également un grand intérét car
produits par le biais d’'un générateur et donc disponibles quelque soit le centre hospitalier
considéré.

En oncologie, les radioisotopes (''C, BN, 0 et '®F) utilisés pour les explorations TEP
ont des temps de demi-vie courts et sont spécifiquement produits par des cyclotrons (Tableau
L1). Cependant, le traceur le plus utilisé reste le ['°F]-FDG malgré la grande polyvalence de
la TEP qui a conduit a I'utilisation d’autres radiotraceurs permettant I’exploration de diverses
cibles moléculaires et physiologiques. Le "C et le "®F ont en particulier fait I’objet de
différents tests cliniques en tant que marqueurs des tissus hypoxiques ou prolifération de

I’ADN [16].
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Isotopes | Méthode de production
"c Cyclotron
BN Cyclotron
0 Cyclotron
R Cyclotron
%Ga Générateur
®Rb Générateur

Tableau 1.1: Méthode de production des principaux isotopes utilisés en routine clinique en médecine
nucléaire.

Les traceurs utilisés en TEP sont donc des émetteurs de positrons choisis
spécifiquement en fonction du phénomene biologique étudié. Une fois injectés, ils se fixent
sur ’organe (ou la région) cible étudié(e) et se désintegrent en émettant des positrons. Ces
derniers s’annihilent avec les électrons constituant le milieu biologique en émettant deux

photons de 511keV qui constituent le signal détecté en TEP.

1.2 La détection

Le premier appareil d’imagerie utilisé en médecine nucléaire apparait au début des
années 1950. Le dispositif, inventé par Benedict Cassen, est un scanner rectiligne qui permet
d’obtenir des données en détectant et analysant 1’intensité des radiations émises; L’appareil
est déplacé latéralement le long de 1’objet étudié et on reconstruit I’image ligne par ligne [17].

Hal Anger commence son travail sur I’imagerie en 1951 et acheve son premier
prototype de gamma caméra en 1962. Il améliore ce dernier et a la fin de I'année 1956
développe le design actuellement bien connu sous le terme de gamma caméra d’Anger. Ce
dispositif est alors composé de cristaux scintillants d’iodure de sodium activé au thallium
(Nal(Tl)), de 7 photomultiplicateurs ainsi que d’un circuit de propagation du signal, d’un
sélecteur de pic, d’un oscilloscope et d’un appareil photo pour photographier 1’écran de
I’ oscilloscope a chaque nouveau pulse [18].

De nombreux systemes de détection ont été développés depuis lors [19-20]. Les
principales différences concernent la géométrie de détection, le type de matériel utilisé, la
nature et le nombre de détecteurs, le nombre de tranches tomographiques, le champ de vue
(ou FOV pour field of view), les méthodes de correction disponibles et 1’environnement

informatique (reconstruction et analyse d’images). Cependant, le principe de base reste le
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méme a savoir un signal (ou photon) qui entre dans une ligne de détection, excite les électrons
du cristal et initialise le mécanisme de scintillation. L’énergie lumineuse créée se dirige alors
vers la cathode des photomultiplicateurs (PM). Une impulsion électrique dont I'intégrale est
proportionnelle a 1I’énergie déposée dans le cristal (et donc a 1’énergie du photon détecté) est
alors induite dans 1’anode du PM. Cette impulsion est ensuite traitée par une électronique
d’acquisition adaptée distinguant le temps de détection et I’énergie du photon.

En TEP, la détection se fait donc en deux étapes: une premiere au cours de laquelle les
particules interagissent avec le corps humain et une seconde au cours de laquelle les photons

détectés sont convertis en signal électrique se propageant dans les détecteurs.

Bien que la premiere étape soit d’ordre purement physique, elle contribue a la perte en
résolution spatiale du tomographe via différents processus qu’il convient de préciser ici. En
revanche, la seconde étape cherche a corriger ces erreurs par le biais de méthodes de
correction de plus en plus sophistiquées, grace notamment au développement de

I’informatique et de 1’électronique.

I.2.1 Bases physiques

Lorsque les positrons émis par le traceur injecté traversent les tissus humains, ils
perdent petit a petit leur énergie cinétique par le biais d’interactions coulombiennes avec les
électrons libres du milieu traversé. Ayant une masse identique a celle des électrons, ils
peuvent également subir d’importants changements de direction tout au long de leur trajet,
conférant ainsi a leurs parcours un aspect tortueux. Ces derniers s’achevent lorsque les
positrons s’annihilent, ce qui se traduit par 1I’émission de deux photons de 511keV qui
interagissent alors avec le milieu, traversent une certaine épaisseur d’air et sont ensuite

détectés en coincidence par les appareils médicaux (Figure 1.3).
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Figure 1.3: Principes de la détection en coincidence en Tomographie par Emission de Positrons.

La détection des photons, considérés comme indépendants, fait appel a des détecteurs
a scintillation dont la résolution en énergie est définie comme un pourcentage de la largeur a
mi-hauteur du pic a 511keV, de I'ordre de 20 a 30% suivant le scintillateur utilisé. Des
photons avec une énergie comprise entre 250 et 650 keV peuvent donc étre détectés et
comptabilis€s comme valides. Lorsque ce nombre de coups est ramené par unité de temps, on
parle de taux de comptage de photons célibataires (ou single). Lorsque deux de ces photons
single sont détectés sur deux cristaux opposés, un volume parallélépipédique reliant les deux
détecteurs est alors défini (on parle de ligne de réponse, LDR), ce dernier conférant a la TEP
une sensibilité nettement plus élevée que celle de la caméra d’Anger. De plus, les photons
étant échantillonnés temporellement, on parle d’événement en coincidence (ou prompt)
lorsque les deux photons d’annihilation sont détectés dans une fenétre en temps de 1’ordre de
4 a 18ns suivant le matériau scintillant utilisé. Cette fenétre temporelle est nécessaire pour
différentes raisons:
-suivant la position de 1’annihilation, les photons atteignent les détecteurs a des
instants espacés,
- le trajet du signal a travers le circuit du détecteur bien que rapide n’est pas

instantané,

- la lumiere émise par les matériaux scintillants utilisés en TEP n’est pas
instantanée mais émise apres un temps de désexcitation du matériau scintillant

de ’ordre de 10 a 100ns.

Parmi ces événements prompt, nous pouvons distinguer trois types d’événements:
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-Si les deux photons atteignent les détecteurs sans avoir subi aucune déviation, on

parle de coincidences vraies (ou true) (Figure 1.4 a)).

-Si les deux photons en coincidence proviennent de deux annihilations différentes, on

parle de coincidences fortuites (ou random) (Figure 1.4 b)).

-Si au moins un des deux photons a été dévié au cours de son trajet, on parle de
coincidences diffusées (ou scattered) (Figure 1.4 c)).

Notons également que lorsque les isotopes ne sont pas des émetteurs " purs,

des coincidences entre un photon d’annihilation et un photon émis au cours de la

désintégration peuvent avoir lieu. On parle alors de coincidence fausse (ou false) (Figure 1.4

d)).

Photon issu d’une
cascade gamma

Evénement

considéré comme
Wﬂ coincident [[]]]]]]]l
|
\
1
1
|
|
|

| |Ei£[
/ 1 !
Photorfs 1 Diffusion 1
de o 1 Compton 1
51 1ke\&{} Annihilation \ ¥ \
] \ |
i E \ | |

Coincidence Coincidence Coincidence Coincidence
vraie fortuite diffusée fausse
a) b) c) d)

Figure 1.4: Schéma des différents types d’événements détectés en TEP: a) une coincidence vraie,

b) une coincidence fortuite, c) une coincidence diffusée et d) une coincidence fausse [21].

1.2.2 Principaux détecteurs utilisés en TEP
Les propriétés d’un détecteur idéal en TEP sont [1]:

tout d’abord un numéro atomique effectif Z. élevé afin de maximiser le

pouvoir d’arrét du cristal a 511keV (la majeure partie des photons étant arrétée
par effet Compton),

- @étre rapide,

avoir une résolution en énergie élevée pour permettre la distinction entre

coincidences vraies et diffusées dans le patient,

étre compact pour avoir une couverture plus efficace,

11
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avoir un indice de réfraction proche de celui du verre afin d’optimiser le
positionnement des photons sur les cristaux,

avoir une longueur d’onde de 1’ordre de 400-420nm,

étre facile a préparer et posséder une composition qui n’évolue pas au cours du

temps (en particulier étre non hygroscopique).

Les détecteurs pouvant répondre a de telles contraintes convertissent 1’énergie déposée

ou perdue par interactions successives a travers le détecteur en signal électrique. Ils peuvent

étre divisés en trois catégories:

les chambres d’ionisation basées sur le principe de I’ionisation d’un gaz pour
des photons de haute énergie sont surtout utilisées pour le petit animal [1], leur
pouvoir d’arrét a 511keV et leur résolution en énergie étant faibles,

les convertisseurs directs que sont les semi-conducteurs ont une résolution en
énergie excellente mais un pouvoir d’arrét a 511keV tres faible demandant des
géométries de détection 3D innovantes [1],

les détecteurs a scintillation sont des cristaux inorganiques émettant des
photons lumineux a la suite de I’interaction des photons d’annihilation dans le
détecteur. Le nombre de photons de scintillation est proportionnel a 1’énergie
déposée dans le cristal. Leur numéro atomique effectif Zg élevé ainsi que leur
densité leur conferent un pouvoir d’arrét élevé. De plus, leur résolution en
énergie, bien qu’inférieure a celle des semi-conducteurs, est meilleure que

celle des chambres d’ionisation. Tous ces criteres font des cristaux de

scintillation les détecteurs les plus adéquats pour la TEP [16].

Les détecteurs TEP consistent donc en de multiples cristaux (judicieusement choisis)

couplés a un photodétecteur. Quatre propriétés du cristal sont cruciales parmi celles citées

précédemment:

le pouvoir d’arrét caractérisé par la longueur d’atténuation 1/u du photon (qui
doit étre la plus courte possible) avant qu’il ne dépose son énergie dans le
cristal dépend de la densité p et du Zgr du cristal.

Le temps de désexcitation doit €tre faible afin de réduire le nombre de
détections fortuites.

Le rendement lumineux doit étre élevé afin d’optimiser la résolution spatiale et

la résolution en énergie.
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Le Tableau 1.2 résume ces propriétés pour les principaux cristaux utilisés [1, 16, 22].

Parmi ces cristaux, citons le BGO encore utilisé actuellement chez General Electric.
Depuis sa période faste des années 1990, il a été peu a peu remplacé par des cristaux plus
rapides tels que le LSO, GSO et LYSO ou possédant un meilleur rendement lumineux
(principalement les cristaux a base de lutétium tels que LSO et LYSO). Il reste cependant le
plus dense des cristaux (2 a 3 cm de BGO stoppant 90% des photons de 511keV).

Les performances temporelles de LSO et LYSO liées a une électronique rapide de
traitement des événements entrainent quant a elles une diminution des fortuits sur les
systemes TEP cliniques actuels. Notons de plus que les propriétés temporelles du LY SO sont
employées pour mesurer le temps de vol des photons d’annihilation [1].

Le Nal(T1), bien que cité dans le Tableau 1.2, n’est plus utilis€ de nos jours car trop
lent et avec un pouvoir d’arrét mauvais. Il représente cependant le cristal "historique" utilisé a
I’origine dans la caméra d’ Anger.

Finalement le BaF, est intéressant de par son temps de désexcitation tres court (600ps)

idéal pour les scanners a temps de vol [16].

Propriétés NaI(Tl) | BGO | LSO | YSO | LYSO | GSO | BaF,
Densité (g/cm’) 3.67 7.13 7.4 4.53 7.1 6.71 4.89
Y2 50.6 74.2 65.5 342 63 58.6 522
Constante de désexcitation (ns) 230 300 40 70 40 60 0.6
Rendement lumineux (photons/keV) 38 6 29 46 32 10 2
Sortie lumineuse relative 100% 15% 75% 118% | 85% 25% 5%
A (nm) 410 480 420 420 420 440 220
AE/E intrinseque (%) 5.8 3.1 9.1 7.5 7.1 4.6 4.3
Indice de réfraction 1.85 2.15 1.82 1.8 1.8 1.91 1.56
Hygroscopique? OUI NON | NON | NON | NON | NON | NON
u (em™) 0.3411 | 0.9496 | 0.8658 | 0.3875 | 0.8300 | 0.6978 | 0.4545
Wwp (cm*/g) 0.0948 | 0.1332 | 0.117 | 0.085 | 0.117 | 0.104 | 0.0929
Probabilité de photoélectrique (%) 18 44 34 - 30 26 -

Tableau 1.2: Principales caractéristiques des cristaux couramment utilisés en TEP.

La conversion des photons de scintillations obtenus en signal électrique nécessite
ensuite la présence d’un photodétecteur dont le choix conditionne alors la géométrie de

I’ appareil.
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1.2.3 Configuration des détecteurs
De maniere générale, en TEP, les détecteurs sont organisés de maniere circulaire ou

polygonale le long de I’anneau. La détection en éventail est alors appliquée, chaque élément
du détecteur opérant en coincidence avec les éléments opposés: pour un anneau chaque
élément est en coincidence avec une partie de ses congéneres (environ le quart en fonction du
tomographe) alors que dans les tomographes a géométrie polygonale chaque coté est en
coincidence avec son coté opposé. Notons que des systemes avec des anneaux partiels ont
également été développés. Ils présentent un avantage financier certain mais nécessite la
rotation de I’ensemble autour de 1’axe du patient [21].

De facon plus précise, le couplage des cristaux aux convertisseurs de lumiere se fait
maintenant grace aux blocs détecteurs (Figure 1.5). Cette technologie ingénieuse a été mise au
point dans les années 1980 avec le BGO. Son principe est d’associer un bloc de cristaux
discrets (64, 96 ou 169) a des photomultiplicateurs (PM). L’électronique de localisation
associée est quant a elle basée sur la logique d’ Anger. Notons que dans de tels systemes la
résolution spatiale est liée aux dimensions des cristaux et a la précision de la localisation dans

les cristaux [1].

4 photomultiplicateurs

64 cristaux (8*8)

Figure 1.5: Configuration des blocs détecteurs (photo Siemens).

Un perfectionnement notable des scintillateurs TEP a été 1’utilisation de couches
adjacentes de deux matériaux différents avec des temps de désexcitation différents (tels que
LSO et GSO dont les temps de désexcitation sont respectivement de 40 et 60ns). Ce procédé
est connu sous le nom de "phoswich". L’interaction d’un photon d’annihilation peut alors &tre
localisée sur I’'une ou 1’autre moitié du détecteur ce qui permet de réduire 1’influence de la
profondeur d’interaction dans le cristal sur la résolution spatiale d’un facteur deux.

Cependant, la fabrication de tels détecteurs est plus complexe que celle des simples matériaux
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scintillants et n’a donc pas permis une large utilisation de ce procédé de détection dans les
TEP commerciales [21].

Une autre alternative aux blocs détecteurs est la technologie des détecteurs pixélisés.
Ces derniers se présentent sous la forme de matrices sur lesquelles chaque élément individuel
(typiquement de 4*6mm? en surface pour 20mm d’épaisseur) est fixé a un guide d’onde lui-
méme suivi par une matrice de PM. De tels détecteurs pixellisés (PIXELAR) sont
principalement utilisés par Philips en particulier sur I’appareil mixte Gemini [21].

Pour finir, il est important de mentionner ici que deux types de tomographes TEP sont
disponibles. Les TEP 2D emploient des septa de plomb ou de tungsténe entre les éléments
définissant ainsi des lignes de réponse plan par plan. Une telle géométrie de détection permet
I’élimination d’annihilations parasites et optimise donc la qualité de I’image. La sensibilité est
cependant réduite. Elle peut étre augmentée en retirant les septa et en incluant la détection de
lignes de réponse obliques. Cette détection, appelée TEP 3D, est désormais mise en ceuvre
dans la plupart des tomographes méme si a une sensibilité optimisée s’ajoute un grand
nombre de fortuits et de diffusés. Notons également que des systemes intermédiaires
permettant des acquisitions 2D ou 3D via I’utilisation de septa rétractables ont également été
développés [21].

La Figure 1.6 présente quelques exemples d’acquisitions 2D et 3D.

[ ] | | L T I 1 1 |

septa aucun septa

[ ] | | Lt T 1]

Figure 1.6: Schéma d’acquisition possible en TEP.

Les contraintes physiques et géométriques que nous venons de présenter permettent
d’optimiser la détection des photons d’annihilation. Des erreurs induites par la physique sous-
jacente de la TEP sont en particulier corrigées ou atténuées en fonction des parametres choisis
pour le cristal scintillant et la géométrie des appareils. Cependant, les détecteurs étant par
nature imparfaits, des imprécisions subsistent et il est nécessaire de quantifier ces
approximations lors de calibrations afin de déterminer dans quelles conditions les acquisitions

TEP sont effectuées. On parle alors de performances du tomographe.
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1.3 Les performances de la TEP

Les principales performances du systeme de détection sont:
- la résolution spatiale,
- la sensibilité,
- la résolution en énergie des détecteurs,

- le taux de comptage.

i) La résolution spatiale décrit la capacité du systéme a séparer deux sources proches.

Elle dépend des parametres physiques et technologiques suivant [16]:

le parcours du positron,

- lanon-colinéarite des photons d’annihilation,

- la distance entre les détecteurs,

- lalargeur des détecteurs,

- le pouvoir d’arrét des cristaux,

- T’angle d’incidence des photons sur le détecteur,

- la profondeur d’interaction des photons dans le détecteur,
- le nombre d’échantillonnages angulaires,

- les effets des blocs-détecteurs (voir ci-dessous),

- les parametres de reconstruction (taille de la matrice, filtre de reconstruction
utilisé, etc...).

Ces différents parametres physiques et technologiques sont résumés sur la Figure 1.7.

o . Profondeur 5
Parcours Non-colinéarité Taille et - . Parametres de
d’interaction la
du — des nature des )
positron photons cristaux Effets des blocs reconstruction
Parametres physiques Parametres technologiques

Figure I.7: Parametres physiques et technologiques contribuant a la limite de la résolution spatiale en
TEP [16].

Un des facteurs produisant la plus grande dégradation est la résolution spatiale

intrinseque limitée du cristal qui, dans les caméras TEP modernes, est directement reliée a la

taille du cristal. Ce facteur est différent en fonction de la position radiale de la source. Elle est
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de d/2 sur ’axe du tomographe (avec d la largeur du cristal) et se dégrade de plus en plus
lorsqu’on se rapproche du bord du champ de vue. Lorsque les cristaux de petites tailles sont
regroupés en blocs, une perte supplémentaire due aux erreurs de localisation doit étre prise en
compte: c’est ce que I’on nomme les effets de blocs [23].

La non-colinéarité des photons d’annihilation est la conséquence d’un phénomene
purement physique menant a un mauvais positionnement de la ligne de réponse. Pour une
distance D séparant deux détecteurs, la contribution C de cet effet est évaluée de la facon
suivante [23]:

C=0.0022D. (1)

Etant donné les distributions énergétiques des isotopes utilisés en TEP, chaque
positron est émis avec une énergie non nulle qu’il perd en interagissant avec la matiere
biologique. La distance couverte alors par le positron de son point d’émission a son lieu
d’annihilation dépend uniquement de son énergie initiale et du numéro atomique du milieu
traversé. La contribution de ce facteur est évaluée comme la largeur a mi-hauteur de la
distribution mono-dimensionnelle du parcours du positron. Les résultats reportés par Levin et
Hoffman [24] montre qu’elle est négligeable pour le '°F ( ~0.1mm). En revanche pour le *Rb
elle contribue largement a la perte en résolution spatiale (~1.4mm) [23].

Finalement lorsque la détection des événements est basée sur une logique de blocs
détecteurs, et non sur des cristaux de scintillation couplés individuellement a des photo-tubes,
une autre dégradation spatiale est a inclure. Le facteur alors pris en compte permet
I’évaluation du mauvais positionnement des événements causé par les fluctuations statistiques
des signaux propagés dans le PM, la diffusion dans le détecteur et les imperfections dans le
décodage des blocs [23]. Notons également que la profondeur d’interaction des photons dans
le cristal (de 2 a 3cm d’épaisseur) ne doit pas €tre négligée. Il dégrade en effet de 50% la

résolution spatiale a 10cm du centre de 1’anneau [21].

La résolution spatiale peut alors étre estimée via une distribution gaussienne de largeur

a mi-hauteur FWHM définie par:

FWHM =k NR* +C*+¢* + B, )

ol R correspond au parcours du positron, C aux effets de la non-colinéarité des photons, c a la
taille du cristal, et B aux effets des blocs, k, étant une constante dépendant de 1’algorithme de

reconstruction. Notons que lorsque des détecteurs pixellisés sont utilisés le facteur B vaut
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zéro. La résolution spatiale ainsi trouvée est de I’ordre de 4-6mm pour les caméras TEP

modernes.

ii) La sensibilité correspond au nombre de coincidences détectées par le tomographe
par unité d’activité en 1’absence de temps mort et d’atténuation [1]. Les deux principaux
éléments I’influengant sont ’efficacité du cristal (c’est-a-dire sa densité, son Zgs et son
épaisseur) et I’ouverture angulaire du tomographe (c’est-a-dire le diametre de 1’anneau et la
longueur du champ de vue axial).

De maniere idéale, pour une géométrie parfaite, un détecteur devrait completement
entourer le patient (géométrie sphérique). En pratique la géométrie la plus sensible reste le

cylindre. La sensibilité peut étre quantifiée de la maniére suivante [23]:

2

Sensibilité = 25 7. 3)
r

avec A l’aire du détecteur vue par chaque point du volume devant étre imagé, £ I’efficacité
d’un détecteur seul, yle facteur d’atténuation et r le rayon de ’anneau de détection. Notons
qu'une amélioration de D’efficacité du cristal entraine une double amélioration de la

sensibilité.

iii) La résolution en énergie est la précision avec laquelle le systéme peut mesurer
I’énergie des photons incidents. Pour une source de photons de 511keV, un détecteur idéal
présenterait un pic bien défini a 511keV [16]. Or un cristal tel que le BGO possede un
rendement lumineux faible qui introduit une incertitude statistique dans la mesure.
L’efficacité de collection de la lumicre et I’efficacit¢é du PM influent également sur la

résolution en énergie d’un détecteur a scintillations [25].

iv) Le taux de comptage est le parametre le plus difficile a quantifier mais cependant
le plus important. Il est déterminé pour chaque type d’événement détecté (vrai, diffusé, fortuit,
etc...) et pour différentes concentrations d’activité. La contribution de 1’ensemble de ces
événements a la qualité des images acquises en TEP peut ensuite étre évaluée par le NECR

(Noise Equivalent Count Rate) défini par:

T2
NECR=——, 4)
T+S+R
ou 7T est le taux d’événements vrais, S le taux d’événements diffusés et R le taux

d’événements fortuits. Cet indice représente le rapport signal sur bruit au centre du champ de
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vue et en 1’absence d’atténuation. Il est beaucoup utilisé lors de la comparaison des différents
systemes [1].

Pour les scanners 2D, le NECR varie linéairement avec I’activité en raison des septa
qui réduisent la contribution des événements diffusés et fortuits. En revanche, en TEP 3D les
taux de vrais et de diffusés sont proportionnels a 1’activité alors que le taux de fortuits est
proportionnel au carré de D’activité. Il existe donc une activité pour laquelle le taux de
comptage est optimal [16, 21].

Parallelement a cet indice, une autre valeur souvent reportée est la fraction de diffusés
(SF pour Scatter Fraction) définie par:

C, S

SF =—"= ,
Cop T+S+R

&)

ou Cset C,, représentent respectivement le nombre d’événements diffusés et prompts détectés

pour une source faiblement radioactive (ce qui réduit la contribution des fortuits) [23].

Notons que chacune de ces performances est quantifiée lors de calibrations répondant
a une norme internationale du National Electric Manufacturer Association (NEMA) que nous
développerons par la suite.

Les performances de la TEP nous permettent donc de mettre en évidence les
imperfections liées a la physique de détection des rayonnements de I’appareil. Pour obtenir
des images de grande qualité exploitables pour quantifier la radioactivité initialement injectée,

il convient alors de corriger les données brutes obtenues.

1.4 Analyse des données: méthodes de correction, reconstruction et

quantification des images

L’analyse des données est une étape primordiale en imagerie nucléaire quantitative
puisqu’elle est la base non seulement du diagnostic mais également du traitement de
radiothérapie, lorsque ce dernier est nécessaire. C’est pourquoi, de nombreux groupes
s’intéressent a ce sujet en développant en particulier des algorithmes de correction du taux de
diffusés qui constitue la principale source d’erreur en imagerie médicale. De méme, de
nombreux algorithmes de reconstruction d’images de grande qualité sont actuellement
disponibles et aujourd’hui de nombreux groupes de recherche travaillent a 1I’optimisation des

programmes existants. La quantification des images obtenues reste cependant le point faible
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de I'analyse effectuée en TEP puisque pour I’instant seuls des modeles empiriques sont
actuellement utilisés en routine clinique. Citons en particulier ’exemple de la valeur
standardisée de I’accumulation (ou SUV pour Standard Uptake Value) qui est a I’heure
actuelle la méthode la plus employée pour calculer le taux de glucose métabolisé malgré les

hypotheses simplificatrices sur lesquelles son calcul est basé [26].

I1.4.1 Méthodes de correction
Afin de quantifier de maniere optimale les images acquises en TEP, il est nécessaire de
corriger les phénomenes suivants: i) les fortuits, ii) I’atténuation, iii) la diffusion, iv) le temps

mort, v) les effets de volume partiel et vi) I’efficacité variable des lignes de réponse.

i) 1l existe deux stratégies pour corriger les événements fortuits en TEP. La premiere
consiste a estimer le nombre de random via les événements non coincidents suivant la

formule:
NrandomI—Z = 2Tc SI S2 ’ (6)

ou N,,.iomi—>€st le nombre de random détectés entre les détecteurs 1 et 2, 7. la largeur

(enns) de la fenétre de coincidence, S; et S, étant le nombre de photons single détectés
respectivement sur les détecteurs 1 et 2. La seconde méthode, plus utilisée, consiste a
employer deux circuits de coincidence a des temps différents. Le premier circuit détermine le
nombre d’événements vrais et fortuits et le second le nombre de fortuits seuls. La différence
permet ainsi d’estimer le nombre de détections vraies entre les deux détecteurs en question.

La Figure 1.8 donne une illustration de ces deux méthodes.
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Détecteur 1:

@ .

zéme

Détecteur 2 :
S, single 1* circuit de coincidence:
détection des fortuits et des vrais détection des fortuits

circuit de coincidence:

Figure 1.8: Méthodes de correction des événements fortuits via les événements non coincidents (a
gauche) et via les deux circuits de coincidence (a droite).

ii) L atténuation est le phénomene le plus important a corriger mais également le plus
facile, le seul facteur limitant étant I’épaisseur totale du milieu atténuant. Différentes
stratégies ont été développées [23].

- L’utilisation d’une source radioactive émettrice de positrons telle que le
Germanium 68 permet d’obtenir des images de transmissions du patient ainsi que des "blank
scans" (acquisitions a vide) utilisés pour le calcul des facteurs de correction appelés ACFs. En
pratique, un blank scan n’est acquis qu’une seule fois dans la journée alors que 1’acquisition
de transmission peut €tre acquise avant ou apres 1’injection du produit radioactif au patient et
avant ou apres ’examen TEP. L’acquisition de transmission avant injection est rare car trop
contraignante pour le patient. L’acquisition simultanée du scan d’émission et de transmission
est la solution idéale mais elle conduit a des taux de diffusés et de fortuits trop élevés.
L’acquisition de I’image de transmission post-injection est donc la solution adoptée dans la
plupart des cas et en particulier sur le General Electric (GE) Advance (qui possede deux
sources de ®*Ge de 370MBq).

- L’utilisation d’une source émettrice de photons telle que le Cesium 137 a été
une amélioration notable dans 1’acquisition des scans de transmission. En effet, pour une
méme activité la source de *'Cs propose un taux de comptage plus élevé et un temps
d’acquisition plus faible que la source de ®*Ge. De plus, I’énergie des photons émis par le
Y7Cs (662keV) réduit les interférences avec 1'activité du patient mais impose 1’utilisation
d’un ajustement lors du calcul des ACFs. Notons également que le YCs a un temps de demi-
vie trés long qui ne nécessite aucun remplacement contrairement 2 la source de **Ge qui doit

étre régulierement changée.
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- Une autre amélioration de la correction d’atténuation est I’utilisation de la
segmentation qui permet I’attribution d’un coefficient d’atténuation linéaire a une région
particuliere correspondant a un tissu donné.

- Finalement, I’introduction des appareils mixtes tels que les TEP-TDM rend
plus facile la correction de I’atténuation grace a I’utilisation des données acquises par la
TDM.

Notons que certains des appareils mixtes offrent deux possibilités: c’est le cas du TEP-

TDM Gemini (Philips) qui propose 2 la fois une source de '*'Cs et la carte d’atténuation

obtenue par la TDM pour la correction de 1’atténuation.

iii) Les événements diffusés détectés faussent les contrastes dans les images
reconstruites et déforment la relation entre I’intensité des pixels de I’image et la concentration
en activité. La diffusion est donc un phénomene problématique en TEP en raison de la large
fenétre en énergie (de 250 a 600keV) utilisée pour maintenir une sensibilité élevée des
détecteurs.

En TEP 2D la correction des diffusés est relativement simple. Une fois la correction
des fortuits appliquée, les queues périphériques des profils des projections de 1’image sont
interpolées par une fonction mathématique puis soustraites (déconvoluées) au profil mesuré
afin d’obtenir des profils corrigés pour la reconstruction tomographique [23].

Cette approche fonctionne également bien en TEP 3D pour les petits volumes (tels que
les acquisitions du cerveau) mais elle n’est pas adéquate pour les autres applications de la
TEP 3D. Plusieurs autres méthodes sont alors disponibles [16]:

-La double fenétre en énergie permet I’enregistrement des coincidences dans
deux fenétres énergétiques distinctes:

-une basse entre 200 et 400keV,

-une haute entre 400 et 600keV.

Les événements diffusés sont alors obtenus en calculant la différence des taux de
comptage entre ces deux images. Notons que cette méthode nécessite une calibration.

- Des approches analogues a celles utilisées en TEP 2D sont basées sur la
convolution et la déconvolution.

- L’estimation directe de la distribution des événements diffusés peut étre
obtenue par simulation Monte Carlo du systéme imageur.

- Des approches de compensation du diffusé sont basées sur des méthodes de

reconstruction itératives et utilisent également des techniques de simulation Monte Carlo.
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iv) Le temps mort est I’intervalle de temps, apreés une détection, durant lequel le
détecteur n’est plus disponible pour enregistrer un nouvel événement: le taux de comptage
mesuré est inférieur au taux de comptage réel. Cependant le temps mort ne devient
conséquent que pour des activités élevées, supérieures a celles injectées en routine clinique.
Cette différence est donc minime mais des corrections sont tout de méme appliquées dans les

appareils médicaux.

v) L’effet de volume partiel est quant a lui un probleme récurent qui se pose dans la
plupart des modalités d’imagerie médicale. Il dépend de la résolution spatiale du systeme
imageur, de la taille des pixels utilisés pour reconstruire I’image et de la taille des structures
imagées. Il affecte surtout les objets de petite taille, de dimensions inférieures a trois fois la
résolution spatiale de 1’appareil. Ainsi une source ponctuelle apparait plus étalée lorsqu’elle
est imagée par un tomographe. Pour remédier a cela, deux stratégies existent: le coefficient de
recouvrement ou I’utilisation d’une matrice de contamination et de son inverse. Ces méthodes
ne sont pas systématiquement appliquées et sont surtout nécessaires lorsque les dimensions

prises en compte sont petites.

vi) Méme utilisés de maniere optimale, les scanners TEP présentent des probléemes
d’uniformité. Parmi tous les détecteurs disposés autour de I’anneau, de petites variations
d’épaisseur, de performances €lectroniques, etc. conduisent a de petites différences dans les
taux de comptage des différentes lignes de réponse pour une méme activité [20]. Pour corriger
ce phénomene un scan de normalisation est acquis a I’aide d’une source de germanium par
exemple tournant autour de la périphérie du champ de vue et exposant les paires de détecteurs
a un flux uniforme de photons par révolution. Une autre solution est d’effectuer 1’acquisition
d’un cylindre uniformément rempli de radioactivité. Cependant quelque soit 1’approche
choisie des problemes liés a des considérations statistiques surviendront. Une approche
optimale pour la normalisation n’est actuellement pas disponible.

Notons que seules les corrections du volume partiel ne sont actuellement pas utilisées
en routine clinique, les autres étant disponibles sur les machines actuelles et dans la majeure
partie des cas appliquées. De plus, avec le développement de 1’informatique, elles sont
automatiquement implémentées dans les algorithmes de reconstruction d’images, ce qui

facilite I’analyse des données.
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1.4.2 Reconstruction d’images

En TEP, la reconstruction d’images est basée sur les projections obtenues lors de
I’acquisition des données. Ces projections représentent en fait les transformées de Radon (TR)
de la distribution volumique initiale pour les différentes lignes de réponse (LDR) définies
dans le champ de vue de I’appareil. Pour plus de facilité, les valeurs de ces TR sont
discrétisées et stockées dans une matrice appelée sinogramme.

Théoriquement, 1’inverse de la transformée de Radon (soit I'inverse du sinogramme)
suivie d’une discrétisation du résultat est suffisante pour obtenir I’image de la distribution
initiale en activité. Cependant, en pratique, le processus de reconstruction d’images est
beaucoup plus complexe que cela. L’inverse de la transformée de Radon correspond en effet a
une acquisition tomographique "idéale" au cours de laquelle il n’y aurait pas de facteurs
dégradants tels que l’atténuation et la diffusion des photons dans la matiere, le bruit
Poissonnien inhérent a la détection des radiations et la résolution des détecteurs. Ainsi depuis
les années 1970, I'influence de 1’échantillonnage, de la résolution et du bruit a fait I’objet de
nombreuses publications [27]. Citons par exemple les études de Barrett er al. [28] et de
Wilson et al. [29] concernant une analyse de la propagation du bruit dans certains algorithmes
de reconstruction.

Depuis ces dix dernieres années, les principales évolutions dans le domaine de la
reconstruction en TEP sont I’introduction de méthodes d’acquisition et de reconstruction 3D
et le développement des algorithmes itératifs qui améliorent la qualité de I’image par une
modélisation plus précise de données de 1’acquisition telles que la détection, le transport de
photons dans les tissus et la distribution statistique des données acquises (le bruit). Notons
que c’est surtout grace a I’introduction d’algorithmes itératifs rapides dans les années 1990
(I’OSEM pour Ordered Subsets Expectation Maximisation proposée en 1994 pour optimiser
la MLEM (Maximum Likelihood Expectation Maximisation) trop lente) que de telles
méthodes sont maintenant utilisées en routine clinique. Cependant le temps de calcul
nécessaire pour reconstruire des images cliniques reste problématique en particulier dans le
cas de données 3D.

C’est pourquoi la rétroprojection filtrée reste un outil important en reconstruction
d’images. De par son coté analytique elle est facile a implémenter et permet d’obtenir
rapidement des images de coupes. Cependant les images obtenues sont bruitées en raison des
filtres appliqués pour éliminer les artefacts dus a la rétroprojection et améliorer la résolution

spatiale [16].

24



Chapitre I: La Tomographie par Emission de Positrons

Cette contrainte de temps de calcul a également motivé le développement
d’algorithmes de reconstruction hybrides pour la TEP 3D qui combinent a la fois un
algorithme analytique de "réarrangement" (rebinning) a une reconstruction itérative 2D
tranche par tranche. Cette méthode hybride est plus rapide qu’une méthode de reconstruction
itérative 3D et est suffisamment précise pour de nombreuses études TEP cliniques [28].
Notons que plusieurs algorithmes de rebinning ont été développés, le plus utilisé actuellement

étant le FORE (Fourier Rebinning).

Une fois la reconstruction des images effectuée, nous avons acces a une cartographie

de la répartition du traceur dans les régions du patient étudiées.

I.4.3 Quantification

La quantification des images TEP est une éventuelle étape complémentaire de
I’analyse des données. Une fois les données acquises corrigées des différents facteurs
dégradant I’image, le taux de comptage par voxel (noté C) dans les images reconstruites est

proportionnel a la concentration d’activité locale [A] donnée par
[A](en uCi/cc) = < (7N
CF’

ou CF est un facteur de calibration [23].

Cliniquement, I’expression la plus utilisée pour la concentration en activité est le SUV
(Standard Uptake Value) correspondant au rapport de la concentration d’activité dans la
tumeur (ou le tissu étudié) au moment de 1’acquisition sur la concentration moyenne dans le

corps entier au moment de 1’injection [23].

I.5 Les domaines d’applications de la TEP

Un examen a visée diagnostique a généralement pour but la recherche d’éventuels
foyers pathologiques d’hyper ou d’hypo fixation du radiopharmaceutique. De ce fait, il est
alors possible d’explorer de nombreux organes et d’étudier diverses pathologies, en particulier
neuronales et cardiaques. Toutefois, la principale application de la TEP reste la détection des
cancers (poumon, colon, sein, prostate,...), en particulier en association avec le
fluorodeoxyglucose (FDG) qui, comparé au glucose, ne subit que la premicre étape de la

glucolyse et s’accumule dans les cellules tumorales avides de glucose.
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La TEP peut également étre utilisée en thérapie afin d’évaluer 1’évolution d’une
maladie au cours d’un traitement de chimiothérapie et/ou de radiothérapie par le biais
d’examens réguliers.

Finalement, les appareils TEP sont de plus en plus associés a des TDM rendant
possible I’acquisition instantanée, pour une méme position du malade, d’informations a la fois
fonctionnelles et anatomiques. Par ailleurs, la TDM donnant des renseignements sur la densité
des tissus et la dimension des structures traversées, elle permet également la correction de
I’atténuation, de la diffusion des photons et de 1’effet de volume partiel. Ces méthodes de
correction sont pour la plupart appliquées de maniere systématique en routine clinique. Seules
les techniques de correction de I’effet de volume partiel ne sont pas disponibles a 1’heure
actuelle.

Le développement d’appareils mixtes TEP-TDM illustre parfaitement 1’importance de
la TEP en imagerie médicale et laisse envisager pour 1’avenir I’apparition d’appareils de plus
en plus précis avec une résolution spatiale proche de la limite intrinseque imposée par la

physique du positron.

1.6 De nouveaux détecteurs

Avec I’utilisation de plus en plus répandue de la TEP, de nouveaux tomographes
apparaissent ou sont en cours de développement. Citons par exemple les détecteurs au xénon
liquide comme celui développé au laboratoire Subatech de Nantes. Dans ce type de
détecteurs, le cristal scintillant est remplacé par du xénon liquide dont le rendement de
scintillation est tres élevé. Cependant, pour I’instant, de tels appareils n’existent que pour le
petit animal. Par ailleurs, il est a noter que ce détecteur est également en cours d’adaptation
pour une nouvelle génération de TEP a trois gammas. Dans ce nouveau mode d’imagerie, des
isotopes émetteurs a la fois de positrons et de photons sont utilisés. Les deux photons
d’annihilation sont détectés par les méthodes TEP habituelles et le troisieme photon est
détecté par un télescope Compton [31]. De cette maniere, la résolution spatiale de la TEP
pourrait étre améliorée, le troisieme photon détecté donnant une information supplémentaire
sur le lieu de I’annihilation.

Les matériaux semi-conducteurs sont également une source d’études non négligeable,
notamment pour le développement d’appareils mixtes IRM-TEP, aujourd’hui impossible a

cause de I'utilisation en TEP de photomultiplicateurs (PMs) ne fonctionnant pas sans
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probléme dans un champ magnétique. Des simulations sur le petit animal ont déja été faites
afin de déterminer les améliorations que pourrait apporter I’IRM a la TEP [32].

La TEP peut également étre utilisée pour contrdler le faisceau d’irradiation en
hadronthérapie. Cette méthode est en cours de développement dans différents pays, en
particulier en Allemagne [33] et également en France avec la mise en place a Lyon du projet
ETOILE.

Pour finir, citons les nouveaux appareils TOF-TEP (Time Of Flight) qui utilisent le
temps de vol des deux photons d’annihilation, c’est-a-dire la différence entre leur temps
d’arrivée respectif sur les détecteurs, pour améliorer la résolution spatiale de 1’appareil. Ce
systeme permet de moduler le signal de reconstruction le long de la ligne de réponse autour de
la position effective d’annihilation des photons. De ce fait, il conduit a 1’amélioration du
rapport signal/bruit dans les images obtenues et a la réduction de la propagation du bruit lors
de la reconstruction. L’idée a été proposée dans les années 1960 [34] mais ’utilisation
effective en routine clinique n’a débuté que récemment, en particulier avec la TOF-TEP
Gemini de Philips.

Afin de comparer les performances des différents détecteurs disponibles sur le
marché, de nombreuses simulations numériques de la TEP sont aujourd’hui accessibles. La
plupart utilisent des techniques Monte Carlo pour modéliser le caractere stochastique de
I’émission et de la détection des radiations. Ces méthodes sont cependant appliquées de
maniere différente suivant le code considéré. Il est alors difficile de choisir parmi tous ces
codes lequel sera le mieux adapté a une application donnée. Une classification des
caractéristiques qu’ils proposent mais également une validation par différents tests paraissent

donc nécessaires pour déterminer leur précision face a un probleme donné [35].

1.7 Les simulations Monte Carlo en médecine nucléaire

Les méthodes Monte Carlo sont des techniques de calcul numérique basées sur
I’échantillonnage d’une variable aléatoire. Elles sont connues depuis longtemps pour résoudre
des problemes mathématiques mais leur apparition en physique n’a débuté qu’avec
I’avenement de la mécanique quantique. L’interaction des particules avec la matiere revét en
effet un caractere aléatoire qui peut étre interprété par le biais des probabilités d’interaction
que sont les sections efficaces.

Les codes Monte Carlo utilisés en médecine nucléaire, et tout particuliecrement en

TEP, peuvent se classer en deux catégories [35]:
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-les codes "généraux" tels que PENELOPE (PENetration and Energy LOss of
Positrons and Electrons) [36], EGS4 (Electron and Gamma Shower) [37] et GEANT4
(GEometry ANd Tracking) [38],

-les codes "dédiés" spécialement développés pour la TEP et la TEMP comme Eidolon
[39-40], PETSIM (PET SIMulation) [41], SimSET (Simulation System for Emission
Tomography) [42] et plus récemment PET-SORTEO (PET Simulation Of Realistic
Tridimensionnal Emitting Object) [43].

L’utilisation des codes généraux pour simuler une acquisition en imagerie TEP est
cependant réalisable et présente de nombreux avantages: une bonne documentation et une
maintenance réguliere, ainsi qu’un acces on-line aisé.

Cependant, la taille et le nombre de modules disponibles peuvent rendre leur
utilisation complexe voire inadaptée au probleme posé.

En revanche, les codes dédiés peuvent sembler plus aisés a manipuler car
spécifiquement développés pour la TEP et/ou la TEMP. Ils sont en effet plus faciles a
implémenter et a utiliser mais présentent une maintenance et une documentation incompletes
car souvent développés par de petits groupes de recherche. De plus, ayant été développés de
maniere trop spécifique, ces derniers ne possedent pas toujours la flexibilité nécessaire a
I’étude d’un phénomene nouveau.

Par conséquent, le choix du type de code a utiliser pour une simulation ne peut étre fait

de maniere systématique et dépend du phénomene que 1’on veut étudier.

L.7.1 Spécificités d’un code Monte Carlo

Les trois codes généraux PENELOPE, EGS4 et GEANT4 sont tous trois utilisés dans
le calcul de dose mais également dans d’autres domaines médicaux d’ordre physique pour
PENELOPE et technologique pour EGS4 et GEANT4.

-PENELOPE, développé dans un premier temps pour simuler la pénétration et la perte
énergétique des électrons rapides, a été utilisé pour quantifier le parcours du positron dans
différents tissus humains [44].

-EGS4, un code de transport des électrons et des photons a haute énergie, est beaucoup
utilisé pour simuler des faisceaux issus d’accélérateurs linéaires [45-46].

-GEANT4, un outil de simulation plus généraliste, est implémenté dans deux
plateformes dédiées a I’instrumentation en médecine nucléaire: GePEToS (Geant4 Positron
Emission Tomography Simulation) [32] et GATE (Geant4 Application for Tomographic
Emission) [47].
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Les codes dédiés ont, quant a eux, tous été développés afin de simuler non seulement
le tomographe mais également le transport des photons. Cependant, chacun se distingue par
une spécificité:

-Eidolon est surtout utilisé pour quantifier la part de photons diffusés [40],
-SimSET présente un grand intérét pour la voxelisation des objets [48],
-PET-SORTEOQO est capable de reproduire le nombre de coups générés en

routine clinique mais dans un temps de calcul raisonnable [43].

Tous les codes que nous venons de présenter modélisent la TEP mais de fagon
différente, en fonction du but initial pour lequel ils ont été développés. Afin de comparer ces
codes, une étude plus précise de leurs composants est donc nécessaire. Dans la suite, nous
allons donc préciser pour chacun de ces codes la modélisation:

-de la matiere biologique,
-du transport des particules (positrons et photons),

-des détecteurs.

1.7.1.1 Simulation de la matiére biologique

La description des matériaux en général et plus particulicrement du matériau
biologique peut se faire suivant une description soit atomique, soit voxelisée du milieu.

Dans les codes généraux (PENELOPE, EGS4 et GEANT4), la description atomique
prédomine. Grace aux données tabulées par 'ICRU [49] et 'ICRP [50], chaque matériau ou
tissu humain homogene ou hétérogene peut étre décrit par un modele atomique auquel une
densité est associée. Notons cependant que GEANT4 propose également une modélisation
voxelisée de I’anatomie.

En revanche, dans les codes dédiés, la description voxelisée est systématiquement
implémentée, et ce de maniere tres efficace. Prenons I’exemple du code SimSET [40] dans
lequel la source radioactive et le milieu atténuant sont voxelisés, chaque voxel étant associé a

un index correspondant soit a une activité, soit a une atténuation.

1.7.1.2 Simulation du suivi de particules
Dans cette partie, nous nous intéressons aux différentes étapes du suivi des particules,
depuis leur émission jusqu’a leur détection a la surface de 1’anneau, soit:
-la désintégration du produit radioactif,

-le suivi des positrons dans la matiere biologique,
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-le suivi des photons d’annihilation.

i) Parmi les codes généraux et dédiés, peu prennent en compte de maniere
systématique la désintégration des particules.

Citons cependant le cas du code général GEANT4 qui propose une description
complete et précise de la désintégration des isotopes en prenant en compte le spectre
énergétique des isotopes les plus utilisés en TEP (*°F, ''C et °0) [30] ainsi que I’intervalle de
temps séparant deux désintégrations [47].

Du coté des codes dédiés, seul le récent code PET-SORTEO [43] propose une
description numérique du traceur en modélisant I’évolution de I’activité au cours du temps et

le caractere stochastique de I’émission des radiations.

ii) Les interactions des positrons avec la matiere biologique sont quant a elles
appréhendées de facon totalement différentes dans les codes généraux et dédiés.

Les premiers débutent la simulation au moment de I’émission des positrons et les
suivent par des méthodes approximatives jusqu’a leur annihilation avec un électron du milieu.
Le parcours du positron peut ainsi étre calculé de méme que la déviation angulaire avec
laquelle les photons sont émis.

En revanche, les codes dédiés ne commencent la modélisation qu’au moment de la
création des paires de photons. Le parcours du positron est donc négligé ou modélisé de facon
empirique comme dans PETSIM [41] ou SimSET [42]. La non-colinéarité des photons est,
quant a elle, simulée de maniere empirique par une gaussienne de largeur a mi-hauteur égale a

0.0022D ou D est le diametre de I’anneau de détection.

iii) Contrairement au suivi de positrons, la modélisation des interactions des photons
avec la matiere est quasiment la méme quel que soit le code appréhendé. Les processus pris en
compte sont I’effet photoélectrique, la diffusion incohérente de Compton, la diffusion
cohérente de Rayleigh et la production de paires, ces deux derniers étant parfois négligés ou
introduits sous la forme d’options. Les différences majeures entre les différentes simulations
sont donc:

-les valeurs choisies pour les seuils énergétiques de production et/ou de
coupure,
-les sections efficaces ou interpolations utilisées pour modéliser les interactions

des particules avec le milieu,
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-les méthodes de suivi implémentées.

1.7.1.3 Simulation des détecteurs

En ce qui concerne la modélisation de la détection, de grandes différences peuvent étre
observées entre les codes généraux et dédiés.

Les codes généraux PENELOPE et EGS4 ne proposent aucune solution générique
pour décrire la géométrie et la physique de détection en TEP. Seul le code GEANT4 propose
dans son architecture hiérarchis€ée un module spécifiquement dédié a la description
géométrique du tomographe. En particulier, une description détaillée des cristaux est
disponible ainsi qu’une modélisation de la réponse du détecteur [51]. Notons cependant que
ces outils sont essentiellement exploités dans les plateformes GePEToS [32] et GATE [47].

Les codes dédiés, tels que PETSIM, SimSET, PET-SORTEO et Eidolon ont quant a
eux été développés spécifiquement pour la tomographie d’émission et proposent une
modélisation géométrique et physique des détecteurs plus détaillée que celle proposée par
GEANT4. Au niveau géométrique, les blocs détecteurs ainsi que les espaces qui les séparent
sont simulés en détail de méme que les cristaux, souvent traités comme des pixels [41, 43].
Au niveau physique, les interactions des photons dans les cristaux sont enregistrées ce qui
rend possible le calcul de la résolution spatiale et énergétique des blocs détecteurs [41-43].

Tous les parametres que nous venons de décrire permettent de déterminer si une
modélisation est appropriée a 1’application envisagée. La question qui se pose alors est de
savoir avec quelle précision cette application sera modélisée par le code choisi. Pour cela, il
est nécessaire d’effectuer une validation du code, basée sur des tests de calibration effectués

en routine clinique.

1.7.2 Validation d’un code Monte Carlo

Pour avoir acces a la précision d’un code, il faut déterminer sa capacité a générer des
données identiques a celles obtenues pour des systemes réels. Les tests de performance du
National Electrical Manufacturer Association (NEMA) sont apparus comme les plus
appropriés pour valider les simulations utilisées en TEP et en TEMP.

Les normes internationales NEMA NU2 de mesures expérimentales des performances
des caméras abordent les principaux aspects caractérisant un systeme d’imagerie. La
description englobe toute la chaine du protocole expérimental, depuis 1’acquisition des

données jusqu’au calcul des figures. Les tests sont effectués sur:
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-les parametres physiques qui caractérisent la réponse globale du scanner que
sont la résolution spatiale, la fraction de diffusés, la sensibilité de détection et
le taux de comptage,
-les distributions spatiales de sources homogenes et hétérogenes qui donnent
acces a la réponse locale,
-les propriétés statistiques des données simulées.

Deux documents listant les instructions nécessaires pour effectuer les tests ont déja été

publiés:

-le NEMA NU2-1994 Standard dans lequel un fantdme dont les parois sont
composées de polymethyl methacrylate (PMMA) de 20cm de diametre et 19cm
de longueur est utilisé [51-52] (acquisitions du cerveau),
-le NEMA NU2-2001 Standard dans lequel un fantdme composé de

polyethyléne solide de 20cm de diametre et 70cm de longueur est utilisé [51]

(acquisitions plus réalistes d’un corps entier).

L’étude de la réponse globale d’un scanner est suffisante pour juger de la précision
d’un code (voir [51,53] pour des exemples sur le GATE et SimSET). Dans ce qui suit, nous

présentons donc les test NEMA la caractérisant.

1.7.2.1 Résolution spatiale

La résolution spatiale d’un systeme représente sa capacité a séparer deux sources
ponctuelles dans I’image reconstruite.

En TEP, on procede a I’acquisition d’un point source de '°F de diamétre interne 1mm
au maximum et de diametre externe 2mm au maximum, placé au centre du champ de vue
axial mais pour six positions radiales différentes [54]. Les données réelles doivent étre
acquises avec une activité telle que le nombre de coincidences fortuites et de pertes n’excede
pas 5% du taux total de coincidences. Les coincidences fortuites sont donc négligeables et
peuvent ne pas étre simulées. Les largeurs a mi-hauteur et au dixieme de hauteur du profil
doivent étre reportées pour les données acquises et simulées. On vérifie alors que ces largeurs
et la forme du profil sont bien reproduites pour trois directions orthogonales et diverses
positions de la source dans le champ de vue du tomographe.

Notons que les mesures de résolution spatiale permettent aussi de valider la géométrie

de I’appareil simulé.
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1.7.2.2 Fraction de diffusés

Pour déterminer la fraction d’événements diffusés, on utilise une source linéaire de 3p
de diametre interne 3.2mm et de diametre externe 4.8mm placée dans un cylindre d’eau de
longueur 70cm et de diametre 20cm. Les coincidences fortuites quant a elles ne doivent pas
représentées plus de 1% des coincidences vraies (pour les tests NEMA NU2 2001).

Cependant, au préalable, il faut avoir validé la résolution en énergie effective du
systtme afin de ne pas détecter plus de photons diffusés que prévu. Pour cela, on réalise
diverses acquisitions d’un point source dans I’air en faisant varier la fenétre d’acquisition en
énergie. On compare ensuite les variations relatives du nombre d’événements détectés entre
les données simulées et expérimentales.

On peut alors procéder a la détermination de la fraction de diffusés en reportant pour
chaque coupe le pourcentage moyen de diffusions détectées, les coincidences fortuites n’étant

pas prises en compte au cours de la détection.

1.7.2.3 Sensibilité absolue

La sensibilité absolue d’une caméra TEP représente le rapport entre le nombre
d’événements détectés et le nombre de désintégrations B* en I’absence de milieu atténuant.

La mesure est effectuée avec une ligne source de 70cm de long placée au centre du
tomographe et remplie de '*F. La sensibilité absolue est mesurée pour la ligne source seule
ainsi que pour la ligne source entourée successivement de quatre anneaux de métal
représentant des quantités variables d’atténuation [55]. On interpole les taux de comptage
obtenus dans de telles conditions par une exponentielle dépendant de 1’atténuation. La valeur
obtenue pour une atténuation nulle correspond a la sensibilité absolue de 1’appareil (a un
facteur de calibration pres).Les données expérimentales doivent €tre acquises avec un taux de
fortuits inférieur a 5% et un taux de pertes inférieur a 1% a celui des coincidences vraies. Pour
les données expérimentales et simulées, les profils de sensibilité axiale doivent étre reportés
en spécifiant la sensibilité estimée par tranche. Généralement, un simulateur Monte Carlo
surestime la sensibilité par rapport a des tomographes réels car on ne simule pas explicitement
la photo détection et ses imperfections. Il est alors nécessaire d’appliquer aux événements

détectés une fonction globale de probabilité de survie suivant une distribution uniforme [56].

1.7.2.4 Taux de comptage
La sensibilité d’un tomographe est mesurée a basse activité, lorsque les pertes dues au

temps mort et a la fraction de coincidences fortuites sont négligeables. Lorsque I’activité croit,
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les pertes dues au temps mort et a la fraction des coincidences fortuites augmentent. La
mesure du taux de comptage des coincidences vraies et fortuites ainsi que des photons single
en fonction de I’activité permet de caractériser ce comportement.

Pour cela, on utilise une ligne source remplie de '°F et placée dans le fantdome NEMA
NU2 2001 a une distance radiale de 4.5cm du centre du fantdme d’eau et on reporte la
variation des événements true et random en fonction de 1’activité ainsi que la variation du taux
de NECR (pour Noise Equivalent Count Rate) c’est-a-dire le taux de bruit. Dans de nombreux
simulateurs le NECR n’est pas abordé car les coincidences random et le temps mort ne sont
pas simulés. Une simulation réaliste des divers échelons de temps peut s’avérer relativement
complexe et on est souvent amené a utiliser un modele simplifié permettant de reproduire les
performances en taux de comptage uniquement pour une activité inférieure a un certain seuil.
Ce point n’est pas forcément pénalisant dans la mesure ou les activités typiquement injectées

en routine clinique ne dépassent pas ce seuil.

La TEP est donc un mode d’imagerie actuellement en pleine expansion. Elle présente,
en effet, de nombreux avantages parmi lesquels nous pouvons citer la spécificité et la
quantification de processus biologiques. Cependant, malgré les développements de ces
dernieres décennies, elle reste limitée par sa résolution spatiale. Avec les détecteurs
récemment développés, cette derniere tend de plus en plus vers la limite intrinseque imposée
par la physique du positron.

Il semble donc pertinent d’étudier en détails les processus induits par les positrons
dans la matiere biologique afin, éventuellement de trouver une méthode corrective permettant
une amélioration de la résolution spatiale des appareils TEP. Pour cela, les techniques de

simulation Monte Carlo sont les plus appropriées.
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CHAPITRE II:
Simulation Monte Carlo de suivi de

positrons dans la matiere biologique

Introduction

Comme nous I’avons déja mentionné dans les chapitres précédents, la résolution
spatiale de la TEP est limitée par plusieurs facteurs, le plus important et le moins bien connu
étant le parcours du positron. De plus, la résolution globale de la TEP étant définie comme la
convolution de ces différents parametres (de nature physique et/ou technologique), il nous a
semblé pertinent d’apprécier les informations quantitatives que nous pouvions apporter a
I’aide d’une étude détaillée de la structure de trace du positron. Pour cela, nous avons
développé une simulation Monte Carlo qui, contrairement aux codes habituellement utilisés
en TEP, suit pas a pas les positrons dans la matiere biologique. Notons que les électrons
secondaires créés tout au long de la trajectoire des positrons sont également suivis. Une telle
description nécessite le calcul de sections efficaces différentielles et totales ainsi que la mise
en place de certaines hypotheses d’ordre physique mais également biologique.

Apres avoir validé ce code pour des faisceaux monoénergétiques de positrons [57],
nous I’avons adapté a 1’étude de la désintégration d’un grand nombre d’émetteurs B*[58-61].

Dans ce qui suit, nous présentons la simulation Monte Carlo proprement dite ainsi que

les résultats obtenus dans le cadre de sources de positrons mono-énergétiques. Dans un
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second temps, nous détaillerons 1’adaptation de ce code a la désintégration d’isotopes B*

couramment utilisés en médecine nucléaire et nous proposerons une étude comparative de ces

différents radio-émetteurs.

II.1 La simulation Monte Carlo

Les méthodes Monte Carlo sont des outils de simulation utilisés dans de nombreux
domaines aussi variés que la finance (mesure de risques et fluctuations boursieres),
I’environnement (gestion du trafic routier,...), les mathématiques (calculs d’intégrales,...)
mais aussi et surtout la physique. En ce qui nous concerne, il s’agit de modéliser le transport
de positrons et d’électrons dans la matiere biologique. Pour cela, différentes hypotheses

d’ordre biologique et physique doivent &tre mises en place.

I1.1.1 Hypotheses biologiques

En théorie, la simulation de [l’irradiation d’une cible biologique nécessite une
description précise de tous les constituants de I’ADN. Cependant le but de notre étude étant
de décrire les processus physiques induits par la traversée d’une particule chargée dans le
milieu biologique, il nous a semblé pertinent de représenter ce dernier par de I’eau, le corps
humain en étant constitué pour plus de 80% en masse.

Par ailleurs, contrairement aux codes existant qui proposent une description atomique
de la molécule d’eau, nous avons utilisé 1’approche purement quantique proposée par Moccia
[62] dans laquelle les cinq états électroniques (1b;, 3a;, 1b,, 2a; et 1a;) de la molécule d’eau
(en phase gazeuse) s’expriment sous la forme d’une combinaison linéaire d’orbitales
atomiques. Les potentiels d’ionisation correspondant sont IP;=12.63eV, IP,=14.73eV,
IP;=18.55eV, IP4=32.20eV et IPs=532.0eV.Notons cependant qu’une correction de densité
(p=1 g.cm™) sera introduite dans la simulation Monte Carlo pour tenir compte de la phase
liquide du matériau biologique simulé. Cependant, il a été montré [63-68] que la phase
thermodynamique de 1’eau avait une trés faible influence sur le processus d’ionisation
proprement dit [69]. Retenons en quelques mots que le caractere "spécifique" de I’eau en
phase liquide se manifeste essentiellement dans la fonction de perte d’énergie telle que
mesurée dans une expérience de réflectivité optique par Heller et al. [70]. On y observe ainsi
que I’eau liquide se distingue de son homologue gazeux par: i) un déplacement du premier

niveau d’excitation vers les énergies supérieures, ii) un élargissement des deux premiers
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niveaux d’excitation conduisant a des états dissociatifs, iii) I’absence de structure associée aux
états de Rydberg et surtout iv) la signature de I’excitation collective d’un grand nombre
d’électrons de valence (plasmon) autour de 21eV. Les potentiels d’ionisation sont également
plus faibles pour la phase liquide.

Dans ce qui suit, nous développons ce point plus précisément ainsi que les autres

hypotheses physiques mises en place dans la simulation Monte Carlo.

I1.1.2 Hypotheses physiques

La simulation Monte Carlo présentée ici est composée de différentes phases de tirage
au sort successifs qui déterminent: i) la distance entre deux interactions, ii) I’interaction en
question, et iii) les parametres cinématiques et énergétiques nécessaires a la caractérisation de
I’interaction sélectionnée.

Ainsi, apres avoir défini les parametres initiaux de la particule (son énergie et sa
distribution spatiale initiale), le code détermine le libre parcours suivi par la particule a partir

d’une loi de distribution poissonnienne de valeur moyenne é€gale au libre parcours moyen

A= N ou o,, représente la section efficace totale d’interaction et N la densité
O-tot

volumique de cibles (N=0.033¢/A%). Notons que G,,, = Gy, + Cjpp + Core + O ou o

ion exc capt elast

représente la section efficace totale de diffusion élastique, o;,, la section efficace totale

ion

d’ionisation, o,,. la section efficace totale d’excitation et O capt la section efficace totale de
capture (ou formation de Ps). La particule est alors transportée jusqu’a sa nouvelle position ou
I’interaction en question est déterminée grace a un tirage au sort parmi les sections efficaces
totales de chacun des processus.

Différents cas se présentent alors:

-Si I'interaction est une diffusion élastique, la direction de diffusion 0 est tirée

au sort 2 partir de la section efficace doublement différentielle d? O olust /dQS. Quant a

I’énergie de la particule, elle demeure quasiment inchangée, le transfert d’énergie au cours de
processus €lastiques étant négligeable (quelques meV).

-Si le processus sélectionné est une ionisation, 1’énergie cinétique E, de
I’électron éjecté est déterminée a 1’aide de la section efficace simplement différentielle

do,,,/dE, . Suivant la valeur de E,, un échantillonnage 2 1’aide de I’amplitude des sections

efficaces partielles de chacune des couches moléculaires permet de déterminer 1’orbitale

moléculaire ionisée et donc la valeur de 1’énergie potentielle IP; (supposée localement
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déposée). Les sections efficaces triplement (d’o; /dEedQS) puis quintuplement

won
(d’ Oion / dE,d2.d(2,) différentielles permettent ensuite de déterminer respectivement les

directions de diffusion et d’éjection des particules secondaires.

-Si le processus sélectionné est une excitation, le niveau de transition n est
déterminé par un simple échantillonnage des différentes sections efficaces partielles
d’excitation. L’énergie de la particule incidente est alors diminuée de 1’énergie potentielle
correspondant a la transition n (notée E,) supposée aussi étre localement déposée.

-Si le processus sélectionné est une annihilation, la sous-couche moléculaire
concernée par la capture est échantillonnée a partir de I’amplitude des différentes sections

efficaces partielles. L’énergie déposée Eqep a alors pour valeur Eqe,=IP;-Ips ou Ipg est 1’énergie
de liaison du Positronium (Ps) égale a Ry/ 2n? (avec Ry=13.6€V), soit 6.8eV pour une

capture dans la couche 1s (n=1), soit 1.7eV pour une capture dans la couche 2s (n=2). L’état
final du Ps est également échantillonné a I’aide d’une probabilité fixée par 1I’expérience a %
pour le para-Positronium et a 3 pour I’ ortho-Positronium. La direction de diffusion du Ps peut
également étre calculée a I’aide d’une section efficace doublement différentielle. Cependant,
pour des raisons de temps de calcul, nous avons supposé que le Ps était éjecté suivant une
distribution angulaire isotrope. Cette approximation est d’autant plus justifiée que les tests
effectués avec différentes distributions (piquées sur 0,=0°, isotrope ou encore dans la
direction de propagation du positron) ont montré une influence négligeable sur les résultats
finaux (détection des photons).

Notons, que si au cours d’une ionisation ou d’une formation de Ps, un électron de la
couche la plus profonde est sélectionné, alors un électron Auger est émis avec une énergie
cinétique égale a 475.30eV = IPs-2*IP, [69]. Les énergies déposées localement sont alors de:

-Edep=1P5-Eayger=064.4€V dans le cas de I’ionisation,
-Edep=IP5-Ips-Eayger=57.6eV dans le cas de la formation de Ps.

Ce schéma est répété pour toutes les particules incidentes jusqu’a ce que leur énergie
atteigne une valeur seuil fixée ici a 5.8eV, c’est-a-dire I’énergie seuil de formation du Ps (IP;-
Ips). En fait, pour des énergies incidentes inférieures, les sections efficaces d’excitation et de
diffusion deviennent trés grandes et conduisent a des libres parcours de 1’ordre de 1’ Angstrom,
c’est-a-dire bien au dela de I’ordre de grandeur accessible par notre simulation (~nm). Dans
ces conditions, nous supposons que 1’énergie résiduelle des particules est localement déposée.

Notons cependant que ces particules pourraient étre suivies par des techniques autres que la

38



Chapitre II: Simulation Monte Carlo de suivi de positrons dans la matiére biologique

simulation Monte Carlo (comme les équations de diffusion) mais sortirait du cadre de notre
étude.

Finalement, il est important de mentionner que dans ce code, nous ne prenons en
compte que les collisions binaires entre les particules et la molécule d’eau. Ainsi, les
processus é€lectro-magnétiques tels que le Bremmstrahlung ne sont pas simulés, leur
contribution étant négligeable aux énergies considérées ici (contribution énergétique de 0.3%

pour un faisceau de 1MeV).

I1.1.3 Description des processus physiques impliqués dans la simulation

Concernant la modélisation des processus physiques impliqués dans la simulation
Monte Carlo, nous nous sommes grandement inspirés du travail qui a été fait par [72-74] pour
le suivi des électrons dans 1’eau.

En effet, conformément aux résultats expérimentaux sur l’ionisation et 1’excitation
d’une molécule d’eau par impact d’électrons et de positrons (Figure 1I.1) qui ne révelent que
tres peu de différence sur les sections efficaces totales, nous avons pris le parti de modéliser
I’ionisation et I’excitation des molécules d’eau par impact de positrons et d’électrons avec le

méme formalisme.
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Figure II.1: Comparaison entre les sections efficaces totales expérimentales du néon obtenues par
impact de positrons et d’électrons pour le processus d’ionisation (fenétre a)) (pour les positrons: [77]
(diamants pleins), [78] (triangles pleins), [79] (cercles pleins); pour les électrons: [80] (triangles
vides) et [81] (diamants vides)) et le processus d’excitation (fenétre b)) (pour les positrons: [79]
(cercles pleins); pour les électrons: [80] (cercles vides)).
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En revanche la diffusion élastique des é€lectrons et des positrons a été traitée
différemment compte tenu de I’effet d’échange (chez les électrons) qui peut se révéler tres
important aux basses énergies d’incidence [75].

Finalement, le processus de capture (ou de formation de Ps) a été abordé de maniere

purement quantique et s’appuie sur les travaux de [76].

11.1.3.1 Processus de diffusion élastique

Le processus de diffusion élastique des électrons et des positrons pose énormément de
probleme lors du développement de codes Monte Carlo. En effet, ce processus ne provoquant
pratiquement aucune perte d’énergie, le temps de calcul engendré par de telles interactions est
élevé. C’est pourquoi, les codes généraux comme PENELOPE, EGS4 et GEANT4 utilisent
des théories de diffusions multiples comme celle de Moliere afin d’optimiser le temps de
calcul.

Cependant, le but de notre code Monte Carlo étant de décrire en détail les interactions
des positrons avec la matiere biologique, nous avons pris le parti de suivre une approche
purement théorique pour calculer les sections efficaces différentielles et totales de diffusion
élastique. Ces dernieres sont calculées dans le formalisme des ondes partielles dans lequel la
contribution statique a €té introduite par un potentiel sphérique Vg (r) et les effets de la
polarisation a I’aide d’un potentiel sphérique V,(r) offrant la limite asymptotique en a/r*, ol
o est la polarité de la molécule d’eau (0=9.7940a.u.).

Sur la Figure II.2a) nous avons représenté la section efficace totale de diffusion
élastique obtenue pour les positrons et 1’avons comparée a celle obtenue pour les électrons
[74]. Aux petites énergies, nous observons de grandes différences entre les deux courbes dues
principalement aux termes d’échange introduits dans la section efficace des électrons. Pour
des énergies plus élevées (supérieures a 1keV), ce terme devient négligeable et les deux
sections efficaces sont alors confondues.

Sur la Figure II.2b), nous avons comparé les sections efficaces calculées pour la
somme (€lastique+inélastique) aux données expérimentales de Sueoka et al. [82] et théoriques

de Baluja and Jain [83]. Nous observons un bon accord dans le domaine énergétique observé.
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Figure 11.2: Fenétre a): Comparaison entre les sections efficaces totales théoriques pour la diffusion
élastique de positrons et d’électrons par la molécule d’eau [75-76]. Fenétre b): Comparaison entre
les sections efficaces totales théoriques et expérimentales de diffusion des positrons par la molécule
d’eau. La section efficace totale que nous avons calculée (élastique+inélastique) (ligne continue) est

comparée a celle de Baluja et Jain [83] (ligne discontinue) et aux données expérimentales de Sueoka
et al. [82] (cercles pleins).

I1.1.3.2 Processus d’ionisation

Contrairement aux modeles existants (citons par exemple les travaux de Kim [84] et
de Grysinski [85]) qui ne proposent qu’une description semi-empirique du processus
d’ionisation et, qui plus est, limitée aux sections efficaces totale et simplement différentielle,
nous avons utilisé une description quantique de I’interaction en nous plagant dans la premiere
approximation de Born (sans échange) qui consiste a traiter la collision comme une
perturbation.

Dans ce modele, les projectiles incidents et diffusés (rapides) sont décrits par une onde
plane alors que I’électron éjecté (lent) est décrit par une fonction coulombienne distordue.
Cette dernicre est solution de I’équation de Schrodinger dans laquelle le potentiel de
distorsion effectif est calculé pour chaque orbitale moléculaire tout en prenant en compte les

contributions électronique et ionique [72-73]. A partir de la section efficace quintuplement

différentielle d’o;,, / dE,dS2,dS2; obtenue, nous avons calculé par intégrations successives

les sections efficaces triplement et simplement différentielles, respectivement
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d’ Cion /a’EedQe et do,,,/dE,, ainsi que la section efficace totale que nous avons

représentée sur la Figure 11.3 (voir [74] pour plus de détails).
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Figure I1.3: Section efficace totale d’ionisation de la molécule d’eau par impact de positrons ou
d’électrons obtenue dans [’approximation de Born I sans échange et comparée aux résultats
expérimentaux de Bolorizadeh et al. (cercles pleins) [86], Dingfelder et al. (cercles vides)[64], Djuric
et al.(triangles bas pleins) [87], Khare et al. (triangles bas vides) [84], Olivero et al. (diamants vides)
[89], Schutten et al. (triangles haut pleins) [90] et Straub et al. (triangles hauts vides) [91].

11.1.3.3 Processus d’excitation
Rappelons que le processus d’excitation est ici décrit sans tenir compte du phénomene
d’échange et que, par conséquent, la section efficace obtenue pour les positrons et les
électrons est la méme. Le processus est modélisé par une formule semi-empirique détaillée
dans [72] prenant en compte:
-les transitions électroniques vers les états de Rydberg et les états dégénérés,
-les attachements dissociatifs menant a la formation d’ions négatifs (H et O"),
-les excitations dissociatives menant a des radicaux excités (H*, O* et OH*),
-les transitions vers singulet et triplet,
-les excitations vibrationnelles et rotationnelles.
En sommant toutes ces contributions partielles, nous obtenons la section efficace

globale d’excitation présentée sur la Figure 11.4.
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Figure 11.4: Section efficace globale du processus d’excitation.

11.1.3.4 Processus de capture

En raison de sa charge positive, le positron peut capturer un des électrons de la
molécule d’eau. Ce processus conduit a la formation d’une paire (électron-positron) appelée
Positronium (Ps) pour laquelle nous pouvons distinguer deux états:

-I’ortho-Positronium (0-Ps) caractérisé par un spin total S=1 et qui émet deux
ou trois photons lors de son annihilation,

-le para-Positronium (p-Ps) caractérisé par un spin total S=0 et qui émet deux
photons lors de son annihilation.

Les probabilités de formation de ces deux états sont de trois pour un. Notons qu’un
seul photon peut également étre émis lors d’une annihilation directe du positron avec un
électron lié. Dans ce cas, c’est le noyau qui capture le moment de recul du second photon créé
[92-93]. Ce phénomene est surtout visible dans le milieu interstellaire et ne rentre donc pas
dans le cadre de notre étude.

Pour calculer la section efficace de capture, nous avons utilisé la méme démarche que
celle utilisée précédemment pour I’ionisation. Le projectile incident est décrit par une fonction
d’onde plane alors que les especes éjectées (I’électron et le positron) sont décrites par deux
fonctions coulombiennes prenant en compte I’interaction du positron et de 1’électron actif

avec la cible ionique résiduelle.

43



Chapitre II: Simulation Monte Carlo de suivi de positrons dans la matiére biologique

O ot (1s)
(1 o't sz)

O apt (2s)
(1 o' sz)

10' 10° 10° 10*

Figure I1.5: Section efficace totale de formation de Ps par impact de positrons sur la molécule d’eau
dans ’état final Is (fenétre a)) et 2s (fenétre b)). Dans les deux cas, la contribution de chacune des
orbitales moléculaires est représentée: orbitale 1b, (cercles vides), orbitale 3a; (diamants vides),
orbitale 1b; (carrés vides), orbitale 2a; (triangles vides) et orbitale la; (croix). La ligne continue
correspond a la somme de ces contributions.

Notons que dans son état final, le Ps peut €tre soit dans son état fondamental (1s) soit
dans un état excité (2s). Sur les Figures I.5 a) et b), nous avons représenté les sections
efficaces totales obtenues pour ces deux états ainsi que les contributions de chacune des
orbitales moléculaires. Nous pouvons alors observer que les deux sections efficaces ont des
allures similaires qui different quasiment d’un ordre de grandeur en amplitude. Nous pouvons
donc en conclure que le Ps résultant du processus d’annihilation est presque toujours dans son
état fondamental. De plus, pour des énergies supérieures a 600eV, le processus de capture par
un électron de la couche la plus interne est prédominant ce qui confere a cette dernicre une
signature spécifique de la formation de Ps.

A T’heure actuelle, il n’existe que tres peu de résultats théoriques et/ou expérimentaux
avec lesquels nous pourrions comparer notre section efficace de capture. Néanmoins les
nombreuses applications industrielles des positrons et des Ps [94-95] ont donné lieu a des
études expérimentales parmi lesquelles nous pouvons citer les travaux de Laricchia et al. [96-
97]. Sur la Figure II.6, nous avons tracé la section efficace expérimentale de formation de Ps
récemment publiée par Murtagh et al. [97] et I’avons comparée a celle que nous avons

calculée.
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Figure 11.6: Comparaison entre la section efficace expérimentale de capture [97] (cercles et
pointillés) et la section efficace théorique que nous avons calculée (ligne continue).

De grandes différences peuvent étre observées avec notamment un maximum
expérimentalement obtenu pour E;,.=10eV alors que la théorie le prédit plutdt vers E;,.=45eV.
Il faut cependant souligner le fait que ces résultats ne constituent qu’une étude préliminaire de
la formation de Ps dans 1’eau en attente de confirmation. Les auteurs mentionnent d’ailleurs
que d’autres travaux [98] ont trouvé une section efficace de capture six fois plus petite a
Einc=7.8eV. De plus d’apres [99] ou ont été reportées des sections efficaces totales Gy
(élastiques +inélastiques) pour des collisions de positrons sur 1’eau, il apparait que
Gmt(IOOeV):S.IO'mcm2 ce qui est en tres bon accord avec nos résultats (Figure I1.2b)): la
contribution de la capture que nous avons trouvée est de (Scapt=0.9.10'16cm2 alors que pour
Murtagh ef al. G est négligeable, ce qui sous-entendrait que la section efficace totale
obtenue en prenant (Ccapt)exp S€rait bien inférieure a la section efficace totale reportée par
Beale et al.. De méme, pour E;j,=10eV, Beale et al. trouve cmt%6.10'16cm2 ce qui est en tres
bon accord avec nous (Gtotz6—7.10'16cm2) avec une contribution de la capture négligeable
(Figure I1.6) alors que la O, reportée par Murtagh et al. est de 1’ordre de 2.10"%m? ce qui
introduirait une surestimation de Gy de I’ordre de 25%. Ces observations confirment que les
résultats expérimentaux reportés par [97] sont a 1’heure actuelle a prendre avec précaution.

Par conséquent, dans I’attente d’une prochaine confrontation théorie/expérience, nous
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évaluerons plus loin I’influence que peut avoir cette divergence sur la simulation de suivi de
positrons dans I’eau (§11.2.4 Figure I1.13 et §11.3.2.2 Figure 11.2).

Par ailleurs, dans les codes généraux EGS4, PENELOPE et GEANT4, le phénomene
de formation de Ps est négligé au profit de celui de 1’annihilation en vol. Un positron peut en
effet s’annihiler sans former de Ps mais en perdant son énergie par des excitations et
ionisations successives. La section efficace totale de ce processus a tout d’abord été déduite
par Dirac [100] puis a été plus récemment reportée par Heitler [101]. Son expression dans le
référentiel du laboratoire est:

2

2
Wy | TT+6T+6 T+2

or = Inlc+1+(t+2))-——1, 8

O Heitler r+2 Z'(Z'+2) l’l(Z' (T )Z') Z'(Z'+2) ( )

ol ry (=2.8179.10™" m) est le rayon classique de 1’électron et 7son énergie incidente en unité
de masse. Sur la Figure I1.7, nous avons comparé cette section efficace a la section efficace de

formation de Ps.
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Figure 11.7: Section efficace totale d’annihilation: processus en vol (ligne pointillée) et formation de
Ps (ligne continue).

Nous pouvons alors observer que le processus d’annihilation en vol ne devient
prédominant que pour des énergies inférieures a 6eV, c’est-a-dire précisément en deca de
I’énergie de coupure fixée dans nos simulations (Ecoupure=IP1-IPs=5.8eV). Sa contribution sera

par conséquent négligeable dans nos simulations. Ainsi, dans la simulation que nous avons
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développée, dans laquelle un seuil de 5.8eV a été choisi, 1’annihilation en vol n’aura qu’une

tres faible contribution.

I1.1.4 Annihilation des positrons
Depuis plusieurs décennies, des théories chimiques et physico-chimiques ont été
développées pour tenter d’expliquer non seulement la formation de Ps mais également les
processus mis en cause entre la formation du Ps et I’émission des photons d’annihilation. En
effet, les différentes voies d’annihilation qui existent ne menent pas toutes aux mémes
phénomenes physiques. Sur la Figure I1.8, nous avons résumé les différents cas possibles pour
I’eau liquide:
-annihilation en vol (suivant la section efficace de Heitler) avec émission de
deux photons au bout de 0.4ns,
-formation de p-Ps avec annihilation intrinseque (annihilation entre le positron
et I’électron formant le Ps) et émission de deux photons au bout de 0.140ns,
-formation de o-Ps avec i) annihilation intrinseque et émission de trois photons
au bout de 140ns (pour 0.5% des positrons incidents) ou ii) annihilation par le
processus de pick-off (le positron s’annihile avec un électron autre que celui

composant le Ps) et émission de deux photons au bout de 1.80ns.

Parcours du positron

Annihilation en Formation de
vol Ps
Para-Ps Ortho-Ps
r- | |
Annihilation Annihilation
o Processus du
intrinseque T
pick off intrinseque
A\ 4 l

DO G O

Figure 11.8: Différentes voies d’annihilation possibles.

La premiere théorie générale concernant la formation de Ps a été publiée par Ore
[102]. Elle propose une interprétation des expériences effectuées a I’époque sur I’annihilation

des positrons dans les gaz. Dans ce modele, un positron dit "chaud", et noté e™*, arrache un
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électron d’une molécule M pour former un atome Ps en laissant un radical M*. Le processus
est d’autant plus efficace que 1’énergie du positron W est dans ’intervalle d’énergie nommé

"Ore gap" soit:
R,
IG _7<W<WEXC(OMIG)’ (9)
ol I; est le premier potentiel d’ionisation de la molécule, W, le seuil d’excitation

R R
électronique et Ty =6.8eV D’énergie de liaison du Ps. S1 W <1 —Ty, le positron ne peut

pas arracher un électron a la molécule. Si W>W,,., I’excitation électronique et 1’ionisation
dominent et la formation de Ps est moins efficace. Ce modele largement utilisé dans la glace
[103] mais également dans d’autres molécules de type hexane [104], n’est cependant valable
que pour les solides.

D’autres types de modeles dits "de recombinaison" se sont alors développés pour
tenter d’expliquer les mécanismes menant a la formation de Ps. Citons les modeles de "spur”
et de "blob" qui cherchent tous deux a mettre en évidence les précurseurs du Ps mais de
maniere différente.

Le modele du "spur" développé par Mogensen [105] est de nos jours le plus accepté.
Le "spur" consiste en un groupe d’intermédiaires réactifs qui sont si pres I'un de 1’autre qu’il
y a une probabilité significative pour qu’ils réagissent ensemble avant leur diffusion dans le
milieu environnant. En particulier, les électrons secondaires contenus dans le "spur" et formés
lors du ralentissement de la particule incidente (positron ou électron) possedent une énergie
cinétique moyenne de 10 a 50eV. Ils traversent donc une certaine distance avant leur
thermalisation et peuvent soit se recombiner avec des ions positifs dans le "spur", soit se
diffuser hors du "spur" (c’est-a-dire hors du champ coulombien des ions) et devenir des
électrons libres. Dans ces conditions, Tao [106] a développé une formulation quantitative du
"spur" basée sur les hypotheses suivantes et résumées sur la Figure I1.9:

-le positron et les électrons secondaires formés au cours des dernieres
ionisations se thermalisent dans le volume occupé par les ions positifs,

-les électrons secondaires se recombinent équiprobablement avec les ions
positifs et le positron; la probabilité pour qu’un positron atteigne un électron
pour former un Ps est donc définie par ny/(1+ ng) ol ny est le nombre initial de
paires ion-électron dans le "spur" terminal,

-la probabilité pour qu’une recombinaison positron-électron ait lieu est

modélisée par 1’équation:
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1- exp(—%), (10)

ou b est la distance initiale entre le positron et 1’électron a la fin de leur

thermalisation respective.

A la fin du parcours du positron dans le SPUR

Recombinaison Localisation

\4 \ 4

Formation de Ps Solvatation

Figure 11.9: Processus physiques intervenant dans le "spur".

La formation de Ps peut alors étre décrite de la facon suivante: i) un positron perd la
derniere part de son énergie cinétique (soit quelques centaines d’eV) en créant un "spur" de
plusieurs électrons et ions positifs, ii) les électrons secondaires perdent leur énergie initiale de
10-50eV en traversant une distance correspondant a la taille du "spur” et iii) le Ps se forme.
Notons que ce dernier processus est en compétition avec la recombinaison des électrons (avec
les ions positifs) et également avec la diffusion des électrons hors du "spur”. La probabilité de

former un Ps est donc donnée par:

t
"o 1—exp(—r—cj xexp| — -2 |, (11)
1+n0 b Tz

ou la derniere exponentielle prend en compte la possibilité d’une annihilation libre pendant le

temps de formation du Ps (7,,) avec le taux d’annihilation (T,<2ns).

Cependant, selon Stepanov [107], le modele du "spur" développé ci-dessus est
incompatible avec la structure de trace du positron. Selon lui, la fin de la trace du positron
n’est pas un "spur" contenant deux ou trois paires d’ions-électrons mais un "blob" contenant
environ une trentaine de ces paires. En effet, non seulement les pertes énergétiques subies lors
de I’ionisation d’un positron (électron) sont de 1-4eV/A mais aussi la diffusion du positron
donne une forme sphérique et non cylindrique au "blob". Donc parler de "blob" plutot que de
"spur" n’est pas une question de terminologie mais bien une question de physique, les

processus se produisant de maniere différente dans les deux cas.
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Les propriétés les plus importantes du "blob" sont donc:
-une trentaine de paires ion-€lectron dont la distribution spatiale peut Etre
décrite par la gaussienne suivante:

—}"2/[151

P(r)=n, (12)

7> /2a8
ol ny est le nombre de paires électron-ion et a,; le rayon du "blob";
-un dépot total d’énergie dans le "blob" de 500eV;
-la quasi-neutralité du "blob", étant donné que les électrons du "blob" couplent
leur mouvement a la distribution des ions positifs et les écrantent;
-I’expansion du "blob", gouvernée par la loi de diffusion ambipolaire ce qui
conduit a une diffusion vers I’extérieur des électrons quasi nulle et donc a une
expansion du "blob" tres lente pouvant étre négligée dans le cas de la formation
de Ps.

Dans ces conditions, nous pouvons présenter les phénomenes précurseurs a la formation
de Ps dans le cadre du modele de "blob". Le positron thermalisé se trouvant hors du "blob",
diffuse afin d’arracher un é€lectron "intra-blob". Sinon, il s’annihile comme un positron libre
avec un électron quelconque du milieu, et en se placant dans un espace interstitiel lorsque cela
est possible.

Juste avant la formation de Ps, le positron et I’électron ne posseédent aucune énergie en
exces et sont donc quasiment thermalisés. La section efficace de formation de Ps possede
donc un maximum aux énergies de thermalisation des positrons et électrons. Cependant, dans
I’approximation adiabatique (position des molécules fixes), une telle paire électron-positron
continue a libérer de 1’énergie par excitation des vibrations moléculaires et atteint un état de
quasi-équilibre thermique avec I’environnement, état noté qf-Ps. Dans un liquide, 1’état qf-Ps
trouve immédiatement sa place avec la densité la plus faible et la plus proche, y reste et
évolue de maniere continue et relativement lente jusqu’a 1’état de "bulle" (pour plus de détails
sur la bulle voir [108-109]).

La physique du Ps reste donc aujourd’hui un sujet d’étude trés controversé et laisse de

nombreuses questions sans réponse, notamment dans le domaine des collisions.
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I1.2 _Simulation de suivi de positrons mono-énergétiques

Le code Monte Carlo que nous avons développé est capable de donner des quantités
telles que les pertes d’énergie moyennes (en distinguant les différents canaux inélastiques), les
parcours et les pénétrations des particules dans la matiere, les pouvoirs d’arrét avec les
différentes contributions (cinétiques et potentielles) pour chacun des processus mis en jeu. De
plus, nous avons acces, pour la premiere fois, a une description complete de la physique du Ps
dans I’eau, information de premiere importance pour ’imagerie médicale, en particulier pour

la reconstruction d’images en TEP.

I1.2.1 Pertes d’énergie moyenne

La simulation Monte Carlo que nous avons développée donne acces aux énergies

), Pionisation (W;2°") et la capture

potentielles localement déposées durant I’excitation (W, i

Xc

t ot ) z . z .z NE TS 2 P . . .
(Wcﬁgt) ainsi qu’aux énergies transférées a 1’électron éjecté au cours du processus d’ionisation

(Wion ) et au Ps au cours du processus d’annihilation (W, ). Toutes ces quantités sont

représentées sur la Figure I1.10.

i) Sur la Figure II.10a), nous avons tracé la perte moyenne d’énergie au cours de
I’ionisation ainsi que ses contributions potentielle et cinétique. Nous pouvons observer que

ces quantités varient linéairement avec I’énergie incidente Ej,.

ii) Concernant la formation de Ps représentée sur la Figure I1.10b), nous avons défini

2 . . t 9 2 . e e
I’énergie potentielle WCZIO,I (=IP;-Eps) comme 1’énergie moyenne localement déposée au cours
du processus de capture. Ainsi en fonction de 1’énergie incidente du positron, le nombre
d’orbitales moléculaires impliquées dans le processus augmente et contribue a I’augmentation

de Wror.

capt *
-pour E;,<500eV, seule la couche 1b; participe a la formation de Ps et WCZIO;

est constante et égale a 5.8eV,

-pour 500eV <E; . <1keV, les trois autres orbitales participent au processus

.. . . t .
ce qui implique une augmentation de Wc’a’zt qui est alors presque constante et

égale a 10eV,
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-pour E; .2

inc = 1keV, la couche interne la; participe également au processus

mais de facon moindre (0.1% du nombre total de Ps formés a 1keV) et

2 . e e t e N
I’énergie moyenne déposée W, reste donc presque constante et égale a
10eV.

Quant a I’énergie cinétique du Ps (W, ), elle augmente de maniére continue avec

I’énergie incidente du positron jusqu’a une valeur asymptotique de 140eV.

L’énergie moyenne transférée au cours de ce processus de formation de Ps

W,

t i T ) ... .
capt = Wenpt +Weap varie linéairement avec I’énergie incidente Ejy et atteint un plateau de

cap.
150eV pour Ei,.=10keV.

W,

iii) Finalement, sur la Figure II1.10c), nous avons tracé la variation de 1’énergie W,,.

déposée localement au cours du processus d’excitation. Nous observons qu’elle est quasiment

constante avec une valeur de 13eV.

80

] 160
lonisation L

_a)

b) Formationde Ps |

Fc)

Excitation T

70

60

50

40

Perte d'énergie moyenne (eV)

0

Figure 11.10: Variation des énergies moyennes impliquées dans le ralentissement des positrons dans
I’eau en fonction de [’énergie incidente E.. Dans la fenétre a) la perte d’énergie moyenne par
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(ligne pointillée) et cinétique

(ligne discontinue). Dans la fenétre b) la perte d’énergie moyenne lors de la formation du Ps

Weape (ligne continue) avec ses contributions potentielle Wcﬁgt (ligne pointillée) et cinétique

(ligne discontinue). Dans la fenétre c) la perte d’énergie moyenne perdue par excitation W,,..
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I1.2.2 Parcours et pénétration dans I’eau liquide

Nous avons également calculé le parcours des positrons dans 1’eau correspondant a la
longueur de la trajectoire suivie depuis la position initiale du positron jusqu’a son
annihilation, ainsi que la pénétration, correspondant a la projection de la trajectoire du
positron sur la direction d’incidence.

Nous les avons reportées sur la Figure II.11 et comparées a celles calculées par
Pimblott et Siebbeles [110] dans I’eau liquide pour des énergies allant de 70eV a 10keV en
utilisant un formalisme dans lequel la réponse du milieu est modélisée par un dipdle oscillant.
Un bon accord est observé. Notons, de plus, la présence de trois minima, localisés a ~20eV,
30eV et 60eV observés aussi bien pour le parcours que pour la pénétration. Ces
comportements, également reportés pour les électrons dans 1’eau liquide par Green et Pimblott
[111] et par Meesungnoen et al. [112], correspondent a 1’apparition de nouvelles voies

d’excitation. Pour des énergies plus élevées, ces discontinuités ne sont plus visibles, la section

efficace d’excitation étant beaucoup plus faible.
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Figure I1.11: Variation du parcours et de la pénétration du positron dans I’eau liquide en fonction de
I’énergie incidente E;,.Comparaison de nos résultats théoriques (ligne continue) avec ceux obtenus
par Pimblott et Siebbeless [110] (cercles pleins).

I1.2.3 Pouvoirs d’arrét
Le pouvoir d’arrét est une information importante, en particulier lors d’applications
biologiques, puisqu’il permet de quantifier 1I’énergie perdue par unité de distance traversée par

la particule. Notre simulation nous donne acces a la contribution de chacun des processus
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inélastique au pouvoir d’arrét total. Sur la Figure I1.12, nous avons tracé le pouvoir d’arrét

dE dE dE dE . o
total obtenu | — =|— +| — +|— | ainsi que les contributions des
dx total dx ion dx capt dx exc

processus d’ionisation, de capture et d’excitation définies par:

1\ dE NA J ion hz pot , . cing -
= == = £ E o' . +W. s 13
(pj(dxjion A D 7 Won' (1) wn(])] "
1\ dE NA 2 capt pot ;- cin ; -
== =—= E (o |W +W s 14
(pj( dx Jcapt AT il 1)+ Weanl ] )] "
i (Lj(d_Ej _Na geveyy (15)
P\ dx exc A

ol N4 représente le nombre d’ Avogadro et A la masse moléculaire de I’eau. La sommation sur
J correspond quant a elle a la contribution de chacune des cinq orbitales moléculaires définies

au paragraphe II.1.2.

40 S—— S—— —— et
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Figure I1.12: Variation du pouvoir d’arrét total des positrons dans [’eau liquide (ligne continue) avec
I’énergie incidente E;,. Les contributions de la capture (ligne discontinue pointillée), de ’ionisation
(ligne discontinue) et de I’excitation (ligne pointillée) sont également tracées.

Nous pouvons observer sur la Figure I1.12 que pour des énergies incidentes inférieures
a 90eV la formation de Ps est le processus inélastique dominant avec une contribution de
I’ordre de 45% par rapport au pouvoir d’arrét total. En revanche, pour des énergies plus

élevées 1’ionisation devient le processus dominant avec une contribution pouvant atteindre
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92% a 10keV. Parallelement, la contribution du processus d’excitation diminue jusqu’a 9% a

10keV.

I1.2.4 Formation de Positronium

Les informations présentées précédemment concernent le transport de positrons dans
I’eau et peuvent facilement étre extrapolées au transport de positrons dans la matiere
biologique afin de mieux apprécier les dommages potentiels radio-induits durant un examen
médical. Cependant, I'un des buts de ce travail est de fournir des données quantitatives a
propos de la formation de Ps dans I’eau liquide, telles que le taux de Ps en fonction de
I’énergie du positron incident, le temps passé entre I’émission du positron et la formation de
Ps ainsi que 1’énergie du Ps formé.

-Sur la Figure II.13a), nous avons reporté le temps tp; écoulé entre 1’émission du
positron et la formation du Ps. Un minimum est observé a E;,;=80eV, énergie qui correspond
approximativement au maximum de la section efficace de capture Gc.p. De part et d’autre de
ce minimum, O, décroit, la formation de positronium étant de moins en moins probable.
Notons également que pour Ej,<IP;-Ip;=5.83eV la formation de Ps n’est plus possible et
I’annihilation en vol des positrons devient alors prédominante.

-Sur la Figure II.13b), nous avons reporté les probabilités des différentes voies
d’annihilation, Ilp; et Il.; correspondant respectivement a la formation de Ps et a
I’annihilation en vol. Ilps est une fonction croissante avec I’énergie incidente Ej, et atteint une
valeur asymptotique de 83% pour les hautes énergies en bon accord avec les valeurs reportées
pour I’imagerie TEP [113]. Sous cette référence, il est indiqué que I’annihilation en vol et le
processus du pick-off sont responsables de plus de 80% des désintégrations. En ce qui nous
concerne, 75% des Ps formés ( les ortho-Ps), soit 62% des positrons envoyés, s’annihilent par
le processus du pick-off alors que 17% des positrons envoyés s’annihilent en vol.
L’annihilation en vol et le processus du pick-off correspondent donc a 79% des
désintégrations, résultats en bon accord avec les données reportées dans [113]. En revanche la
quantité I'l.,=1-Pps correspondant a la fraction de positrons s’annihilant sans formation de Ps
est une fonction décroissante atteignant une valeur asymptotique de 12.5% pour les hautes
énergies. Ainsi, a faible énergie, le processus d’annihilation se fait localement une fois que le
positron est thermalisé, alors que pour des énergies plus élevées (supérieures a 100eV) le
processus d’annihilation passe par I’état intermédiaire de formation de Ps. Notons au contraire

que dans les "classiques" de la littérature TEP [17], I’annihilation en vol du positron est plus
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favorable dans I’eau que la formation du Ps qui ne représente que 30% des annihilations. Ces
données sont basées sur des résultats expérimentaux et correspondent au taux d’annihilation
des positrons. Au contraire, avec notre simulation, nous avons acces au taux de formation des
Ps. Comma nous n’avons pas d’information sur la physique du Ps, nous ne pouvons pas
déterminé si le taux de formation et le taux d’annihilation des Ps correspondent. En effet, les
Ps étant formés avec une énergie non négligeable, ils peuvent se fragmenter. Le positron libre
alors émis peut s’annihiler en vol si son énergie est suffisamment faible. Cependant ave les
données actuelles concernant la physique du Ps, il nous est impossible de conclure.

-Nous avons également étudié la variation de I’énergie du Positronium. La distribution
obtenue possede un pic aux alentours de Ep=50eV. Notons que remplacer notre section
efficace de capture théorique par la section efficace expérimentale de Murtagh et al. [97]
n’entraine que de faibles différences sur la distribution énergétique obtenue, ce qui conforte la

validité des résultats de simulation de désintégration que nous présenterons ci-apres.
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Figure I1.13: Fenétre a): Variation du temps écoulé entre I’émission du positron et la formation de Ps
en fonction de l’énergie incidente E;,.. Fenétre b): Variation des taux d’annihilation en vol He+

(ligne pointillée) et par formation de Ps (p-Ps+o-Ps) Ilpg (ligne continue). Fenétre c) Distribution de

I’énergie du Ps obtenue avec notre simulation Monte Carlo en implémentant la section efficace
théorique (ligne continue) et la section efficace expérimentale de Murtagh et al.[97] (ligne pointillée).

Notre code Monte Carlo nous donne donc acces a des informations a la fois spatiales
et énergétiques précises sur la structure de trace des positrons monoénergétiques dans 1’eau.
Ces données sont importantes, en particulier dans le milieu industriel ou des faisceaux

monoénergétiques de positrons sont employés pour caractériser les matériaux. En revanche,
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en médecine, les émetteurs de positrons injectés aux patients sont pluriénergétiques. Nous
avons donc adapté notre simulation Monte Carlo afin de 1’appliquer a la désintégration B* de

produits radio-actifs utilisés en médecine nucléaire.

II.3 _Simulation de désintégrations B*: application & la médecine nucléaire

Comme nous I’avons déja mentionné précédemment, la TEP est soumise a différentes
limitations imposées par la physique du positron. Alors que I’effet de la non-colinéarité des
photons d’annihilation peut étre facilement corrigée en réduisant le diametre du tomographe
(d’ou I’utilisation intensive de micro-TEP dans le cas du petit animal), le parcours du positron
reste, quant a lui, une limite intrinseque de la TEP pour laquelle aucune correction n’existe a
ce jour. De nombreux groupes ont cherché a quantifier son influence soit de maniere
expérimentale [20] soit de maniere théorique [24,114].

Dans un tel contexte, nous avons adapté notre code de simulation Monte Carlo dédié
au suivi de positrons dans I’eau a la désintégration d’isotopes utilisés en TEP en modélisant
pour chaque isotope son spectre de désintégration en énergie.

Dans le Tableau II.1, nous avons résumé les propriétés physiques des isotopes étudiés
a savoir:

- “C, 13N, 15O, 18F, 44Sc, 52Fe, 62Cu, %Ga et ¥Rb qui émettent des positrons
sous la forme de désintégration la plus simple appelée "transition permise"
[591.

- BR, BTy, >'Mn, *Mn, *™Mn, ¥Zr et *™Tc, des isotopes métalliques
présentant également une transition permise lors de leur désintégration [60],

- 22Na, 55Co, 6OCu, 61Cu, 64Cu, %Ga et 86Y, des isotopes métalliques présentant
un schéma de désintégration plus complexe que les précédents, appelé "spectre
interdit" [60],

- 14O, 19Ne, 72As, 74As, 12OI, mI, 1291 et 134La, des isotopes alternatifs émettant

des photons au cours de leur désintégration [61, 115].

Les isotopes les plus classiques, 13N, 15O, HC et 18F, sont utilisés dans de nombreuses
études biochimiques et physiologiques [116]. Cependant, alors que °N et >0 ne peuvent étre
liés respectivement qu’a I’ammoniac et 2 I'eau [7-8], '*F et ''C ne cessent d’étre utilisés dans

la composition de nouveaux produits ([12-14] pour le '*F et [116] pour le ''C). Nous pouvons
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citer la molécule ["*FIFDG couramment utilisée pour explorer le métabolisme du glucose
dans la détection de cancers [9,11] et le [HC]CH3 méthionine [6] utilisé en neurologie pour
détecter les tumeurs ou les maladies cérébrales. Les isotopes ““Rb et ®*Ga, bien que plus
énergétiques que les précédents sont également utilis€s en routine clinique. Citons par
exemple le ®*Rb utilisé pour diagnostiquer les maladies des artdres coronaires [15] et le
[®*Ga]DOTA utilisé en neurologie pour imager la quantité de sang dans les tumeurs [5].

Quelques radiotraceurs peuvent aussi constituer des substituts a ces isotopes dits
classiques. Ainsi le '°F qui, lié au glucose présente des limitations en terme de spécificité,
peut étre remplacé par:

-le **Fe proposé en tant que traceur de la moelle osseuse et des tumeurs du
cerveau [117],

-le **™Mn, émis lors de la désintégration du **Fe, déja proposé en cardiologie
[118-119],

-le *Cu déja testé pour I'imagerie et la thérapie des tissus récepteurs de la
somatostatine [120-122].

L’isotope "°O peut également étre remplacé par des isotopes plus longs tels que le **K
utilisé en tant que traceur du flux myocardien [123] ou le O plus facile d’utilisation car
réduisant le temps d’attente entre les injections [124].

Le N quant a lui peut étre remplacé par le PNe pour quantifier la ventilation
pulmonaire [125-127]. Le *Rb peut également étre facilement substitué par le **K pour
I’étude du myocarde [123].

Par ailleurs, I’étude de processus biochimiques lents peut nécessiter des radionuclides
possédant des temps de demi-vie plus longs que ceux des isotopes standards. Mis a part le
82Rb, utilisé pour investiguer le flux de cations, nous pouvons également citer 1’isotope de
I'iode "I et les isotopes de I’arsenic *As et *As dont le temps de demi-vie (Tableau III-1)
peut étre mis a profit lors de I’investigation de processus physiologiques et métaboliques lents
tels que la distribution d’anticorps monoclonaux dans les tissus tumoraux [128-129].

Finalement, de nouvelles techniques d’imagerie ou de thérapie peuvent également
faire appel 2 de nouveaux isotopes. Ainsi, le Y et le **Zr peuvent étre combinés a ’agent
thérapeutique *°Y afin d’estimer la dose délivrée aux tissus sains et tumoraux [130-131]. Le
PTj a également déja été testé sur le petit animal afin de fournir un aper¢u du mécanisme
d’action du dichlore de titane, un agent utilisé en chimiothérapie [132]. D’autres isotopes tels
que le “Co et le *™Tc sont utilisés en tant que compagnons d’isotopes gamma afin, par

exemple, d’estimer les accumulations des isotopes TEMP dans le corps humain [133-135].
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1297 sont deux isotopes TEP qui permettent la mise en place de nouvelles

Pour finir, 3% a et
procédures telles que 1’utilisation d’un générateur d’électrons Auger/isotope TEP BCe/La
pour étudier la pharmacologie et la dosimétrie au cours d’une thérapie [136], ou encore
I’acquisition simultanée TEP/TEMP grace a I’utilisation simultanée des isotopes '>I et '*°I

[128].

Isotopes | Epoyennc(keV) | Epax (keV) T,
#Cu 216 653.1 12.7 h.
Na 220.3 1820.2 2.6019 a.
*Mn 244.6 575.8 5.59].

B 252 635 109.77 min.
2Fe 344 803.6 8.275 h.
¢ 390 970 20.39 min
¥7r 402.7 902 3.27].
MAs 417 1540 17.77].
i 4423 1040.4 3.090 h.
BN 488 1190 9.965 min.
'Cu 502.5 1215.2 3.333 h.
*Co 569.5 1498 17.53 h.
“Sc 636 1474.2 3.927 h.
by 640 3141.3 14.74 h.
50 730 1720 122.24 s.
(o) 771 4121 70.6 s.
| 825.9 2137.6 4.176 .
%Ga 844 1899 67.71 min.
“Ne 963 2216 17.4s.
'Mn 970.2 2185.8 46.2 min.
“Cu 980.5 3772.4 23.7 min.
Hmpe 1076.6 2362.9 52 min.
2As 1150 3334 26 h.
2\ n 1179 2630 21.1 min.
BiLa 1203 2675 45 min.
BK 1218.8 2728 7.64 min.
“2Cu 1280.6 2926 9.74 min.
1221 1371 3100 3.6 min.
2Rb 1551 3378 1.273 min.
1200 1747 4600 1.35h.
%Ga 1759 4153 9.49 h.

Tableau 11.1: Energies moyennes et maximales et temps de demi-vie des isotopes étudiés dans notre
travail.
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Afin d’étudier de manicre spatiale et énergétique ces différents isotopes émetteurs de
positrons, il convient dans un premier temps de préciser le spectre énergétique de
désintégration de chacun d’entre eux. Pour cela, nous nous sommes basés sur les données

tabulées par le MIRD [137].

I1.3.1 Spectres en énergie de la désintégration des isotopes étudiés

Suivant le type de désintégration de I’isotope (transition permise ou interdite), nous
avons décrit le spectre énergétique de facon différente.

Si I’isotope présente une transition permise, nous nous plagons dans les hypotheses de
la formulation de Fermi [138]. Ces conditions étant remplies, nous avons utilisé 1’expression

théorique citée dans [139]:

N permis( E)AE = C* F(Z,E )% p* E*(E, . — E)*dE, (16)

ou E__ et E sont respectivement 1’énergie maximale (Tableau II.1) et totale des positrons, p

X

. s 1
la quantité de mouvement définie par p =—4 E 2 —m02 ¢?, C une constante et F (Z,E) la
c

fonction de Fermi prenant en compte I’interaction coulombienne entre le positron et le noyau

fille. Son expression non-relativiste est donnée par [120]:

__2m
F(Z’E)_I_e_zm’ (17)

N N . . P ZoE
ou le parametre de Coulomb sans dimension est défini par 7 = — avec o la constante de

structure fine (les unités utilisées étant telles que % =c =1 [140]).

Notons que 1’approximation non-relativiste de la fonction de Fermi donnée dans
I’équation (17) peut étre utilisée puisque, quelque soit 1’isotope considéré la contribution
relativiste reste inférieure a 3%.

Sur les Figures II.14, I1.15, et I1.16, nous avons tracé respectivement les spectres de
désintégration des isotopes classiques (”C, 13N, 15O, 18F, 44Sc, 52Fe, 62Cu, %Ga et 82Rb), des
isotopes métalliques présentant une transition permise (*°K, **Ti, >'Mn, **™Mn, *Zr et **™Tc)

et du "Ne, seul isotope alternatif ne présentant pas un spectre de désintégration interdit.
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Figure I1.14: Spectres en énergie des positrons émis par les isotopes présentant une transition
permise. Les distributions ont été normalisées pour avoir une aire unitaire sous les courbes.
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Figure I1.15: Spectres en énergie des positrons émis par les isotopes métalliques présentant une
transition permise. Les distributions ont été normalisées pour avoir une aire unitaire sous les courbes.
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Figure I1.16: Spectre en énergie des positrons émis par l’isotope non standard ~“Ne. La distribution a
été normalisée pour avoir une aire unitaire sous la courbe.
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Si I’isotope présente une transition interdite, nous interpolons les spectres énergétiques

a partir des données reportées dans [137] de la maniere suivante:

- pour 55Co, 61Cu, %Cu et ¥Y:

avec E;,.=E-1 et avec les parametres listés dans le Tableau II-2. Notons que

pour le %Cu cette interpolation n’est valable que pour E;,:>272516eV. Pour

N(E.

mc

i=9
)dEinc = z Ai Etlm dE
i=0

inc?

des énergies inférieures a ce seuil le spectre peut tre interpolé par:

N(E,

mc

)dEinc = i BzEzlnch

i=0

inc

avec les parametres B; tabulés dans le Tableau I1.2.

Parametres < - ISOtOI: ° - Parametres #Cu
Cu Cu Co Y

Ay 0.03266 | -0.00354 | -0.00329 -0.00512 By 0
Ay 0.08308 | 0.15907 | 0.17201 0.14869 B, 1.34592
A, -0.05975 | -0.12931 | -0.07504 -0.08319 B, -16.44063
A -0.2463 | 0.02649 | -0.04973 -0.01198 B; 99.8137
Ay 0.2690 0 0.03441 0.00766 B, -337.15209
As -0.07162 0 -0.0053 0.00682 B;s 675.76992
Ag 0 0 0 -0.00459 Bg -823.76785
A, 0 0 0 0.00108 B, 599.31704
Ag 0 0 0 -1.16255.10" Bs -239.13394
Ay 0 0 0 5.02419.10° B, 40.25241

Tableau I1.2: Coefficients obtenus pour ’interpolation des spectres en énergie des isotopes >>Co, * Cu,

%“Cu et %Y.

74 124y 72 134y . 1227 ., 12
- pour “As, 1, "“As, 3La, Tet 'L

avec les parametres listés dans le Tableau II-3. Notons que pour le "As cette

interpolation n’est valable que pour E;:>145308eV. Pour des énergies

N(E.

mc

)dEinc = ligl Ai Etlm dE

i=0

inc?

inférieures a ce seuil le spectre peut étre interpolé par:

N(E,

mc

)dEinc = i BzEzlncd

i=0

inc ?

avec les parametres B; tabulés dans le Tableau I1.3.
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Parametres Isotopes Parametres "As
74 As 1241 72 As 134L a IZZI 1201

Ao 0.032 | -0.030 | 4.678.10" | -0.004 -0.005 -0.010 B, 0
A 0.137 | 0.407 0.075 0.041 0.051 0.074 B, 0.672
A, -0.045 | -0.237 0.008 | 7.008.10% | -0.003 -0.019 B, -2.996
As -0.197 | 0.140 -0.018 -0.005 -0.003 0.001 B; 7.433
Ay 0.184 | -0.116 0.004 | 6.026.10" | 3.829.10° | -2.783.10° B, -10.665
As -0.060 | 0.050 |-2.471.10" 0 0 0 Bs 9.074
Ag 0.007 | -0.009 0 0 0 0 B -4.662
A, 0 |6.606.10" 0 0 0 0 B, 1.422
As 0 0 0 0 0 0 Bs -0.237
Ao 0 0 0 0 0 0 B, 0.017

124
I

’

Tableau I1.3: Coefficients obtenus pour Iinterpolation des spectres en énergie des isotopes "*As,
A5 B g 1221 op 1207

- pour Cu:

3 ) 6 )
N( Einc )dEinc = Npermis( E ) * zAi Eilnc * z Bi Eilnc dEinc ’ (22)
i=0 =0

avec les parametres listés dans le Tableau I11-4,

Ao | 33962 | By | 0.07966
A, | -1,57777 | B, | -0,45553

A, | 0,28123 | B, 0,68416

A; | -0,0261 | B3 | -0,41438

B, 0,11357

Bs | -0,01379
Bs | 6,25587.10™

Tableau I1.4: Coefficients obtenus pour Iinterpolation du spectre en énergie de “Cu.

- pour Ga qui présente deux pics a 500keV et 1500keV:
N(E;, )E;,. =N (E)*S(E;,. )*G(E,, )dE

mc mc mc

permis inc (23)
ou S(E;,.) est le facteur de correction reporté dans [141] et exprimé sous la

forme:
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S(Ejp. )=1+0.03282% E; . + 035% _5.000419+ Ej,. (24)

inc

et G(Ei,.) un autre facteur correctif que nous avons défini sous la forme:

(25)

mc

— 2% R 2
G(E;. )= 0.021% exp 2 (Emc 3646) .
1.096

Notons que cette interpolation n’est valable que pour des énergies incidentes
supérieures a 86870eV. Pour des valeurs inférieures le spectre en énergie du

%Ga peut étre interpolé de la facon suivante:
i=7 )
N(Einc)dEim- = ZAEz'lnchinc ’ (26)
i=0

avec les parametres A; tabulés dans le Tableau I1.5.

A, | 8.81983.10*

Ay 0.11555

A, | -0.14648.10°

A; 0.08552
Ay -0.0255
As 0.00405

Ag | -3.2864.10"
A, | 1.0729.10°

Tableau I1.5: Coefficients obtenus pour Iinterpolation du spectre en énergie du **Ga.

- pour Iisotope de I’oxygene ‘O, le spectre en énergie (pour E;,>309155¢V)

est exprimé sous la forme:

-2%(E. —0.38789)*
N(E,, )dE,, =0.197*exp| - Lue Z038789) 1, @7
(1.75068)
et sous la forme suivante pour E;,,<309155eV:
4
N(Einc)dEinc = z 'Eil;lchinc 4 (28)

i=0
avec les parametres A; listés dans le Tableau II.6.
- pour I’isotope du sodium qui représente un cas particulier puisque non utilisé
en routine clinique mais lors des calibrations des appareils, le spectre en

énergie (pour E;,,.>45499eV) est exprimé sous la forme:
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—2%(E, . —0.38758)>

N(E,,.)dE;,. =—4.7248.10"* +0.26057 * exp .
(0.53172)

mc mc

dE;,., (29)

et sous la forme suivante pour E;,.<45499¢V:

(30)

inc inc

5
N(Einc)dEinc = z BlEl dE
i=0

avec les parametres B; listés dans le Tableau I1.6.1

140 22Na

Ay 0 B, | 1.72255.10”

A, | 029315 | B, | 1.65866.107

A, | -0.16249 | B, | -3.2809.107

A; | 0.02865 | B; | 2.2701.10°

A, | -0.00163 | By | -6.62807.10°°
As 0 Bs | 6.9586.107

Tableau I1.6: Coefficients obtenus pour interpolation du spectre en énergie de 'O et *Na.

Sur les Figures II.17a) et b) nous avons tracé respectivement les spectres en énergie
des isotopes métalliques (22Na, 55C0, 6OCu, 61Cu, 64Cu, %Ga et 86Y) et ceux des isotopes

alternatifs autres que le "Ne (Y0, ?As, As, 'L, "I, "I et **La).
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Figure II.17: Spectres en énergie des positrons émis par les isotopes métalliques (fenétre a)) et les
isotopes non standards (fenétre b)).
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Avyant ainsi modélisé chacun des isotopes par le biais de son spectre en énergie, nous
pouvons étudier chacun d’entre eux en terme de distributions spatiale et énergétique. Pour
cela, un grand nombre de positrons (de 10000 a 250000) a été¢ émis a partir de points source
situés en (0;0;0), I’énergie incidente étant échantillonnée dans le spectre correspondant a
I’isotope étudié. Chaque particule est ensuite suivie pas a pas, grace au code Monte Carlo que
nous avons précédemment présenté, jusqu’a ce que son énergie atteigne le seuil de formation

du Ps, soit 5.8eV.

I1.3.2 Etude spatiale
L’¢étude spatiale des isotopes investigués ici se fait en trois étapes:
-I’étude du parcours du positron qui nous donne une vision d’ensemble de la
trajectoire des particules en fonction de 1’isotope considéré,
-la distribution 3D des points d’annihilation qui nous permet de quantifier les
aspects statistiques de la trajectoire des particules,
-la distribution 1D des points d’annihilation qui donne acces a des informations
plus spécifiques telles que 1’atténuation des positrons dans 1’eau.
Notons que 250000 trajectoires ont été simulées pour obtenir ces résultats de nature

spatiale.

11.3.2.1 Parcours des positrons

Dans le Tableau II.7, nous avons résumé les valeurs moyennes et maximales des
parcours obtenus pour tous les isotopes considérés dans notre travail.

Par comparaison avec les résultats publiés par Zanzonico [21], nous observons une
faible différence (de I'ordre de 12.6% pour le '®F) qui disparait pour les isotopes plus
énergétiques tels que **Cu (7.1%) et *Rb (3.2%). Un bon accord peut également &tre observé
avec les résultats de Partridge [142] et Ruangma [143], en particulier pour les isotopes
faiblement énergétiques tels que le **Cu par exemple (1.8% d’erreur avec [143]). En revanche
des différences assez importantes peuvent étre constatées avec les résultats de Phelps [122] et
Pagani [144], en particulier en ce qui concerne les isotopes énergétiques. Cette différence peut
étre expliquée par le fait que les résultats reportés par Phelps sont issus de manipulations
expérimentales alors que ceux de Pagani sont issus de calculs empiriques ne dépendant que de

I’énergie maximale des isotopes.
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Ruoyen (mm) Rypax(mm)

Isotopes Théorie Expérience Théorie Expérience

Nos résultats | [143] | [144] [141] Nos résultats | [122] [21]
%Cu 0.560 0.570 | 0.730 2.935 2.400 2.000
“Na 0.526 <0.600 2.280
**Mn 0.630 0.630 2.461
B 0.661 0.700 0.600 2.633 2.300
2Fe 1.015 0.920 3.644
¢ 1.266 1.100 4.456 3.900 3.900
¥7r 1.271 1.000 4211
™As 1.438 8.520
i ¥ 1.472 5.196
BN 1.730 1.500 5.752 5.100
ICu 1.805 1.320 | 1.500 6.186
*Co 2.148 1.600 7.795
“Sc 2.458 7.355
by 2511 1.800 11.126 6.000
o) 2.965 2.500 9.132 7.900 8.000
“o 3.148 16.554
| 3.371 2.300 3.000 11.692 7.000
%Ga 3.559 2.400 2.900 10.273 9.000
PNe 4.116 11.992
*'Mn 4.275 2.900 12.068
“Cu 4.129 3.090 21.017
Mmre 4.697 3.300 12.787
2As 5.189 3.600 18.154
32mMn 5.288 3.500 14.480
BiLa 5.429 15.313
BK 5.665 3.500 15.340
2Cu 6.077 4.000 16.149 15.000
12y 6.304 4.300 17.482
2Rb 7.491 4.700 5.900 18.603 18.000
120y 8.344 5.400 26.885
%Ga 8.689 23.305 20.000

Tableau I1.7: Parcours moyens Ry, et maximaux R, obtenus par la simulation. Comparaison avec
les données théoriques tirées de Ruangma et al. [143],Pagani et al. [144] et Phelps et al. [122] et
expérimentales de Partridge et al. [142] et Zanzonico et al. [21].
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Nous avons également comparé nos résultats avec ceux obtenus par GEANT4 [145].
Dans le Tableau I1.8, nous avons reporté les parcours moyens ainsi que les parcours Rosg,
(correspondant a la distance parcourue par 95% des particules) obtenus avec GEANT4 et
notre code. Dans I’ensemble, les résultats sont en assez bon accord bien que ceux obtenus par
GEANT4 soient légerement plus faibles (une erreur relative moyenne de 17.4% est observée
pour les parcours moyens). On note en particulier une différence plus importante (plus de
25% pour les parcours moyens et maximaux) pour les isotopes énergétiques tels que %Ga et
82Rb, différence qui peut étre expliquée par 1’énergie de coupure introduite dans GEANT4 (de
I’ordre de 250eV pour le package low energy mais pouvant étre fixée jusqu’a 10eV par
’utilisateur) alors que nous nous arrétons a 5.8eV. Dans ces conditions, le parcours que nous

obtenons ne peut €tre que plus grand.

Rmoyen (mm) R95% (mm)
Isotopes
GEANT4 Monte Carlo GEANT4 Monte Carlo
Bp 0.573 (13.3%) 0.661 1.620 (17.6%) 1.966
e 1.074 (15.2%) 1.266 2.879 (19.8%) 3.592
BN 1.414 (18.3%) 1.730 3.788 (19.6%) 4714

o) 2.319 (21.8%) 2.965 5.928 (22.3%) 7.634

BGa | 2.610(26.7%) 3.559 6.753 (21.9%) 8.651

¥Rb | 5.344 (28.7%) 7.491 12.800 (24%) 16.843

Tableau I1.8: Parcours moyens Ry, et parcours Rosq obtenus avec le code GEANT4 pour les
principaux isotopes TEP. Nous avons reporté également entre parenthéses les écarts relatifs entre ces
valeurs et les valeurs sorties par notre simulation.

Finalement, nous avons voulu étudier I’influence de la section efficace de capture sur
le parcours du positron. Pour cela, nous avons remplacé dans notre code la section efficace de
formation de Ps que nous avons calculée (II.1.2.3) par la section efficace expérimentale
reportée par Murtagh et al. [97]. Le parcours moyen obtenu pour le '°F est alors de 0.650mm
et le parcours maximal de 2.744mm. Nous obtenons donc un bon accord malgré les
différences observées dans 1’allure des sections efficaces (voir section II.1.2.3): I’erreur
relative est en effet de I'ordre de 1.7 a 4.2% respectivement pour le parcours moyen et le

parcours maximal.
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11.3.2.2 Distribution 3D des points d’annihilation

Sur la Figure II.18 nous avons tracé quelques-unes des distributions tri-
dimensionnelles des points d’annihilation (obtenues pour un pas de 10um) que nous avons
finalement interpolées par des fonctions gaussiennes comme suggéré par Palmer et Brownell

[114]. Les interpolations obtenues vérifient alors 1I’expression suivante:

1 (’”_’ﬂo)2
exp(——2

/7z

2P

o\/_ (0\/_)+G

ou les parametres ry et o sont reportés dans le Tableau I1.9.

), (31

P(r)=

Notons que toutes ces distributions ont été normalisées pour avoir une aire égale a

I’unité sous les courbes et étre facilement comparables. La fonction ®(u) est une conséquence

de cette normalisation et est définie par:
()= [ e dx. (32)

Pour de petites valeurs du parametre u, ®(u) peut €tre approximée par le premier

terme de son développement limité soit:

P(u)=u *\/z . (33)
T
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Figure I1.18: Distributions tri-dimensionnelles des points d’annihilation pour les isotopes °"Cu, ““Na,
8 1~ 744, 13z 15,4 120 66 g y . . . .

F, " C, "As, °N, 70, I et "Ga. Les distributions ont été normalisées pour avoir une aire unitaire

sous les courbes.
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Isotopes | ry (mm) | o (mm)

**Mn 0277 | 1.288
g 0.040 | 0.789
*’Fe 0.458 | 1.099
¢ 0.000 | 1.695
¥zr 0.886 | 2.186
BTj 0.724 | 3.040
N 0.600 2.04
*'Cu 1.011 | 3.417
>Co 1.00 | 4.100
*Sc 1.830 | 2.061
8y 1.333 | 4.326
0 2.088 | 2.775
“0 2246 | 2.689
| 1.950 | 2.866
%Ga 3.056 | 2.650
“Ne 3324 | 3.306
>'Mn 3718 | 5.997
“Cu 2674 | 6.713
Mmpe | 4220 | 6.109
7As 4.078 | 3.898
MMn | 4.691 | 7.525
YLa 4910 | 3.667
PK 5132 | 7.772
“Cu 5.563 | 3.903
| 5.684 | 4.350
%2Rb 7.160 | 4.840
1201 6.934 | 6.256

Tableau 11.9: Parametres introduits dans les interpolations gaussiennes des distributions
tridimensionnelles des points d’annihilation.

Notons que les isotopes 64Cu, 22Na, "As et ®Ga dont les distributions ont été tracées
sur la Figure I1.18 différent des autres par leur forme. Les quatre isotopes *'Cu, "*As, ®Ga et
*?Na présentent un pic étroit en zéro ainsi qu'une queue de distribution trés large pour deux

d’entre eux (*°Ga et *Na). Ce comportement particulier est a mettre sur le compte des
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spectres en énergie des isotopes considérés. En effet, les distributions énergétiques reportées
sur la Figure I1.19 mettent clairement en évidence la forte propension pour ces isotopes a

émettre des positrons de basse énergie ce qui a tendance a rendre la distribution radiale piquée

en zéro.
220, 74 ' ' 66
. %cu Na As Ga
1,0x10" - n
8,0x10" | .
)
0
g ; 8,0x10 o T P( 0) T T
6,0x10" [~ .| Isotopes r= 14
\O 7,0x10 say 2866 Gy
9 2| 22 i
= 6,0x10 Na 1.751
'_5 74
© 1 5,0x10° ‘SAS 0522 v 1
2 40x10" | F 0.474 Na =
e 4,0x10° [ %gg 0.109 1
o
3,0x10% - Tiag y
2’0)(1 0'1 - 2,0x10° 1 4
1,0x10% [ 1
SSGa
0,0 L S |
0 ; - " ,
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Energie incidente du positron (eV)

Figure I1.19: Probabilité cumulée des spectres en énergie pour les isotopes présentant une
distribution P(r) particuliere en 0.

Ces quatre distributions ne peuvent donc étre correctement décrites par la gaussienne

définie par I’équation (31) et ont donc été interpolées de la maniere suivante:

-pour %Cu:
P(r)=1.441% P57 £1367%™ 4", (34)
-pour *’Na:
4 .
P(r)=Y Ar" + 0.692%¢ """ (35)
i=0
-pour "As:
P(r)=0.524%¢ "7 +0.065%¢™ "*' ", (36)
-pour 0Ga:
5 __r T
P(r)= z B, *r' +0.02679 % ¢ 000655 4,004 * ¢ 016507 (37)

i=0
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Les parametres A; et B; obtenus respectivement pour I’interpolation de la distribution

3D du **Na et du ®Ga sont résumés dans le Tableau I1.10.

Paramétres d’interpolation pour *>Na | Paramétres d’interpolation pour **Ga
Ay 1.196 By 0.0786
Ay -0.208 B -0.02094
A, -1.288 B, 0,00508
A; 0.862 B, -4.52949.10
Ay -0.157 B, 1.60833.10”
Bs -1.97822.107

Tableau 11.10: Parametres introduits dans les distributions tridimensionnelles des points
d’annihilation pour les isotopes **Na et *Ga.

Nous avons comparé nos résultats avec ceux obtenus par les codes GEANT3 et
GEANTH4, ces derniers ne différant que par le choix des seuils énergétiques introduits dans le
suivi des positrons. Les résultats obtenus pour le 150 sont présentés sur la Figure I1.20. Des
différences substantielles dues a la physique sous-jacente introduite dans les codes GEANT3
et GEANT4 peuvent étre observées avec notamment un maximum situé a lmm pour

GEANTS3 contre 1.8mm pour GEANT4 et 1.45mm pour notre code.

0,40 T T T T T T T T

035 - GEANT4 .

Monte Carlo

normalisée

distance radiale (mm)

Figure 11.20: Comparaison des distributions tri-dimensionnelles des points d’annihilation obtenues
pour le "0 avec notre code Monte Carlo (cercles pleins), avec GEANT4 (cercles vides) et avec
GEANTS3 (ligne continue).
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Nous observons donc que plus 1’énergie de coupure implémentée dans le code est
faible, plus la distribution P(r) s’élargit. En effet, plus 1’énergie de coupure est faible, plus le
positron subira d’interactions avant de s’annihiler et plus son parcours sera long. Notons de
plus que les modeles physiques implémentés dans GEANT et notre simulation sont différents,
en particulier concernant le (ou les) processus d’annihilation, ce qui conduit également a des
différences dans ’allure des distributions, les positrons étant suivis jusqu’a leur position
d’annihilation.

De méme que précédemment, nous avons voulu étudier I'influence de la section
efficace de capture. Nous avons donc a nouveau remplacé notre section efficace théorique de
formation de Ps par la section efficace obtenue expérimentalement par Murtagh et al. [97].
Les résultats obtenus pour le 8F sont présentés sur la Figure I1.21. Nous pouvons noter une

bonne concordance des résultats.
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Figure 11.21: Comparaison des distributions tri-dimensionnelles des points d’annihilation obtenues
pour le "°F avec notre section efficace théorique de capture (cercles pleins) et avec celle
expérimentale de Murtagh et al. [97] (cercles vides).

11.3.2.3 Distribution 1D des points d’annihilation

Sur la Figure 11.22, nous avons tracé quelques-unes des distributions 1D des points
d’annihilation obtenues pour un pas de 10um. Pour les obtenir, nous avons projeté le volume
des points d’annihilation entourant le point d’émission de chacun des isotopes sur un plan

perpendiculaire le long d’une direction arbitraire. Ainsi, contrairement aux distributions 3D,
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les distributions 1D des points d’annihilation sont davantage piquées en 0, la probabilité de
trouver un parcours projeté nul étant plus élevée que celle de trouver un parcours radial nul.
La largeur a mi-hauteur (FWHM) habituellement utilisée pour caractériser les distributions
gaussiennes n’est donc plus suffisante pour décrire le comportement mono-dimensionnel des
isotopes. En effet, comme I’ont déja mentionné Levin et Hoffman [24], la FWHM ne donne
qu'une mesure conventionnelle de I'imprécision de la résolution et reste dépendante de
I’échantillonnage choisi. Notons cependant que la dépendance devient faible pour des pas
inférieure a 15um. Ainsi, nous avons généralement recours a la largeur au dixieme de hauteur
(FWTM) ainsi qu’a la largeur au vingtieme de hauteur (FW20M) qui selon [44] caractérisent
avec une meilleure précision ces distributions particulieres. Nous avons reporté les valeurs

obtenues pour chacun des isotopes étudiés dans le Tableau II.11.

Probabilité normalisée P(x)

I SE— R Rt I Iy a— T P
-30 26 20 15 <10 -5 0 5 10 15 20 25 30 30 25 20 15 10 5 0 5 10 15 20 25 30

x (mm) x (mm)

Figure I1.22: Distributions monodimensionnelles des points d’annihilation pour les isotopes Cu,
22Na, ISF, IIC, 74AS, ]3N, 150’ ]201 et 66Ga.
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Isotopes | FWHM (mm) | FW20M (mm) | FWTM (mm)
#Cu 0.027 0.167 0.493
*Na 0.035 0.301 0.694
*Mn 0.212 0.791 1.331

5p 0.077 0.476 1.005
2Fe 0.231 1.099 1.949
¢ 0.088 0.783 1.855
¥zr 0.497 1.824 2.781
"As 0.073 0.722 1.488
Bj 0.233 1.412 2711
BN 0.152 1.356 2.599
S1Cu 0.448 2.103 3.703
*Co 0.505 2.336 4.098
#Sc 0.548 2.970 5.237
86y 0.643 2.972 4.709
0 0.234 2.511 5.157
4o 0.466 3.824 6.347
b | 0.869 4.148 7.009
%Ga 1.039 4.980 7.943
“Ne 0.233 3.554 6.947
*'Mn 1.307 6.447 9.680
“Cu 0.517 3.929 7.379
Ymre 1.069 6.579 10.321
2As 0.397 5.549 9.963
S2™Mn 0.787 6.622 11.156
Y 1.821 8.290 12.272
BK 1.387 7.636 12.334
2Cu 1.056 7.972 12.740
122 1111 9.189 14.312
82Rb 1.412 10.861 16.979
1201 1.682 10.424 17.517
%Ga 0.180 3.706 11.758

Tableau 11.11: FWHM, FW20M et FWTM obtenues pour les distributions monodimensionnelles des
différents isotopes étudiés.
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Nous avons comparé nos résultats avec ceux obtenus en utilisant le code GEANT4
(Tableau 11.12). Les valeurs obtenues pour les trois parametres sont toujours plus élevées que
les notre. Il faut cependant noter une exception pour le %Ga et le *Rb. Pour ces deux
isotopes, en effet, les FWTM et FW20M obtenues avec GEANT4 sont plus faibles que les
notres. Nous pouvons donc en conclure que le code GEANT4 est plus précis aux hautes

énergies alors que notre simulation est davantage rigoureuse pour les faibles énergies.

Isotopes | FWHM (mm) | FW20M (mm) | FWTM (mm)
5p 0.262 0.821 1.263
¢ 0.467 1.570 2.409
BN 0.798 2.264 3.349
o) 1.502 4213 5.760
%Ga 1.705 4.334 6.367
%2Rb 2.808 8.879 12.675

Tableau I11.12: FWHM, FW20M et FWTM obtenues avec GEANT4 pour les distributions
monodimensionnelles des principaux isotopes TEP.

Nous avons également calculé ces parameétres pour le '°F en utilisant la section
efficace expérimentale de capture reportée dans [97]. Les résultats alors obtenus (0.053mm,
0.372mm, 0.857mm respectivement pour la FWHM, la FW20M et la FWTM) sont toujours
plus petits que les notres quelque soit le parametre considéré. Ces différences peuvent étre
expliquées par I’amplitude plus élevée que présente la section efficace expérimentale. Dans ce
cas, pour les faibles énergies, le positron subit moins de diffusions élastiques et/ou
d’excitations avant de s’annihiler.

Considérons a présent la partie positive de ces distributions. Comme Derenzo [20] et
Levin et Hoffmann [24] I’ont mis en évidence, cette partie positive des distributions 1D peut

étre interpolée par la somme de deux exponentielles décroissantes telles que
P(x)=Ce™ +(1-C)e™, (38)

ou les parametres C, k; et k, sont reportés dans le Tableau I1.13.
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Isotopes C k; (mm™”) | k (mm™)
#cu |[0.733| 78.370 3.508
“Na |0.625| 60277 3.483
“Mn |0.385| 19.920 2.788

g 0.555 | 37.908 2.791
“Fe | 0455 | 21.59%4 1.776
“c 0610 | 30912 1.488
¥zr 10292 | 17.683 1.416
"As | 0.631 | 31.143 1.481
®ri [ 0413 18536 1.216
BN 0579 22124 1.067
SICu | 0428 | 11.373 0.980
SCo [0422] 11476 0.863
“Se [0332] 10.735 0.709
%y |o0400| 7.981 0.758
B0 0563 | 16.844 0.600
B0 0487 11.604 0.514
10387 8.380 0.543

8Ga | 0340 | 13.812 0.489

UNe | 0576 | 16.345 0.424

S'Mn | 0.349 | 10.102 0.401

OCu | 0.505 9.949 0.457

%“4mpe 10370 | 32.489 0.368

2As 0.500 | 14.815 0.349

S2mMn | 0.443 | 13.019 0.321

¥ra 10326 12.550 0.312

BK 0384 | 11.704 0.298

2Cu | 0430 | 16.329 0.278

122y 0.350 | 11.045 0.269

8Rb | 0.382 | 153.374 0.221

L20] 0.414 | 6.389 0.209

%Ga | 0.700 | 5.432 0.190

Tableau I1.13: Parametres obtenus pour l’interpolation des distributions P(x) (pour x>0).

Nous avons comparé ces résultats avec les quelques rares données disponibles dans la

littérature (Tableau I1.14).
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Isotopes C k; (mm™) k, (mm™)
0.851 [20] (53.3%) 18.512 [20] (51.2%) 3.937 [20] (41.1%)
0.516 [23] (7.0%) 37.900 [23] (0.0%) 3.100 [23] (11.1%)
Bp 0.260 [143] (53.2%) | 33.367 [143] (12.0%) | 3.183 [143] (14.0%)
0.633 [95] (14.1%) 49.261 [95] (30.0%) 2.930 [95] (5.0%)
0.555 37.908 2.791
0.488 [23] (20%) 23.800 [23] (23%) 1.800 [23] (21%)
e 0.276 [143] (54.8%) | 35.386 [143] (14.5%) | 1.678 [143] (12.8%)
0.610 30.912 1.488
0.426 [23] (26.4%) 20.200 [23] (8.7%) 1.400 [23] (31.2%)
BN 0.181 [143] (68.7%) | 17.883 [143] (19.2%) | 1.288 [143] (20.7%)
0.579 22.124 1.067
0.379 [23] (32.7%) 18.100 [23] (7.5%) 0.900 [23] (50%)
50 0.109 [143] (80.6%) | 15.974 [143] (5.2%) 0.756 [143] (26%)
0.563 16.844 0.600
0.808 [20] (137.6%) 6.024 [20] (56.4%) 0.870 [20] (77.9%)
BGa 0.121 [143] (64.4%) | 10.866 [143] (21.3%) | 0.683 [143] (39.7%)
0.340 13.812 0.489
0.873 [20] (128.5%) 4.505 [20] (97.1%) 0.392 [20] (77.4%)
82Rb 0.183 [143] (52.1%) | 58.582[143] (61.8%) | 0.320 [143] (44.8%)
0.382 153.374 0.221

Tableau 11.14: Comparaison de nos résultats (reportés en gras) avec les données reportées par
Derenzo [20], Levin et Hoffman [24], et celles de GEANT4 [145]. Les parametres obtenus avec la
section efficace expérimentale de [97] sont également reportés ainsi que les écarts relatifs avec nos
résultats.

Alors que des différences importantes (surtout pour le 2Rb) sont observées avec les
résultats expérimentaux de Derenzo (essentiellement dues au choix du pas d’échantillonnage
des distributions) [20], un bon accord (entre 75.3% et 96.5%) est observé avec les valeurs
théoriques de Levin et Hoffmann [24].

De la méme maniere que précédemment, nous avons comparé nos résultats avec ceux
obtenus avec GEANT4 (Tableau I1.14) et de larges différences (supérieures a 50% voire 80%)
ont été observées. De méme, nous avons étudié 1’'impact de 1’allure de la section efficace de
capture et les résultats obtenus avec la section efficace expérimentale [97] concordent avec les
notre (entre 5% et 30% d’erreur) bien que 1égerement plus élevés.

Nous pouvons donc constater qu’un bon accord est obtenu avec Levin et Hoffman [24]
pour les isotopes faiblement énergétiques tels que '°F, ''C, N et O alors qu’un désaccord
est observé avec les résultats de GEANT4 pour les isotopes plus énergétiques, soit **Ga et

82Rb.

78



Chapitre II: Simulation Monte Carlo de suivi de positrons dans la matiére biologique

Finalement, nous avons tracé 1’évolution du parametre k, en fonction de I’énergie
maximale de I’isotope considéré afin de comparer nos résultats a ceux de Palmer [146] qui
récemment a reporté des valeurs du parametre spécifique k, défini comme un "coefficient
d’absorption massique apparent" pour les particules f. Ce dernier dépend de 1’énergie

maximale de I’isotope considéré et a été€ exprimé par la relation:

ky=18%E 13 (39)

max
La courbe correspondante est reportée sur la Figure I1.23 (pointillés) et comparée a nos

résultats qui ont été interpolés de la maniere suivante:

ky =1.465%E, 42 (40)

Nous avons également reporté les valeurs obtenues avec le code GEANT4 que nous

avons interpolées comme suit:

ky =1.647 % E 1371 (41)

max
De plus, un coefficient d’absorption massique apparent a déja été estimé

empiriquement par Evans [147] par I’expression suivante:

ky=17%E14 (42)

max

On observe un bon accord entre les quatre jeux de résultats.

4 T T T
Interpolation de Palmer
-1.36
sl 1.8*E, )
Interpolation de GEANT4
— -1.371
2} 1.647*E, - |
S .
= . Interpolation de Evans
~< ~1.14
1.7%E, .
1L i
Nos résultats
1465%E 1422 T e e
0 | | |

0 1 2 3 4
E__ (MeV)

max

Figure I1.23: Variation de k, avec I’énergie maximale des isotopes. Les résultats obtenus par notre
simulation Monte Carlo (cercles pleins) ont été interpolés par I’équation (40) (ligne continue) et
comparés aux résultats de Palmer (équation (39), ligne pointillée), d’Evans (équation (42), ligne
discontinue pointillée) et a ceux obtenus par GEANT4 (équation (41), ligne discontinue).
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Les différentes comparaisons que nous avons présentées dans cette partie nous
permettent de valider notre code. Nous pouvons cependant émettre deux remarques
intéressantes:

-Tout d’abord, I’allure de la section efficace de capture n’a de conséquence que sur les
distributions monodimensionnelles des points d’annihilation et n’affecte pas les autres
parametres spatiaux étudiés (parcours maximal et moyen, FWHM, FWTM, FW20M,...).

-De plus, comparé a des codes tels que GEANT4, il donne une description plus fine du
processus d’annihilation du positron en prenant en compte les processus intervenant pour des

énergies inférieures a 10eV qui est le seuil de coupure le plus petit atteint par GEANT4.

Nous allons a présent nous intéresser aux données énergétiques accessibles avec notre
simulation, ces dernieres étant de premiere importance pour déterminer les dommages
potentiellement induits, en particulier lors d’un examen TEP. Notons qu’ici, pour des raisons
de temps de calcul, nous n’avons suivi que 10000 positrons pour chacun des isotopes

investigués.

I1.3.3 Etude énergétique

Sur la Figure I1.24, nous avons reporté la fraction d’énergie déposée ¢(r) dans une
sphere de rayon r autour du point d’émission pour cu, '*F, ''C, ™As, PN, 0 et 'L Dans la
fenétre, nous présentons un zoom des fractions obtenues pour le **Cu et le '°F pour les petites
distances.

Nous avons également résumé dans le Tableau II.15 la fraction d’énergie déposée
obtenue pour les isotopes investigués et pour les quatre premiers millimetres traversés, 4mm

correspondant a la limite en résolution spatiale des tomographes TEP actuels.
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Isotopes | o(1mm) | (2mm) | @(3mm) | e(dmm)
*“Cu 86% | 99.6% | 100% | 100%

®Na | 915% | 999% | 100% | 100%

“Mn | 883% | 100% | 100% | 100%

18
F 84.5% 99.8% 100% 100%

52
Fe 67% 95% 100% 100%

il
C 55.9% 86.6% 98.2% 100%

89
Zr 59.9% 89.7% 99% 100%

74
As 50.3% 77.5% 90.5% 96.2%

ST
L 52.1% 83% 96.7% 99.8%

13
N 437% | 737% | 91.4% | 98.7%

61
Cu 443% | 74.6% | 91.2% | 98.2%

“Co | 386% | 668% | 842% | 94%

4
Sc 33.7% 60.8% 80% 92%

86
Y 26.8% 47.5% 67.1% 82.4%

15
o 275% | 51.3% | 70.6% | 84.7%

14
0 26.3% 49.1% 67.3% 80.7%
24y

25.1% 47.1% 64.7% 77.8%

®Ga | 233% | 445% | 63% | 77.9%

g
Ne 20.4% 39.3% 55.8% 69.6%

Mn | 207% | 397% | 56% 70%

60
Cu 20.9% 39.7% 55.6% 68.4%

94m
Te 18.5% 36.1% 51.6% 64.8%

72
As 16.8% 32.6% 47% 59.6%

“™™n | 1599 | 313% | 455% | 58.1%

134
La 162% | 31.9% | 46.3% | 59.1%

38
K 16.4% 32% 46.2% | 59.2%

62
Cu 145% | 28.5% | 41.7% | 53.7%
1221

13.8% 27.2% 39.8% 51.4%

“Rb | 118% | 23.6% | 351% | 46.2%
1201

10.9% 21.6% 31.8% 41.3%

“Ga | 386% | 668% | 842% | 94%

Tableau II.15: Fraction d’énergie déposée dans les quatre premiers millimetres de leur parcours
pour les différents isotopes étudiés.
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De maniere générale, la fraction d’énergie absorbée tend vers I'unité lorsque la
distance radiale augmente, cette tendance étant d’autant plus rapide que le radio-élément émet

des particules de faible énergie.

1.1 T T T T T T T T T

1,0

0,9
0,8

0,7

0,1 | 18F %50 02 o4 o0s 08 10 12 14 16 18 20
distance radiale (mm)
0’0 . 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

distance radiale (mm)

Figure 11.24: Fraction d’énergie absorbée pour les isotopes %“cu, °F, 1'C, 7As, PN, °0 et "’ Les
fractions obtenues pour **Cu et '°F étant proches, nous les avons tracées dans I’encadré pour mieux
les distinguer aux petites distances.

Les doses moyennes absorbées (ou profils de dose) ont également été calculées pour
des sources ponctuelles situées en (0;0;0). Pour chaque isotope, nous avons considéré un
volume sphérique de diametre D=2%*R,,,, divisé en couches sphériques d’épaisseur 0.1pum.
Tous les dépdts d’énergie correspondant a toutes les interactions inélastiques induites par les
positrons émis ainsi que par les électrons secondaires créés pendant la simulation ont été
cumulés afin d’obtenir les profils de dose reportés sur la Figure I1.25. Ces derniers
représentent la variation de la dose absorbée D en fonction de la distance radiale r de la

source, donnée par:

E .
b= ¥ i)

, (43)
r—drSerr 4;[p [1”3 — (l’ — di‘)3]

ou p est la densité de I’eau liquide soit 1 g.cm'3 .
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Figure I1.25: Profils de dose obtenus pour les isotopes 64Cu, ]8F, e ™As, BN, 50 et 177,

A partir de ces distributions microscopiques, nous observons clairement une
décroissance continue de la dose a partir du centre jusqu’aux couches externes, pour des
distances inférieures au mm et ce quelque soit I’isotope considéré.

L’adaptation de la simulation Monte Carlo des positrons dans ’eau a la désintégration
d’isotopes TEP nous fournit donc des données intéressantes en terme de distributions spatiales
et énergétiques mais aucune de ces informations ne nous permet de quantifier la contribution
de la physique du positron (et du Ps) dans la résolution spatiale des images TEP. En effet,
pour ce faire, il faut non seulement prendre en compte la physique des positrons dans la
matiere vivante mais également la physique des photons afin de déterminer les positions
exactes des détections sur I’anneau du tomographe. Ces dernicres, combinées a des
hypotheses géométriques et physiques de 1’appareil, nous permettront non seulement de

quantifier le nombre d’événements de chaque type détectés mais également de reconstruire le

volume initial de traceur radio-actif.
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CHAPITRE III:
Simulation d’une acquisition compleéte en

Tomographie par Emission de Positrons

Introduction

Développer une simulation Monte Carlo d’une acquisition TEP compléte nécessite la
modélisation de trois phénomenes physiques:
- le suivi des positrons émis par les produits radioactifs injectés au patient,
- le suivi des photons issus de 1’annihilation des positrons avec les électrons de
la matiere,
- la détection des photons d’annihilation.

Dans le chapitre précédent, nous avons montré que la simulation Monte Carlo de suivi
de positrons dans la matie¢re biologique est un outil puissant pour déterminer la structure de
trace de faisceaux monoénergétiques et d’isotopes radio-actifs. Cependant, I’adaptation de ce
code a une acquisition TEP complete n’est pas réaliste car le temps de calcul nécessaire pour
une telle modélisation n’est pas compatible avec une application en routine. Par conséquent,
nous avons sélectionné parmi les résultats monoénergétiques reportés ci-dessus (I1.2), ceux

qui nous semblaient les plus significatifs et pouvant étre interpolés puis implémentés dans une
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simulation numérique plus rapide que nous avons baptisée MC4PET (un acronyme pour
Monte Carlo for Positron Emission Tomography). Parallelement, nous avons développé une
simulation Monte Carlo de suivi de photons dans I’eau et dans ’air afin de déterminer le
devenir des photons d’annihilation jusqu’a leur détection sur I’anneau. Cette détection se fait
en deux étapes:

- une détection géométrique qui dépend de la géométrie de 1’appareil,

- une détection physique qui dépend principalement des parametres des

cristaux de scintillation utilisés dans les détecteurs.
Notons également qu’au cours de cette détection, nous effectuons un recensement

précis des différents types d’événements détectés, soit les photons single et les paires de
photons prompt, true, scattered et random.

Ces différentes étapes sont résumées sur la Figure II1.1.

Source
Géométrie
Activité

Suivi des positrons
Simulation numérique MC4PET

Simulation numérique

Détection
Recensement des différents
types d’événements détectés

Suivi des photons }

Figure 111.1: Simulation d’une acquisition TEP compléte.

Dans ce qui suit, nous présentons le développement du code MC4PET et en particulier
les différentes interpolations effectuées afin de décrire la physique du positron en TEP. Dans

un second temps, nous présenterons la simulation Monte Carlo de suivi de photons que nous
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avons développée. Finalement les parametres nécessaires a la détection des différents

événements seront présentés ainsi que la modélisation de 1’appareil de détection.

III.1 Construction du code MC4PET

La modélisation du transport de particules chargées telles que les électrons et les
positrons est un probleme récurrent en médecine nucléaire. Ces particules perdent peu
d’énergie a chacune de leur interaction et leur ralentissement nécessite donc un nombre
important de collisions. Pour résoudre ce probleme, différentes approches plus ou moins
modernes ont été implémentées dans les codes de simulation.

Deux approches traditionnelles sont souvent utilisées, en particulier dans les codes
généraux:

-La technique condensée de Berger (CH pour Condensed History) traite en une
fois la conséquence globale de plusieurs interactions au lieu d’aborder individuellement ces
dernieres. Elle rend le transport de particules chargées possible en particulier dans EGS4 [37].

-La simulation mixte [148-150] est implémentée dans PENELOPE, EGS4 et
GEANT4 mais de manicre différente. Cependant le principe reste le méme. Il consiste a
classer les interactions en deux groupes, en fonction des pertes énergétiques et des déviations
angulaires qu’elles engendrent: i) les interactions continues (ou douces) sont modélisées par
des théories de diffusions multiples alors que ii) les interactions discretes (ou fortes) sont
simulées de maniere précise (via des sections efficaces par exemple).

Grace au développement de I’informatique, nous disposons a présent d’approches plus
modernes telles que les techniques de parallélisation qui permettent le traitement de
problémes de plus en plus complexes. Ces dernicres peuvent se présenter sous deux formes:

-le développement de codes sur des machines voxelisées dédiées a la
parallélisation est une solution qui a déja été choisie pour les codes Eidolon [151] et EGS4
[152-154],

-le calcul distribué qui consiste a utiliser des ressources informatiques
existantes grice a un systeme de serveurs dispatchés sur Internet est de plus en plus répandu
et a déja été testé pour GEANT4 via la plateforme DIANE (Distributed ANalysis
Environment) [155] et pour SImSET via NetSolve [156].

Pour le probléme qui nous concerne, c’est-a-dire I’accélération d’un code Monte Carlo

dédié au suivi de positrons, nous avons choisi d’implémenter une méthode d’accélération plus
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simple basée sur I’utilisation de résultats précis issus de notre code Monte Carlo. Ainsi parmi
les résultats monoénergétiques que nous avons obtenus, nous avons interpolé les données
nécessaires a la description de la physique du positron en TEP, a savoir le parcours du
positron pour connaitre la distance parcourue avant annihilation, le taux de formation de
Positronium pour définir le mode d’annihilation du positron et enfin 1I’énergie du Ps formé

utile a la détermination de la non colinéarité des photons émis.

I11.1.1 Mise en ceuvre de la simulation Monte Carlo

A partir de [Dinterpolation des résultats obtenus pour le suivi de positrons
monoénergétiques, nous avons construit le code MC4PET, plus adapté au probleme posé dans
ce chapitre. Ce code est plus rapide que le code Monte Carlo standard car toutes les
interactions des positrons sont condensées dans un seul échantillonnage. De plus, il est basé
sur un jeu de distributions dépendant de 1’énergie incidente des positrons ce qui implique qu’il
est utilisable pour n’importe quel isotope, dans la mesure ou 1’on possede le spectre en
énergie de ce dernier.

La simulation est divisée en différentes phases d’échantillonnages (résumées sur la
Figure II1.2) qui déterminent:

- si le positron forme ou non un Ps par un échantillonnage dans la distribution
du taux de formation de Ps: i) si un Ps est formé, on suit le positron, ii) sinon,
on considere que le positron s’annihile en vol et on tire au sort une nouvelle
particule,

- le parcours du positron jusqu’a son lieu d’annihilation par un échantillonnage
dans la distribution correspondant a I’énergie incidente de la particule,

- I’énergie du Ps par un échantillonnage dans sa distribution.

Nous pouvons mentionner ici que dans le cas ol le positron s’annihile en vol, on le
considere comme perdu et on ne prend pas en compte par la suite les caractéristiques des
photons d’annihilation issus de ce processus. Seules les caractéristiques des photons issus de
I’annihilation des positroniums sont calculées.

Notons également que pour chaque désintégration le temps est incrémenté par une

horloge virtuelle en fonction de la probabilité suivante:
plot)]= A((1))x =4 (44)

ou A(J(t))est’activité au temps (¢t ) et est exprimée par:
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-ty

A(t)= Ay *e®/n(2) (45)

ou 7 est le temps de demi-vie de I’isotope et #yla date correspondant au début de I’acquisition.
Notons aussi que les parametres nécessaires a 1’éjection des photons d’annihilation
suivis par la suite jusqu’a leur détection sont stockés, soit:
-les coordonnées de 1’annihilation (X,y,z) ainsi que la direction d’éjection des
photons (6,0),
-I’énergie du Ps,

-le temps écoulé depuis I’émission du positron.

Paramétres initiaux des positrons

A 4

A

Formation de Ps

Détermination aléatoire du parcours
du positron

Echantillonnage aléatoire de I’énergie
du Ps

Incrémentation du temps

Stockage

Figure I11.2: Déroulement de la simulation MC4PET.
Nous présentons maintenant les distributions nécessaires au suivi des positrons dans

I’eau. Rappelons qu’elles ont été interpolées a partir de résultats obtenus avec la simulation

Monte Carlo présentée précédemment.

88



Chapitre I11: Simulation d’une acquisition compléte en Tomographie par Emission de Positrons

I11.1.2 Distributions impliquées dans le code MC4PET
Le but du code MC4PET est de simuler la physique des positrons nécessaires a la
modélisation d’une acquisition TEP complete. Les seules données importantes sont donc:
- le parcours du positron,
- le taux de formation du Ps,
- D’énergie du Ps.
111.1.2.1 Interpolation du parcours du positron avant annihilation
Comme le parcours du positron est I’'un des principaux composants de la résolution
intrinseque de la TEP, il doit étre simulé le plus précis€ément possible. L’évolution de sa
valeur moyenne en fonction de 1’énergie incidente reportée précédemment n’est donc pas
suffisante. Par conséquent, nous avons étudié la distribution du parcours du positron pour un
grand nombre d’énergies incidentes. Nous pouvons alors distinguer deux cas:
-Pour E;,.<110eV, la distribution du parcours du positron peut étre interpolée

par une exponentielle décroissante suivant I’expression suivante:

P(r)= exp(—ﬁj, (46)

avec k(E;,.) un parametre dépendant de 1’énergie incidente du positron:

4 . E, . -C,
k(Einc ) = z Bi * El?nc + CO * exp| — lmC ’ (47)
i=0 2

les parametres B;, Cy, C;, C; étant reportés en Annexe 1.

-Pour 7110eV < E;,. <5MeV , la distribution du parcours du positron peut étre

interpolée par une gaussienne:

2 (I’ B Rmean )2

P(r)=exp| — 3 , (48)
w
ou R,,..n €t W sont des fonctions de E;,. définies de la maniére suivante:
3 .
log(Rmean) = Z Di * logl (Einc ) ’ (49)
i=0
et
3 .
logW) =Y F, *log'(E,), (50)
i=0

les parametres D;, F; étant reportés en Annexe 1.
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Sur la Figure IIL.3, nous avons tracé quatre exemples de distributions
tridimensionnelles obtenues respectivement pour des énergies incidentes de 12.8eV, 100eV,

1keV et 1MeV ainsi que les données obtenues avec le code Monte Carlo monoénergétique.
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Figure 111.3: Distributions P(r) obtenues a partir de ’équation (3) pour E;,.=12.8¢V (fenétre a)),
E;..=100eV (fenétre b)), et de I’équation (5) pour E,.=1keV (fenétre c)) et E;,.=IMeV (fenétre d)).Les
cercles représentent les données issues du code Monte Carlo monoénergétique et les lignes continues
leurs interpolations.

Un bon accord est obtenu entre les données simulées par Monte Carlo et le code
MCA4PET lorsque 1’énergie incidente du positron reste inférieure a 1keV. En revanche, pour
des énergies supérieures, nous voyons apparaitre quelques différences essentiellement dues a

la faible statistique de recensement de Ps pour ces énergies.

111.1.2.2 Interpolation du taux de formation de Positronium

Comme nous I’avons déja mentionné précédemment, le taux de formation de
Ps augmente avec I’énergie des positrons incidents jusqu’a ce qu’il atteigne un plateau de
82.4% pour des énergies supérieures a 100eV. Ainsi, pour des énergies inférieures a 100eV, la

courbe peut étre interpolée par une fonction polynomiale telle que:

S1Y)

inc

4
P(E,)=Y A *E,
i=0

ou les parametres A; sont reportés ci-dessous.
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AO A1 Az A3 A4
-0.2971 0.0387 -6.198.10™ 4.87759.10° | -1.50021.10°8

Tableau I11.1: Parametres obtenus pour l’interpolation du taux de formation de Ps.

Sur la Figure II1.4, nous avons tracé I’interpolation obtenue ainsi que les données

issues du Monte Carlo monoénergétique.
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Figure 111.4: Variation du taux de formation de Ps avec [’énergie incidente du positron: les cercles
représentent les données issues du code Monte Carlo monoénergétique et la ligne continue son
interpolation polynomiale (équation [51]).

I11.1.2.3 Interpolation de la distribution énergétique du Positronium

Les distributions énergétiques obtenues pour le Ps par notre code Monte Carlo ont des
formes spécifiques difficiles a interpoler par une expression analytique simple. Pour simplifier
le tirage au sort de 1’énergie du Ps, nous avons donc déterminé les probabilités cumulées qui
contrairement aux distributions énergétiques peuvent étre facilement interpolées par un jeu de

sigmoides:
A—-A
—L -2 1A, (52)
E P
1+ (”j
EO

ou Ay, Az, Ey et p sont des fonctions de I’énergie incidente des positrons:

1_P(EP5):

- pour E;,<30eV:
A;=1.009, (53)
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4 2
(Ei c _Ei )
A, = Z;Bi *exp[—Z*"W—ZJ, (54)
i= i
Ey=) C;*Ej,.+ Y.D;*exp —Z*WW—Z’ +0.72272, (55)
=0 i=1 i
3 _ 3 (E, —E )2
p=) Fi*Ej.+ Y .G *exp —2*’"CW—2’ +1.6871. (56)
i=0 i=1 i

Tous les coefficients d’interpolation sont reportés en Annexe III.

- pour 30eV < E,  <300eV :

5 )
A =D A *Ej,., (57)
i=0
E. —-62.11°
A = 0.032659 +14.428 *exp| —2 * ( e 3 ) R (58)
148.832
4 .
E, =) C*E, (59)
i=0
6 .
p=> F*Ej,. . (60)
=0

Tous les coefficients d’interpolation sont reportés en Annexe IV.

-pour E, =300eV :

A=0.9914 (61)
A=0.03266 (62)
Ey=78.05 (63)
p=1.8962 (64)

Sur la Figure III.5, nous avons reporté quelques exemples de distributions
obtenues grace a ces interpolations ainsi que les résultats issus du code Monte Carlo

monoénergétique pour trois énergies incidentes différentes.

92



Chapitre I11: Simulation d’une acquisition compléte en Tomographie par Emission de Positrons

11 1 1,1 e 1,1 e
1,0 |- 410} b)—1,0— - c)
09 =409 | —409 .
08 408 —408 | -
0,7 | 40,7 —40,7 -
~ 06 406 406 | .
o
i I | I | I _
o T 1%°[ 1%°T ]
T 04t 404 d04t -
03 r =403 —403 .
02 402 —402| -
01 401 40,1 F -
0.0 I | I I P T | 0.0 -|||||||| PERTITT EARTTT | ||||||-| 0.0 I '
1 2 3 4 5 6 1 10 100 1000 1 10 100 1000
E,, (eV) Ep, (eV) Ep, (eV)

Figure IIL.5:Distributions énergétiques obtenues pour E;.=12.8¢V (fenétre a)), E;.=200eV
(fenétre b)) et E,.=IMeV (fenétre c)). Les cercles représentent les données issues du code Monte
Carlo monoénergétique et les lignes continues leurs interpolations.

Pour des positrons incidents de 100eV nous constatons un bon accord entre les
données issues du Monte Carlo et I’interpolation. En revanche, pour des positrons incidents de
IMeV des disparités apparaissent pour les valeurs extrémes de 1’énergie du Ps soit 10eV et
300eV. Rappelons ici que 1’énergie moyenne du Ps est de ’ordre de 140eV. Les disparités
observées a 1MeV n’auront donc que tres peu d’influence sur 1’énergie du Ps.

Pour une énergie incidente de 12.8eV, I’écart observé est essentiellement du a la faible
statistique du recensement compte tenu de la probabilité de formation de Ps qui est dans ce
cas inférieure a 20%. De plus, les positrons formant un Ps subissent auparavant un certain
nombre de diffusions élastiques n’altérant pas leur énergie initiale, ce qui explique que la

plupart des Ps formés aient une énergie proche de 6eV.

Les différentes distributions présentées ci-dessus ont été implémentées dans le code
MCA4PET afin d’accélérer la simulation du suivi de positrons. Dans ce qui suit, la précision de
ce nouveau code a été vérifiée en comparant les résultats obtenus pour différents isotopes

avec les résultats du Monte Carlo standard.
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I11.1.3 Validation du code

Afin de valider la précision physique de notre nouveau code accéléré MC4PET, nous
avons simulé la désintégration de points sources localisés en (0; 0; 0) pour différents isotopes
(18F, HC, 13N, 15O, %Ga et 82Rb) et avons comparé les résultats obtenus en termes de
distributions spatiales et énergétiques aux données que nous avions acquises avec le code
Monte Carlo.

Un grand nombre de désintégrations a été simulé (250000 comme précédemment) et
I’énergie incidente a été échantillonnée de maniere aléatoire a partir du spectre énergétique

associé a I’isotope considéré.

1V.1.3.1 Parcours du positron
La validation du parcours du positron se fait en trois étapes:
- étude des parcours maximaux et moyens,
- étude des distributions tridimensionnelles des événements d’annihilation,
- étude des distributions monodimensionnelles des événements

d’annihilation.

i) Dans le Tableau II1.2, nous avons reporté les parcours moyens et maximaux obtenus
avec le code MC4PET pour les six isotopes considérés. Nous avons comparé ces résultats aux

données précédemment obtenues avec le code Monte Carlo.

TShtopes Rinoyen(Imm) Rpax(mm)
MC4PET Monte Carlo MC4PET Monte Carlo
Bp 0.656 (0.8%) 0.661 2.759 (4.8%) 2.633
e 1.253 (1.0%) 1.266 4.811 (8.0%) 4.456
BN 1.720 (0.6%) 1.730 6.216 (8.0%) 5.752
50 2.972 (0.3%) 2.965 9.709 (6.3%) 9.132
®Ga 3.577 (0.6%) 3.559 10.894 (6.0%) 10.273
82Rb 7.683 (2.6%) 7.491 20.219 (8.7%) 18.603

Tableau II1.2: Parcours moyens et maximaux obtenus avec MC4PET et le code Monte Carlo
monoénergétique pour les six isotopes considérés. Nous avons reporté entre parenthése les erreurs
relatives observées entre le code MC4PET et le code Monte Carlo monoénergétique.

Une différence relative de I’ordre de 8.7% entre les deux jeux de données obtenues
pour les parcours maximaux a pu €tre observée alors qu’une différence relative maximale de

moins de 2.6% a été notée pour les parcours moyens.
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ii) Sur la Figure II.6 nous avons tracé les distributions 3D des points d’annihilation
obtenues pour les six isotopes étudiés. Nous avons également reporté les interpolations
obtenues précédemment avec le code Monte Carlo monoénergétique. Nous pouvons observer
des disparités au niveau des queues de distributions s’expliquant par la faible statistique de
formation de Ps aux distances concernées, c’est-a-dire des Ps formés pour des positrons

hautement énergétiques.

Probabilité normalisée P(r)

(r
°
8

Probabilité normalisée P(r)

0 ‘2 z‘s é 8 100 ‘2 z‘x (; é 10 0 ; 1‘0 1‘5 20
distance radiale (mm) distance radiale (mm) distance radiale (mm)

Figure 111.6: Distributions tridimensionnelles des points d’annihilation obtenues pour les six isotopes
considérés avec le code MC4PET (cercles pleins) et le code Monte Carlo (ligne continue).

iii) Nous avons également interpolé les distributions monodimensionnelles obtenues
pour les six isotopes avec le MC4PET et les avons reportées sur la Figure II1.7 de méme que
les interpolations précédemment obtenues avec le code Monte Carlo monoénergétique.
Comme nous I’avons précédemment cité, ces distributions peuvent €tre interpolées par la

somme de deux exponentielles décroissantes:
P(x)=C*e M 4 (1-C )xe™™, (65)
ou les parametres C, k; et k; sont reportés dans le Tableau II.4 pour chacun des isotopes

étudiés. Dans ce méme tableau, nous avons également reporté le pourcentage d’adéquation

entre les résultats du code Monte Carlo standard et du code MC4PET.
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C k; (mm™) Kk, (mm™)
Isotopes
MC4PET Monte Carlo MC4PET Monte Carlo MC4PET | Monte Carlo
Bp 0.542 (2.3%) 0.555 36.337 (4.1%) 37.908 2.800 (0.3%) 2.791
L 0.582 (4.6%) 0.610 26.774 (13.4%) 30.912 1.482 (0.4%) 1.488

BN 0.454 (21.6%) 0.579 19.223 (13.1%) 22.124 1.059 (0.7%) 1.067
o} 0.500 (11.2%) 0.563 12.126 (28.0%) 16.844 0.599 (0.2%) 0.600
8Ga 0.216 (36.5%) 0.340 6.614 (52.1%) 13.812 0.484 (1.0%) 0.489
2Rb 0.303 (20.7%) 0.382 0.317 (99.8%) 153.374 0.219 (0.9%) 0.221

Tableau I11.3:Parametres obtenus avec le code MC4PET et le code Monte Carlo monoénergétique
pour Uinterpolation de la fonction P(x) (équation (65)). Les écarts relatifs entre chaque code ont été
reportés entre parentheses pour chacun des parametres.

Probabilité normalisée P(x)

o o
S @
—

Probabilité normalisée P(x)

o
°

L L
2 4 6 8

o

Figure 111.7: Distributions monodimensionnelles obtenues avec le code MC4PET (ligne pointillée) et
avec le code Monte Carlo (ligne continue).

Sur la Figure II1.7, nous constatons un bon accord entre les courbes obtenues avec le
code Monte Carlo et le code MC4PET pour le '8F et le ''C. Nous notons en revanche des
différences notables pour les quatre autres isotopes, différences qui augmentent avec 1’énergie
maximale des isotopes. Ces disparités sont principalement dues a la composante k; de la
distribution P(x) pour laquelle des erreurs relatives supérieures a 50% peuvent étre observées
(en particulier pour le 82Rb). En revanche, les valeurs obtenues avec le code MC4PET pour le
parametre k, sont en bon accord avec les valeurs obtenues avec la simulation Monte Carlo. De
plus, malgré les différences observées dans les distributions P(x), les distributions P(r) ainsi

que les valeurs moyenne et maximale du parcours du positron obtenues avec le code
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MCA4PET sont en bon accord avec les résultats de la simulation Monte Carlo, quelque soit

I’isotope considéré.

111.1.3.2 Formation de Positronium

Dans le Tableau II1.4, nous avons résumé le nombre de Ps formés. Les résultats
obtenus (par simulation de plus de 250000 positrons) avec le code MC4PET sont en bon
accord avec les résultats précédents. Nous observons en effet une différence relative inférieure

a0.75%.

Nombre de Ps formés
MC4PET Monte Carlo
B 206 115 (0.51%) | 207 178
He 1206 115(0.45%) | 207 046
BN | 206115(0.32%) | 206 769
50 1206 115(0.75%) | 207 660
%Ga |206115(0.43%)| 207012
¥Rb | 206115 (0.33%) | 206797

Isotopes

Tableau 111.4: Nombre de Ps formés avec le code MC4PET et le code Monte Carlo monoénergétique.
Les écarts relatifs entre chaque code ont été reportés entre parentheses.

Notons cependant que le nombre de Ps formés avec MC4PET est constant quelque soit
I’isotope considéré, alors que celui obtenu avec le code Monte Carlo varie en fonction de
I’énergie maximale des particules émises par I’isotope. Une explication de ces résultats est
donnée par le comportement asymptotique de I’interpolation du taux de formation de Ps. Pour
des énergies incidentes du positron supérieures a 200eV, 82.4% des positrons envoyés
forment un Ps ce qui correspond aux valeurs reportées dans le Tableau II.4 pour le code

MCA4PET.

111.1.3.3 Energie du Positronium

Dans le Tableau III.5, nous avons également reporté les énergies moyennes obtenues
pour le Ps. Nous observons une erreur relative moyenne de 25% due a I’interpolation
employée. De plus, 1’énergie moyenne du Ps obtenue avec le code MC4PET est la méme
quelque soit I’isotope considéré, alors qu’avec le code Monte Carlo les valeurs dépendent du
composé utilisé. Une explication similaire a la précédente peut étre donnée puisque pour des
énergies incidentes supérieures a 300eV, la distribution de 1’énergie du Ps est la méme

quelque soit I'isotope considéré. Or d’apres les spectres en énergie des isotopes étudiés, il
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apparait que plus de 99% des positrons éjectés ont une énergie supérieure a 300eV. La valeur
moyenne de D’énergie du Ps reportée dans la colonne de gauche correspond donc
principalement a la valeur moyenne de la distribution de 1’énergie du Ps (dans le cas

Einc>300eV).

i Energie moyenne du Ps (eV)
MC4PET Monte Carlo
Bp 100.741 (25%) 134.33
e 100.741 (26%) 136.07
BN 100.741 (28%) 139.87
50 100.741 (26%) 136.15
8Ga 100.741 (26%) 136.11
82Rb 100.741 (29%) 142.17

Tableau 111.5: Energie moyenne du Ps obtenue avec MC4PET et avec le code Monte Carlo
monoénergétique.

Pour avoir davantage d’informations sur I’énergie du Ps, nous avons tracé sur la
Figure II1.8 les distributions énergétiques du Ps obtenues avec le code MC4PET et le code
Monte Carlo et un bon accord peut étre observé (pourcentage d’adéquation de 95%) malgré
les erreurs relativement importantes mentionnées ci-dessus pour les valeurs moyennes. Nous
devons mentionner ici que quelque soit 1’isotope considéré la distribution obtenue est la

méme.

1,0x10° . T - T - I ' '
e MC4PET
8,0x10° -/ ‘\/ Monte Carlo monoénergétique |
>
o ‘
N
@2 &
‘T 6,0x10° )
£
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©
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Figure I11.8: Distributions de [’énergie du Ps obtenues avec le code MC4PET (diamants pleins) et le
code Monte Carlo (cercles vides).
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Les résultats obtenus avec le code MC4PET concordent donc bien avec les résultats
obtenus précédemment avec le code Monte Carlo monoénergétique. Cependant, 1’objectif
étant ici d’accélérer le code Monte Carlo décrit dans le chapitre précédent, nous avons

quantifier le gain obtenu en temps de calcul pour les différents isotopes.

II1.1.4 Temps de calcul

Dans le Tableau II1.6, nous avons reporté le temps de calcul nécessaire pour la
simulation d’un point source avec les six isotopes considérés. Avec MC4PET, le temps de
calcul dépend seulement du nombre de particules suivies (rappelons ici que nous considérons
250000 trajectoires quelque soit I’isotope étudié) alors qu’avec le code Monte Carlo le temps
de calcul dépend de 1’énergie maximale de I’isotope investigué. Ainsi le gain en temps de
calcul obtenu pour les différents isotopes varie de 1.8 pour ''C 2 4.9 pour le **Rb. Dans le cas
particulier du '*F, le code Monte Carlo est plus rapide car les énergies impliquées sont plus
faibles.

Le gain de temps reste cependant relativement faible et le code MC4PET sous sa
forme actuelle, bien que plus rapide que la simulation Monte Carlo, ne peut prétendre étre
utilisé en routine clinique. Notons cependant que le gain en temps est proche de 5 pour le *Rb
ce qui est intéressant, compte tenu de son utilisation en routine clinique, notamment aux
Etats-Unis pour 1’étude du myocarde. En revanche, le code MC4PET présente 1’intérét d’étre
plus simple a implémenter que la simulation Monte Carlo compléte sur une plateforme de
calcul distribué telle que BOINC permettant la parallélisation de programmes via Internet

[157]. Une telle application du code MC4PET permettrait ainsi un gain de temps non

négligeable.
Temps de calcul
Isotopes Euma (keV) MC4PET Monte Carlo

Bp 635 11h.20min. 12h.

e 970 11h.40min. 20h.15min.
BN 1190 11h.13min. 23h.

130 1720 11h.33min. 28h.
®Ga 1899 11h.13min. 31h.
82Rb 3378 11h.40min. 55h.

Tableau 111.6: Temps de calcul obtenus avec les deux codes MC4PET et Monte Carlo pour les six

isotopes étudiés.
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Le code MC4PET nous donne donc acces a des données spatiales concernant la
physique du positron, informations de premiere importance en TEP. De plus, il fournit, pour
chaque positron ne s’annihilant pas en vol, I’énergie du Ps alors formé qui nous permet de
déterminer les parametres d’éjection des photons d’annihilation. Ces derniers sont suivis par

une autre simulation Monte Carlo dont nous développons les caractéristiques ci-dessous.

II1.2 Simulation Monte Carlo de suivi de photons dans la matiére

biologique

N

Le suivi de photons dans la matiere biologique est bien connu a ce jour et de
nombreuses données sont disponibles dans la littérature sous forme de sections efficaces [158]
ou de codes de simulation [159].

Dans le cadre de la simulation d’une acquisition TEP, notons que les parametres
d’émission des photons dépendent des caractéristiques du Ps formé a la fin du parcours des
positrons.

Dans ce qui suit, nous calculons, dans une premiere partie, les parametres initiaux des
photons d’annihilation puis nous présentons les sections efficaces utilisées pour modéliser le

transport de ces derniers au cours d’une acquisition TEP.

I11.2.1 Emission des photons d’annihilation
Les photons détectés en TEP sont issus du processus d’annihilation au cours duquel la
paire (positron/électron) a un moment non nul. Pour conserver ce moment, les photons

résultant sont émis avec une incertitude angulaire définie par [160]:

*
c
A9 =PrsL 5 (66)
mycC
ou pp, est la composante du moment du Ps, normale a la direction d’émission du premier

photon choisie aléatoirement. Cette déviation angulaire induit également une déviation

énergétique AE entre les deux photons émis exprimée par:

*
AE = —pPs;/ = (67)

ou pp,, est la composante du moment du Ps, tangentielle a la direction d’émission du

premier photon. Nous avons schématisé sur la Figure II1.9 le contexte et les parameétres

intervenant lors de 1I’émission des photons d’annihilation.
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Figure 111.9: Emission des photons d’annihilation.

Dans les codes (dédiés et généraux) utilisés en TEP, la non colinéarité des photons et
leur déviation énergétique sont prises en compte via deux gaussiennes de largeur a mi-hauteur
respectives de 10mrad (soit 0.5°) et de 2.59keV.

Dans notre simulation, nous avons utilisé les équations (66) et (67) et I’énergie du Ps
pour déterminer quantitativement la non colinéarité des photons émis. La déviation angulaire
obtenue est reportée sur la Figure III.10 et comparée a celle utilisée dans GePEToS [32]. Nous
constatons de grandes différences dues a la méthode employée pour calculer la déviation
angulaire. La distribution que nous obtenons est en effet le résultat d’'une démarche théorique
alors que celle obtenue par GePEToS est le résultat d’observations expérimentales. La
comparaison de ces deux distributions laisserait cependant sous-entendre que 1’énergie du Ps
obtenue avec nos calculs est trop élevée. En effet, faute de données théoriques ou
expérimentales sur le comportement du Ps une fois formé dans la matiere, nous avons calculé
les parametres d’émission des photons, en supposant que 1’énergie du Ps au moment de son
annihilation était la méme qu’au moment de sa formation. Or, pendant le laps de temps
séparant sa création de son annihilation, le Ps interagit avec la matiere et perd donc une partie
de son énergie initiale. Par conséquent, nous avons implémenté dans notre simulation Monte
Carlo la distribution de GePEToS pour calculer les parametres d’émission des photons

d’annihilation.
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Figure 1I1.10: Distributions de la déviation angulaire des photons d’annihilation obtenues avec le
code GePEToS (ligne discontinue) et le code Monte Carlo monoénergétique (ligne continue).

Les photons d’annihilation sont donc émis dans des directions quasiment opposées
avec une énergie de 511keV+AE. Ils sont ensuite suivis simultanément et pas a pas a ’aide
d’une simulation Monte Carlo prenant en compte chacune des interactions induites par les
photons dans I’eau et dans 1’air. Ce sont ces dernieres que nous présentons dans la section

suivante.

I11.2.2 Processus physiques impliqués dans la simulation

Pour les énergies de photons étudiées (<1MeV), les interactions prédominantes sont:
i) la diffusion incohérente de Compton, ii) la diffusion cohérente de Rayleigh et iii) 1’effet
photoélectrique. Notons cependant qu’a la suite d’un effet photoélectrique, le photon est
considéré comme perdu et ne participe pas au processus de reconstruction d’images TEP. En
revanche, les phénomenes de diffusion sont a I'origine de la perte de contraste et de
résolution.

La revue complete de Bergstom et Pratt [161] donne les différentes méthodes
disponibles pour le calcul des sections efficaces doublement différentielle et totale de la
diffusion incohérente de Compton, soit:

-I’approximation de la particule indépendante (IPA) qui conduit au calcul de la

matrice S,
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-I’approximation de I'impulsion (IA) qui nécessite le calcul des profils de
Compton, ces derniers contenant les informations concernant le moment des
électrons atomiques [162],
-la fonction de la diffusion incohérente (ISF) qui est encore aujourd’hui un
outil simple et efficace permettant la simulation du transport de particules
[163].

La revue de Roy, Kissel et Pratt [164] donne quant a elle les différentes approches

disponibles pour modéliser la section de diffusion cohérente de Rayleigh, soient:

-le calcul de la matrice S utilisée surtout dans les régions de seuils atomiques
ou de diffusions anormales,
-une approche composite qui prend en compte des effets tels que 1’échange non
local et les effets de corrélation de 1’électron [165],
-I’approximation des facteurs de forme qui donnent la portion cohérente que

les amplitudes de Thomson ne peuvent pas représentées.

Dans ces conditions, nous avons développé une simulation Monte Carlo du suivi des
photons qui se déroule en deux temps: i) une premiere étape correspondant a 1’atténuation des
photons dans le corps humain simulé par de ’eau ou un grand nombre d’interactions se
produisent et ii) une seconde étape tres rapide correspondant a I’atténuation des photons dans
I’air.

Dans ce qui suit, nous attacherons donc une attention particuliere au suivi des photons

dans I’eau et en particulier aux phénomenes de diffusion.

II1.2.1.1 Processus de diffusion incohérente de Compton
Pour simuler la diffusion incohérente des photons dans 1’eau, nous nous plagons dans
I’approximation de I'ISF dans laquelle la section efficace différentielle de Compton est

exprimée par:

do—incoh — S(.X',Z) do—KN , (68)
dQ dQ
d
ou Mest la section efficace différentielle de Klein-Nishina et S(x,Z) la fonction de
oo e . . 1 .(6
diffusion incohérente de parametre x = Zsm 7
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Etant donné le large panel de valeurs tabulées pour les ISF atomiques, nous nous

sommes placés dans une description atomique de la molécule d’eau telle que:
SH,0(x)=So(x)+28y(x), (69)
ou Sp(x) est 'ISF de I'oxygene tabulée par Cromer dans [166] et Sy(x) celle de

I’hydrogeéne obtenue a partir de la formule de Pirenne [167]. Cette derniere est reportée dans

[168] sous la forme:

(]+47L'2a5x2)4 -1

Su(x)=[Gy(x)f * 000112+ (70)
ou [GH( X )] est donnée par:
6—0‘0056x2
[GH(X)]:W- (71)

Pour plus de facilité au cours de la simulation, nous avons interpolé I’ISF résultante de
la maniere suivante:

-pour x<0. 15A°",

SHZO(x)ziSi*xi, (72)
i=0
-pour x > O.ISA'I;
_x _x
SHZO(x)=A0+A1 I—e ™ |+ Ay 1-e ™ , (73)

ou les parametres S;, A; et x; sont reportés dans le Tableau II1.7.

Se| 0.00482 | A | -0.62092

Si| -0.94594 | A | 9.54399

S, | 241.13491 | A, | 1.15931

x; | 0.2841
S; | -659.53891

x, | 1.87154

Tableau I11.7: Parametres obtenus pour l'interpolation de I’ ISF de I’eau.
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La courbe résultante est tracée sur la Figure III.11. Nous avons également reporté dans

la fenétre les variations de S H,0( %) obtenues pour les petites valeurs de x par Tartari [169].

Un bon accord peut étre observé.
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Fonction de diffusion incohérente pour I'eau

Fonction de diffusion incohérente pour I'eau

©

[
T

résultats IAM
reportés par Tartari~—___

nos résultats pour S,
;

03 0.4 05
X (angstrom™)
| \ | \ | \

0,6 ]

6 8 10

x (angstrom’™)

Figure IIL.11: Variation de S HZO( X ) avec x. Comparaison entre notre interpolation (ligne continue)

et les résultats théoriques de Tartari reportés dans [169] (ligne pointillée).

La section efficace différentielle est alors facilement calculée par I’équation (68). Sur

la Figure III.12, nous 1’avons comparée aux données reportées par Magalhdes [170] pour une

énergie incidente de 17.4keV et un bon accord a été trouvé.
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Figure I11.12: Diagrammes polaires des sections efficaces de diffusion incohérente obtenue avec I’ISF
atomique (fenétre a)) et comparés a ceux obtenus par Magalhdes [170] (fenétre b)).
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Par une simple intégration numérique, nous avons alors acces a la section efficace
totale de diffusion Compton. Sur la Figure II.13, nous avons tracé le coefficient d’atténuation

massique déduit de la section efficace totale par la relation:

, N
Hincoh _ YA Cineons (74)
P A

ou N, est le nombre d’ Avogadro, p la masse volumique et A la masse molaire de I’eau. Nous
avons également reporté les données tabulées par le NIST [159] et un bon accord peut étre
observé. Par conséquent, nous avons interpolé le coefficient d’atténuation massique total sous

une forme analytique afin de faciliter les calculs durant la simulation.
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Figure Ill1.13:Coefficients d’atténuation pour la diffusion incohérente dans [’eau obtenue par
intégration numérique de la section efficace différentielle (cercle vides). Son interpolation est
également reportée (ligne continue) et comparée aux données du NIST (diamants pleins).

II1.2.1.2 Processus de diffusion cohérente de Rayleigh

Dans notre simulation de suivi de photons dans la maticre biologique, nous avons
décidé d’employer I’approximation des facteurs de forme (FF) qui selon Hubbell [158] donne
des résultats satisfaisants pour les applications biologiques. La section efficace différentielle

est alors exprimée de la maniere suivante:

do .., » doy
—coh _|F(x,2)]" —L, 75
dQ [ ( )] dQ (73)
ou doy est la section efficace différentielle de Thomson, F(x,Z) le facteur de forme (FF)

correspondant a la transformée de Fourier de la densité spatiale de charge et x la variable du

transfert de moment défini comme précédemment.
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De nombreuses valeurs de FF sont disponibles dans la littérature [171-173]. En
fonction de I’étude envisagée, on rencontre:

-des FF atomiques dans lesquels les interférences inter-atomiques ne sont pas
prises en compte,

-des FF moléculaires dans lesquelles seules les interférences entre les
molécules d’eau sont considérées,

-des FF liquides, en particulier pour 1’eau, qui proviennent de résultats
expérimentaux et qui par conséquent prennent en compte toutes les
interférences.

Nous avons comparé deux modeles de FF disponibles pour la molécule d’eau: i) un FF
moléculaire obtenu théoriquement par Blum dans 1’approximation de 1’eau gazeuse et reporté
par Morin et Berroir dans [172,174] et ii) un FF liquide obtenu expérimentalement par Narten
et Levy et reporté également par Morin et Berroir [171,174]. Ces comparaisons ont été faites
non seulement pour les FF eux-méme mais également pour les sections efficaces différentielle
et totale qui en découlent.

Pour les deux jeux de données (FF moléculaire et liquide), nous avons construit des
interpolations analytiques afin de faciliter les calculs. Ainsi, les résultats théoriques de Blum
ont été interpolés par I’expression suivante pour les petites valeurs du facteur x:

-soit x<1.3A™":
6 .
FHZO(X):zFixl’ (76)
i=0

avec les parametres F; tabulés dans le Tableau II1.8.

F, F, F, F; F, Fs Fe

10.16275 | -7.52403 | -118.94894 | 385.00171 | -487.25938 | 281.67159 | -61.7659

Tableau I11.8: Parametres obtenus pour l'interpolation des résultats théoriques de Blum.

Les résultats de Narten et Levy ont quant a eux été modélisés de la facon suivante:

-pour x<0.32 Al

Fro(x)=yGi(x)+Gy(x)+G3(x)+8 , (77)

avec
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— 2
Gl(x):50_528*exp(_2*(x 0.15637 ) ]

0.052054°

(78)

2
G,(x)=28.44% exp _2*(36—0.0222121)
0.055063

— 2

0.24993°

-pour x=>0.32 A ' nous considérons que Fp o(x) peut &tre déduit de la

fonction de diffusion incohérente grace a 1’expression suivante:

FHZO('X):Z_SHZO('X)’ (79)

ol Z est le numéro atomique de la molécule d’eau, soit 10 dans le cas de I’eau,

et Sy,o( x)lafonction de diffusion.

Sur la Figure IIl.14, nous avons tracé ces deux jeux de données avec leurs

interpolations respectives ainsi que le FF atomique obtenu par Hubbell et Overbo [173]. De

grandes différences peuvent alors étre observées entre ces trois courbes, en particulier pour les

petites valeurs

Facteur de forme de l'eau

de x.

10

©

0,2 0,4 0,6 0,8 1,0

X (angstrém™)

Figure 111.14: Variation des différents facteurs de forme de ’eau avec x: les résultats expérimentaux
de Narten et Levy [171] pour Fy, (étoiles) interpolés (ligne continue), les résultats théoriques de
Hubbell et Overbo [173] pour F, (croix) et les résultats théoriques de Blum [172] pour F,, (croix
droites) interpolés (ligne discontinue).
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Sur la Figure III.15, nous avons tracé les sections efficaces différentielles obtenues
pour 17.4keV en multipliant les FF par la section efficace différentielle de Thomson. Nous les
avons comparé aux résultats rapportés par Magalhdes et un bon accord a été trouvé pour la

section efficace différentielle obtenue avec le FF liquide.

Figure Il1.15: Diagrammes polaires des sections efficaces de diffusion cohérente obtenus avec le
facteur de forme moléculaire de I’eau (courbe M sur la fenétre a)) et le facteur de forme liquide de
I’eau (courbe L sur la fenétre a)) et comparés avec le diagramme obtenu par Magalhdes [170]
(fenétre b)).

Les sections efficaces totales obtenues par intégration numérique sont alors utilisées

mol lig

pour calculer les coefficients d’atténuation massique u.,, €t u . reportés sur la Figure IT1.16

respectivement pour le FF moléculaire et le FF liquide. Sur la méme figure, nous avons
également tracé les données du NIST [159] et un bon accord est observé avec le coefficient
massique moléculaire alors qu’une sous-estimation apparait pour le coefficient liquide.

Dans ces conditions, nous avons également interpolé de fagon analytique le coefficient

d’atténuation moléculaire afin de faciliter les calculs au cours de la simulation.

E _(eV)

inc (
Figure 1I1.16: Coefficients d’atténuation pour la diffusion cohérente dans I’eau obtenue avec le FF
expérimental de Narten et Levy (ligne pointillée), le FF moléculaire de Blum (ligne continue) et les

données du NIST (diamants pleins). Notre interpolation est représentée par des cercles ouverts et est
en bon accord avec les données du NIST.
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I11.2.1.3 Validation générale des sections efficaces de diffusion dans ’eau

Afin de valider de maniere générale les sections efficaces de diffusion cohérente et
incohérente, nous avons également calculé la distribution angulaire des radiations diffusées
R(6d) quittant un objet plat d’épaisseur d en utilisant la section efficace différentielle
cohérente obtenue avec le FF liquide et la section efficace différentielle incohérente présentée
ci-dessus. Selon [168], le taux de flux R(6d) correspondant au rapport du flux diffusé quittant

I’objet par angle solide par le flux transmis peut s’exprimer sous la forme:

R(6,d)= ”Z_gé(] _e2d), (80)

avec 77 la densité de molécules (=3.34.10"> cm™ pour I’eau), do/d2 la section efficace
différentielle de diffusion totale, correspondant a la somme des processus de Rayleigh et
Compton, # le coefficient d’atténuation (égal 2 1.18 cm” pour E=17.4keV avec notre

simulation), et Q une fonction de 0 définie par:

1—cos(8)
=y’ 1
Q=u co5(6) (81)

Les résultats sont présentés sur la Figure III.17 et sont en bon accord avec les courbes
de [168] mais systématiquement plus €élevés. Cette faible différence peut tre expliquée par le

choix fait auparavant pour les facteurs de forme de la diffusion cohérente de Rayleigh.

137 . . . . - .
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angle de diffusion (degrés)

Figure l11.17: Distributions angulaires R(6, d) quittant un objet plat d’épaisseur d (=1, 2, 4, 6 et 8cm)
obtenues avec nos sections efficaces différentielles (ligne continue) et comparées a celles reportées
dans [168] (ligne discontinue).
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111.2.1.4 Processus photoélectrique

Lors d’une interaction photoélectrique, un électron d’énergie hv-Ey est émis, ou Ey est
I’énergie de liaison de I’électron dans la couche K, L, M ... de I’atome ionisé, hv 1’énergie
incidente du photon. Pour traduire au mieux I’effet combiné de 1’énergie hv du photon
incident, du numéro atomique Z et des niveaux énergétiques des couches électroniques K, L,
M...des atomes du milieu irradié, on a recours a des formules empiriques relatives a
I’ensemble de la molécule dans lesquelles les sections efficaces de chaque atome sont
calculées séparément puis pondérées et additionnées en fonction de leur contribution dans la
molécule.

Dans ce travail, nous avons utilisé le jeu de parametres proposé par Verner [175] pour
interpoler les sections efficaces de photo-ionisation de toutes les sous-couches des atomes de
H a Zn (Z=30). Dans ce cas, chaque section efficace partielle o,,(E) (en 10'18cm2) peut étre

décrite de la maniére suivante:

E
o (E)=0,F(y) , x=—o, y=+x>+y7,

E

-P
F(y)=[(x—1)2+yfv]y0‘5”‘5~5(1+ lj :
Ya

(82)

ou E est I’énergie incidente du photon en eV, et so, Eyg, Y, Yo, P, yo €t y; les parametres des

interpolations reportés dans [175].

II1.2.1.5 Sections efficaces totales d’interaction dans I’eau et I’air

Les coefficients d’atténuation massique de diffusion cohérente et incohérente étant les
mémes pour 1’eau et I’air, il suffit de multiplier les interpolations que nous avons calculées
par la masse volumique de 1’air pour obtenir les coefficients d’atténuation des photons dans
’air.

Notons que dans le cas de 'air nous ne calculons ni le FF ni I’'ISF, le nombre
d’interactions étant tres faible dans ce milieu. Pour les sections efficaces différentielles, nous
utiliserons donc les formules classiques de Klein-Nishina et Thomson.

Dans ces conditions, nous avons tracé respectivement sur les Figures III.18 et II1.19
les variations du coefficient d’atténuation dans I’eau et I’air pour les différents processus et
nous les avons comparés aux résultats reportés dans [176] et sur le NIST [159]. Un bon

accord peut étre observé.
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Figure 1II.18: Coefficients d’atténuation des photons pour les différents processus dans [’eau:
diffusion incohérente de Compton (ligne discontinue pointillée), diffusion cohérente de Thomson
(ligne pointillée), effet photoélectrique (ligne discontinue) et coefficient total (ligne continue). Les
données de [176] sont également reportées respectivement en cercles pleins, cercles vides et diamants

pleins pour la diffusion Compton, la diffusion Rayleigh et le coefficient total.
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Figure I11.19: Coefficients d’atténuation des photons pour les différents processus dans [’air: diffusion
incohérente de Compton (ligne discontinue pointillée), diffusion cohérente de Thomson (ligne
pointillée), effet photoélectrique (ligne discontinue) et coefficient total (ligne continue). Les données
de XCOM [159] sont également reportées respectivement en cercles pleins, cercles vides, diamants
vides et diamants pleins pour la diffusion Compton, la diffusion Rayleigh, I’effet photoélectrique et le

coefficient total.
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Dans le Tableau III.9, nous avons reporté les valeurs obtenues pour les différentes
sections efficaces d’interaction de photons de 17.4keV avec I’eau et nous les avons comparées
aux résultats de [149]. Ici encore, les résultats concordent. Notons de plus que ces sections
efficaces sont valides pour des énergies incidentes variant de 200eV a 1MeV. Le seuil
énergétique le plus bas atteint par Geant4 est pour comparaison de 250eV (avec le low energy

package).

Sections efficaces (10'24 cmzlmolécule) 5
Coefficient d’atténuation massique Wp (cm/g)

Ginc Gcoh <Sp Oiot
54 3.0 26.9 35.3 1.18
5.2[170] | 3.1[170] | 27 [170] | 36 [170] 1.2 [170]

Tableau I11.9: Comparaison des valeurs obtenues avec notre code pour les sections efficaces totales
pour des photons de 17.4keV avec les valeurs reportées par [170] (en italique).

Les sections efficaces d’interaction des photons avec I’eau et I’air que nous venons de
présenter ont été utilisées au cours d’une simulation Monte Carlo de suivi de photons que
nous avons développée et appliquée a la détection en TEP. Les parametres d’entrée de ce code
sont les caractéristiques des Ps formés. Pour chaque Ps, deux photons sont émis dans des
directions quasi-opposées, la déviation angulaire et énergétique résultant de la conservation
du moment et de I’énergie de la paire (électron-positron) étant tirée aléatoirement dans la
distribution gaussienne de GePEToS. Chacun des photons d’annihilation est suivi pas a pas

jusqu’a sa détection sur I’anneau de 1’appareil TEP qui nécessite donc d’étre modélisé.

II1.3 Modélisation du tomographe

L’objectif des travaux reportés dans la suite de ce chapitre est de voir dans quelle
mesure le code numérique que nous avons développé permet de fournir une analyse des
performances en taux de comptage d’un appareil TEP, en 1’occurrence le TEP-TDM Gemini
de Philips.

La modélisation de I’appareil que nous présentons ici est bien entendu tres simpliste,
en comparaison aux codes existant a 1’heure actuelle. En particulier toute la partie
électronique et traitement du signal n’est pas simulée de maniere précise. Notre principal
objectif est de valider notre code en terme de quantification des événements détectés, dans le

cas ol le temps mort et les événements fortuits peuvent étre négligés.
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La partie TEP du Gemini consiste en un anneau de diametre 86.4cm composé de 28
blocs plats (ou modules) regroupés en 6 gros détecteurs. Chacun de ces modules est composé
de 22%29 cristaux (4x6mm?) de GSO de 20mm d’épaisseur et séparés radialement et
axialement par de petits espaces de 0.3mm. Le champ de vue radial a un diametre de 56cm et

le champ de vue axial une longueur de 18cm.

PAC60 4
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PMs + modules
oadaaec:
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# Détecteur 3 “%( _) . PACo06
Ed \
s cristaux E :
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b tecteur 6
‘&Detecteur 2 ]jé y eur
V\%Xmecteur 1 /
PAC60 2 R
Ead PAC60 7
PAC60 1

Figure 111.20: Conception du détecteur.

Dans notre modélisation de la détection, nous simulons 1’appareil par un cylindre de
diametre 86.4cm et de longueur 18cm, composé virtuellement de six détecteurs identiques.
Pour chaque gros détecteur, les coincidences sont autorisées avec les trois voisins opposés (on
néglige de ce fait les coincidences avec les plus proches voisins). Le champ de vue radial ainsi
défini a bien un diametre de 56cm. Les espaces entre les cristaux sont artificiellement pris en
compte par I'intermédiaire de deux probabilités: i) une probabilité P; de perte radiale que nous
avons estimée a 9.21% et ii) une probabilité P, de perte axiale que nous avons estimée a
3.3%. Un nombre aléatoire R; (entre O et 1) est tiré au sort: si R; >P; le photon est considéré
comme perdu. Sinon un deuxieme nombre aléatoire R, est tiré au sort: si R,>P; le photon est
considéré comme perdu. Dans le cas contraire, il est considéré comme détecté.

La détection des photons sur 1’anneau se fait ensuite en plusieurs étapes résumées sur
la Figure II1.21.

i) La premicre étape consiste en une simple détection géométrique sur

I’anneau de I’ appareil.
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ii) La seconde étape est la discrimination des photons dont 1’énergie est
supérieure a 410keV (cette fenétre en énergie a été choisie afin de comparer
nos résultats avec ceux de la littérature [51]). En ramenant ce nombre a une
acquisition de une seconde, nous obtenons le taux de comptage de singles.
Notons ici qu’aux singles détectés nous avons appliqué une probabilité
d’efficacité du détecteur afin de prendre en compte de maniere indirecte des
effets tels que la désexcitation dans les cristaux et la lecture des PM a
laquelle est associé le calcul de I’énergie et de la position du photon détecté
[51]. Par ailleurs, il a été reporté dans diverses publications [1] que tous les
détecteurs TEP présentent une efficacité de détection aux photons de
511keV de 70% au minimum ce qui implique qu’au maximum 30% des
photons émis traversent un cristal sans étre détectés.

iii) La troisieme étape est la discrimination des singles provenant de la méme
annihilation grace au numéro associé a chaque photon qui correspond a sa
paire d’origine. On a alors une estimation des événements en coincidence
mais dans le cas ou les coincidences fortuites sont négligeables.

iv) L’ultime étape est la discrimination des événements vrais et diffusés. Les
premiers correspondent aux paires de singles pour lesquelles aucun des deux
photons n’a subi de diffusion Compton. Il nous est alors possible de

quantifier la fraction de diffusés.

Détection géométrique des photons sur I’anneau

Détection des singles
410keV < Ejhoion < 665keV

A 4

Discrimination des singles provenant de la méme
paire d’annihilation

Détermination des Détermination des
événements vrais événements diffusés

Figure Ill. 21: Etapes de la détection des événements dans notre simulation.
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II1.4 Validation de notre simulation: estimation des taux de comptage

Les tests NEMA correspondent au standard en terme de performance des appareils et
de validation de code. Dans le cadre de notre simulation, le test permettant la détermination
des taux de comptage est le plus pertinent a réaliser étant donné qu’il ne fait appel a aucune
reconstruction d’images.

Nous nous sommes donc placés dans les conditions de ce test NEMA, soit une ligne
source de diametre 3.2mm et de longueur 70cm remplie d’activité et placée a une position
radiale de 4.5cm par rapport au centre du fantdme d’eau NEMA NU2 2001. Les acquisitions
sont simulées pour différentes concentrations d’activité variant de 0.5kBq/mL a 6kBg/mL. Il
est inutile de simuler des acquisitions pour des concentrations plus élevées étant donné que
notre modélisation ne prend pas en compte le temps mort des détecteurs.

Nous avons effectué une premiere simulation en ne détectant que les singles. En
comparant nos résultats a ceux de [51], nous avons déterminé une probabilité d’efficacité des
détecteurs de 50.76%. Sur la Figure I11.22, nous avons reporté le taux de singles que nous
obtenons avec et sans la probabilité d’efficacité ainsi que le taux de singles obtenu avec

GATE [51].

—_
[¢;]

- a4 a4 a4
o = N W N
T T T T T

Taux de comptage des singles (Mcps)

o = N W M OO N 0 ©
T

0 1 2 3 4 5 6 7
Activité de la source (kBg/mL)

Figure 111.22: Taux de comptage des singles obtenu initialement avec notre code (triangles), avec
notre code et la probabilité d’efficacité (cercles rouges) et avec le GATE (carrés) [51].

Nous avons ensuite effectué une seconde simulation au cours de laquelle nous avons

appliqué aux singles la probabilité obtenue précédemment. Nous avons comptabilisé

également le nombre d’événements vrais et diffusés détectés.
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Afin d’étre en accord avec le traitement des sinogrammes effectué au cours des tests
NEMA [177-178], nous avons appliqué aux coordonnées des événements détectés un champs
de vue restreint de diametre 24cm centré sur I’axe du fantdme. Nous obtenons alors les
résultats présentés sur la Figure I11.23.
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0 1 2 3 4 5 6 7 0 1 2 3 4 5 6 7

Activité de la source (kBg/mL)

Figure 1ll. 23: Taux de comptage des événements vrais et diffusés obtenus avec notre code (cercles
rouges) et avec le GATE (carrés).

Les résultats que nous avons obtenus avec notre modélisation suivent les variations
des tangentes des courbes obtenues avec GATE ce qui correspond aux résultats attendus étant
donné les conditions dans lesquelles nous avons simulé I’acquisition. Rappelons en effet que
le temps mort n’est pas pris en compte de méme que la contribution des fortuits qui pour les

activités considérées ici est relativement faible (inférieure a 20kcps [55]).

Pour les faibles concentrations (comme indiqué par les tests NEMA), nous avons
également calculé la fraction de diffusés. A 1kBg/mL nous obtenons une valeur de 39.6% en
bon accord avec les valeurs reportées dans [51] qui sont de 40.5% pour GATE et 40% pour

les mesures.

La modélisation simpliste de la détection que nous avons utilisée nous permet donc de
valider notre simulation de la physique des collisions intervenant en TEP entre les particules
et la matiere biologique. Ces résultats restent cependant préliminaires. Il semble en effet d’un
grand intérét de compléter notre simulation par un code précis de modélisation des détecteurs
tel que SImSET par exemple afin d’observer les changements impliqués par la prise en

compte de la formation de positronium. De méme une implémentation de nos modeles
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physiques dans la plateforme GATE nous permettrait d’appréhender plus précisément

I’impact de la capture sur la détection des différents événements en TEP.
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Conclusion

Lors d’un examen en médecine nucléaire, on irradie un patient pour étudier de maniere
fonctionnelle un processus biochimique et/ou métabolique permettant le diagnostic d’un
cancer ou d’une maladie dégénérative. Les images obtenues donnent alors des informations
quantitatives avec une précision de I'ordre de Smm au mieux, en raison de parametres
physiques et technologiques dégradant I’image.

L’objectif de ce travail de these était de valider 1’adaptation de notre modele
collisionnel du suivi de positrons dans la matiere biologique a I'imagerie médicale et de
quantifier de maniere précise I'impact des processus purement physiques (parcours du
positron et non-collinéarité des photons d’annihilation) sur les taux de comptage obtenus en
TEP. Expérimentalement, on peut montrer que la non-colinéarité des photons d’annihilation
dépend du diametre du tomographe et peut étre exprimée sous la forme d’une gaussienne de
largeur a mi-hauteur 0.022D ou D représente le diametre de I’appareil. Des études
expérimentales ainsi que théoriques ont également été effectuées pour quantifier le parcours
des positrons mais ces dernieres restent cependant sporadiques et limitées a 1’étude d’isotopes
classiques. En revanche, aucune étude, que ce soit théorique ou expérimentale, n’a été
développée pour quantifier I’impact du processus d’annihilation, et en particulier de la
formation de Positronium, sur les événements détectés en Tomographie par Emission de
Positrons.

Notre objectif était donc de modéliser précisément les processus physiques induits par
les positrons dans la matiere biologique, en insistant tout particuliecrement sur I’annihilation
des positrons, puis d’adapter cette modélisation a une acquisition TEP complete.

Pour décrire les interactions des positrons avec la matiere biologique, nous avons
développé un code Monte Carlo permettant une description cinématique complete de la
structure de trace du positron dans 1’eau. Dans le chapitre 1I, nous avons décrit les sections

efficaces nécessaires a ce suivi ainsi que les résultats obtenus pour des positrons
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monoénergétiques mais également pour des positrons émis par des sources d’isotopes
couramment utilisées en TEP.

Nous avons porté une attention particuliere sur le calcul des sections efficaces utiles
dans notre démarche incluant le calcul de sections efficaces multidifférentielles pour décrire
le processus d’ionisation. Pour décrire le processus d’annihilation, nous avons pris en compte
non seulement I’annihilation en vol (généralement utilisé dans les codes existant) mais
également la formation de Positronium habituellement négligée.

Dans ces conditions, nous avons obtenu des données quantitatives macroscopiques
telles que les pouvoirs d’arrét, les pertes d’énergie moyennes, les parcours des positrons et
pour la premiere fois des données quantitatives concernant la cinématique du Positronium
formé en fin de parcours du positron.

En adaptant ce code 2 la désintégration B, nous avons également acces a des données
quantitatives spatiales et énergétiques (dosimétriques) pour plus de 30 isotopes d’intérét en
TEP. Nous avons en particulier calculé et comparé avec des données théoriques et
expérimentales des distributions spatiales monodimensionnelles et tridimensionnelles et un
bon accord a été observé. De plus, contrairement aux codes existant, notre simulation Monte
Carlo de suivi de positrons dans la matiere biologique permet une étude microdosimétrique
des isotopes utilisés en TEP, grace notamment a une localisation précise de tous les dépdts
d’énergie induits par les positrons et les particules secondaires qu’ils ont générées. Ces
informations spatiales et surtout énergétiques constituent une base de données fort
intéressante pour les radiobiologistes intéressés par les dommages radio-induits en TEP.

Pour modéliser une acquisition TEP complete, nous avons développé en parallele une
simulation Monte Carlo de suivi de photons dans la matiere biologique ainsi qu’une
modélisation simpliste de la détection, toutes deux décrites dans le chapitre III. Les photons
d’annihilation émis ont alors été suivis jusqu’a leur détection sur ’anneau ou ils ont été
sélectionnés suivant le type de coincidences induit. Notons ici que le temps mort et les
coincidences fortuites (trés faible en routine clinique pour les activités injectées) ont été
négligés.

Pour valider ce modele, nous avons simulé le test NEMA NU2 2001 de performance
des taux de comptage en TEP dans le chapitre III. Les résultats obtenus nous permettent une
premiere validation de notre simulation des collisions avec la matiere biologique. Des tests
complémentaires réalisés avec des outils de simulation de la TEP tres performants tels que le
GATE ou SimSET nous permettraient de compléter ces résultats et de quantifier de manicre

plus précise I’'impact du Positronium sur la physique de la TEP. De tels codes sont en effet
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trés puissants au niveau de la modélisation géométrique de 1’appareil ainsi qu’au niveau du
traitement du signal. Cependant il néglige ou simule brievement I'impact de facteurs
physiques tels que la formation de Positronium. Il serait donc intéressant de pouvoir apprécier

les différences consécutives a ces choix purement physiques.
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Annexe I

ANNEXE I:
Interpolation de la distribution du parcours

du positron pour E;,.<110eV

Pour E;,.<110eV, la distribution du parcours du positron peut tre interpolée par une

exponentielle décroissante suivant I’expression suivante:

P(r)=exp[—ﬁ} (1)

avec k(E;,.) un parametre dépendant de 1’énergie incidente du positron suivant 1I’expression:

4 . E,. —C,
k(Ejpe )= B; * Ejy. +Cp *exp - 2)
i=0 2

Les parametres B; et C; sont définis dans le Tableau 1.

B, -1.29464 Co 40
B, 0.144 C, 12.8
B, -0.00369 C, 1.245
B; 4.03157.10
B, -1.49621.10”

Tableau 1: Parametres obtenus pour ’interpolation de k(E,,.).

Sur la Figure 1, nous avons tracé les variations de k(E;,.) avec 1’énergie incidente du

positron.

135



Annexe I

40

30

10

0 20 40 60 80 100
E,. (eV)

Figure 1: Variations de k(E;,.) en fonction de [’énergie incidente du positrons (ligne continue). Les
données obtenues avec le code Monte Carlo standard sont également reportés (cercles pleins).
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Annexe I1

ANNEXE II:
Interpolation de la distribution du parcours

du positron pour 110eV<E;,.<5MeV

Pour des 110eV < E,,. <5MeV , la distribution du parcours du positron peut étre

interpolée par une gaussienne:

2
2(r—R
P(r)=exp[——(r ’;“f“”) J (1)
w
ou R,,..n et W sont des fonctions de E;,. définies de la maniére suivante:
3
log(Rmean) = Z Di * logi (Einc ) ’ (2)
i=0
et
3 .
log(W) = Z F,*log'(E,. ), 3)
i=0

avec les parametres D; et F; définis dans le Tableau 1.

D, -1.60766 F 2.30988
D, 0.19498 F, -2.43238
D, 0.40251 F, 0.937

D; -0.03433 F; -0.07254

Tableau 1: Parametres obtenus pour les interpolations des fonctions R eon(Ein:) et W(Ei.).

Sur la Figure 1, nous avons tracé les variations de R,,.., et W avec 1’énergie incidente

du positron.
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Figure 1:Variations de R,..., et W avec [’énergie incidente des positrons (ligne continue). Les résultats
obtenus avec le code Monte Carlo standard sont également reportés (cercles pleins).
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Annexe 111

ANNEXE III:

Interpolation de la distribution de Ep,

pour E;,.<30eV

Les distributions énergétiques obtenues avec le code Monte Carlo ont des formes

spécifiques pouvant €tre interpolées par un jeu de sigmoides
A —A
12 A,, (1)
E P
14| -
EO

avec Aj, Az, Ey et p des fonctions de 1’énergie incidente des positrons.

I_P(Epy):

Pour E;,.<30eV,
A;=1.009, (2)
4 2
E,. —E,
AZZZBi*exP _2*% i 3)
i=1 Wi
4 6 2
. E. —E.
Ey=Y Ci*Ej.+ ».D;* exp{— 2% %] +0.72272, 4)
i=0 i=1 W/l
3 . 3 (E, —E )2
p=2 F*Ejpe+ > G;*exp| =2 —1—1 |+ 1.6871. 6))
=0 i=1 W;

Tous les coefficients d’interpolation sont reportés dans le Tableau 1.
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Annexe 111

Interpolation de A,
B, E; W,
45.936 13.340 2.0892
B, E, W,
38.112 17.261 0.9034
B; E; W;
25.540 22.654 5.8038
B, E, W,
36.517 28.942 1.15
Interpolation de E,
Fit polynomial
Co G & & C,
-913.15967 179.63741 -12.69189 0.39003 -0.00436
Fit gaussien
D, E, W,
0.56935 12.27656 1.728
D, E, W,
0.33677 15.79946 1.56446
D; E; W3
0.61328 18.60605 1.32315
D, E, W,
0.37594 22.5028 3.42635
Ds Es W;
0.24366 25.56232 1.99252
Ds Eq Ws
0.75768 28.88501 1.21696
Interpolation de p
Fit polynomial
F F, F, F;
30.54653 -5.13995 0.27371 -4.51.10°
Fit gaussien
G, E, W,
7.0437 13.163 2.1769
G, E, W,
7.8311 17.280 0.67896
G; E; W;
2.89984 20 2.73192
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Annexe 'V

ANNEXE IV:
Interpolation de la distribution de Ep,

pour 30eV<E,;,.<300eV

Les distributions énergétiques obtenues avec le code Monte Carlo ont des formes

spécifiques pouvant €tre interpolées par un jeu de sigmoides
A —-A
12 Az , (1)
E p
1+| =2
EO

avec Aj, Az, Ey et p des fonctions de 1’énergie incidente des positrons.

Pour 30eV <£E;,.<300eV,

I_P(Epy):

5 .
Ap =D A *Ep )
=0
E. —62.11)*
A, =0.032659 +14.428 * exp| —2* B 5 ) : 3)
148.832
4 .
EO = ZCZ >X<E‘ilnc ’ (4)
i=0
6 .
p=) Fi*Ej,. . (5)
i=0

Tous les coefficients d’interpolation sont reportés dans le Tableau 1.
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Interpolation de A,
Ao 0.90721
A, 0.00364
A, -3.88835.107
A; 1.86013.107
A, -4.23384.10™"°
As 3.69282.10™"
Interpolation de E,
Co -142.24735
C, 8.6355
C, -0.0886
Cs 3.51304.10™
C, -4.7916.10”
Interpolation de p
F, 17.383122959
F, -0.9804255589
F, 0.02471213261
F; -3.1818055762.10™
F, 2.15683.10°
Fs -7.1556.10°
Fs 9.00303.10"

Tableau 1: Parametres d’interpolation des fonctions A, Ey et p
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