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Résumé

Cette thèse porte sur la prise en compte des incertitudes et du mouvement dans le
traitement des tumeurs pulmonaires en radiothérapie, que ce soit par photons, par pro-
tons ou par ions légers (hadronthérapie). Le travail vise à évaluer, du point de vue de la
physique médicale, dans quelle mesure l’expérience des traitements modernes du cancer du
poumon en radiothérapie par photons peut être appliquée à l’hadronthérapie. L’accent est
mis sur les méthodes de prise en compte du mouvement dites "passives". Ces méthodes,
ne nécessitant pas d’asservissement respiratoire pour la délivrance de la dose, sont moins
lourdes à mettre en place, et limitent l’introduction de nouvelles sources d’incertitudes.
Des contributions cliniques et méthodologiques sont proposées. Elles s’intéressent à diffé-
rentes étapes du traitement en considérant que l’influence des incertitudes sur la qualité
du traitement augmente considérablement en hadronthérapie. Cette "hypersensibilité" aux
incertitudes provient à la fois de l’extrême précision du dépôt de dose (pic de Bragg), du
mode de délivrance de la dose (faisceaux diffusés ou scannés), du type de balistique utilisée
(faible nombre d’incidences) ainsi que de la sensibilité du dépôt de dose aux variations de
densité.

Tout d’abord, l’imagerie tomodensitométrique (TDM) pour la planification des traite-
ments doit faire l’objet d’une attention particulière dans le cas de tumeurs soumises aux
mouvements respiratoires. En effet, c’est la première étape de la planification et les incer-
titudes qui y sont introduites se répercutent sur la totalité du traitement. Les paramètres
d’acquisition doivent être adaptés à la respiration du patient pour limiter l’apparition d’ar-
téfacts de mouvement. Les irrégularités du mouvement respiratoire peuvent aussi conduire
à la formation d’artéfacts, en particulier dans le cas d’acquisitions TDM 4D. Nous avons
évalué l’influence de la présence d’artéfacts de mouvements dans les images TDM sur la
qualité de la planification. Nous avons également proposé des méthodologies et des re-
commandations pour l’optimisation des paramètres d’acquisition ainsi qu’un algorithme
original de détection automatique des artéfacts dans les images TDM 4D.

L’une des principales sources d’incertitudes lors de la planification de traitements en
radiothérapie concerne la délinéation des volumes cibles. En raison de la qualité d’image,
de l’expérience et de l’appréciation du radiothérapeute, une incertitude existe quant aux
limites du volume cible macroscopique (GTV). De plus, avec l’amélioration de la préci-
sion de la délivrance de la dose, cette incertitude prend de plus en plus d’importance. Les
variabilités inter- et intra-observateurs de délinéation sont à prendre en compte mais la
variabilité inter-observateur est prédominante. Dans le cas du cancer du poumon, la dé-
linéation du volume cible interne (ITV) peut être réalisée sur différentes images grâce à

- 5 -



RÉSUMÉ

la tomodensitométrie 4D. Nous avons évalué la variabilité inter-observateur de délinéation
du GTV et de l’ITV via une méthode originale permettant de l’intégrer dans le calcul des
marges de sécurité. L’image de projection des intensités maximales (MIP), éventuellement
optimisée, s’est avérée être un bon compromis entre le temps nécessaire à la délinéation de
l’ITV et la minimisation de la variabilité inter-observateur.

Certains types de traitements requièrent une précision particulièrement élevée dans la
délivrance de la dose, comme la radiothérapie par photons en conditions stéréotaxiques
extra-crâniennes ou l’hadronthérapie de manière générale. La réduction des incertitudes
dues au mouvement respiratoire peut alors être réalisée en associant au système de conten-
tion une compression abdominale afin de limiter l’amplitude du mouvement respiratoire.
Nous avons proposé une étude visant à évaluer l’impact de l’utilisation d’un tel système
en fonction de la localisation dans le poumon. Cette étude n’a pas permis de mettre en
évidence un gain substantiel en termes d’épargne dosimétrique du tissu pulmonaire sain en
radiothérapie par photons. Cependant, la réduction significative de l’amplitude du mou-
vement tumoral dans certaines régions du poumon représente un avantage certain en ha-
dronthérapie. En effet, l’amplitude des variations de densité sur le chemin du faisceau se
retrouve réduite. Dans le cas de faisceaux scannés, le recours à une méthode "passive" de
compensation des hétérogénéités de la dose dues au mouvement, appelée re-balayage, peut
alors s’avérer efficace.

La planification de la dose sur l’ITV implique une irradiation importante des tissus sains
sur la trajectoire de la tumeur. Compte tenu de la pénombre du faisceau, des différentes
incertitudes géométriques, et du mouvement de la tumeur, l’ITV surestime le volume cible
nécessaire à l’obtention d’une couverture dosimétrique correcte de la tumeur. En radiothé-
rapie par photons, une stratégie consiste à irradier la tumeur dans sa position moyenne
pondérée dans le temps, appelée mid-position, et à considérer le mouvement respiratoire
comme une incertitude sur cette position. Des marges de sécurité sont alors définies à l’aide
de la recette de van Herk afin de prendre en compte toutes les incertitudes, y compris le
mouvement respiratoire. Les marges sont réduites par rapport à une stratégie ITV tout en
conservant une couverture dosimétrique correcte. L’image de mid-position est calculée à
partir de recalages déformables des images TDM 4D.

Une partie du travail de la thèse a consisté à participer à l’élaboration d’une étude
clinique visant à comparer les deux stratégies, ITV et mid-position. Elle permettra notam-
ment d’évaluer la faisabilité de la mise en œuvre de la stratégie mid-position, d’évaluer un
algorithme de recalage déformable en conditions cliniques, et d’identifier les patients pour
lesquels la toxicité peut être réduite grâce à la réduction des marges de sécurité. La mise
en place de cet essai clinique est décrite en détail.

Le formalisme de calcul des marges proposé par van Herk suppose une densité de
probabilité gaussienne de la combinaison des différentes erreurs. Cette supposition est ac-
ceptable tant qu’aucune des erreurs avec une distribution non-gaussienne n’exerce une
influence significativement plus grande que les autres. Dans la plupart des cas, le mouve-
ment respiratoire a une distribution de probabilité non-gaussienne et asymétrique, pouvant
invalider la recette pour des mouvements tumoraux fortement asymétriques et de grande
amplitude. Nous avons proposé un modèle numérique afin de prendre en compte l’asymé-
trie de la distribution de probabilité du mouvement respiratoire dans le calcul des marges.

Enfin, la prise en compte du mouvement respiratoire en hadronthérapie par des marges
de sécurité doit faire l’objet de considérations spécifiques en plus de celles décrites dans
les paragraphes précédents. La planification de traitements utilise un faible nombre d’in-
cidences afin de profiter de la précision du dépôt de dose selon un profil de Bragg. Les
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variations de densité que subit chaque faisceau sont différentes et la pénombre de la dose
n’est pas la même dans toutes les directions. Il est donc nécessaire de définir des marges
spécifiques à chaque faisceau, séparément dans chaque direction relative à chaque faisceau.
Dans une dernière partie, la définition des marges de sécurité pour prendre en compte le
mouvement respiratoire de manière optimale est discutée.
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Summary

This PhD thesis focuses on the uncertainties and motion management in lung radiation
therapy and particle therapy. The present work aims at evaluating to what extent modern
lung radiation therapy techniques can be applied to particle therapy from a medical phy-
sics point of view. Passive motion management techniques are considered. They consist
in delivering the dose without any respiratory beam monitoring which may be difficult to
set up or may introduce additional uncertainties. Clinical and methodological contribu-
tions about different treatment steps are proposed, keeping in mind that the influence of
uncertainties on the treatment quality is considerably increased in particle therapy. This
sensitivity to uncertainties comes from the accuracy of the dose deposit (Bragg peak), the
beam delivery mode (passive scattering or active scanning), the beam arrangement (few
beams) and the dose deposit sensitivity to density variations.

First of all, computed tomography (CT) images for treatment planning must be ca-
refully acquired in the presence of respiration-induced tumor motion. This is the first
treatment planning step and uncertainties introduced here will impact the entire treatment
course. Acquisition parameters have to be adjusted according to the patient’s respiration in
order to limit the occurrence of motion artifacts. Variations in the respiratory pattern can
also induce motion artifacts, particularly in 4D-CT acquisitions. We assessed the impact
of motion artifacts on the quality of treatment planning. We also proposed methodologies
and recommendations about the optimization of 4D-CT acquisition parameters and an
original method for automated motion artifact detection in 4D-CT images.

Target delineation introduces one of the main source of uncertainties during radia-
tion therapy treatment planning. Uncertainties concerning the gross tumor volume (GTV)
boundaries arise because of the image quality and the physician’s interpretation and trai-
ning. Moreover, these uncertainties become of an increasing importance given the constant
improvement of the dose delivery accuracy. Intra- and inter-observer delineation variations
must be taken into account but the inter-observer ones are larger. In lung cancer, the in-
ternal target volume (ITV) can be delineated using various images produced by 4D-CT
acquisitions. We quantified inter-observer variations in the delineation of the GTV and the
ITV using an original method in order to incorporate them in margin calculation. The 4D
maximum intensity projection (MIP) image was found to be a good compromise between
the delineation time of the ITV and the minimization of inter-observer variations, and is
expected to be a better one if optimized.

- 9 -



SUMMARY

An extremely accurate dose delivery is required for some treatments such as stereotac-
tic body radiation therapy or particle therapy. Reduction of motion uncertainties can be
achieved by combining an abdominal pressure device with the immobilization system to
reduce the amplitude of respiratory motion. We proposed a study to evaluate the useful-
ness of such a device according to the tumor location within the lung. No substantial gain
was observed in terms of lung sparing in photon stereotactic body radiation therapy. Ho-
wever, tumor motion was significantly reduced in some lung areas. This reduction could be
advantageous in particle therapy because density variations along the beam path are also
reduced. Thus, in the case of active scanning beam delivery, the compensation of motion-
induced dose inhomogeneities is likely to be efficiently achieved by a passive method called
re-scanning.

Delivering the dose to the ITV implies an important exposure of healthy tissues along
the tumor trajectory. Given the dose penumbra, the various geometrical uncertainties, and
the periodic tumor motion, the ITV overestimates the volume to be irradiated to obtain
a correct tumor coverage. An alternative strategy consists in irradiating the tumor in its
time-averaged mean position, the mid-position, and in considering respiratory motion as
an ordinary uncertainty about this position. Safety margins are calculated using the van
Herk recipe to take into account all uncertainties, including respiratory motion. Margins are
reduced compared with an ITV-based strategy while maintaining a correct tumor coverage.
The mid-position image is computed from multiple deformable registrations between the
4D-CT phases.

One part of the work consisted in participating in the implementation of a clinical
trial in photon radiation therapy to compare the two strategies, ITV and mid-position.
This study will allow to evaluate the feasibility of the implementation of the mid-position
strategy, to evaluate a deformable registration algorithm in clinical conditions, and to
identify patients for whom toxicity can be lowered thanks to the margin reduction. The
design of this study is detailed.

In the margin recipe proposed by van Herk, a Gaussian distribution of all combined
errors is assumed. This is an acceptable assumption as long as none of the errors with a
non-Gaussian distribution has a significantly higher influence than the other ones. In most
cases, respiratory motion has an asymmetric non-Gaussian distribution and the assumption
may not be valid for strongly asymmetric tumor motions with a large amplitude. We pro-
posed a numerical population-based model to incorporate asymmetry and non-Gaussianity
of respiratory motion in margin calculation.

Finally, when taking respiratory motion into account in particle therapy with safety
margins, one must consider various parameters. Treatment plans are often composed of
only a few beams in order to take advantage of the localized dose deposit (Bragg peak).
Different density variations are encountered by each beam and the dose penumbra is not
the same in all directions. Consequently, beam-specific margins must be defined, separately
in each beam-related direction. The last part is dedicated to a discussion on the defining
of safety margins in order to optimally take into account respiratory motion.
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Chapitre 1 : Introduction : contexte scientifique et médical

1.1 Le cancer du poumon

1.1.1 Épidémiologie

Le cancer du poumon ou cancer bronchique était une maladie rare jusqu’au début du
XXe siècle. Il est aujourd’hui le second cancer le plus fréquent (derrière le cancer de la
prostate chez l’homme et le cancer du sein chez la femme) et représente la première cause
de mortalité par cancer dans le monde avec des taux de survie à cinq ans ne dépassant pas
5 à 10% [Boyle & Levin 2008]. La Figure 1.1 illustre l’évolution de la mortalité de différents
cancers entre 1950 et 2006 en France chez l’homme et la femme.
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Figure 1.1 – Évolution de la mortalité des cancers les plus fréquents en France (A) chez l’homme et (B)
chez la femme [Guérin et al. 2009].

L’effet carcinogène du tabagisme a été démontré dans les années 1950 et l’on estime
qu’il est responsable de plus de 80% des cancers bronchiques (et 30% de tous les cancers).
Un lien peut ainsi être établi entre l’explosion du nombre de cancers pulmonaires au XXe

siècle et la popularisation de la cigarette à la fin du XIXe siècle et pendant la première
guerre mondiale. L’incidence du cancer du poumon est aujourd’hui en baisse constante
chez l’homme dans les pays occidentaux depuis les années 1990, probablement grâce aux
campagnes de prévention, au dépistage et aux progrès des traitements. En revanche, elle
est en augmentation chez la femme suite à l’augmentation de la consommation depuis les
années 1970 [Boyle & Levin 2008, Guérin et al. 2009, Siegel et al. 2013]. Le risque de can-
cer pulmonaire est au moins dix fois plus élevé chez les fumeurs que chez les personnes
n’ayant jamais fumé. Ce risque global dépend cependant de plusieurs facteurs tels que la
consommation moyenne, la durée de tabagisme, le temps depuis l’arrêt du tabagisme, l’âge
au commencement du tabagisme, le type de produits tabagiques consommés ou le mode
d’inhalation. La durée de tabagisme reste le facteur dominant [Boyle & Levin 2008].

Parmi les autres causes de cancer bronchique l’on trouve essentiellement l’exposition
aux rayonnements ionisants (radon, radiothérapie), à l’amiante, aux fumées de combustion
(dont le tabagisme passif) et d’autres maladies inflammatoires chroniques des poumons
(tuberculose, bronchite, emphysème) [Boyle & Levin 2008].
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Le cancer du poumon

1.1.2 Classification

Les cancers peuvent être classés et regroupés en stades selon les critères TNM 1 relatifs à
la taille de la tumeur (T), à l’envahissement ganglionnaire (N) et au caractère métastatique
de la maladie (M). Le Tableau 1.1 détaille ces critères et le Tableau 1.2 définit les stades
correspondants pour le cancer du poumon.

Critère Description

TX Tumeur primaire non évaluable ou non détectée par radiologie ou bronchoscopie,
mais prouvée par cytologie bronchique.

T0 Pas de tumeur primaire prouvée.
Tis Carcinome in situ.
T1 Tumeur de moins de 3 cm (T1a si ≤ 2 cm, T1b sinon) d’une bronche lobaire

ou d’une voie aérienne plus distale, entourée par le parenchyme pulmonaire ou la plèvre.
T2 Tumeur de 3 cm à 7 cm (T2a si ≤ 5 cm, T2b sinon) ou avec l’une de ces caractéristiques :

- envahissement de la bronche principale (distance de la carène ≥ 2 cm),
- présence d’atélectasie ou pneumopathie obstructive s’étendant à la région hilaire mais
n’intéressant pas tout un poumon,
- envahissement de la plèvre viscérale.

T3 Tumeur de plus de 7 cm ou avec l’une des caractéristiques suivantes :
- tumeur de la bronche principale (distance de la carène < 2 cm),
- présence d’atélectasie ou pneumopathie obstructive de tout un poumon,
- extension à la paroi thoracique, au diaphragme, au nerf phrénique, à la plèvre
médiastinale, ou au péricarde pariétal,
- présence de nodule(s) satellite(s) dans le même lobe.

T4 Tumeur de taille quelconque avec atteinte du médiastin, du cœur, des grands
vaisseaux, de la trachée, du nerf laryngé récurrent, de l’œsophage, du corps vertébral,
de la carène ou présence de nodule(s) satellite(s) dans un autre lobe homolatéral.

NX Envahissement ganglionnaire non évaluable.
N0 Pas d’envahissement des ganglions régionaux.
N1 Atteinte(s) ganglionnaire(s) homolatérale(s) péri-bronchique(s) et/ou homolatérale(s)

hilaire(s) y compris une extension directe à partir de la tumeur primitive.
N2 Adénopathie(s) régionale(s) médiastinale(s) homolatérale(s) et/ou sous-carénaire(s).
N3 Atteinte(s) ganglionnaire(s) médiastinale(s) controlatérale(s), hilaire(s)

controlatérale(s), scalénique(s) homo- ou controlatérale(s) ou sus-claviculaire(s).

M0 Pas de métastases distantes.
M1 Présence de métastases distantes. M1a : présence de nodule(s) satellite(s) dans un lobe

controlatéral ou tumeurs avec épanchement pleural ou péricardique malin.
M1b : métastases distantes.

Tableau 1.1 – Classification TNM des cancers bronchiques [Lababede et al. 2011].

Stade Description

Carcinome occulte TxN0M0
0 TisN0M0
IA T1N0M0
IB T2aN0M0
IIA T(1-2a)N1M0, T2bN0M0
IIB T2bN1M0, T3N0M0
IIIA T3N1M0, T(1-3)N2M0, T4N(0-1)M0
IIIB T4N2M0, T(1-4)N3M0
IV tout T, tout N, M1

Tableau 1.2 – Définition des stades des cancers bronchiques [Lababede et al. 2011].

1. En anglais : Tumor Nodes Metastasis
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1.1.3 Histologie et traitement

On peut schématiquement opposer deux familles histologiques de cancers bronchiques :

– Le cancer bronchique non à petites cellules (CBNPC) : Il représente environ
80% des cancers pulmonaires et regroupe les adénocarcinomes (40% des CBNPC),
les carcinomes épidermoïdes (40% des CBNPC) et les carcinomes à grandes cellules
(20% des CBNPC). Dans les dernières décennies, la proportion de carcinomes épi-
dermoïdes a diminué au profit de celle des adénocarcinomes en raison de l’évolution
de la composition des produits tabagiques ou de l’utilisation de filtres. Le traitement
de choix est la chirurgie lorsque cela est possible (25% des cas). La radiothérapie et
la chimiothérapie (éventuellement en association), constituent une alternative pour
les patients déclarés inopérables [Sirzén et al. 2003].

– Le cancer bronchique à petites cellules (CBPC) : Il constitue les 20% restants.
Ce type histologique présente une forte sensibilité à la chimiothérapie et la radiothé-
rapie est efficace dans le traitement des formes localisées [Sirzén et al. 2003].

De nos jours, plus de 40% des patients atteints d’un cancer bronchique reçoivent une
radiothérapie [Delaney et al. 2003, Delaney et al. 2005].

1.2 La radiothérapie

La radiothérapie consiste à délivrer des doses de rayonnements ionisants à la tumeur
afin de la stériliser tout en minimisant l’exposition des tissus sains [Coutard 1934]. En
radiothérapie, la dose désigne une quantité d’énergie absorbée par unité de masse, elle est
exprimée en Gray (Gy). Selon le mode de délivrance de la dose, on distingue trois types
de traitements en radiothérapie :

– La radiothérapie externe : Elle consiste en une irradiation transcutanée selon
plusieurs incidences afin de concentrer le dépôt d’énergie au niveau de la tumeur et
minimiser la dose aux organes environnants.

– La curiethérapie : Des sources radioactives sont placées au contact ou à l’intérieur
de la tumeur, de manière temporaire ou permanente.

– La radiothérapie métabolique : Le principe consiste à administrer au patient
un radiopharmaceutique composé d’un vecteur métabolisé préférentiellement par la
tumeur et d’un radio-isotope permettant de traiter la zone de fixation du produit.

Quelques applications de curiethérapie endobronchique (utilisant les bronches comme
voie d’accès à la tumeur) existent mais la majorité des traitements du cancer pulmonaire
sont réalisés en radiothérapie externe. Dans cette thèse, nous nous intéresserons unique-
ment à la radiothérapie externe. La délivrance de la dose est fractionnée afin de maximiser
l’index thérapeutique grâce à l’effet différentiel. Ce dernier traduit le fait que le fraction-
nement de la dose laisse le temps aux tissus sains de récupérer entre les séances alors que
les tissus tumoraux sont moins efficaces pour réparer les dommages. Le schéma classique
de fractionnement est de 2 Gy par séance, 5 jours par semaine. Des traitements hypofrac-
tionnés comportant moins de 5 fractions sont également réalisés pour des stades précoces
et ont montré une efficacité supérieure au cours des dernières années.
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1.2.1 Les rayonnements utilisés

Différents types de rayonnements sont aujourd’hui disponibles en radiothérapie externe
du cancer du poumon. Les rayons X sont très largement utilisés car ils sont de nos jours faci-
lement produits à des énergies, des débits et des coûts compatibles avec les contraintes d’un
service hospitalier. L’utilisation de protons ou d’ions légers (essentiellement les ions car-
bone) est également envisageable. On parle alors d’hadronthérapie. Bien qu’ils soient moins
répandus que les rayons X en raison d’équipements encore lourds et onéreux, d’importants
efforts sont faits pour le développement de ces techniques. En effet, les protons comme les
ions carbone présentent un important avantage balistique par rapport aux rayons X grâce à
un rendement en profondeur en forme de pic de Bragg [Bortfeld 1997] (voir Figure 1.2(a)).
La position du pic est ajustable en modulant l’énergie du faisceau et la combinaison de
plusieurs pics permet de former un pic de Bragg étalé (SOBP) 2 afin de maximiser la dose
déposée dans le volume cible (voir Figure 1.2(b)).

(a) (b)

Figure 1.2 – Comparaison des rendements en profondeur des rayons X, des protons et des ions carbone :
(a) le pic de Bragg [Fokas et al. 2009], (b) le pic de Bragg étalé obtenu par superposition de plusieurs pics
de Bragg élémentaires [Suit et al. 2010].

Les faisceaux d’ions carbone présentent aussi l’avantage d’une pénombre latérale plus
faible que les faisceaux de protons (voir Figure 1.3(a)). Les protons ne présentent d’ailleurs
pas de réel avantage par rapport aux photons de ce point de vue (voir Figure 1.3(b)).
De plus, les ions carbone ont une efficacité biologique relative (EBR) 3 pouvant dépasser
3 (environ 1,1 pour les protons). L’EBR des ions carbone varie fortement en fonction du
transfert d’énergie linéique (TEL) 4, et donc de l’énergie et de la profondeur dans les tissus
(augmentation très importante en fin de parcours). Par conséquent, afin de délivrer une
dose biologique homogène dans le volume cible, il est nécessaire de moduler la dose physique
déposée en fonction de la profondeur (voir Figure 1.4). Cependant, des incertitudes existent
sur la détermination de l’EBR car elle dépend d’autres facteurs tels que le fractionnement de
la dose ou le type de cellules irradiées. Comme illustré dans la Figure 1.4, cela se traduit par
des erreurs sur la dose biologique délivrée. Un inconvénient des ions carbone par rapport
aux protons concerne la présence d’une queue de fragmentation après le pic de Bragg,
irradiant légèrement les structures en aval de la cible (voir Figure 1.2(a)) [Suit et al. 2010].

2. En anglais : spread-out Bragg peak
3. Rapport entre la dose d’un rayonnement de référence (rayons X) et de la dose d’un rayonnement

d’intérêt produisant le même effet biologique.
4. Décrit la quantité d‘énergie transférée au milieu par une particule chargée, par unité de longueur.

Dans le cas des photons, la grandeur utilisée est le coefficient d’absorption.
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Figure 1.3 – Illustration des différences entre les ions carbone, les protons et les photons en termes
de pénombre latérale. (a) Comparaison de la largeur de la pénombre latérale entre les ions carbone et
les protons en fonction de la profondeur pour différentes énergies et parcours (environ 7 cm, 14 cm et
24 cm) [Suit et al. 2010]. (b) Comparaison de la largeur de la pénombre latérale entre les protons et les
photons en fonction de la profondeur [Engelsman et al. 2013]. Abbréviations : PBS = pencil beam scanning,
PSPT = passively scattered proton therapy.

Figure 1.4 – Illustration de la variation de l’EBR des ions carbone en fonction de la profondeur (prise
en compte en modulant la dose physique déposée en fonction de la profondeur) et illustration de l’impact
des erreurs sur la détermination de l’EBR pour une valeur maximale supposée de 3 [Suit et al. 2010].

1.2.2 Les modes de délivrance de la dose

Il existe aujourd’hui deux principaux modes de délivrance de la dose dans un volume
[Paganetti & Bortfeld 2005] :

– La diffusion passive (PS) 5 : Utilisé en radiothérapie par rayons X comme en
hadronthérapie, ce mode consiste à mettre en forme le faisceau de traitement avant
l’entrée dans le patient. Des épaisseurs de matériaux diffusants sont interposées sur
la trajectoire du faisceau afin d’augmenter sa section et éventuellement homogénéiser
sa fluence [Koehler et al. 1977]. En hadronthérapie on parle de simple diffusion (SS) 6

(suffisante pour des petits champs) et double diffusion (DS) 7 (nécessaire pour des
grands champs) ; l’énergie du faisceau est également modulée afin de créer un SOBP
au niveau du volume cible. En radiothérapie par rayons X comme en hadronthérapie,
la collimation est réalisée en faisant passer le faisceau au travers d’une forte épaisseur

5. En anglais : passive scattering
6. En anglais : single scattering
7. En anglais : double scattering
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de matériau absorbant ayant la forme du volume cible vu par le faisceau. Enfin, en
hadronthérapie, un compensateur est placé juste avant le patient. Ce dernier est usiné
de façon à assurer la conformation distale du dépôt de dose (voir Figure 1.5).

Faisceau d'électrons

Cible

Collimateur
primaire

Tumeur

Collimateurs
secondaires

Cône
égalisateur

Collimateur
multilames

(a)

Système de
diffusion

Modulation
d'énergie

Collimateur

Compensateur

Tumeur

Organe
à risque

(b)

Figure 1.5 – Illustration du principe de délivrance de la dose par diffusion passive en (a) radiothérapie
par rayons X et (b) hadronthérapie.

– Le balayage actif (PBS) 8 : En hadronthérapie, la diffusion passive présente cer-
tains inconvénients. Tout d’abord, la présence de nombreux éléments sur la trajectoire
du faisceau pour le mettre en forme engendre la production d’une quantité impor-
tante de neutrons de contamination [Brenner & Hall 2008]. De plus, chaque faisceau
de chaque patient nécessite la confection d’un collimateur et d’un compensateur, ce
qui représente un temps de préparation et des coûts de fonctionnement importants.
Enfin, la conformation distale de la dose réalisée avec la diffusion passive implique
une irradiation importante des tissus en amont du volume cible (voir Figure 1.5(b)).

8. En anglais : pencil beam scanning
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Face à ces limitations est apparu le PBS. Ce mode de délivrance consiste à dévier un
fin faisceau à l’aide d’aimants pour balayer le volume cible [Blattmann et al. 1990].
La modulation de l’énergie du faisceau permet quant à elle d’effectuer le balayage en
profondeur afin d’obtenir une conformation de la dose au volume cible dans toutes les
directions (voir Figure 1.6). Il existe trois modes de balayage : le balayage discret par
spot intermittent 9, le balayage discret par spot permanent 10 et le balayage continu 11.
Étant donné les avantages fournis par le PBS, l’essentiel des développements actuels
en hadronthérapie concerne ce mode de délivrance.

Balayage
horizontal Tumeur

Organe
à risque

Balayage
vertical

Aimants de balayage

Figure 1.6 – Illustration du mode de délivrance de la dose par balayage actif.

Il existe également un mode de délivrance hybride consistant à utiliser un faisceau
légèrement diffusé et dévié pour balayer le volume cible [Fujitaka et al. 2009]. Ce mode
appelé balayage uniforme (US) 12 requiert également un collimateur et un compensateur
mais moins de matériau diffusant. Il permet ainsi de réaliser des champs plus grands qu’en
PS, d’atteindre des cibles plus profondes, d’améliorer la pénombre latérale ainsi que la
chute de dose après le SOBP, et de réduire la production de neutrons de contamination.

Enfin, l’association d’un collimateur multilames (MLC) au mode de délivrance par dif-
fusion passive 13 permet d’éviter l’utilisation d’un collimateur spécifiques à chaque faisceau
tout en se rapprochant d’une distribution de dose obtenue par balayage actif, notamment
en amont du volume cible [Mori et al. 2011].

1.2.3 Bref historique

Suite à la découverte des rayons X par Wilhelm C. Röentgen en 1895 [Röntgen 1896],
seulement quelques mois ont suffit pour voir la première tentative de traitement d’un
cancer (estomac) par les "rayons Roentgen", en 1896 [Despeignes 1896]. Parallèlement,
Becquerel découvrait la radioactivité naturelle (1896), suivi de Pierre et Marie Curie qui
isolèrent le radium (1898), ouvrant la voie aux premières applications de curiethérapie
[Thariat et al. 2013].

Jusque dans les années 1950, des tubes à rayons X de 50 à 200 kilovolts (kV) étaient la
principale source de rayons X utilisée pour les traitements de radiothérapie externe. L’es-
sentiel des indications étaient des tumeurs superficielles. L’efficacité restait limitée pour
des tumeurs profondes en raison des toxicités cutanées prohibitives associées à l’utilisation
de rayons X de faible énergie.

9. En anglais : discret spot scanning
10. En anglais : raster scanning
11. En anglais : dynamic spot scanning
12. En anglais : uniform scanning ou wobbling
13. En anglais : layer-stacking
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L’utilisation de rayonnements photoniques de haute énergie en radiothérapie est deve-
nue envisageable avec la découverte de la radioactivité artificielle en 1934 par Irène et Fré-
déric Joliot-Curie [Curie & Joliot 1934]. Ainsi, les premiers traitements utilisant les rayons
γ du cobalt 60 (énergies : 1,17 et 1,33 MeV) ont vu le jour au début des années 1950. Cette
période marque également l’apparition des accélérateurs linéaires médicaux, permettant de
produire des faisceaux de rayons X de 4 à 25 megavolts (MV). Ils permettent également
de produire des faisceaux d’électrons pour le traitement de tumeurs peu profondes. Face à
la polyvalence des accélérateurs linéaires ainsi que pour des questions de radioprotection,
l’utilisation du cobalt 60 a progressivement diminuée. Le cobalt 60 a aujourd’hui quasi-
ment disparu des services de radiothérapie dans les pays industrialisés à l’exception de la
radiothérapie stéréotaxique intracrânienne (Gammaknife).

Tirer partie des avantages balistiques des protons en radiothérapie a été envisagé dès
1946 par Robert R. Wilson suite à l’invention du cyclotron en 1929 par Ernest O. Lawrence
[Wilson 1946]. C’est en 1954 que les premiers traitements de protonthérapie sont réalisés
à Berkeley (USA). L’idée d’utiliser des ions plus lourds, présentant une EBR plus élevée,
a rapidement suivi. Ainsi, les premiers traitements avec des particules α ont été réalisés
à partir de 1957 et c’est en 1975 que l’utilisation d’ions carbone a vu le jour, toujours
à Berkeley. Les ions carbone sont aujourd’hui les particules les plus utilisées (autres que
les protons) en hadronthérapie et le premier centre entièrement conçu pour le traitement
par ions carbone a été construit à Chiba au Japon en 1994. L’hadronthérapie représente
aujourd’hui une faible proportion des traitements par radiothérapie. Elle n’a pas connu
le même essor que la radiothérapie par rayons X en raison du coût des installations, en
particuliers pour les ions carbone. Cependant, d’importants efforts sont réalisés depuis le
début des années 2000 pour le développement de l’hadronthérapie afin de pouvoir mieux
traiter des tumeurs difficilement contrôlables en radiothérapie par rayons X. On compte
aujourd’hui 36 installations de protonthérapie et 6 installations d’hadronthérapie par ions
carbone à travers le monde [Jermann 2013].

Enfin, la dernière révolution en radiothérapie est apparue avec l’utilisation des ordi-
nateurs au début des années 1970 [Dutreix 1972]. Avec les ordinateurs sont apparus les
premiers systèmes de planification de traitements ainsi que la simulation basée sur les
images tomodensitométriques. L’introduction du MLC 14 a ensuite permis une confor-
mation tri-dimensionnelle de la dose au volume cible, on parle alors de radiothérapie
conformationnelle (RTC) [Mohan 1995]. La réalisation de distributions de dose plus com-
plexes (concaves) a été rendue possible avec la radiothérapie conformationnelle par mo-
dulation d’intensité (IMRT) 15 [Group 2001] puis, plus récemment, l’arcthérapie avec
modulation d’intensité (IMAT) 16 [Yu & Tang 2011], grâce à la planification inverse.
En hadronthérapie, l’utilisation de faisceaux scannés couplés à la planification inverse,
comme en hadronthérapie avec modulation d’intensité (IMPT) 17, permet aujourd’hui
d’atteindre un niveau de conformation de la dose et une épargne des tissus sains ja-
mais atteints [Miller 1995, Lomax 1999]. La radiothérapie guidée par l’image (IGRT) 18

[Bucci et al. 2005, Ling et al. 2006, Verellen et al. 2008] et la radiothérapie adaptative
(ART) 19 [Yan et al. 1997] font également partie des dernières évolutions en radiothéra-
pie.

14. En anglais : multileaf collimator
15. En anglais : intensity modulated radiation therapy
16. En anglais : intensity modulated arctherapy
17. En anglais : intensity modulated particle therapy
18. En anglais : image-guided radiation therapy
19. En anglais : adaptive radiation therapy
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1.2.4 Volumes et marges de sécurité en radiothérapie externe

La radiothérapie externe implique une définition rigoureuse des volumes d’intérêt
mis en jeu lors de la délivrance de la dose. De plus, des marges de sécurité doivent
être ajoutées à ces volumes afin de prendre en compte les différentes incertitudes
liées au traitement, comme par exemple celles liées au positionnement du patient, au
mouvement des organes ou à la délinéation 20 des volumes. Dans l’objectif d’établir
un vocabulaire standardisé, la commission internationale des unités et mesures des
rayonnements (ICRU) 21 a publié des recommandations au travers de différents rapports
[ICRU 1978, ICRU 1993, ICRU 1999, ICRU 2010]. Les principaux volumes sont ainsi
définis (voir Figure 1.7) :

– Le volume tumoral macroscopique (GTV) 22 : Il correspond au volume
lésionnel mesurable, palpable ou visible avec les techniques d’imagerie actuelles, du
fait d’une concentration élevée de cellules tumorales.

– Le volume cible anatomoclinique (CTV) 23 : Il permet de prendre en compte
les extensions microscopiques de la maladie. Le CTV résulte de l’addition d’une
marge autour du GTV, en fonction du type histologique de la maladie et déterminée
par des études anatomo-pathologiques.

– Le volume cible interne (ITV) 24 : Afin de prendre en compte les éventuels
mouvements physiologiques du CTV, une marge interne (IM) 25 est ajoutée pour
définir l’ITV. Ce concept est particulièrement important dans le cas de tumeurs
soumises au mouvement respiratoire.

– Le volume cible prévisionnel (PTV) 26 : Les incertitudes géométriques sont
prises en compte par l’ajout d’une marge de positionnement (SM) 27 autour du CTV
pour former le PTV.

– Les organes à risque (OAR) 28 : Ce sont les tissus sains présents dans le
champ d’irradiation et dont la sensibilité est suceptible de limiter les possibilités de
délivrance de la dose au niveau des volumes cibles.

– Les volumes à risque prévisionnels (PRV) 29 : De la même manière que pour
les volumes cibles, un volume prévisionnel est défini pour les OAR, tenant compte
des incertitudes de traitement.

20. Le terme contourage est également souvent employé.
21. En Anglais : international commission on radiation units and measurements
22. En Anglais : gross tumor volume
23. En Anglais : clinical target volume
24. En Anglais : internal target volume
25. En Anglais : internal margin
26. En Anglais : planning target volume
27. En Anglais : setup margin
28. En Anglais : organs at risk
29. En Anglais : planning organ at risk volumes
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Figure 1.7 – Représentation schématique des volumes cibles en radiothérapie externe [Purdy 2004].

1.2.5 Les étapes du traitement

Les traitements modernes de radiothérapie comportent deux grandes étapes :

– La préparation ou planification : Cette étape commence par l’acquisition des
données anatomiques du patient en position de traitement par tomodensitométrie
(TDM) comme illustré dans la Figure 1.8(a) (voir chapitre 2). Le patient est généra-
lement installé dans un système de contention adapté à la localisation et à la précision
requise pour le positionnement. Les données anatomiques peuvent être complétées
par d’autres données anatomiques issues par exemple de l’imagerie par résonance
magnétique (IRM) en fonction de la localisation et éventuellement de données fonc-
tionnelles comme celles de la tomographie par émission de positons (TEP). Le radio-
thérapeute procède ensuite à la délinéation du GTV sur l’image TDM en s’appuyant
éventuellement sur les données anatomiques et fonctionnelles supplémentaires. Les
OAR sont également délinéés sur l’image TDM. Des marges sont ensuite ajoutées
au volume cible pour passer du GTV au CTV puis au PTV (voir Figure 1.8(b)), et
éventuellement aux OAR pour former les PRV. Le physicien médical optimise en-
suite la balistique de traitement afin de respecter la prescription du médecin tout
en épargnant au maximum les tissus sains. Cette étape est réalisée à l’aide d’un
système de planification de traitements (TPS) permettant de calculer la distribution
de dose prévisionnelle sur les images TDM (voir Figure 1.8(c)). L’algorithme utilisé
pour le calcul de dose a donc un rôle primordial sur la qualité de la planification.
Il doit reproduire de manière fidèle la distribution de dose réelle et dans le cas d’ir-
radiations thoraciques, il doit être capable de prendre en compte les hétérogénéités
[Ayadi 2007, Aarup et al. 2009].

(a) (b) (c)

Figure 1.8 – Les étapes de la planification de traitement en radiothérapie : (a) acquisition des données
anatomiques, (b) délinéation (en rouge) du GTV puis expansion des marges pour obtenir (en vert) le CTV
et (en bleu) le PTV, (c) optimisation de la balistique de traitement.
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– La délivrance de la dose : A chaque séance de traitement, l’objectif est de
repositionner le patient sur la table de traitement de la même manière que lors de
l’acquisition TDM pour la planification. Cela permet de s’assurer que la configuration
de l’irradiation reste conforme à ce qui avait été prévu lors de la planification. Le
repositionnement est alors réalisé en alignant des marques à la peau (ou le système
de contention) avec les lasers de la salle de traitement. Le repositionnement peut
finalement être affiné grâce à des systèmes d’imagerie dans la salle de traitement tels
que des projections X 2D (kV ou MV), la tomographie classique (CT ou MVCT),
la tomographie à géométrie conique (CBCT), l’acquisition surfacique ou encore
l’imagerie par ultrasons.

1.3 La problématique du mouvement respiratoire

La respiration consiste en une succession de contractions et décontractions du
diaphragme et des muscles inter-costaux (voir Figure 1.9), conduisant à des mou-
vements des structures du thorax et de l’abdomen [Wade 1954], et donc aussi à un
mouvement tumoral [Xi et al. 2009, Shirato et al. 2004, Hallman et al. 2012]. Dans le
cas de tumeurs pulmonaires, ce mouvement peut dépasser 2 cm d’amplitude pour
des tumeurs situées dans un lobe inférieur et la direction principale du déplace-
ment est généralement la direction tête-pieds. Un mouvement d’hystérésis 30 est aussi
fréquemment observé. Ce dernier peut dépasser 2 mm [Seppenwoolde et al. 2002,
Mageras et al. 2004, Guckenberger et al. 2007b, Mori et al. 2007, Liu et al. 2007,
Sonke et al. 2008, Boldea et al. 2008, Bissonnette et al. 2009, Pepin et al. 2010].

De plus, le mouvement respiratoire présente des irrégularités inter- et intra-scéances en
amplitude, en phase, et sur la position des phases extrêmes. Une dérive progressive de la
position moyenne de la tumeur par rapport aux structures osseuses a aussi pu être observée.
Les causes de ce phénomène appelé baseline shift ne sont pas très bien connues mais il est
possible que le remplissage gastrique, l’état de stress ou les caractéristiques du battement
cardiaque soient à l’origine de cette dérive. [Purdie et al. 2007, Guckenberger et al. 2007a,
Guckenberger et al. 2007b, Sonke et al. 2008, Coolens et al. 2008, Bissonnette et al. 2009,
Guckenberger et al. 2009, Rit et al. 2012, James et al. 2012, Clements et al. 2013].

Figure 1.9 – Le mécanisme de la respiration dirigé par le diaphragme et les muscles inter-costaux
[Shirato et al. 2004].

30. La tumeur n’emprunte pas le même chemin dans la phase d’expiration que dans la phase d’inspiration
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En radiothérapie, les mouvements respiratoires se traduisent par des incertitudes, que
ce soit lors de la planification ou de l’exécution du traitement. Se pose alors la question
suivante :

Quelle zone irradier afin de couvrir correctement la tumeur en mouvement tout en
épargnant au maximum les tissus sains ?

1.4 Les stratégies de traitement

Afin de répondre à la question posée par la problématique du mouvement respiratoire,
différentes stratégies de traitement ont été développées, que ce soit en radiothérapie
par rayons X [Langen & Jones 2001, Jiang 2006, Keall et al. 2006, Verellen et al. 2010,
Korreman 2012, Guckenberger et al. 2012, Giraud & Houle 2013] ou en hadronthérapie
[Rietzel & Bert 2010, Knopf et al. 2010, Bert & Durante 2011]. Trois familles de stratégies
sont distinguées : les stratégies de compensation du mouvement respiratoire, les stratégies
de limitation du mouvement respiratoire et la définition de marges adaptées.

1.4.1 Les stratégies de compensation du mouvement

Ces stratégies visent à compenser les effets du mouvement respiratoire en asservissant
la délivrance de la dose à la respiration du patient alors que ce dernier respire librement.

La principale difficulté concerne l’observation du mouvement de la tumeur pendant le
traitement. Différentes méthodes ont été développées :

– L’observation directe : Dans certains cas, l’observation directe du mou-
vement de la tumeur est possible grâce à des séquences fluoroscopiques kV
[Murphy 2004, Fassi et al. 2011, Yang et al. 2012, Fassi et al. 2012]. Toute-
fois, l’observation continue du mouvement par fluoroscopie kV conduit à une
exposition supplémentaire importante du patient. Le développement récent
de systèmes hybrides composés d’un accélérateur médical couplé à l’IRM
peut permettre un suivi continu du mouvement de la tumeur sans irradia-
tion supplémentaire [Cerviño et al. 2011, Crijns et al. 2012, Yun et al. 2013],
de même que le suivi du mouvement tumoral par imagerie portale grâce au
faisceau de traitement [Rottmann et al. 2013]. La radiothérapie guidée par
l’émission (EGRT) 31 (suivi de l’émission de positons après injection de radiotra-
ceur) pourrait également permettre un suivi du mouvement de la tumeur à l’aide
d’un accélérateur médical couplé à système de détection d’émision de positons
[Xu et al. 2006, Chamberland et al. 2011, Fan et al. 2013].

– L’observation de marqueurs implantés : Lorsque la cible n’est pas directement
visible, des marqueurs radio-opaques peuvent être implantés au sain ou à proximité de
la lésion [Shirato et al. 2000a, Chen et al. 2001, Murphy 2004, Korreman et al. 2006,
Wiersma et al. 2009, Yan et al. 2012], induisant cependant un risque de pneumo-
thorax [Kothary et al. 2009, Bhagat et al. 2010]. Afin d’éviter l’exposition due à
la fluoroscopie, le suivi de transpondeurs électromagnétiques implantés a aussi été
développé [Seiler et al. 2000, Balter et al. 2005, Smith et al. 2009, Wu et al. 2012].

31. En anglais : emission guided radiation therapy
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– L’observation de substituts 32 internes : Le suivi du mouvement du diaphragme
[Mageras et al. 2001, Spoelstra et al. 2009, Cerviño et al. 2009, Cerviño et al. 2010]
ou des variations d’intensité [Berbeco et al. 2005a, Cui et al. 2007, Li et al. 2009,
Lin et al. 2009, McNair et al. 2012] dans les images fluoroscopiques comme
substituts internes du mouvement tumoral peut également être réalisé
[Grezes-Besset 2011]. Il est aussi envisageable de suivre le mouvement de structures
abdominales par ultrasons [Davies et al. 1994, Hsu et al. 2005, Bell et al. 2012,
Zhong et al. 2013].

– L’observation de substituts externes : Pour palier les problèmes évoqués
précédemment (cible non visible, risque de pneumothorax, irradiation supplé-
mentaire), le suivi continu de manière non irradiante (optique ou mécanique)
de paramètres externes comme substituts du mouvement tumoral est également
possible par spirométrie [Zhang et al. 2003] ou par mesure du déplacement abdo-
minal [Ahn et al. 2004, Tsunashima et al. 2004, Chi et al. 2006, Ionascu et al. 2007,
Glide-Hurst et al. 2011, Schaerer et al. 2012].

Le suivi de substituts internes ou externes pendant le traitement nécessite d’avoir
préalablement établi un modèle de corrélation entre le mouvement observé et le mou-
vement tumoral. De plus, l’instabilité de cette corrélation au cours du traitement, en
particulier dans le cas de lésions soumises à la respiration [Liang et al. 1995, Bruce 1996],
introduit des incertitudes supplémentaires qui peuvent être réduites par un ajustement
régulier du modèle [Schweikard et al. 2000, Ozhasoglu & Murphy 2002, Hoisak et al. 2004,
Hoisak et al. 2006, Wu et al. 2008, Cho et al. 2010, Cho et al. 2012, Ren et al. 2012].

Grâce aux différentes méthodes de suivi du mouvement respiratoire décrites ci-dessus,
deux stratégies ont été développées : l’irradiation dans une fenêtre temporelle et le suivi
en temps réel.

1.4.1.1 L’irradiation dans une fenêtre temporelle

Cette technique appelée gating 33 consiste à irradier la tumeur durant une portion
restreinte du cycle respiratoire. Cette portion ou fenêtre 34 est définie soit selon l’amplitude
du mouvement, soit selon la phase. Elle est choisie telle que le mouvement est moindre (gé-
néralement en fin d’expiration) ou lorsque le volume pulmonaire est maximal pour mieux
épargner les tissus sains (en fin d’inspiration). Le gating a été appliqué à la radiothérapie par
rayons X [Ohara et al. 1989, Kubo & Hill 1996, Shirato et al. 2000b, Mageras et al. 2001,
Vedam et al. 2001, Hara et al. 2002, Zhang et al. 2003, Mageras & Yorke 2004,
Tsunashima et al. 2004, Berbeco et al. 2005b, Berbeco et al. 2005a, Dietrich et al. 2005,
Engelsman et al. 2005, Berbeco et al. 2006, Giraud et al. 2006, Korreman et al. 2006,
Li et al. 2006, Shirato et al. 2006, Willoughby et al. 2006] ainsi qu’à l’hadronthéra-
pie [Minohara et al. 2000, Koto et al. 2004, Miyamoto et al. 2007, Hata et al. 2007,
Lu et al. 2007, Mori et al. 2008, Mori et al. 2010, Furukawa et al. 2010, Mori et al. 2011].

32. En anglais : surrogate
33. Dénomination anglaise adoptée internationalement
34. En anglais : gate
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L’avantage d’une irradiation durant une portion restreinte du cycle respiratoire est la
réduction du volume d’irradiation [Keall et al. 2002, Engelsman et al. 2005]. Cependant
les irrégularités de la respiration associées aux incertitudes sur la localisation de la tumeur
en temps réel limitent la réduction des marges [Berbeco et al. 2005b, Korreman et al. 2008,
Nishioka et al. 2008, Wolthaus et al. 2008, Pepin et al. 2011]. De plus, le fait de traiter
la lésion sur une portion restreinte du cycle respiratoire allonge le temps de traitement
[Guckenberger et al. 2011], et cela peut être accompagné d’une augmentation des varia-
tions intra-séances de la respiration et du positionnement du patient.

1.4.1.2 Le suivi en temps réel

Cette stratégie appelée tracking 35 regroupe les techniques de suivi tumoral en temps
réel pendant l’irradiation. La position du faisceau par rapport au patient est adaptée en
fonction du mouvement de la tumeur. En radiothérapie par rayons X, le suivi peut être réa-
lisé de différentes manières [Murphy 2004, Menten et al. 2012, Shirato et al. 2012] : à l’aide
d’un MLC dynamique [Keall et al. 2001, Keall 2004, Keall et al. 2005, Lu et al. 2009,
Smith et al. 2009, Zimmerman et al. 2009, Roland et al. 2010, Poulsen et al. 2010a,
Poulsen et al. 2010b, Cho et al. 2011, Krauss et al. 2012, Wu et al. 2012, Yun et al. 2013],
d’un accélérateur fixé à un bras robotisé [Adler et al. 1997, Schweikard et al. 2000,
Collins et al. 2007, Ozhasoglu et al. 2008, Collins et al. 2009, Bibault et al. 2012],
d’un accélérateur à tête pivotante [Kamino et al. 2006, Depuydt et al. 2013], ou
avec une table de traitement mobile [D’Souza et al. 2005, D’Souza & McAvoy 2006,
D’Souza et al. 2009, Buzurovic et al. 2011, Buzurovic et al. 2012, Haas et al. 2012].
En hadronthérapie, le tracking est rendu possible grâce au balayage actif
[Grözinger et al. 2004, Li et al. 2004, Grözinger et al. 2006, Bert & Rietzel 2007,
Grözinger et al. 2008, Parodi et al. 2009, Saito et al. 2009, van de Water et al. 2009,
Bert et al. 2010, Riboldi et al. 2012, Bert et al. 2012].

En plus du suivi en temps réel de la position de la tumeur, la difficulté d’une
méthode de tracking est qu’elle doit être capable à la fois d’anticiper les mouve-
ments de la tumeur afin de compenser les temps de réponse de la chaine d’asser-
vissement [Sharp et al. 2004, Vedam et al. 2004, Vedam et al. 2005, Ren et al. 2007,
Ruan et al. 2007, Putra et al. 2008, Fledelius et al. 2011, Krauss et al. 2011], de reposi-
tionner le faisceau par rapport au patient, et d’adapter la dosimétrie afin de prendre
en compte le fait que la position du faisceau varie par rapport aux OAR. En ha-
dronthérapie, le repositionnement du faisceau comporte une difficulté supplémentaire
puisqu’il doit être repositionné non seulement latéralement mais aussi longitudinalement
afin d’ajuster la position du pic de Bragg en profondeur en fonction des densités traversées.

1.4.2 Les stratégies de limitation du mouvement

Une autre manière de limiter les effets de la respiration consiste à réduire l’amplitude
des mouvements, soit par blocage respiratoire, soit par l’application d’une compression
abdominale.

35. Dénomination anglaise adoptée internationalement
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1.4.2.1 Le blocage respiratoire

Différentes techniques de blocage respiratoire ont été développées
[Mageras & Yorke 2004]. Il existe deux types de blocage :

– Le blocage passif : Il s’agit d’un blocage respiratoire volontaire. Il consiste à
demander au patient de retenir sa respiration lors de la délivrance du faisceau.
Une mesure de la respiration peut être réalisée au moyen d’un spiromètre. Le
patient doit volontairement inspirer profondément pour atteindre un niveau
prédéfini avant de bloquer sa respiration. L’irradiation est alors déclenchée
[Hanley et al. 1999, Mah et al. 2000, Rosenzweig et al. 2000]. Sans mesure de la
respiration, il est possible de laisser au patient le rôle d’autoriser le déclenchement
de l’irradiation par l’opérateur ainsi que le pouvoir d’arrêter l’irradiation grâce à
un bouton placé dans sa main [Barnes et al. 2001, Kim et al. 2001]. Le blocage
volontaire a également été utilisé afin d’augmenter la taille de la fenêtre d’irradiation
pour une technique de gating [Berson et al. 2004].

– Le blocage actif : Il est réalisé au moyen d’un système qui contrôle lui-même le
blocage respiratoire de manière active. Il est constitué d’un module de circulation
d’air relié au patient par un spiromètre afin de suivre les variations du volume d’air.
Lorsque le patient atteint un niveau d’inspiration (profonde ou modérée) prédéfini,
une valve vient interrompre automatiquement la circulation d’air et l’irradiation peut
être déclenchée pendant une durée prédéfinie [Wong et al. 1999, Cheung et al. 2003,
Sarrut et al. 2005, Sarrut et al. 2006, Panakis et al. 2008, Brock et al. 2011].

L’objectif d’une technique de blocage respiratoire est de réduire les mouvements res-
piratoires. Cependant, bien qu’améliorées grâce au blocage actif, la reproductibilité et
la stabilité du blocage peuvent limiter la réduction des marges de sécurité. De plus, ces
techniques peuvent être difficiles à mettre en œuvre pour des patients avec une capacité
respiratoire réduite et les pauses répétées entre les blocages allongent le temps de traite-
ment. En revanche, pour les techniques de blocage en inspiration profonde ou modérée,
l’augmentation du volume (et donc la diminution de la densité) pulmonaire permet de
mieux épargner le tissu pulmonaire sain.

1.4.2.2 La compression abdominale

La limitation du mouvement respiratoire peut également être réalisée grâce à un dispo-
sitif exerçant une compression au niveau l’abdomen du patient afin de limiter l’amplitude
des mouvements respiratoires [Blomgren et al. 1995, Lax et al. 1994]. Les avantages et les
inconvénients de cette stratégie sont discutés plus en détail dans le chapitre 4.

1.4.2.3 La ventilation oscillatoire à haute fréquence

La ventilation oscillatoire à haute fréquence (HFJV) 36 est une technique qui supprime
les mouvements respiratoires tout en maintenant une oxygénation suffisante. Elle permet
ainsi de réduire de manière importante les marges de sécurité. L’inconvénient est qu’elle
requiert une anestésie générale du patient et le temps totale d’un séance de traitement
est realtivement long (∼ 1h). Cette technique lourde est donc envisageable pour des
traitements avec un faible nombre de séances [Fritz et al. 2010].

36. En anglais : high-frequency jet ventilation
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1.4.3 Marges adaptées

Pour chacune des stratégies décrites ci-dessus, les incertitudes liées à la précision du
système de suivi du mouvement tumoral, à la variabilité du mouvement respiratoire ou au
mouvement tumoral résiduel doivent être prises en compte par des marges de sécurité. De
même, si aucune de ces stratégies n’est appliquée, le mouvement peut être correctement
pris en compte lors de la planification de traitement par une définition rigoureuse des
marges de sécurité [van Herk 2004, Wolthaus et al. 2008]. L’intégration du mouvement
respiratoire dans la définition des marges de sécurité est discutée dans le chapitre 5.

1.5 Rationnel de la thèse

Le traitement du cancer du poumon par radiothérapie est entaché d’importantes
incertitudes. Afin de couvrir correctement la tumeur avec des doses curatives de rayon-
nements, ces incertitudes doivent être prises en compte par des marges de sécurité.
Malheureusement, l’augmentation de la taille des volumes cibles induite par l’ajout
de marges de sécurité peut limiter l’escalade de dose en raison de la dose reçue par
les OAR. Ainsi, les stratégies modernes de traitement des tumeurs mobiles visent
à réduire ces marges afin de diminuer la toxicité et/ou d’augmenter les doses. Cela
peut permettre d’améliorer le contrôle local et éventuellement d’augmenter le nombre
de patients pouvant bénéficier d’un traitement curatif. Cependant, la mise œuvre de
techniques permettant d’obtenir une conformation de la dose au volume cible de plus en
plus élevée requiert une maitrise complète de toutes les incertitudes et une réduction de
celles-ci lorsque cela est possible. L’extrême précision du dépôt de dose en hadronthérapie
ne peut donc représenter un bénéfice par rapport à la radiothérapie par rayons X que
lorsque cette condition est respectée [De Ruysscher & Chang 2013, Engelsman et al. 2013].

Dans cette thèse, les principales sources d’incertitudes en radiothérapie sont étudiées
en détail en s’appuyant sur le recul important aujourd’hui atteint en radiothérapie par
rayons X, au travers de la question suivante :

L’expérience des traitements modernes du cancer du poumon en radiothérapie par rayons
X peut-elle être appliquée à l’hadronthérapie ?

1.5.1 Organisation du manuscrit

La planification de traitements en radiothérapie doit faire l’objet d’une attention par-
ticulière. En effet, les incertitudes qui y sont introduites se répercutent sur la totalité du
traitement.

L’acquisition des données anatomiques du patient constitue la première étape de la
planification. Dans le cas du traitement de tumeurs pulmonaires, des précautions sont à
prendre quant au choix des paramètres d’acquisition en raison de la mobilité des structures
due à la respiration. Ces paramètres ont une influence sur la qualité d’image ainsi que sur
la dose délivrée au patient liée à l’imagerie. De plus, quelle que soit la stratégie envisagée,
l’utilisation de la tomodensitométrie 4D est fortement recommandée pour l’imagerie des
tumeurs mobiles. Le premier chapitre de cette thèse est donc consacré à la prise en compte
des mouvements respiratoires en tomodensitométrie.
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La délinéation des volumes cibles constitue une autre étape de la planification soumise
à d’importantes incertitudes. Elles sont liées à la localisation, à la qualité d’image
ainsi qu’à l’expérience et l’appréciation du radiothérapeute. Elles se traduisent par des
variations inter- et intra-observateurs qu’il faut prendre en compte lors de la définition des
marges de sécurité. Le deuxième chapitre porte sur ces incertitudes, les méthodes pour les
mesurer ainsi que leur prise en compte lors du calcul de marges.

Les stratégies de traitement décrites dans le paragraphe 1.4 peuvent être regroupées en
deux catégories : d’une part les stratégies dites "actives" nécessitant un contrôle en temps
réel du mouvement respiratoire (gating, tracking et blocage respiratoire) et d’autre part les
stratégies dites "passives" ne nécessitant pas de contrôle respiratoire pendant le traitement
(compression abdominale, ventilation oscillatoire à haute fréquence, définition de marges
adaptées). Les stratégies "actives" sont celles qui offrent les meilleures possibilités de
réduction des marges de sécurité, c’est pourquoi elles ont largement été décrites dans la
littérature. Cependant, leur sensibilité aux variations du mouvement respiratoire rend
difficile leur implémentation clinique et limite leur efficacité. Les stratégies "passives"
sont quant à elles moins lourdes à mettre en œuvre et limitent l’introduction de nouvelles
sources d’incertitudes. La stratégie de limitation du mouvement respiratoire par compres-
sion abdominale et la définition de marges de sécurité adaptées font respectivement l’objet
des troisième et quatrième chapitres.

Enfin, si certaines incertitudes liées au mouvement respiratoire ont une faible influence
en radiothérapie par rayons X, elles sont toutes d’une importance capitale en hadronthé-
rapie, en fonction du mode délivrance de la dose. Le cinquième et dernier chapitre de cette
thèse traite donc du cas particulier de l’hadronthérapie des tumeurs mobiles.
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Chapitre 2 : Acquisition d’images TDM en présence de mouvements respiratoires

2.1 Introduction

Que ce soit en radiothérapie par photons ou par ions légers, la planification de
traitement requiert l’acquisition d’images anatomiques volumiques du patient. Ces images
permettent de simuler le dépôt de dose dû aux interactions des rayonnements ionisants
avec les tissus à l’aide d’un TPS. La TDM est la modalité d’imagerie la mieux adaptée à
ce type d’application. Dans le cas du traitement de tumeurs pulmonaires, des précautions
sont à prendre quant au choix des paramètres d’acquisition en raison de la mobilité des
structures due à la respiration. Ces paramètres ont une influence sur la qualité d’image
ainsi que sur la dose délivrée au patient liée à l’imagerie. De plus, suite aux développements
technologiques récents, la TDM 4D est fortement recommandée [Keall et al. 2006] pour
l’imagerie des tumeurs mobiles. Cependant, les paramètres recommandés par les construc-
teurs ne sont pas toujours optimaux et adaptés aux contraintes liées à la planification
de traitements. Ils doivent donc être ajustés en tenant compte des paramètres de la
respiration afin de limiter l’apparition d’artéfacts induits par le mouvement.

Dans ce chapitre, nous détaillerons tout d’abord les concepts liés à la TDM, les
particularités de la TDM 4D, ainsi que l’influence des différents paramètres d’acquisition.
Deux études portant sur la méthodologie d’optimisation des paramètres pour l’acquisition
de tumeurs soumises à la respiration seront ensuite décrites. Finalement, une méthode
originale de détection automatique des artéfacts dus au mouvement sera décrite et utilisée
pour évaluer l’impact de l’optimisation des paramètres d’acquisition sur la présence
d’artéfacts de mouvement dans un grand nombre d’images de patients.

2.1.1 La tomodensitométrie

La tomographie correspond à l’imagerie d’un paramètre physique d’un volume d’inté-
rêt sous la forme d’un ensemble de coupes. Elle est réalisée en mesurant l’interaction d’un
rayonnement avec la matière, ou bien le patient dans un contexte clinique. En fonction de
la nature du rayonnement utilisé, différents paramètres du patient peuvent être imagés,
donnant accès à des informations anatomiques ou fonctionnelles. En particulier, la mesure
de l’atténuation d’un faisceau de rayons X traversant le patient peut être réalisée. Cette
modalité d’imagerie anatomique est appelée tomodensitométrie. Elle consiste à soumettre
le patient à un rayonnement X au moyen d’un tube à rayons X et à mesurer le rayon-
nement transmis (tomographie de transmission) au travers du patient grâce à un capteur
placé à l’opposé de la source. Le dispositif d’acquisition associant le tube à rayons X et
le capteur est appelé tomographe (ou scanner) X ou tomodensitomètre. En multipliant les
angles d’incidence du faisceau, il est possible de reconstruire la cartographie volumique des
coefficients d’atténuation (voir Figure 2.1). Ils sont définis selon la loi de Beer-Lambert :

Id = I0 × e−µ.x (2.1)

avec Id l’intensité du rayonnement au niveau du détecteur (après avoir traversé les tissus),
I0 l’intensité initiale du faisceau, µ le coefficient d’atténuation des tissus traversés et x
l’épaisseur des tissus traversés.
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(a) (b) (c)

Figure 2.1 – Exemple d’images tomodensitométriques : (a) vue axiale, (b) vue coronale, (c) vue sagittale.

Conventionnellement, à chaque voxel de l’image est attribué un nombre scanner (HU)
exprimé en unités Hounsfield (du nom de son inventeur, Godfrey N. Hounsfield). Ainsi,
selon leur coefficient d’atténuation, les tissus possèdent des nombres scanner spécifiques
(voir Figure 2.2) définis selon l’Équation 2.2 :

HU = 1000× µtissu − µeau
µeau

(2.2)
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Figure 2.2 – Échelle des unités Hounsfield pour différents tissus biologiques [Bruder et al. 2004].

Les rayons X interagissent essentiellement avec le cortège électronique des atomes de
la matière. Ils sont atténués en fonction de leur énergie et de la densité électronique des
tissus traversés. Par étalonnage, il est donc possible de convertir les unités Hounsfield en
densités électroniques afin de simuler, à l’aide du TPS, la dose déposée par les rayons X
utilisés pour le traitement, d’énergie différente.

2.1.1.1 Les différentes générations de tomodensitomètres

Depuis la mise au point du premier scanner en 1972 par Godfrey N. Hounsfield
[Hounsfield 1973], ce dispositif a fait l’objet de nombreuses évolutions [Goldman 2007,
Kalender 2006], à la fois liées aux innovations technologiques et à l’augmentation de la puis-
sance de calcul des ordinateurs utilisés pour l’acquisition et la reconstruction des coupes.
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Figure 2.3 – (a) Première, (b) deuxième, (c) troisième, (d) quatrième et (e) cinquième générations de
tomographes X [Kalender 2006].

Le scanner imaginé par Godfrey N. Hounsfield constitue la première génération de
tomodensitomètres (Figure 2.3(a)). Il était composé d’une source de rayons X émettant un
fin faisceau 1 en direction d’un élément de détection unique. L’ensemble source-détecteur
était déplacé en translation afin de balayer le volume d’intérêt, puis, il subissait une
rotation afin d’acquérir les données d’atténuation selon d’autres incidences. La durée de
l’acquisition des données nécessaires à la reconstruction d’une coupe était d’environ 20
minutes.

Face à des temps d’acquisition très longs, la deuxième génération de scanners est
apparue rapidement (Figure 2.3(b)). Utilisant le même mouvement de translation-rotation
que la première génération, cette évolution est caractérisée par l’utilisation de plusieurs
éléments de détection placés en regard d’une source produisant un faisceau en forme
d’éventail 2. Grâce à l’acquisition simultanée de plusieurs mesures, la durée d’acquisition
des données d’une coupe était de moins d’une minute.

La troisième génération constitue une évolution majeure, avec la suppression du
mouvement de translation (Figure 2.3(c)). Pour cela, un ensemble de détecteurs placés en
arc de cercle, appelé barrette de détection, associé à un large faisceau fan-beam, permet de
couvrir tout le volume d’intérêt. Cette génération de scanners est aujourd’hui largement
commercialisée et le temps d’acquisition d’une coupe (temps d’une rotation) est inférieur
à 0,5 secondes.

1. En anglais : pencil beam
2. En anglais : fan beam
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Afin de limiter le nombre d’éléments en mouvement et ainsi de pouvoir augmenter
encore la vitesse de rotation, il a été imaginé une quatrième génération (Figure 2.3(d)). Les
détecteurs ne tournent plus avec la source mais sont organisés en couronne de détection
autour du patient. Pour les applications cliniques, cette génération n’a pas connu l’essor
de la troisième génération en raison d’un coût élevé et d’une sensibilité au rayonnement
diffusé plus importante.

Enfin, il est parfois admis une cinquième génération de scanners dits "ultra-rapides"
(Figure 2.3(e)). Dans ce cas, le canon à électrons servant à la production des rayons
X est fixe. C’est le faisceau d’électrons qui est dévié sur des cibles pour produire des
rayons X en direction des détecteurs, fixes eux aussi. Ce type de scanner sans mouvement
mécanique a été principalement utilisé pour des explorations thoraciques, nécessitant
d’acquérir des données très rapidement, dans une phase particulière du cycle cardiaque
ou respiratoire. Les premières acquisitions résolues en temps ont vu le jour avec cette
génération [Ross et al. 1990] (voir paragraphe 2.1.3). Elle est également aujourd’hui
abandonnée pour des raisons de côut et de qualité d’image.

2.1.1.2 Les détecteurs multi-barrettes

Parmi les évolutions majeures des tomographes X, celle qui consiste à augmenter
la longueur d’exploration en une rotation est probablement la plus constante depuis la
naissance des scanners de troisième génération. Toujours en vue de réduire les temps
d’acquisition, plusieurs barrettes de détecteurs sont désormais juxtaposées. On trouve
maintenant des scanners comportant jusqu’à 320 barrettes, ce qui permet d’acquérir
simultanément un grand nombre de coupes et de réaliser certains examens volumiques en
une seule rotation [Rybicki et al. 2008]. Ainsi, depuis les premiers scanners de troisième
génération, les faisceaux de rayons X ont évolué d’un faisceau en éventail à des géométries
coniques (voir Figure 2.4).

Un paramètre d’acquisition important apparait avec l’utilisation de détecteurs multi-
barrettes : la largeur de collimation. Elle représente la dimension longitudinale de la zone
du détecteur utilisée pour l’acquisition des données, sur laquelle est conformé le faisceau.
Elle est égale à un multiple entier de la largeur d’une barrette.

Figure 2.4 – Évolution de la géométrie des faisceaux des scanners de troisième génération avec l’appa-
rition des technologies multi-barrettes [Kalender 2006].
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2.1.1.3 La course à la résolution temporelle

La résolution temporelle constitue un axe d’amélioration critique lorsqu’il s’agit
d’acquérir des images de structures en mouvement comme celles soumises aux battements
cardiaques (cœur, vaisseaux) ou celles soumises aux mouvements respiratoires (poumons,
foie, reins) [Taguchi & Anno 2000]. Dans cette optique, l’augmentation de la vitesse
de rotation de l’ensemble source-détecteur à fait l’objet de nombreuses innovations.
Récemment, des scanners à double source ont aussi été développés [Flohr et al. 2006]. Ces
systèmes mettent en mouvement deux ensembles source-détecteur, permettant d’accroitre
la quantité de données acquises simultanément (voir Figure 2.5).

Figure 2.5 – Représentation schématique d’un scanner à double source [Kalender 2006].

Un autre avantage associé aux systèmes à double source est la possibilité d’acquérir
simultanément des données avec deux énergies de rayons X différentes. En profitant du
fait que les rayons X sont atténués différemment en fonction de leur énergie et de la
densité électronique des tissus traversés, il devient possible de discriminer des tissus qui
ne le seraient pas en utilisant une seule énergie [Johnson et al. 2007].

2.1.1.4 Les modes d’acquisition

Afin d’explorer de grands volumes, il est nécessaire de déplacer la table sur laquelle est
installé le patient pour acquérir des données à différentes positions. Il existe deux modes
d’acquisition volumique, correspondant à deux modes de déplacement de la table.

– Le mode axial : Ce mode d’acquisition, également appelé mode séquentiel, est
celui initialement proposé pour les premières générations de scanners. Les données
étaient alors acquises en effectuant une rotation de l’ensemble source-détecteur
autour du patient, puis la table était déplacée pour acquérir une autre région. Entre
deux régions acquises, la rotation était stoppée car le câblage ne permettait pas
une rotation continue. Sont ensuite apparus des systèmes capables de tourner de
manière continue, facilitant et accélérant l’acquisition. Il est aussi possible d’effectuer
plusieurs rotations pour une même position de la table afin d’augmenter la quantité
de données acquises. On parle alors d’acquisition en mode ciné.
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– Le mode hélicoïdal : En plus de faciliter et accélérer l’acquisition en mode axial,
les systèmes à rotation continue ont donné naissance à ce nouveau mode d’acqui-
sition, également appelé mode spiralé [Kalender et al. 1990]. La table est déplacée
en continu pendant la rotation de l’ensemble source-détecteur et l’acquisition des
données est réalisée sans interruption, réduisant encore le temps d’un examen
volumique (voir Figure 2.6). La description du schéma d’acquisition d’un scanner
hélicoïdal implique l’introduction d’un paramètre spécifique à ce mode : le facteur
d’avancement de la table. Ce paramètre sans dimension appelé pitch 3 représente le
pas de l’hélice que dessine l’ensemble source-détecteur autour du patient, divisé par
la largeur de collimation. Autrement dit, il correspond au nombre de largeurs de
collimation parcouru en une rotation. Ainsi, il permet de quantifier le recouvrement
des données acquises entre deux rotations successives. Un pitch de 1 signifie qu’aucun
recouvrement n’a lieu, la table se déplace d’une largeur de collimation à chaque
tour.

Figure 2.6 – Représentation schématique du mode d’acquisition scanner hélicoïdal [Kalender 2006].

2.1.1.5 La dose en scanographie

L’exposition à des rayonnements ionisants tels que les rayons X représente un risque
potentiel pour la santé du patient, notamment celui de développer des cancers dits
radio-induits plusieurs années après l’exposition. Il est donc primordial de maintenir cette
exposition à des niveaux aussi faibles que possible, compte tenu des objectifs cliniques. En
outre, la limitation de l’exposition des enfants doit faire l’objet d’une attention particulière
[ICRU 2005, IAEA 2007, McCollough et al. 2008, Mathews et al. 2013].

– L’index de dose scanographique

En scanographie, la dose moyenne absorbée dans un volume est quantifiée par l’index
de dose scanographique (IDS) 4. Cette grandeur, exprimée en milligrays (mGy), cor-
respond à l’intégrale de la dose le long de l’axe de rotation, pour une rotation unique
de 360°, divisée par la largeur de collimation (voir Équation 2.3) :

IDS =
1

Lcoll

∫ +∞

−∞
D(z) dz (2.3)

avec D la dose moyenne absorbée dans le volume, z l’axe de rotation du scanner
et Lcoll la largeur de collimation. Ceci permet de prendre en compte la pénombre

3. Dénomination anglaise adoptée internationalement
4. En anglais : computed tomography dose index (CTDI)
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de la dose, déposée en dehors de la zone de collimation, ne faisant pas partie du
rayonnement utile pour la formation de l’image mais contribuant à la dose. Il est
ainsi possible de comparer la dose délivrée par différents examens et différentes
installations sans tenir compte de la longueur d’exploration qui peut varier d’un
examen à l’autre.

En pratique, la mesure de l’IDS est réalisée à l’aide de chambres d’ionisation
(chambres crayon) intègrant la dose sur toute la longueur de leur volume sensible
qui est conventionnellement de 100 mm. La grandeur mesurée est donc :

IDS100 =
1

Lcoll

∫ +50

−50
D(z) dz (2.4)

Cependant, la dose varie en fonction de la distance à l’axe de rotation. En mesurant
l’IDS100 au centre et en périphérie du volume d’intérêt, il est possible de déterminer
l’index de dose scanographique pondéré (IDSP) 5 selon l’Équation 2.5 :

IDSP =
1

3
× IDS100,c +

2

3
× IDS100,p (2.5)

avec IDS100,c la dose mesurée au centre et IDS100,p la dose mesurée en périphérie.

Dans le cas l’une acquisition en mode hélicoïdal, on définit l’index de dose scanogra-
phique volumique (IDSV) 6 selon l’Équation 2.6 qui permet de prendre en compte le
fait que la partie irradiée du volume varie au cours d’une rotation.

IDSV =
IDSP

pitch
(2.6)

– Le produit dose*longueur

La dose totale délivrée lors d’un examen est quantifiée par le produit
dose*longueur (PDL) qui est égale au produit de l’IDSP (ou IDSV en mode
hélicoïdal) par la longueur d’exploration L. Il est donc exprimé en milligrays
centrimètres (mGy.cm) :

PDLaxial = IDSP × L (2.7) PDLspiral = IDSV × L (2.8)

– La dose efficace

L’IDS et le PDL représentent des doses absorbées et sont exprimées en Gy. Afin
d’estimer le risque pour le patient on définit la dose efficace, notée E, qui tient
compte de la sensibilité des différents organes de la zone explorée. Contrairement à
la dose absorbée, qui représente une quantité d’énergie absorbée par unité de masse,
la dose efficace n’est pas mesurable. Elle est exprimée en millisieverts (mSv). Il est
possible de l’estimer à partir du PDL et de facteurs de conversion ePDL pour des
examens types (voir Tableau 2.1).

5. En anglais : weighted computed tomography dose index (CTDIw)
6. En anglais : volume computed tomography dose index (CTDIvol)
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Région explorée Adulte Enfant

0 an 1 an 5 ans 10 ans

Tête & cou 0,0031 0,013 0,0085 0,0057 0,0042
Tête 0,0021 0,011 0,0067 0,0040 0,0032
Cou 0,0059 0,017 0,012 0,011 0,0079
Thorax 0,014 0,039 0,026 0,018 0,013
Abdomen / pelvis 0,015 0,049 0,030 0,020 0,015
Tronc 0,015 0,044 0,028 0,019 0,014

Tableau 2.1 – Facteurs de conversion ePDL pour passer du PDL à la dose efficace : E = PDL× ePDL
avec ePDL exprimée en (mSv.mGy−1.cm−1) [McCollough et al. 2008].

– Les niveaux de référence

Par l’arrêté du 24 octobre 2011, la législation française prévoit des niveaux de
référence diagnostiques en scanographie, concernant l’IDSV et de PDL. Ce sont des
niveaux de dose qui ne devraient pas être dépassés pour les procédures courantes si
les bonnes pratiques en matière de diagnostic et de performances techniques sont
appliquées. Ils sont établis sur la base des pratiques courantes pour des examens
types et représentent les niveaux de dose en dessous desquels 75% des installations
se situent. Chaque année, chaque service est tenu de mesurer ses niveaux de dose et
de les communiquer à l’Institut de Radioprotection et de Sûreté Nucléaire (IRSN)
afin d’ajuster progressivement les niveaux de référence. Le Tableau 2.2 détaille les
niveaux de référence prévus par l’arrêté du 24 octobre 2011 en scanographie.

Examen Adulte Enfant

10 kg (1 an) 20 kg (5 ans) 30 kg (10 ans)

IDSV PDL IDSV PDL IDSV PDL IDSV PDL

Encéphale 65 1050 30 420 40 600 50 900
Thorax 15 475 3 30 4 65 5 140
Abdomen-pelvis 17 800 4 80 5 120 7 245
Thorax-abdomen-pelvis 20 1000 - - - - - -
Rachis lombaire 45 700 - - - - - -
Massif facial - - 25 200 25 275 25 300
Rochers - - 45 160 70 280 85 340

Tableau 2.2 – Les niveaux de référence diagnostiques prévus par l’arrêté du 24 octobre 2011 en scano-
graphie en termes d’IDSV (en mGy) et de PDL (mGy.cm). Lorsqu’aucune valeur n’est donnée, cela signifie
que la législation ne précise pas de niveau de référence mais cela ne signifie pas que la dose délivrée ne doit
pas faire l’objet d’une attention particulière. Elle doit dans tous les cas être maintenue à un niveau le plus
bas possible.

2.1.1.6 Les paramètres d’acquisition et leur influence

Différents paramètres permettent de définir la façon dont les données sont acquises
et reconstruites en tomodensitométrie, que ce soit au niveau du tube à rayons X (voir
Figure 2.7) ou du détecteur. Ces paramètres ont une influence à la fois sur la dose délivrée
au patient et sur la qualité des images reconstruites. Une très bonne qualité d’image en
termes de contraste 7 ou de bruit 8 est accessible avec les scanners actuels, mais ceci est au

7. Capacité du système à différencier des structures de densités voisines
8. Variabilité des nombres scanner au sein d’une région de densité homogène

59



Chapitre 2 : Acquisition d’images TDM en présence de mouvements respiratoires

prix d’une augmentation de la dose délivrée au patient. En effet, la dose est inversement
proportionnelle au carré du bruit (voir Figure 2.8). Un compromis est donc à établir entre
la qualité d’image requise et la dose délivrée au patient.

X

C
A

Wout

Win

UaUh

Figure 2.7 – Principe de fonctionnement d’un tube à rayons X refroidi par eau. Abréviations : K =
cathode, A = anode, X = rayons X, Win = entrée d’eau, Wout = sortie d’eau, Uh = tension de production,
Ua = tension d’accélération [domaine public : http://en.wikipedia.org/wiki/X-ray_tube ].

Figure 2.8 – Relation entre la dose et le bruit. dose = β
bruit2

, β dépend de la taille du patient [PHILIPS
Medical Systems]. Abréviation : SD = écart-type.

Parmi les paramètres d’acquisition qui influent sur la dose et la qualité d’image, on
trouve :

– L’intensité et la charge du tube : Le courant qui circule dans le filament
(cathode) provoque un échauffement de ce dernier, libérant des électrons par
ionisation. L’intensité de ce courant, exprimée en milliampères (mA), conditionne
la quantité d’électrons et donc la quantité de rayons X produits. Si l’on intègre
cette intensité sur le temps de production du tube, on obtient la charge, exprimée
en milliampères secondes (mAs), et habituellement donnée pour une coupe. La
dose augmente avec la charge alors que le bruit diminue (voir Figure 2.9(a)). La
charge varie de quelques dizaines à plusieurs centaines de mAs pour des applications
cliniques.

– La tension du tube : La différence de potentiel entre le filament (cathode)
et la cible (anode) accélère les électrons en direction de la cible. L’interaction
des électrons avec la cible génère des rayons X par rayonnement de freinage et
fluorescence X. La tension peut varier au cours de l’exposition, en particulier pour
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les systèmes d’anciennes générations, en fonction de qualité du redressement du
courant alternatif du secteur. La tension crête est alors considérée et exprimée en
kilovolts "peak" (kVp). Pour les équipements modernes, la tension varie très peu et
est parfois simplement exprimée en kilovolts (kV). Elle agit à la fois sur le débit et
sur l’énergie des rayons X produits. La dose augmente fortement avec la tension.
De plus, la différence d’atténuation des rayons X entre les différents tissus diminue
lorsque l’énergie augmente, dégradant le contraste. Par contre, des rayons X peu
énergétiques sont très atténués et fortement diffusés par les tissus traversés. Le bruit
diminue lorsque la tension augmente (voir Figure 2.9(b)). La tension du tube est de
l’ordre de la centaine de kilovolts pour les applications médicales.

(a) (b)

Figure 2.9 – Évolution (en bleu) du bruit dans les images scanner reconstruites et (en rouge) de la dose
délivrée au patient en fonction (a) de la charge et (b) de la tension crête du tube à rayons X. Abréviations :
SD = écart-type. [PHILIPS Medical Systems].

– La largeur de collimation (voir paragraphe 2.1.1.2) : Du fait de la pénombre
du faisceau (indépendante de la largeur de collimation), la part de rayonnement
inutilisée pour la reconstruction (et donc la dose inutilement délivrée) augmente
lorsque la largeur de collimation diminue.

– Le pitch (voir paragraphe 2.1.1.4) : L’augmentation du pitch diminue le recouvre-
ment des données acquises et permet donc de réduire la dose délivrée puisqu’une
même quantité de rayonnement peut être émise pour une longueur d’exploration
plus grande. Cependant, cette diminution de recouvrement entraine une augmen-
tation du bruit. Pour compenser l’impact du pitch sur la dose délivrée, certains
constructeurs proposent des acquisitions à charge (et donc dose) constante. En
diminuant le pitch, le temps d’irradiation augmente, la solution consiste donc à
abaisser automatiquement l’intensité du tube.

– L’épaisseur de coupe de reconstruction : Elle correspond à l’épaisseur des
coupes reconstruites. Lorsque l’épaisseur de reconstruction diminue, la résolution
spatiale 9 est améliorée mais le bruit dans les images reconstruites augmente. En ef-
fet, lorsque l’épaisseur de reconstruction diminue, le nombre d’éléments de détection
(et donc la quantité de données) impliqués dans la reconstruction de chaque coupe
diminue aussi.

9. Capacité du système à discerner des structure petites et proches
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– Le champ de vue de reconstruction (DFOV) 10 : C’est la taille du champ
circulaire reconstruit. Ainsi, pour une taille de matrice de reconstruction donnée
en pixels (par exemple 512 x 512), lorsque le DFOV diminue, la taille physique de
chaque pixel reconstruit diminue aussi. La résolution spatiale est alors améliorée
mais le bruit dans l’image augmente. En effet, de même que pour l’épaisseur de
coupe de reconstruction, la diminution de la taille des pixels implique une diminution
de la quantité de données utilisée pour reconstruire chacun d’eux. Le DFOV est
à différencier du champ de vue d’acquisition (SFOV) 11 qui représente la taille du
champ circulaire d’acquisition couvert par le faisceau.

Le Tableau 2.3 résume l’influence des paramètres décrits précédemment sur la dose
délivrée au patient et sur la qualité d’image.

Paramètres influents Domaine d’influence Paramètres impactés Relation

Charge (mAs) Dose IDSP IDSP ∝ mAs

Qualité Image bruit bruit ∝ 1/
√
mAs

Tension (kV p) Dose IDSP IDSP ∝ kV pb *

Qualité Image bruit bruit ∝ 1/kV pb/2 *
contraste contraste ↓ si kV p ↑

Largeur de collimation (Lcoll) Dose IDSP IDSP ∝ 1/Lcoll

Pitch Dose IDSV IDSV ∝ 1/pitch
Qualité Image bruit bruit ↑ si pitch ↑

Épaisseur de reconstruction (Erec) Qualité Image bruit bruit ∝ 1/
√
Erec

Champ de vue de reconstruction (DFOV ) Qualité Image bruit bruit ∝ 1/
√
DFOV

Tableau 2.3 – Les paramètres d’acquisition scanner et leur influence. * b ≈ 2− 3.

2.1.2 Cas du mouvement respiratoire

En présence de mouvement, il convient d’ajuster les paramètres d’acquisition tomo-
densitométriques afin de garantir un échantillonnage correct du mouvement des structures.
Il est nécessaire de s’assurer que les mouvements relatifs de la table et des structures
permettent d’acquérir les données d’un cycle respiratoire complet pour chaque position.
On parle alors d’acquisition "lente" 12 [Lagerwaard et al. 2001]. Ainsi, en fonction du
mode d’acquisition, ciné ou hélicoïdal (voir paragraphe 2.1.1.4), une condition est à
respecter [Pan 2005] :

– En mode ciné :
Tpos ≥ Tres + Tacq (2.9)

avec Tpos le temps passé à chaque position, Tres la période respiratoire et Tacq la
durée minimale d’acquisition des données d’une coupe.

– En mode hélicoïdal :
pitch ≤ Trot

Tres + Tacq
(2.10)

avec Trot la période de rotation.

10. En anglais : display field of view
11. En anglais : scan field of view
12. Par opposition à une acquisition "conventionnelle" (exploration rapide) ne tenant pas compte du

mouvement respiratoire mais uniquement de la qualité d’image en termes de bruit et de contraste.
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Tacq est égale à la période de rotation du tube si la reconstruction d’une coupe se fait
avec les données acquises sur une rotation complète. Tacq est égale à 2/3 de la période de
rotation du tube si la reconstruction d’une coupe se fait avec les données acquises sur une
demi-rotation. Pour certains scanners utilisés en mode hélicoïdal tels que les scanners Phi-
lips, le pitch maximal dépend aussi de la géométrie du scanner et du DFOV [Philips 2013] :

pitch ≤ Trot
Tres

(
1− DFOV

2Rs

)
(2.11)

avec Rs la distance entre la source et l’isocentre.

L’acquisition TDM 3D standard de structures mobiles aboutit à la formation d’un
flou cinétique (absence de netteté des contours des structures mobiles) dans les images
reconstruites, restituant l’excursion des objets en mouvement (voir Figure 2.10).

Figure 2.10 – Illustration du flou cinétique dû au mouvement des structures lors d’une acquisition TDM
3D standard.

En plus de l’excursion du mouvement, il est parfois aussi nécessaire de connaitre la
position des structures à chaque instant. C’est pourquoi des scanners 4D ont été mis au
point. Les détails du fonctionnement de ces systèmes et de leur utilisation sont développés
dans la partie suivante.

2.1.3 La tomodensitométrie 4D

2.1.3.1 Principe

Essentiellement utilisée pour les explorations cardiaques, thoraciques ou abdomi-
nales, la TDM 4D consiste à synchroniser l’acquisition des données avec l’acquisition
d’un signal représentant le mouvement physiologique de la zone explorée. Dans le cas
d’une exploration cardiaque, le signal de synchronisation sera l’électrocardiogramme
du patient, donné par un électrocardiographe [Grass et al. 2003]. Pour une explora-
tion thoracique ou abdominale supérieure, le signal utilisé sera le signal respiratoire
[Ford et al. 2003, Low et al. 2003, Vedam et al. 2003, Pan et al. 2004, Keall et al. 2004].
Ce dernier peut être acquis par la mesure de différents paramètres externes corrélés au
mouvement des structures internes :

– La hauteur de l’abdomen : La technique consiste à suivre le mouvement d’un
objet posé sur l’abdomen du patient, soit mécaniquement, soit par une méthode
optique [Vedam et al. 2003, Pan et al. 2004]. L’inconvénient de cette technique est
que la reproductibilité du signal obtenu est affectée par le positionnement de l’objet
et du patient [Lu et al. 2005].
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– Le volume d’air courant : L’utilisation d’un spiromètre permet de suivre l’évolu-
tion du volume d’air inspiré et expiré au cours de la respiration [Low et al. 2003]. Le
signal obtenu présente une meilleure reproductibilité que celui obtenu par suivi de la
hauteur de l’abdomen mais il peut être sujet à une dérive [Lu et al. 2005]. Le couplage
de l’information du spiromètre avec celle obtenue par suivi de la hauteur de l’abdo-
men peut permettre de corriger cet inconvénient [Zhang et al. 2003, Lu et al. 2005].

– Le diamètre de l’abdomen : La variation du diamètre de l’abdomen est obtenue
en mesurant à l’aide d’une ceinture abdominale la variation de pression engendrée
par la respiration [Kubo & Hill 1996, Kriminski et al. 2005]. L’amplitude et la
reproductibilité du signal obtenu dépendent fortement du positionnement de la
ceinture.

– La température du flux d’air : La variation de température induite par le
flux d’air expiré et inspiré est mesurée à l’aide d’un thermocouple placé à l’entrée
d’un masque dans lequel le patient respire [Wolthaus et al. 2005]. L’utilisation d’un
tel système doit cependant tenir compte d’un délai entre le signal mesuré et le
mouvement des structures internes [Wolthaus et al. 2006].

– L’information dans les données acquises : Le signal peut aussi être extrait en
mesurant la variation de l’information au sein des données acquises, représentant
directement la variation de position des structures internes [Pan et al. 2004].

Les données acquises peuvent ainsi être triées, de manière prospective ou rétrospective,
en fonction de leur position dans le signal respiratoire. Le tri des données peut être basé sur
l’amplitude du signal [Low et al. 2003, Wink et al. 2006, Li et al. 2012] (voir Figure 2.11)
ou sur la phase du cycle respiratoire [Ford et al. 2003, Vedam et al. 2003, Pan et al. 2004,
Keall et al. 2004] (voir Figure 2.12). Il est alors possible de reconstruire une image volu-
mique pour chaque position, représentant l’état des structures mobiles dans différents états
quasi-statiques.

Inspiration Mi-expiration Expiration Mi-inspiration

Signal
respiratoire

Temps

Figure 2.11 – Représentation schématique du principe de tri en amplitude des données TDM 4D. Les
points sur le signal représentent les données acquises à intervalles de temps réguliers.
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Inspiration Mi-expiration Expiration Mi-inspiration

Signal
respiratoire

Temps

Figure 2.12 – Représentation schématique du principe de tri en phase des données TDM 4D. Les points
sur le signal représentent les données acquises à intervalles de temps réguliers.

2.1.3.2 La projection des intensités maximales

Dans le cas d’une tumeur pulmonaire, il est possible d’obtenir l’excursion maximale
de la tumeur en reconstruisant une image de projection des intensités maximales (MIP)
des différentes phases [Underberg et al. 2005, Bradley et al. 2006, Cai et al. 2007,
Rietzel et al. 2008, Ezhil et al. 2009, Park et al. 2009, Mancosu et al. 2010,
Zamora et al. 2010]. Chaque voxel de l’image MIP correspond au voxel le plus in-
tense parmi toutes les phases (voir Figure 2.13) :

SMIP (x, y, z) =
N

max
t=1

[S(x, y, z, t)] (2.12)

avec S(x, y, z, t) la valeur du voxel de coordonnées spatiales (x, y, z) dans l’image de la
phase t, N le nombre de phases et SMIP (x, y, z) la valeur du voxel de coordonnées spatiales
(x, y, z) dans l’image MIP.

Ainsi, l’excursion de la tumeur est restituée sans flou, contrairement à une acquisition
TDM 3D standard (voir paragraphe 2.1.2).

Inspiration Expiration TDM 3D standard MIP

Figure 2.13 – Restitution de l’excursion d’une tumeur pulmonaire sans flou avec l’image MIP.
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Cependant, une précaution est à prendre quant à l’utilisation de l’image MIP
lorsque l’objet dont on veut connaitre l’excursion se trouve à proximité de structures
de densités proches ou supérieures à celles le composant (diaphragme, médiastin, até-
lectasie...) [Underberg et al. 2005, Bradley et al. 2006, Pan et al. 2007, Rietzel et al. 2008,
Ezhil et al. 2009, Mancosu et al. 2010]. Si ces structures sont situées à une distance infé-
rieure à l’amplitude du mouvement de l’objet, ce n’est pas l’excursion de cet objet qui va
ressortir mais celle des structures voisines (voir Figure 2.14. Les conséquences cliniques de
cette limitation sont discutées plus en détails dans le chapitre 3. En revanche, si les densités
environnantes sont effectivement supérieures, la projection des intensités minimales (mIP)
peut être utilisée [Liu et al. 2012].

Inspiration Mi-expiration Expiration MIP

Figure 2.14 – Problème de l’utilisation de l’image MIP en présence d’un objet mobile à proximité de
densités similaires. La tumeur est contourée sur différentes phases et son excursion mise en évidence par
l’image MIP est sous-estimée.

2.1.4 Les artéfacts de mouvement

Le non-respect de la condition énoncée au paragraphe 2.1.2 engendre la formation
d’artéfacts de mouvement dans les images reconstruites. Ils se manifestent par des
discontinuités et des déformations [Ayadi et al. 2011] au sein des structures mobiles en
raison d’un manque d’information à diverses positions.

En TDM 3D standard, comme illustré dans la Figure 2.15, le flou cinétique n’est pas
correctement restitué et présente des discontinuités [Chen et al. 2004a].

(a) (b)

Figure 2.15 – Illustration de différents artéfacts de mouvement dus à un mauvais choix des paramètres
d’acquisition lors d’une acquisition TDM 3D standard d’un objet mobile. L’objet (a) statique se retrouve
(b) déformé lorsqu’il est mis en mouvement avec un flou cinétique (ici représenté par son isosurface)
discontinu [Rietzel et al. 2005].
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En TDM 4D, le flou cinétique est un artéfact. Il est dû au fait que, malgré des vitesses de
rotation de plus en plus élevées, les structures ont un mouvement résiduel pendant la durée
d’acquisition des données nécessaires à la reconstruction d’une coupe. Des irrégularités du
signal respiratoire conduisent aussi à la formation d’artéfacts de mouvement dans les images
4D [Yamamoto et al. 2008, Watkins et al. 2010, Noel & Parikh 2011, Han et al. 2011].
Pour une coupe donnée, un manque d’information peut apparaitre pour certaines phases
ou amplitudes. Un flou de reconstruction apparait alors, résultant de l’interpolation des
données manquantes. De plus, le tri en phase suppose la périodicité du signal respiratoire.
Ainsi, les irrégularités de la respiration ont pour conséquence l’attribution d’une même
phase respiratoire à des données représentant les structures dans des états anatomiques
différents. La Figure 2.16 illustre la formation des artéfacts de mouvement en TDM 4D
hélicoïdale associée à un tri en phase. Notons que dans le cas (a), le manque de données dû
à une faible fréquence respiratoire peut être en partie compensé par le choix de paramètres
d’acquisition respectant largement la condition énoncée à l’Équation 2.10, c’est à dire en
prenant une "marge" sur le choix de ces paramètres afin d’être plus robuste à l’apparition
de périodes respiratoires plus longues. Les phases respiratoires de fin d’expiration sont
généralement moins sujettes aux artéfacts de mouvement car elles correspondent à des
position stables des structures, où la vitesse de déplacement est quasi-nulle.

Phase 0%

Mouvement de la table

TempsTp

(a)

Phase 75%

Mouvement de la table

TempsTp

(b)

Figure 2.16 – Illustration de la formation des artéfacts de mouvement en TDM 4D hélicoïdale associée
à un tri en phase. (a) Manque de données dû à une faible fréquence respiratoire. En pratique, ce manque
de données peut être compensé par une interpolation produisant un flou de reconstruction. (b) Attribution
d’une même phase à des données représentant les structures dans des états anatomiques différents en raison
d’irrégularités respiratoires. Tp correspond au temps d’acquisition des données à une même position de
table.

Le tri en amplitude est habituellement plus robuste aux irrégularités
[Lu et al. 2006, Wink et al. 2006, Abdelnour et al. 2007]. Il conserve l’information
spatiale de la position des structures mais l’information temporelle est perdue. Comme
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Chapitre 2 : Acquisition d’images TDM en présence de mouvements respiratoires

illustré dans la Figure 2.17, ceci peut-être particulièrement utile dans le cas d’irrégularités
de la période respiratoire. En revanche, le tri en amplitude peut engendrer un manque
important de données en cas d’irrégularités de l’amplitude respiratoire, en particulier
dans les positions extrêmes. Enfin, le tri en amplitude suppose une relation linéaire de la
position d’un point à l’autre du thorax, ce qui peut conduire au même type d’artéfacts
que ceux engendrés par les irrégularités dans le cas d’un tri en amplitude.

Figure 2.17 – Comparaison du tri des données en phase et en amplitude. (a) Tri en amplitude à mi-
inspiration : sélection des données à une même amplitude malgré une période respiratoire irrégulière. (b)
Tri en phase à mi-inspiration : sélection des données à des amplitudes différentes à cause d’une période
respiratoire irrégulière. (c) Tri en amplitude en fin d’inspiration : manque de données dû à une amplitude
respiratoire irrégulière. (d) Tri en phase en fin d’inspiration : pas de manque de données mais sélection des
données à des amplitudes différentes à cause d’une amplitude respiratoire irrégulière [Lu et al. 2006].

La Figure 2.18 illustre les différents types d’artéfacts qui peuvent apparaitre dans les
images 4D. Une région de l’image affectée par des artéfacts de mouvement, ne présente pas
forcément un seul type d’artéfact mais une combinaison de plusieurs types est possible.
Les irrégularités de la respiration sont fréquentes. Ainsi, 90% des images 4D analysées par
[Yamamoto et al. 2008] présentaient au moins un artéfact autre que le flou.

Des méthodes ont été imaginées afin d’améliorer la reconstruction 4D et de limiter
l’apparition d’artéfacts de mouvements :

– L’entrainement du patient pour limiter les irrégularités respiratoires
[George et al. 2006, Venkat et al. 2008],

– La combinaison des tris en phase et en amplitude [Olsen et al. 2008],
– L’asservissement de l’acquisition en fonction des paramètres du signal respiratoire

[Langner & Keall 2008, Langner & Keall 2009, Langner & Keall 2010],
– L’amélioration du tri des données en se basant sur l’anatomie interne du patient

[Zeng et al. 2008, Li et al. 2009, Johnston et al. 2011],
– Le calcul des images des différentes phases via un modèle de mouvement respiratoire

issue d’un recalage déformable spatio-temporel à partir des données d’une acquisition
lente [Ehrhardt et al. 2007, Vandemeulebroucke et al. 2011, Hertanto et al. 2012] ou
de plusieurs acquisitions rapides [Low et al. 2013] synchronisées à la respiration.

L’utilisation d’un scanner avec une importante largeur de collimation peut aussi
permettre de réduire le nombre d’artéfacts de mouvement dans le images TDM 4D
[Mori et al. 2004, Bracken et al. 2010].
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Contributions

(a) (b)

(c) (d)

Figure 2.18 – Illustration des différents types d’artéfacts de mouvement en TDM 4D : (a) le fou, (b) la
duplication, (c) le recouvrement et (d) la troncature [Yamamoto et al. 2008].

2.2 Contributions

Nous avons vu que les paramètres d’acquisition TDM pour l’imagerie des tumeurs mo-
biles doivent faire l’objet d’une attention particulière. Que ce soit en TDM 3D ou en TDM
4D, un mauvais ajustement des paramètres peut conduire à l’apparition d’artéfacts de
mouvement dans les images reconstruites. Cependant, les paramètres recommandés par les
constructeurs ne sont pas toujours optimaux et adaptés aux contraintes liées à la plani-
fication de traitements. Ils doivent donc être ajustés en prenant en compte leur influence
sur la qualité d’image et sur la dose délivrée au patient. Un tel ajustement des paramètres
a été réalisé au cours de ce travail de thèse au Centre Léon Bérard. Au travers de cette
expérience, deux études portant sur la méthodologie d’optimisation des paramètres pour
l’acquisition de tumeurs soumises à la respiration sont maintenant décrites afin de proposer
des recommandations. Une méthode originale de détection automatique des artéfacts de
mouvement est ensuite décrite et utilisée pour évaluer l’impact de l’optimisation proposée
sur la présence d’artéfacts de mouvement dans un grand nombre d’images de patients.

2.2.1 Optimisation des paramètres d’acquisition 3D

Dans le cadre du traitement des tumeurs pulmonaires, la planification sur l’ITV néces-
site la restitution fidèle de l’excursion de la tumeur dans les images TDM. En l’absence
de scanner 4D, il est possible de restituer cette excursion via une acquisition hélicoïdale
lente qui respecte la condition énoncée au paragraphe 2.1.2. Cependant, les paramètres
d’acquisition prédéfinis par les constructeurs pour l’imagerie de tumeurs mobiles ne sont
pas toujours bien adaptés. L’article qui suit décrit une méthode d’ajustement des para-
mètres d’acquisition 3D, en comparaison à une acquisition 4D, à l’aide d’un fantôme dy-
namique [Ayadi et al. 2011]. Elle a aussi été présentée lors d’une conférence internationale
[Ayadi et al. 2009].
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r é s u m é

Objectifs de l’étude. – Dans le cadre du traitement des tumeurs bronchiques, ajuster les paramètres
d’une acquisition tomodensitométrique tridimensionnelle hélicoïdale à l’aide d’un fantôme dynamique
et comparer à la théorie les volumes d’un objet en mouvement obtenus.
Matériels et méthodes. – Trois acquisitions tomodensitométriques hélicoïdales, réalisées avec le TDM
Big Bore®, ont été comparées : l’acquisition tomodensitométrique tridimensionnelle (3D) « initiale »
(paramètres constructeur), l’acquisition tomodensitométrique tridimensionnelle « optimisée » dont les
paramètres se rapprochent d’une acquisition axiale lente et une acquisition tomodensitométrique qua-
drimensionnelle (4D). L’objet d’étude était un fantôme contenant une balle remplie d’eau disposée sur
un plateau dynamique pouvant se déplacer dans les directions antéropostérieure ou supéro-inférieure
avec une amplitude de 14 mm et une période de quatre secondes. Pour chaque acquisition et modalité
(statique et dynamique), le volume de la balle a été quantifié par délinéation automatique et l’erreur
relative estimée.
Résultats. – Pour un déplacement antéropostérieur, le volume de la balle en mouvement était sous-estimé
de 14,1 % avec l’acquisition initiale, de 0,2 % avec l’acquisition optimisée et surestimée de 0,8 % avec
l’acquisition tomodensitométrique 4D moyennée. Pour un déplacement supéro-inférieur, il était sous-
estimé d’environ 22 % avec l’acquisition initiale et d’environ 1 % avec les acquisitions optimisée et 4D
moyennée.
Conclusion. – Les mesures de volumes sur fantôme nous ont permis de valider les paramètres de
l’acquisition tomodensitométrique optimisée car celle-ci a permis de restituer de manière satisfaisante
le volume d’un objet en mouvement. Ce type d’acquisition est conseillé pour la détermination du volume
cible interne en l’absence d’acquisition tomodensitométrique 4D.

© 2010 Société française de radiothérapie oncologique (SFRO). Publié par Elsevier Masson SAS. Tous
droits réservés.
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a b s t r a c t

Aim of the study. – In the case of lung tumor treatment, to adjust 3D helical computed tomography (CT)
acquisition parameters using a dynamic phantom and compare to the theory the volumes of a moving
object.
Materials and methods. – Three helical CT acquisitions were compared using a Big Bore CT scan : an “initial”
3D CT scan (constructor parameters), an “optimized” 3D CT scan which parameters are chosen to obtain
an axial slow scan like acquisition and a 4D CT scan. We used a phantom composed by a ball filled with
water set on a dynamic platform moving in the antero-posterior or cranio-caudal direction with a 14 mm
amplitude and a 4 s period. For each acquisition and modality (static and dynamic), we quantified the
ball volume by automatic contouring and we estimated relative errors.
Results. – For an antero-posterior displacement, the volume of the moving ball is under estimated by
14.1 % with the “initial” scan, by 0.2 % with the “optimized” scan and over estimated by 0.8 % with the
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averaged 4D scan. For a cranio-caudal displacement, it is under estimated by about 22 % with the “initial”
scan and by about 1 % with the “optimized” scan and the averaged 4D scan.
Conclusion. – Volume measurements performed with the dynamic phantom allowed us to validate the
“optimized” 3D CT scan parameters because it accurately reflects the volume of a moving object. Radio-
therapy departments without 4D CT should adapt scan parameters for internal target volume definition.

© 2010 Société française de radiothérapie oncologique (SFRO). Published by Elsevier Masson SAS. All
rights reserved.

1. Introduction

Différentes méthodes d’irradiation des cancers bronchiques non
à petites cellules existent à ce jour, que ce soit en radiothérapie
conformationnelle classique ou en conditions stéréotaxiques, afin
d’adapter au mieux l’isodose de prescription au volume cible et
d’épargner un maximum de tissus sains. Lorsque le patient est traité
en respiration libre, l’irradiation peut être réalisée sur toute la tra-
jectoire de la tumeur au moyen de faisceaux statiques (stratégie de
volume cible interne [ITV : internal target volume]), ou de faisceaux
dynamiques asservis aux mouvements respiratoires (CyberKnife®,
Dynamic MultiLeaf Collimator) [7,8,12,14]. L’irradiation peut aussi
avoir lieu seulement lors du passage de la tumeur dans une phase
stable de la respiration [2,6] ou autour d’une position moyenne
de la tumeur pondérée dans le temps (stratégie de mid-ventilation
[25]). Une autre alternative de traitement consiste à irradier le
patient en bloquant la respiration afin d’immobiliser la tumeur
et de diminuer la dose reçue par le parenchyme pulmonaire sain
[18,21].

Quelle que soit la modalité de traitement, l’acquisition tomo-
densitométrique de référence nécessaire à la réalisation de la
planimétrie est cruciale : elle permet non seulement à l’oncologue
radiothérapeute de délinéer la tumeur et les organes à risque mais
aussi d’établir le plan de traitement et de calculer la distribution
de dose prévisionnelle [23]. Elle doit être spécifique et adaptée à
chaque technique [11,21]. Dans le cas d’un traitement en respira-
tion libre, elle doit représenter idéalement le déplacement de la
tumeur et les déformations des organes soumis à la respiration
(principalement les poumons et le diaphragme). Les problèmes
liés aux acquisitions tomodensitométriques de référence dans le
cadre d’un traitement en « stratégie volume cible interne » seront
particulièrement développés dans cet article.

Depuis 1992, les scanners multicoupes autorisent des vitesses
d’acquisition largement améliorées avec l’acquisition de plusieurs
coupes au cours d’une même rotation du tube à rayons X. Les
avancées technologiques des tomodensitométries multicoupes
reposent essentiellement sur la juxtaposition de plusieurs cou-
ronnes de détecteurs. Ainsi, l’utilité d’un scanner capable de réaliser
jusqu’à 320 coupes par rotation du tube (160 mm de couverture
dans l’axe supéro-inférieur) avec des vitesses de rotation allant
jusqu’à 0,35 secondes par tour a récemment été décrite pour la
détection de petits nodules pulmonaires [20].

Néanmoins, les besoins de l’imagerie radio-diagnostique, en
termes de rapidité d’acquisition, ne sont pas forcément adaptés
à la radiothérapie, notamment pour les acquisitions thoraciques
et abdominales comportant des organes en mouvement. En effet,
la respiration du patient, qui intervient lors de l’acquisition des
images tomodensitométriques, devient un facteur très limitant
dans la qualité du traitement si elle n’est pas bien prise en compte.
Elle peut engendrer des artéfacts dans l’image tomodensitomé-
trique, typiquement au niveau des tumeurs en plein parenchyme
pulmonaire, du diaphragme et des reins. Ces artéfacts sont liés
à l’interférence du mouvement de l’organe dans le sens supéro-
inférieur avec le déplacement rapide du lit, d’une part, et avec
la vitesse de rotation du tube, d’autre part. Trois types d’artéfact

sont classiquement observés sur les images tomodensitométriques
lorsque les paramètres tels que le pitch de collimation et la vitesse
de rotation du tube ne sont pas correctement ajustés :

• un « flou » de la tumeur si la vitesse d’acquisition est inférieure à
la vitesse de la tumeur ;

• une position et une forme de la tumeur capturée à des phases
respiratoires arbitraires si la vitesse d’acquisition est supérieure
à la vitesse de la tumeur (Fig. 1) ;

• une position et une forme de la tumeur distordues si la vitesse
d’acquisition est égale ou proche de la vitesse de la tumeur
[1,4,16].

Lors de la réalisation du plan de traitement, ces artéfacts peuvent
compromettre une couverture dosimétrique satisfaisante de la
tumeur si son volume n’est pas représentatif de la réalité [16].

La récente technologie de la tomodensitométrie 4D (ou tomo-
densitométrie synchronisée à la respiration) apporte l’information
sur les déformations anatomiques du patient au cours de son cycle
respiratoire. L’acquisition tomodensitométrique 4D est définie
comme l’acquisition d’une séquence d’images tomodensitomé-
triques tridimensionnelles sur des moments consécutifs du cycle
respiratoire [10]. Elle permet d’attribuer à chaque coupe sa position
dans le cycle respiratoire, puis de sélectionner les coupes acquises
à un moment respiratoire. Une image 4D correspond ainsi à une
image tridimensionnelle sur-échantillonnée [13]. En radiothéra-
pie externe, le bénéfice majeur de ce type d’image est d’obtenir
le volume et la position du volume tumoral macroscopique (gross
target volume [GTV]) à différents instants du cycle respiratoire [7,8].
L’union des GTV appartenant à chacune des tomodensitométries 3D
retranscrit la trajectoire du volume tumoral macroscopique pen-
dant la respiration libre et représente donc du volume cible interne.

Cependant, les logiciels de planification actuels ne sont pas
encore bien adaptés à l’exploitation de telles quantités de données
et il est encore difficile en routine clinique d’exploiter pleinement
une image 4D. L’utilisation d’un seul volume 3D reste donc encore
le standard.

Dans cette étude, nous avons tout d’abord ajusté les paramètres
d’une acquisition tomodensitométrique 3D hélicoïdale initiale au
moyen d’un objet placé sur un plateau dynamique afin de déter-
miner l’acquisition donnant le volume le plus proche du volume
réel (notre référence étant le volume théorique de l’objet en
mouvement). Puis nous avons comparé les acquisitions tomo-
densitométriques 3D hélicoïdales initiale et optimisée avec une
acquisition tomodensitométrique 4D en termes de restitution du
volume de l’objet.

2. Matériels et méthodes

2.1. Tomodensitométrie

Le scanner dédié au service de radiothérapie du centre Léon-
Bérard, un Brillance Big Bore® (Philips Medical SystemsTM) a été
utilisé. Ses principales caractéristiques sont les suivantes :
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Fig. 1. Images tomodensitométriques tridimensionnelles issues d’une acquisition hélicoïdale non optimisée montrant les types d’artéfact que l’on peut obtenir au niveau de
la tumeur (A) et du diaphragme (B).
3D CT images from non optimized helical acquisition with artefacts observed on the tumor (A) and the diaphragm (B).

• un large tunnel de 85 cm de diamètre facilitant l’utilisation de
contentions volumineuses ;

• une matrice de détecteurs autorisant l’acquisition de 24 mm à
chaque rotation du tube ;

• une vitesse maximale de rotation du tube de 0,44 secondes par
tour ;

• une synchronisation respiratoire obtenue par une ceinture
Pneumo Chest Bellows® (Lafayette Instrument).

Ce scanner réalise des acquisitions hélicoïdales tridimension-
nelles mais aussi des acquisitions hélicoïdales synchronisées à la
respiration du patient grâce à la ceinture qui enregistre le signal
respiratoire. Une acquisition tomodensitométrique 3D est géné-
ralement reconstruite rétrospectivement en dix phases du cycle,
produisant ainsi dix tomodensitométries 3D (Fig. 2). L’acquisition
tomodensitométrique 4D originelle correspond à une moyenne de
toutes les phases des cycles respiratoires et est appelée « acquisition

moyennée » (ou untagged par le constructeur). À partir de cette
acquisition tomodensitométrique 4D, il est également possible de
reconstruire une image maximum intensity projection (MIP). Chaque
voxel de l’image MIP correspond au voxel possédant l’intensité
la plus grande à travers les sets d’images des différentes phases
respiratoires [22].

2.2. Fantôme et plateau dynamique

Un système constitué d’un plateau dynamique effectuant
un déplacement antéropostérieur ou supéro-inférieur de 14 mm
d’amplitude et de période de respectivement 4 et 3,5 secondes a
été utilisé. Sur ce plateau, une plaque de polystyrène expansé dans
laquelle se trouve insérée une balle de ping pong de 40 mm de
diamètre remplie d’eau a été déposée (Fig. 3).

Fig. 2. Coupes coronales issues de la reconstruction d’une acquisition quadridimensionnelle synchronisée avec la respiration du patient. À chaque phase du cycle respiratoire
du patient correspond une position de la tumeur.
Coronal slices from 4D acquisition. At each phase of the patient breathing curve corresponds a tumor position.
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Fig. 3. Fantôme constitué de polystyrène expansé dans lequel est insérée une balle de ping-pong (A). Le fantôme est disposé sur le plateau dynamique (B).

Polystyren phantom composed by a ping-pong ball. The phantom is set on a dynamic platform.

Tableau 1
Paramètres des trois acquisitions tomodensitométriques utilisées pour l’étude.
Parameters of the three CT scans used for the study.

Acquisition Hélicoïdale initiale Hélicoïdale optimisée 4D moyennée

Rotation du tube (secondes) 0,75 1,5 0,5
Pitch 0,438 0,313 0,1
Largeur de collimation (mm) 16 × 0,75 16 × 1,5 16 × 1,5
mAs/coupe 350 350 400
Vitesse de la table (mm/s) 7 5 4,8
Temps nécessaire à l’acquisition de 30 cm (secondes) 44,8 66 68,5
IDS volumique (mGy) 20,3 18,5 21,1

IDS : indice de dose de scanographie.

2.3. Acquisitions tomodensitométriques

Trois types d’acquisitions ont été comparés, en faisant varier
différents paramètres d’acquisition (la largeur de collimation, le
pitch1, et le temps de rotation du tube de rayons X). La première
acquisition était « l’acquisition hélicoïdale initiale », qui correspon-
dait à l’acquisition pour une localisation thoracique prédéfinie par
le constructeur. La deuxième acquisition était « l’acquisition héli-
coïdale optimisée » pour laquelle un temps de rotation du tube
long et le pitch le plus petit possible étaient proposés compte
tenu des autres paramètres d’acquisition fixés. Cette acquisition
a été déterminée afin de se rapprocher d’une acquisition tomo-
densitométrique axiale lente, permettant de représenter le flou
cinétique d’un objet en mouvement. Enfin, la dernière acqui-
sition était « l’acquisition hélicoïdale 4D moyennée » dont les
paramètres d’acquisition sont préalablement optimisés en fonction
de la période respiratoire du patient. La reconstruction se faisant
en phase, elle dépend fortement de la fréquence respiratoire du
patient. En effet, il faut que la période respiratoire fois le pitch soit
égale à la période de rotation du tube afin d’avoir une reconstruc-
tion 4D optimale [5]. Ainsi, pour une période de quatre secondes, un
pitch de 0,1 et une intensité du tube de 400 mAs/coupe ont été choi-
sis afin d’avoir une image de bonne qualité en termes de résolution
spatiale et temporelle. Toutes les acquisitions ont été reconstruites
avec une épaisseur de coupe de 2 mm (coupes jointives). Ces trois
acquisitions présentaient des indices de dose scanographique pon-
dérés (IDSP) de même ordre de grandeur et comparables au niveau
de référence diagnostique pour les acquisitions thoraciques (Jour-
nal officiel du 16 mars 2004). Les paramètres d’acquisition utilisés
sont répertoriés dans le Tableau 1.

Une acquisition statique « initiale », sans mouvement de plateau,
a été réalisée et a servi de référence pour évaluer la déformation
d’un objet en mouvement. Des acquisitions en mode dynamique,
c’est-à-dire avec un plateau en mouvement, ont été ensuite réali-

1 Le pitch est égal au déplacement de la table pendant une rotation du tube de
rayons X (mm) divisé par la largeur nominale de collimation du faisceau (en mm).

sées. L’erreur sur le volume de la balle reconstruit en fonction des
types d’acquisition pour un seuillage donné a été quantifiée. Pour
cela, le profil de densité passant par le centre de la balle nous a
permis de déterminer le seuil à utiliser pour obtenir le volume de
l’objet. En ce qui concerne le mode statique (sans mouvement du
plateau), nous avons tracé un profil de densité dans la direction du
déplacement de l’objet imagé (Fig. 4). La valeur de densité relevée à
20 mm de l’axe (distance égale au rayon de la balle) correspondait
au seuil à appliquer pour obtenir, par segmentation automatique,
le volume de la balle. En mode statique, nous avons obtenu un
seuil de −620 HU (unités Hounsfield). En mode dynamique (avec un
mouvement du plateau dans le sens antéropostérieur), nous avons
déterminé le seuil pour lequel la distance entre la verticale passant
par le centre du profil de densité et la courbe est égale au rayon de
l’objet plus la moitié du déplacement (20 mm + 7 mm) soit 27 mm.
En mode dynamique, nous obtenons un seuil de −980 HU (Fig. 5).
Au moyen de notre station de délinéation Focal® (Elekta CMS, St.
Louis, MO), nous avons réalisé le contour automatique de l’objet en
fixant les paramètres de largeur de fenêtre décrits plus haut.

À partir de l’acquisition tomodensitométrique 4D, nous avons
reconstruit a posteriori une image MIP ainsi que les images cor-
respondant aux phases extrêmes du signal du plateau dynamique,
c’est-à-dire les phases 0 et 50 %. Les contours de la balle ont éga-
lement été réalisés sur l’image MIP et sur chacune des images
correspondant aux phases extrêmes de manière automatique avec
un seuil de −620 HU. Nous considérons en effet que pour ces images
la balle est statique. L’union des contours de la balle sur les images
des phases extrêmes représente le déplacement maximal de la balle
au cours de son déplacement. Les volumes de la balle issus de
l’image MIP et de l’union des phases extrêmes seront donc com-
parés aux volumes de la balle en mouvement issus des différentes
acquisitions.

3. Résultats

Nous avons calculé les volumes de la balle issus des différents
types d’acquisition et estimé l’erreur sur le volume pour les deux
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Fig. 4. Profil de densité de la balle en mode statique (à gauche), coupe sagittale de la balle en mode statique montrant le profil antéro-postérieur en vert (à droite).

Density profile of the ball in static mode (on the left), sagittal view of the ball with the antero posterior profile in green (on the right).

Fig. 5. Profil de densité de la balle en mode dynamique (à gauche), coupe sagittale de la balle en mouvement montrant le profil antéropostérieur (A–P) en vert (à droite).
Density profile of the ball in dynamic mode (on the left), sagittal view of the ball with the antero posterior profile (A–P) in green (on the right).

sens de déplacement du fantôme. Notre référence est le volume
théorique de la balle soit en mode statique (33,5 cm3), soit en mode
dynamique (51,1 cm3). Le Tableau 2 résume les volumes de balle
obtenus en utilisant les seuils déterminés précédemment.

Nous avons observé une bonne concordance entre le volume
théorique et le volume de la balle déterminé à partir du seuil
« statique » pour l’acquisition hélicoïdale initiale.

Lorsque notre fantôme se déplaçait dans la direction antéropos-
térieure, nous sous-estimions le volume de la balle en mouvement
de 14,1 % avec l’acquisition hélicoïdale initiale. En revanche, nous
avons observé que les acquisitions hélicoïdales optimisées et 4D
moyennées restituent bien le volume de l’objet en mouvement avec
moins de 0,8 % d’erreur. En ce qui concerne le déplacement supéro-
inférieur, le volume de la balle en mouvement était sous-estimé
d’environ 22,1 % avec l’acquisition tomodensitométrique initiale,
de 1,2 % avec l’acquisition tomodensitométrique optimisée et 0,8 %
avec l’acquisition tomodensitométrique 4D moyennée.

En ce qui concerne les volumes restitués par l’image MIP et
l’union des phases extrêmes, l’erreur relative sur le volume de
la balle en mouvement dans les directions antéropostérieure et
supéro-inférieure était de moins de 2 %.

En outre, d’un point de vue qualitatif, l’acquisition hélicoïdale
initiale ne restituait pas la forme réelle de l’objet en mouvement

Tableau 2
Volumes de la balle mesurés selon les différentes modalités et acquisitions, et erreurs
relatives à la référence théorique.
Measured ball volumes according to the different modalities and CT scan acquisitions,
and relative errors to the theoretical reference.

Volume de la
balle (cm3)

Erreur relative (%)

Statique
Théorique 33,5 –
Hélicoidale initiale 33,5 0,0

Dynamique : déplacement antéropostérieur
Théorique 51,1 –
3D initiale 43,9 –14,1
3D optimisée 51,0 –0,2
4D moyennée 51,5 +0,8
4D MIP 50,9 –0,4
4D union des phases extrêmes 52,1 +1,9

Dynamique : déplacement supéro-inférieur
Théorique 51,1 –
3D initiale 39,8 –22,1
3D optimisée 50,5 –1,2
4D moyennée 50,7 –0,8
4D MIP 50,3 –1,6

4D union des phases extrêmes 51,7 +1,2



120 M. Ayadi et al. / Cancer/Radiothérapie 15 (2011) 115–122

Fig. 6. Contours de la boule effectués en utilisant un seuillage adapté (W = −980 et L = −400) sur les acquisitions dynamiques en déplacement antéro-postérieur (A, C, E, G, I)
et supéro-inférieur (vue sagittale : B, D, F, H, J). A et B. 3D initiale. C et D. 3D optimisée. E. et F. 4D moyennée. G et H. 4D maximum intensity projection (MIP). I et J. Union des
phases extrêmes.
Ball contours using an adapted threshold (W = −980 and L = −400) on the dynamic acquisitions with antero posterior (A, C, E, G, I) and supero inferior motion (sagittal view: B, D, F,
H, J).

alors que les acquisitions hélicoïdales optimisées et 4D moyennées
la restituaient bien (Fig. 6).

La corrélation entre les contours obtenus avec l’acquisition héli-
coïdale optimisée et ceux obtenus avec l’acquisition 4D moyennée
était satisfaisante. Les volumes de balle obtenus étaient en effet du
même ordre de grandeur. Cela a donc confirmé la bonne optimisa-
tion des paramètres d’acquisition de la séquence initiale.

4. Discussion

À l’aide d’un fantôme dynamique, nous avons ajusté les
paramètres d’une acquisition tomodensitométrique hélicoïdale
tridimensionnelle. Les volumes de la balle en mouvement
mesurés avec une délinéation automatique et possédant un
seuil adapté nous ont permis de montrer que l’acquisition
hélicoïdale optimisée restituait le volume et la forme de la
balle de manière satisfaisante par rapport à la théorie et à
l’acquisition 4D moyennée. L’optimisation de ces paramètres
d’acquisition a consisté à augmenter le temps de rotation du
tube et à diminuer le pitch de collimation. Ils ont bien per-
mis de nous rapprocher de ceux d’une tomodensitométrie axiale
lente et ainsi de réduire les artéfacts dus au mouvement de
l’objet.

Les résultats de volumes de la balle en mouvement dans la direc-
tion supéro-inférieure n’étaient pas réellement comparables à ceux
dans la direction antéro-postérieure. En effet, la période du pla-
teau dans le sens supéro-inférieur n’était que de 3,5 secondes et
son mouvement était moins régulier (limite mécanique du sys-
tème). Ils permettaient cependant de comparer les performances
des différentes acquisitions.

En clinique, nous ne sommes pas tout à fait dans les mêmes
conditions. En effet, les tumeurs pulmonaires ou abdominales
peuvent avoir une trajectoire « non rectiligne » et se déplacer
dans les trois directions avec une amplitude variant générale-
ment avec leur position dans le poumon ou l’abdomen [19].

Par ailleurs, la fréquence respiratoire des patients n’est pas
constante et peut varier même au cours de l’acquisition. Cepen-
dant, cette étude rend compte de l’importance d’ajuster les
paramètres d’acquisition tomodensitométrique hélicoïdale tridi-
mensionnelle afin de restituer au mieux le volume des tumeurs
en mouvement lorsque le département de radiothérapie ne
dispose pas d’un scanner 4D. Cela est d’autant plus impor-
tant que le volume tumoral est petit, notamment dans la
prise en charge de petites tumeurs pulmonaires en conditions
stéréotaxiques extra-crâniennes sans limitation du mouvement
respiratoire c’est-à-dire en respiration libre. Ainsi, une meilleure
estimation du volume tumoral macroscopique au cours de son
déplacement diminue les risques de « sous-dosage » en bordure de
tumeur et augmente donc potentiellement les taux de contrôle
local.

L’acquisition tomodensitométrique 4D est désormais fortement
recommandée pour l’imagerie des tumeurs mobiles en radio-
thérapie, particulièrement pour les traitements en conditions
stéréotaxiques extra-crâniennes [10]. Dans le cadre de la stratégie
volume cible interne, ce dernier peut être obtenu soit par l’union
des volumes tumoraux macroscopiques délinéés par l’oncologue
radiothérapeute sur les différentes phases du cycle respiratoire
(au moins trois phases : les extrêmes et une intermédiaire), soit
par sa délinéation directement sur l’image MIP [3,15,17,22]. Pour
les centres ne disposant pas de scanner 4D, il est alors préco-
nisé d’effectuer une acquisition tomodensitométrique lente ou
trois acquisitions tomodensitométriques hélicoïdales rapides suc-
cessives [24]. Quel que soit le mode d’acquisition d’images en
présence de mouvement, il est fortement recommandé de disposer,
dans le cadre de l’implémentation d’un nouveau scanner et d’un
programme d’assurance qualité d’imagerie, d’un fantôme mobile
capable de reproduire un signal sinusoïdal proche du signal respi-
ratoire du patient [9].

Pour les traitements en blocage respiratoire (actif et passif),
les paramètres d’acquisitions tomodensitométriques ne néces-
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Fig. 7. Images tomodensitométriques tridimensionnelles obtenue à partir de l’acquisition tomodensitométrique hélicoïdale optimisée en vue coronale (A) et en vue sagittale
(B).
3D CT scans from the optimized helical acquisition in coronal (A) and sagittal view (B).

sitent pas d’optimisation préalable car les structures mobiles
(tumeur, bronches, diaphragme. . .) sont immobilisées. Néanmoins,
cette technique est difficilement applicable en stéréotaxie extra-
crânienne et en radiothérapie avec modulation d’intensité en raison
du nombre important d’unités moniteur par faisceau. La reproduc-
tibilité des blocages respiratoires, pendant et entre les séances, doit
également être prise en considération afin d’assurer une distribu-
tion de dose correcte dans la tumeur [18].

Dans notre département, nous utilisons en routine cli-
nique l’acquisition tomodensitométrique 4D dans le cadre des
carcinomes pulmonaires non à petites cellules, avec ou sans enva-
hissement ganglionnaire et des tumeurs hépatiques. L’acquisition
tomodensitométrique optimisée est réservée aux tumeurs pel-
viennes, abdominales (hors hépatiques) et pulmonaires à visée
symptomatique (Fig. 7). Une utilisation plus large des acquisitions
tomodensitométriques 4D reste encore à venir lorsque les logiciels
de planification permettront d’exploiter pleinement l’ensemble des
données (délinéation automatique d’une phase à l’autre notam-
ment).

5. Conclusion

Nous avons proposé un jeu de paramètres d’acquisition des
tomodensitométries hélicoïdales et montré leur pertinence par une
étude expérimentale sur fantôme dynamique. L’optimisation des
paramètres prédéfinis par le constructeur a permis de restituer le
volume d’un objet en mouvement de manière satisfaisante avec des
erreurs de l’ordre du pour cent par rapport à la théorie. Cette acqui-
sition optimisée semble être indispensable lorsque le service de
radiothérapie ne dispose pas de scanner 4D pour le traitement des
tumeurs mobiles (localisations thoraciques et abdominales) basé
sur la stratégie volume cible interne.

Conflit d’intérêt

Aucun.
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Contributions

2.2.2 Optimisation des paramètres d’acquisition 4D

2.2.2.1 Introduction

L’objectif de cette partie est d’apporter un complément à l’étude précédente et de
proposer une méthodologie d’optimisation des paramètres d’acquisition 4D, en particulier
le pitch. Pour cela, l’impact de la présence d’artéfacts dans les images 4D sur la définition et
la couverture dosimétrique du volume cible a été évalué à l’aide d’un fantôme. L’influence
du pitch sur la qualité d’image a aussi été prise en compte. Une partie de cette étude a été
présentée lors d’une conférence [Tiv et al. 2011].

2.2.2.2 Matériels et méthodes

Tomodensitométrie

Le scanner utilisé est le même que celui décrit dans l’étude précédente : le scanner
Brillance Big Bore associé à une ceinture abdominale pour l’acquisition du signal res-
piratoire (Philips Medical Systems) (voir Figure 2.19). Dix phases respiratoires ont été
reconstruites, ainsi que l’image 3D floue 13 et l’image MIP avec une épaisseur de coupe de
2 mm. Les acquisitions ont été réalisées en mode hélicoïdal avec une période de rotation
de 0,5 secondes, une largeur de collimation de 16 x 1,5 mm, un DFOV de 350 mm et une
charge de 800 mAs/coupe. La valeur initiale du pitch est de 0,1 et c’est ce paramètre qui
va être modifié dans cette étude.

(a) (b)

Figure 2.19 – Acquisition 4D : (a) scanner Brillance Big Bore associé à une (b) ceinture abdominale
(Philips Medical Systems).

Fantôme

Un fantôme anthropomorphe Dynamic Thorax Phantom (CIRS) a été utilisé pour cette
étude (voir Figure 2.20). Il permet de simuler le mouvement d’une tumeur pulmonaire à
l’aide de signaux respiratoires tridimensionnels ainsi que celui de l’abdomen. Le diamètre
de la tumeur utilisée pour cette étude est de 2 cm et elle est animée d’un mouvement
sinusoïdal régulier d’amplitude crête-à-crête de 2 cm et de période 5 secondes dans la
direction cranio-caudale.

13. reconstruction 3D classique, sans tri des données.
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Chapitre 2 : Acquisition d’images TDM en présence de mouvements respiratoires

(a) (b)

Figure 2.20 – Fantôme anthropomorphe Dynamic Thorax Phantom (CIRS) : (a) vue d’ensemble et (b)
images scanner en vues (haut) axiale et (bas) coronale.

Restitution des volumes

L’impact de la présence d’artéfacts sur la restitution du volume de la tumeur en
mouvement a été évalué pour deux valeurs de pitch :

– un pitch de 0,1 ne respectant pas la condition énoncée à l’Équation 2.11,
– un pitch de 0,075 respectant la condition énoncée à l’Équation 2.11.

La taille de la tumeur en mouvement a été mesurée [Chen et al. 2004a, Mori et al. 2006]
sur les 10 phases respiratoires comme la largeur à mi-hauteur du profil des unités Hounsfield
dans la direction du mouvement et passant par le centre de la tumeur comme indiqué sur
la Figure 2.21.

L’ITV a aussi été mesuré sur les images MIP [Li et al. 2012] de la même façon que
dans l’étude précédente. Le profil des unités Hounsfield dans la direction du mouvement
sur l’image acquise avec un pitch adapté a permis de déterminer un seuil de -480 HU pour
la segmentation automatique de l’ITV dans les images acquises avec les deux valeurs de
pitch. La segmentation a été réalisée à l’aide du logiciel clinique FOCAL (CMS-Elekta).

Impact dosimétrique

L’objectif de cette partie a été d’évaluer la perte de couverture dosimétrique du volume
cible engendrée par la présence d’artéfacts de mouvement dans les images utilisées pour
la planification de traitements. L’ITV a été segmenté automatiquement sur les images
MIP acquises avec les deux valeurs de pitch (0,1 et 0,075) de la même façon que dans la
partie précédente. Le PTV a été obtenu en ajoutant à l’ITV une marge de 8 mm dans
la direction tête-pieds et 5 mm dans les directions droite-gauche et antéro-postérieure
(marges appliquées en routine clinique au centre Léon Bérard). La planification a été réa-
lisée à l’aide du logiciel XiO (CMS-Elekta) sur les images 3D classiques selon un schéma
d’irradiation utilisé pour le traitement en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes
étant donné la taille et la localisation de la tumeur (voir chapitre 4). La balistique
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Figure 2.21 – Mesure de la taille de la tumeur comme la largeur à mi-hauteur du profil des unités
Hounsfield dans la direction du mouvement et passant par le centre de la tumeur.

est composée de 12 faisceaux équipondérés et équirépartis. Une dose de 48 Gy a été
prescrite sur l’isodose 80 % avec une normalisation à 100 % (60 Gy) à l’isocentre. Ce
schéma d’irradiation a été appliqué sur les images obtenues avec les deux valeurs de pitch
(0,1 et 0,075). Enfin, l’impact de la présence d’artéfacts a pu être évalué en appliquant
la balistique optimisée avec les images artéfactées, sur les images sans artéfacts. De
cette façon, il a été possible de mettre en évidence la modification de la couverture
des volumes réels due à une planification sur des images présentant des volumes défor-
mées. La part de volume cible (PTV) couvert par l’isodose 80 % (V80) ainsi que la dose
moyenne reçue par le PTV ont été mesurées comme indicateur de couverture dosimétrique.

Impact sur le bruit

La scanner utilisé permet de réaliser des acquisitions à dose constante. Ainsi, lorsque le
pitch est modifié, l’IDSV (voir paragraphe 2.1.1.5) reste constant et c’est l’intensité du tube
à rayons X qui est automatiquement modifiée. Cependant, la variation de l’intensité peut
avoir des conséquences sur le bruit des images 4D reconstruites. Il convient donc d’évaluer
l’impact de la modification du pitch sur le bruit. Pour cela, 6 acquisitions ont été réalisées,
avec 6 valeurs de pitch différentes : 0,069, 0,075, 0,079, 0,088, 0,1 et 0,11, en prenant garde
de conserver un DFOV constant car le bruit varie aussi avec le DFOV. Le bruit B a été
mesuré comme l’écart-type des nombres scanner dans un volume homogène Ω de 793 cm3

(voir Figure 2.22) selon l’équation

B = SD(S)Ω (2.13)

avec S le signal dans l’image et SD(S)Ω l’écart-type du signal calculé dans la région Ω.
Il a été quantifié sur chacune des dix phases respiratoires puis moyenné quadratiquement
ainsi que sur l’image 3D classique, sur l’image MIP et sur l’image moyennée. L’image
moyennée correspond à l’image calculée en faisant la moyenne arithmétique des diffé-
rentes phases et elle a été obtenue en utilisant un logiciel développé au sein de l’équipe
[Seroul & Sarrut 2008, Rit et al. 2011].
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Chapitre 2 : Acquisition d’images TDM en présence de mouvements respiratoires

Ω

Figure 2.22 – Mesure du rapport signal sur bruit comme l’écart-type des nombres scanner dans une
région homogène Ω.

2.2.2.3 Résultats

Restitution des volumes

Comme le montre la Figure 2.23, l’abaissement du pitch à une valeur respectant la
condition énoncée à l’Équation 2.11 permet de limiter l’apparition d’artéfacts de mouve-
ment dans les différentes phases respiratoires.

Phase respiratoire

Pi
tc

h

0,1

0,075

0 % 30 % 40 % 90 %

Figure 2.23 – Illustration de l’impact du pitch sur la restitution d’une tumeur sphérique animée d’un
mouvement sinusoïdal de période 5 secondes et d’amplitude crête-à-crête 2 cm.

Afin de quantifier l’impact des artéfacts sur la restitution de l’objet dans les images
4D, la taille de la tumeur dans le sens du mouvement à été mesurée et les résultats sont
reportés dans la Figure 2.24. Nous observons dans cet exemple que la taille de l’objet
est bien restituée pour les différentes phases avec un pitch de 0,075. La taille moyenne
mesurée est de 19.6 mm. Une légère sous-estimation est cependant observée, due aux
effets de volume partiel. Avec un pitch de 0,1, la taille moyenne est de 19.91 mm mais les
artéfacts se traduisent par de larges variations de la taille restituée. Pour la phase 30%,
une large sur-estimation de 36% est observée en raison de la présence d’un artéfact de
duplication. La taille de l’objet est sous-estimée de 19% pour la phase 80 % à cause d’un
artéfact de troncature.
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Figure 2.24 – Impact du pitch sur la taille restituée d’un objet en mouvement, mesurée dans la direction
du mouvement pour deux valeurs de pitch : 0,1 et 0,075. La ligne horizontale rouge représente la taille
réelle de l’objet.

En ce qui concerne la taille de l’ITV, si l’on considère une sphère de 2 cm de diamètre
ayant un mouvement rectiligne de 20 mm, elle est théoriquement de 10,47 cm3. Le seuil
des unités Hounsfield pour la segmentation automatique de l’ITV a été mesuré sur
l’image MIP acquise avec un pitch de 0,075. Avec cette valeur de pitch, l’ITV est en effet
correctement restitué avec un volume de 10,46 cm3. En revanche, avec un pitch de 0,1, il
est sous-estimé de 6% (9,86 cm3).

Impact dosimétrique

L’étude dosimétrique a consisté à calculer la distribution de dose sur une image peu
artéfactée, représentant des volumes proches des volumes réels, à partir d’une balistique
optimisée sur des images artéfactées. Les résultats présentés dans le Tableau 2.4 montrent
une couverture équivalente en effectuant la planification complète (optimisation et calcul)
sur les images avec ou sans artéfacts. En appliquant la balistique optimisée avec l’image
artéfactée sur l’image sans artéfacts, il apparait une perte de couverture de presque 3 %
du PTV pour le paramètre V80 et une diminution de près de 1 Gy de la dose moyenne
par rapport à une optimisation sur une image sans artéfacts.

Images utilisées Dose moyenne (Gy) V80 (%)
Optimisation Calcul de dose

Avec artéfacts 54,32 98,15
Sans artéfacts 54,74 98,92

Avec artéfacts Sans artéfacts 53,94 96,26

Tableau 2.4 – Impact dosimétrique de la présence d’artéfacts dans les images utilisées pour la planifi-
cation. Comparaison de la couverture du volume cible (sans artéfacts) obtenue avec une planification sur
des images avec et sans artéfacts.
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Impact sur le bruit

Comme le montre la Figure 2.25, la mesure du bruit dans les images reconstruites a
mis en évidence que le pitch n’a pas d’influence sur le bruit dans les images 3D classiques,
c’est-à-dire reconstruites sans tri des données en fonction des phases. Ceci corrobore le fait
que lorsque le pitch diminue, l’augmentation du bruit dans les projections, due à l’abais-
sement de l’intensité du tube, est compensée par un plus grand nombre de projections,
du fait du ralentissement du déplacement de la table. A l’inverse, il apparait que le bruit
dans les images des différentes phases respiratoires est fortement influencé par le pitch.
Plus le pitch est faible, plus le bruit est important. Une variabilité du bruit en fonction des
phases a aussi été observée (Figure 2.25 et Figure 2.26). Ceci est vraisemblablement dû à
la façon dont l’algorithme de tri sélectionne les données utilisées pour la reconstruction de
chaque phase. Une explication réside dans le fait que pour la reconstruction d’une coupe,
l’algorithme sélectionne les données les plus proches temporellement des phases prédéfinies.
Seule la quantité des données nécessaires à la reconstruction d’une coupe est sélectionnée.
Le ralentissement du déplacement de la table n’a pas d’influence sur la quantité de données
sélectionnées pour chaque phase, mais l’abaissement de l’intensité du tube à une influence
sur le bruit dans les données. La dépendance du bruit et du pitch se retrouve dans les
images moyennées et les images MIP, avec un bruit plus faible étant donné que ces images
sont obtenues en combinant l’information de toutes les phases. Notons ici que dans les
images MIP, l’intensité moyenne des pixels est surestimée. Les différences de bruit entre les
images 3D classique et moyennée, qui représentent toutes les deux les densités moyennes
au cours de la respiration, reflètent bien le fait que toutes les données acquises ne sont pas
utilisées pour la reconstruction 4D, mais seulement les plus proches des phases respiratoires.
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Figure 2.25 – Impact du pitch sur le bruit dans les phases reconstruites (valeur moyenne), l’image 3D
classique et l’image "moyennée" pour 6 valeurs de pitch : 0,069, 0,075, 0,079, 0,088, 0,1 et 0,11. Les barres
d’erreurs représentent la variabilité (écart-type) du bruit entre les phases.
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Figure 2.26 – Impact du pitch sur le bruit en fonction des phases respiratoires pour 6 valeurs de pitch :
0,069, 0,075, 0,079, 0,088, 0,1 et 0,11.

2.2.2.4 Discussion et conclusion

Comme observé par [Mori et al. 2006], [Persson et al. 2010] ou [Persson et al. 2011],
cette étude a mis en évidence que les artéfacts de mouvement dans les images 4D ont un
impact sur la restitution des objets en mouvement. Ils ont pour conséquence de modifier
leur taille et leur volume restitués, que ce soit pour les différentes phases ou pour l’ITV. De
plus, cette étude a montré qu’ils peuvent aussi engendrer une modification de la couverture
dosimétrique des volumes cibles en ce qui concerne la dose moyenne et le volume couvert
par l’isodose de prescription. Le volume et la forme restitués des OAR mobiles (foie, reins,
poumons...) peuvent donc aussi être erronés, introduisant des erreurs supplémentaires dans
le calcul des histogrammes dose-volume (HDV).

L’influence des artéfacts dus à un mauvais paramétrage de l’acquisition 4D a été
étudiée avec des signaux respiratoires réguliers à l’aide du fantôme. Ce type d’arté-
facts apparait préférentiellement dans les phases intermédiaires du mouvement des
structures, la vitesse du mouvement étant quasiment nulle dans les phases extrêmes.
Cependant, des irrégularités du signal respiratoire aboutissent aussi à la formation
d’artéfacts. Il est alors possible qu’ils apparaissent dans les phases extrêmes. Dans ce
cas, leur influence sur la restitution du volume des structures mobiles peut être supé-
rieure à celle observée dans l’étude, notamment en ce qui concerne l’ITV [Park et al. 2009].

L’impact des artéfacts de mouvement ne peut être négligé et il est impératif d’ajuster
les paramètres d’acquisition afin de limiter leur apparition. Au travers de ce travail, une
méthodologie d’optimisation des paramètres a été proposée, en prenant en compte leur
impact sur la qualité d’image et sur la dose délivrée au patient.

Afin de garantir la meilleure résolution temporelle, il est nécessaire de conserver une
période de rotation la plus courte possible. Le pitch est donc le paramètre qui a été étudié.
Intuitivement, il apparaitrait logique d’abaisser la valeur du pitch afin de pallier d’éven-
tuelles périodes respiratoires particulièrement longues au cours de l’acquisition, comme ce
peut être le cas lors d’apnées du patient. Il faudrait néanmoins s’assurer que la dose déli-
vrée n’augmente pas de manière excessive. Pour cela il est possible de diminuer l’intensité
du tube à rayons X afin de conserver une charge constante. Ceci peut être fait automati-
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quement par certains scanners, comme celui qui a été utilisé dans cette étude. Cependant,
il est apparu que cet abaissement de l’intensité du tube s’accompagne de l’augmentation
du bruit dans les phases reconstruites. Ceci est donc à prendre en considération pour la
segmentation des volumes d’intérêt lors de la planimétrie ainsi que pour des techniques de
traitement utilisant les images des phases individuelles. Par exemple, le suivi en temps réel
des structures en mouvement par un dispositif tel que le Cyberknife (Accuray) nécessite la
reconstruction d’images radiologiques numériques (DRR 14) de qualité suffisante en terme
de bruit à partir des phases. Une augmentation de la charge peut alors être envisagée afin
de limiter l’augmentation du bruit, mais elle doit être raisonnable et l’augmentation de la
dose au patient (proportionnellement à la charge) doit être maitrisée.

Au vu des résultats obtenus, il apparait raisonnable d’utiliser une valeur de pitch d’en-
viron 0,08 en-dessous de laquelle le bruit augmente fortement. Lorsque le pitch minimum
ne dépend pas du DFOV, un pitch de 0,08 associé à une période de rotation de 0,5 seconde
convient pour des périodes respiratoires inférieures à environ 6 secondes (Équation 2.10),
ce qui correspond à la majorité des patients. Pour le scanner utilisé dans ce chapitre, le
pitch minimum dépend du DFOV et la valeur de Rs est de 645 mm (Équation 2.11). Ainsi,
pour un DFOV de 500 mm, un pitch de 0,08 associé à une période de rotation de 0,5
seconde convient pour des périodes respiratoires inférieures à environ 4 secondes. De plus,
un autre paramètre limitant peut exister. Il s’agit du temps d’acquisition. Pour le scanner
utilisé, la limite est de 120 secondes, pour des raisons d’échauffement et de stabilité du
tube. Ainsi, si le pitch est diminué, la vitesse de déplacement de la table étant réduite,
le temps requis pour l’exploration d’un volume donné augmente. Dans le cas présent,
une période de rotation de 0,5 seconde associée à un pitch de 0,08 permet l’acquisition
d’une longueur d’environ 45 cm en une fois, ce qui est acceptable pour des explorations
thoraciques pour le traitement de tumeurs pulmonaires. Ce couple de paramètres est
d’ailleurs utilisé par plusieurs équipes [Hurkmans et al. 2011].

La définition de paramètres communs à tous les patients, comme envisagée dans ce
chapitre, présente l’avantage de maîtriser le bruit dans les images et la dose délivrée aux
patients. Cependant, les paramètres peuvent ne pas être adaptés pour certains patients
et l’ajustement individuel est une approche plus robuste. Certains scanners proposent
d’ailleurs un ajustement automatique du pitch en fonction de la période respiratoire. Le
pitch doit alors être calculé en fonction de la période maximale du signal respiratoire.

14. En anglais : digitally reconstructed radiograph
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2.2.3 Détection automatique des artéfacts de mouvements

2.2.3.1 Introduction

La détection des artéfacts de mouvement dans les images TDM 4D peut être utile pour
améliorer la reconstruction [Ehrhardt et al. 2007, Georg et al. 2008] ou pour l’évaluation
de la qualité d’images [Han et al. 2011, Smith et al. 2012]. En routine clinique, la détection
peut être un support pour les manipulateurs en cas d’images artéfactées afin d’informer le
radiothérapeute et éventullement refaire l’acquisition.

L’optimisation du pitch faite dans l’étude précédente a conduit à une modification
de la valeur utilisée pour la planification en routine clinique au Centre Léon Bérard. La
valeur initiale de 0,1 a été modifiée pour une valeur de 0,081, valeur la plus proche de 0,08
(déterminée comme optimale dans l’étude précédente) accessible parmi les paramètres du
scanner. Une importante base de données d’images TDM 4D de patients traités pour des
cancers bronchiques a pu être constituée tout au long de cette thèse. Elle contient à la
fois des images acquises avec le pitch initial et avec le pitch modifié. L’objectif de cette
partie est d’évaluer la qualité de ces images en termes d’artéfacts de mouvement et ainsi
de quantifier l’impact de cette optimisation sur la présence d’artéfacts dans les images de
patients.

La détection visuelle des artéfacts de mouvement [Yamamoto et al. 2008] est très
fastidieuse sur un grand nombre d’images TDM 4D. De plus, elle est sensible à l’ap-
préciation de l’observateur. Différents algorithmes ont été développés afin de détecter
automatiquement les artéfacts de mouvement. Ils se manifestent dans les images TDM 4D
par des discontinuités au sein des structures imagées, perpendiculairement à la direction
d’exploration (voir Figure 2.16). Comme le montre la Figure 2.27, ils apparaissent à
l’interface entre des ensembles de coupes appelés empilements. Ces derniers sont composés
de coupes acquises lors d’un même cycle respiratoire et appartenant à une même phase
respiratoire.
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Figure 2.27 – Illustration des artéfacts de mouvements se manifestant par des (flèches rouges) disconti-
nuités des structures perpendiculairement à la direction d’exploration, à l’interface entre les empilements.

Les discontinuités induites par les artéfacts peuvent être détectées par la me-
sure de la différence au carré des niveaux de gris entre deux coupes consécutives
[Ehrhardt et al. 2007]. Elles peuvent aussi être détectées en mesurant l’écart, au ni-
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veau de l’interface des empilements, entre les coupes observées et des coupes prédites
[Georg et al. 2008]. Ces méthodes restent cependant peu efficaces car sensibles aux
changements anatomiques dans la direction d’exploration. Il est aussi possible de
prédire l’apparition d’artéfacts directement à partir du signal respiratoire mais selon
[Han et al. 2011] cette méthode est moins efficace que celle proposée par les auteurs. Pour
une interface entre deux empilements donnés, la méthode décrite par [Han et al. 2011]
consiste à trouver parmi les autres phases reconstruites, un empilement de liaison ayant
des coupes communes avec chacun des deux empilements considérés. Un recalage spatial
rigide est ensuite réalisé entre chaque empilement et l’empilement de liaison. Le résultat
du recalage (empilements jointifs, superposés ou dissociés) donne alors une indication
sur la présence ou non d’un artéfact à l’interface des deux empilements considérés. Cette
méthode a pour avantage de pouvoir identifier également le type d’artéfact (duplication
ou recouvrement) mais elle présente différents inconvénients et limitations. Tout d’abord
l’accès à l’intégralité des données 4D est nécessaire. De plus, comme souligné par les
auteurs, la sélection correcte des empilements de liaison est indispensable mais peut
ne pas être possible en cas de mouvements respiratoires trop irréguliers. Or, ces cas
correspondent à l’apparition des artéfacts les plus importants. Cette méthode n’est pas
sensible aux changements anatomiques dans la direction d’exploration mais elle peut être
influencée par la déformation des structures entre les différentes phases. Enfin, elle n’est
utilisable que pour des acquisitions en mode hélicoïdal car en mode axial, les empilements
contiennent les mêmes coupes quelle que soit la phase. Pour une interface entre deux
empilements donnés, il est alors impossible de trouver un empilement ayant des coupes
communes avec chacun des deux empilements considérés.

Au vu des différentes limitations des algorithmes existants, nous proposons dans ce
chapitre une méthode originale permettant de détecter les artéfacts de mouvement de
manière automatique dans les images TDM 4D et utilisée pour l’analyse de la base de don-
nées. Cette étude a été présentée lors d’une conférence internationale [Bouilhol et al. 2013].

2.2.3.2 Matériel et méthodes

Détection des artéfacts

La méthode proposée ici consiste à calculer D, la p-ième puissance de la différence finie
avant absolue d’ordre n du niveau de gris moyen entre des coupes adjacentes :

D(z) =
∣∣∆nI(z)

∣∣p (2.14)

avec I(z) le niveau de gris moyen de la coupe z. Une étape préliminaire a permis de
déterminer que les valeurs n = 3 et p = 7 sont bien adaptées pour des acquisitions
thoraciques avec les paramètres utilisés au centre Léon Bérard (voir paragraphe suivant :
Base de données). Ceci permet d’amplifier les grandes valeurs de D (correspondant aux
discontinuités de niveau de gris les plus importantes dans la direction de l’exploration) et
d’atténuer les plus faibles, comme celles dues aux changements anatomiques.

Les discontinuités apparaissent essentiellement dans la partie interne du patient la plus
mobile (poumons, diaphragme et structures internes de l’abdomen). Ainsi, afin d’améliorer
la sensibilité aux artéfacts et de limiter encore la sensibilité aux changements anatomiques,
la détection est réalisée dans la région située à la verticale des poumons, séparément du
côté droit et du côté gauche. Ceci permet de prévenir la détection à tort d’artéfacts au
niveau du sommet du diaphragme ou de l’apex des poumons lorsque ces structures se
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trouvent à la même hauteur à droite et à gauche. La séparation des parties droite et
gauche permet aussi d’améliorer la sensibilité aux artéfacts n’apparaissant de manière
évidente que dans l’une des deux parties (voir Figure 2.27). De plus, seuls les voxels situés
à l’intérieur des limites du patient sont considérés afin de limiter les perturbations dues
à des objets situés à l’extérieur du patient (systèmes de contention, etc...). Pour cela, les
poumons et le patient sont automatiquement segmentés selon les méthodes décrites par
[Pinho et al. 2011, Vandemeulebroucke et al. 2012].

Par ailleurs, la détection est réalisée selon deux fenêtrages en niveau de gris excluant
les structures osseuses. Entre les limites supérieure et inférieure des poumons, les voxels
d’intensité comprise entre -2000 et 220 HU (fenêtrage poumons) sont considérés et,
au-dessous de la limite inférieure, ce sont les voxels d’intensité comprise entre -180 et
220 HU (fenêtrage tissus mous). Ainsi, les variations brutales d’intensité dues à aux
structures osseuses ou à la présence de gaz dans l’abdomen sont ignorées, et la sensibilité
aux artéfacts n’apparaissant de manière évidente qu’avec l’un ou l’autre des fenêtrages est
améliorée.

Les artéfacts sont détectés et localisés en appliquant des seuils (s1 pour le fenêtrage
poumons et s2 pour le fenêtrage tissus mous) au dessus desquels les valeurs de D
correspondent à des discontinuités considérées comme des artéfacts. Enfin, une distance
minimale de 3 pixels (dans la direction d’exploration) entre deux artéfacts consécutifs
détectés est imposée afin de limiter la détection de plusieurs artéfacts sur une longueur
inférieure à la taille des empilements. Le principe de cette méthode de détection des
artéfacts est illustré dans la Figure 2.28.
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Figure 2.28 – Méthode de détection automatique des artéfacts. La détection est réalisée dans la région
située à la verticale des poumons, séparément du côté droit et du côté gauche, selon deux fenêtrages en
niveau de gris excluant les structures osseuses : intensités comprises entre -2000 et 220 HU (fenêtrage
poumons) entre les limites supérieure et inférieure des poumons, et intensités comprises entre -180 et 220
HU (fenêtrage tissus mous) au-dessous de la limite inférieure. Ainsi, des valeurs élevées deD(z) apparaissent
au niveau des artéfacts. Ces derniers peuvent donc être détectés en appliquant des seuils s1 et s2. La partie
en rouge sur l’image centrale représente le résultat de la segmentation automatique des poumons utilisé
pour définir la région située à la verticale des poumons.

Détermination des seuils de détection

L’ajustement des seuils de détection s1 et s2 est automatique et spécifique à chaque
image. Issue d’une euristique, la méthode d’ajustement consiste à prendre en compte
le fait que le nombre d’artéfacts détectés dépend non seulement du seuil et du nombre
d’artéfacts présents dans l’image, mais aussi de la morphologie du patient et de la
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longueur d’exploration. Les discontinuités apparaissent à l’interface de structures de
densités différentes. Ainsi, la variation de l’intensité moyenne I(z) entre deux coupes n’est
pas la même pour un patient de forte ou de faible corpulence (modification du contraste,
notamment dans l’abdomen), ou avec beaucoup ou peu de structures denses dans les
poumons. Il est donc envisageable d’ajuster les seuils de détection en fonction du nombre
d’artéfacts détectés. La première étape consiste à déterminer h1(s) et h2(s) les nombres
d’artéfacts détectés respectivement avec les deux fenêtrages pour des seuils s allant de 1
à 102p sur une échelle logarithmique. Le choix de s1 et s2 est ensuite réalisé de manières
différentes pour les deux fenêtrages. Que ce soit pour le fenêtrage poumons ou le fenêtrage
tissus mous, des valeurs de seuil limites basses et hautes sont instaurées afin d’améliorer
la détection pour des patients de morphologie inhabituelle.

Pour le fenêtrage poumons, le seuil smax1 correspondant au plus grand nombre
d’artéfacts détectés est déterminé. Si plusieurs valeurs correspondent, la plus petite est
sélectionnée. Le nombre d’artéfacts détectés cumulé décroissant H1(s) est ensuite calculé
pour s allant de 102p à smax1 . La droite passant par H1(smax1 ) et la valeur précédente
H1(smax+

1 ) est alors déterminée et son intersection avec l’axe des abscisses détermine
la valeur de s1. Si s1 est inférieur à une valeur minimum sinf1 ou si aucun artéfact
n’est détecté au-delà d’une limite supérieure ssup1 , alors aucun artéfact n’est détecté. La
Figure 2.29 illustre la méthode de détermination du seuil s1.

Pour le fenêtrage tissus mous, le seuil smax2 correspondant au plus grand nombre
d’artéfacts détectés est également déterminé. Si plusieurs valeurs correspondent, c’est la
plus grande qui est sélectionnée et s2 = smax2 . Si s2 est inférieur à une valeur minimum
sinf2 alors s2 = sinf2 , et si aucun artéfact n’est détecté au-delà d’une limite supérieure ssup2

alors une valeur intermédiaire sint2 est choisie comme seuil s2. La Figure 2.30 illustre la
méthode de détermination du seuil s2.

Nous pouvons remarquer que lorsque la valeur du seuil diminue, le nombre d’artéfacts
augmente jusqu’à atteindre une valeur maximale, puis diminue (voir Figures 2.29 et 2.30).
Ceci est dû à la distance minimale de 3 pixels imposée entre deux artéfacts consécutifs
détectés. En effet, pour de faibles valeurs de seuil, le nombre d’ensembles de 3 coupes
consécutives à l’interface desquelles la valeur de D est inférieure au seuil est également
faible. La détermination des valeurs optimales de sinf1 et ssup1 ainsi que sinf2 , sint2 et ssup2 a
été réalisée au moyen de deux validations croisées de type leave-one-out, une pour chaque
fenêtrage. Pour cela, les artéfacts ont été repérés visuellement dans 27 phases respiratoires
sélectionnées aléatoirement parmi les examens scanner 4D de 25 patients de la base de
données décrite en introduction. Pour chaque image, l’analyse a consisté à mesurer la
sensibilité Se et la spécificité Sp de la méthode obtenues avec les 26 autres images et ceci
pour un grand nombre de valeurs de sinf1 , ssup1 , sinf2 , sint2 et ssup2 . Pour la mesure de la
spécificité, le nombre de vrais négatifs a été déterminé en considérant des empilements
d’une taille égale à la largeur de collimation. Cela correspond à la taille maximale des
empilements [Han et al. 2011] et donc à une estimation basse de la spécificité. Le calcul
du produit Se × Sp a permis de déterminer les valeurs optimales pour chacune des 27
combinaisons.
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Figure 2.29 – Méthode de détermination du seuil s1. La droite passant par H1(smax1 ) et H1(smax+1 ) est
tracée en rouge.
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Figure 2.30 – Méthode de détermination du seuil s2.
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Base de données

Les images TDM 4D de 114 patients traités pour des cancers bronchiques au Centre
Léon Bérard ont été analysées. Le scanner utilisé est le même que celui décrit dans
l’étude précédente, un Brillance Big Bore associé à une ceinture abdominale pour
l’acquisition du signal respiratoire (Philips Medical Systems) (voir Figure 2.19). Pour
chaque patient, dix phases respiratoires ont été reconstruites avec une épaisseur de
coupe de 3 mm. Les acquisitions ont été réalisées en mode hélicoïdal avec une période
de rotation de 0,5 secondes, une largeur de collimation de 16 x 1,5 mm et une charge
de 400 ou 800 mAs/coupe. Pour 74 patients, les images ont été acquises avec le pitch
initial de 0,1 et pour les 40 autres, l’acquisition a été réalisée avec le pitch optimisé de 0,081.

Pour chaque patient et pour chaque phase respiratoire, le nombre d’artéfacts détectés
a été relevé. Les fréquences d’apparition des artéfacts pour les deux valeurs de pitch ont
été comparées et analysées statistiquement au moyen de tests du χ2.

2.2.3.3 Résultats

Détection des artéfacts

Des valeurs optimales sinf1 = 7× 109 et ssup1 = 3× 1012 ont été obtenues pour chacune
des 27 combinaisons et des valeurs optimales sinf2 = 3×105, sint2 = 1×107 et ssup2 = 5×107

pour 22 combinaisons sur 27. Avec ces valeurs, une sensibilité de 0,73 et une spécificité de
0,97 ont été observées. Le produit Se× Sp ainsi obtenu est de 0,70.

Base de données

La détection automatique des artéfacts de mouvement dans les images TDM 4D des
114 patients a montré qu’avec un pitch de 0,1, 92 % des patients présentent au moins un
artéfact dans l’une des phases et avec un pitch de 0,081, ce pourcentage est de 85 %. De
plus le nombre moyen de phases respiratoires affectées par des artéfacts est de 6,2 avec un
pitch de 0,1 et de 5,2 avec un pitch de 0,081.

La Figure 2.31 présente le nombre moyen d’artéfacts détectés en fonction de la
phase respiratoire. Globalement, le nombre moyen d’artéfacts détectés est inférieur pour
un pitch de 0,081 par rapport à un pitch de 0.1. En moyenne 1,51 (écart-type 0,29)
artéfacts ont été détectés pour un pitch de 0.081 et 2,02 (écart-type 0,49) pour un pitch
de 0,1. De plus le nombre d’artéfacts varie moins en fonction de la phase respiratoire
avec un pitch de 0,081 qu’avec un pitch de 0,1. Les phases les moins affectées par
des artéfacts sont les phases de fin d’expiration car ce sont les plus stables du cycle
respiratoire. Les phases pour lesquelles la réduction du nombre d’artéfacts est la plus
importante entre un pitch de 0.1 et un pitch de 0.081 sont les phases 10%, 20%, 30%,
70%, 80% et 90%. En effet ce sont des phases où la vitesse des structures est la plus
grande et qui sont donc plus sensibles à un mauvais échantillonnage du mouvement
dû à un mauvais paramétrage. Dans ces phases, une réduction moyenne du nombre
d’artéfacts détectés de 0.79 (écart-type 0.23) a été observée. Pour les autres phases
où la vitesse des structures est faible (0%, 40%, 50%, 60%), la réduction moyenne du
nombre d’artéfacts est de 0,09 (écart-type 0,17). Comme illustré dans la Figure 2.32,
la réduction du nombre d’artéfacts s’accompagne d’une augmentation du pourcentage
de patients pour lesquels aucun artéfact n’est détecté. Cette augmentation est statisti-
quement significative pour les phases 10% (p = 0,041), 70% (p = 0,004) et 80% (p = 0,025).
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Figure 2.31 – Nombre moyen d’artéfacts détectés dans les images TDM 4D de la base de données en
fonction de la phase respiratoire pour un pitch de (bleu clair) 0,1 et de (bleu foncé) 0,081.
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Figure 2.32 – Pourcentage de patients sans artéfacts détectés dans les images TDM 4D de la base de
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2.2.3.4 Discussion et conclusion

Détection des artéfacts

La valeur du produit Se × Sp de 0,70 obtenue dans cette étude est comparable aux
résultats obtenus par [Han et al. 2011] qui avaient obtenu une valeur moyenne de 0,72
(5 patients) avec une sensibilité moyenne de 0,87 et une spécificité moyenne de 0,82.
Malgré une sensibilité plus faible (Se = 0,73), l’avantage de la méthode proposée ici
est de présenter une spécificité élevée (Sp = 0,97), c’est-à-dire que peu d’artéfacts sont
faussement détectés. De plus, cette méthode ne requiert pas l’accès à l’intégralité des
données 4D mais peut être utilisée sur une seule image 3D. Cependant, elle nécessite une
segmentation automatique (même grossière) des poumons et du patient.

Base de données

Des images TDM 4D de 114 patients ont été analysées à l’aide de l’algorithme de dé-
tection automatique des artéfacts de mouvement proposé ici. L’abaissement du pitch d’une
valeur de 0,1 à une valeur de 0,081 a permis de diminuer le nombre d’artéfacts détectés et
d’augmenter le taux de patients pour lesquels aucun artéfact n’est détecté. Il a été observé
qu’avec un pitch de 0,1, 92 % des patients présentent au moins un artéfact dans l’une des
phases et avec un pitch de 0,081, ce pourcentage est de 85 %. Ces valeurs sont en accord
avec les résultats obtenus par [Yamamoto et al. 2008] qui avaient observé la présence d’au
moins un artéfact pour 90% de leurs 50 patients. Elles sont toutefois difficilement com-
parables étant donné que [Yamamoto et al. 2008] avaient analysé visuellement toutes les
images alors que nous avons utilisé une méthode automatique ayant une sensibilité et une
spécificité inférieures à 1. Pour des phases où la vitesse des structures est grande, l’analyse
a permis de mettre en évidence une amélioration statistiquement significative de la qualité
d’image en termes d’artéfacts de mouvement en passant d’une valeur de pitch de 0,1 à une
valeur de 0,081. L’amélioration observée peut également être considérée comme significa-
tive d’un point de vue clinique étant donné que, comme montré dans l’étude précédente,
la présence d’artéfacts peut dégrader la définition des volumes d’intérêts et compromettre
le respect des doses prescrites. L’optimisation des paramètres d’acquisition a permis de
limiter l’apparition d’artéfacts de mouvements dus à d’éventuelles inadéquations entres
ces paramètres et la fréquence respiratoire des patients. Cependant, la grande majorité
des artéfacts sont dus aux irrégularités du signal respiratoire et des méthodes telles que
l’optimisation du tri des données, l’entrainement du patient ou l’interpolation des données
par recalage déformable sont alors à envisager (voir paragraphe 2.1.4).
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2.3 Conclusion du chapitre

Ce chapitre a été l’occasion de détailler le fonctionnement du tomodensitomètre et
plus particulièrement du tomodensitomètre 4D. En effet, cette modalité est désormais
recommandée pour la planification de traitements que ce soit en radiothérapie par
photons [Keall et al. 2006] ou par ions légers [Bert & Durante 2011, Rietzel & Bert 2010].
Cependant, la TDM 4D est une modalité dont les paramètres d’acquisition doivent être
adaptés à la respiration du patient et qui est sensible aux irrégularités du mouvement respi-
ratoire. Des artéfacts de mouvement peuvent alors apparaitre dans les images reconstruites.

Au travers de deux études, nous avons proposé des méthodologies d’optimisation ainsi
que des recommandations quant au réglage des paramètres d’acquisition, en tenant compte
de la qualité d’image et de la dose délivrée au patient. Nous avons mis en évidence que la
présence d’artéfacts de mouvement a une influence sur la qualité de la planification de trai-
tement en radiothérapie par photon. C’est pourquoi il est fortement déconseillé de réaliser
toute planification de traitement sur des images présentant des artéfacts de mouvement
pour des traitements nécessitant une très haute précision dans la délivrance de la dose
comme dans le cas de traitements réalisés en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes
[Benedict et al. 2010] (voir chapitre 4). De plus, en hadronthérapie, la précision balistique
et la sensibilité aux changements de densité intrinsèques à ce type de rayonnement font
que la présence d’artéfacts de mouvement dans les images utilisées pour la planification
pourrait conduire à des effets délétères, que ce soit en termes de contrôle local ou de
toxicité. Il apparait donc essentiel d’évaluer la qualité des images TDM 4D. Pour cela,
nous avons également proposé un algorithme de détection automatique des artéfacts
dans les images TDM 4D de thorax. Ce dernier a été utilisé afin d’évaluer la qualité
des images TDM 4D de patients d’une importante base de données et a permis d’ob-
server que l’optimisation du pitch, selon la méthodologie présentée dans les deux études
précédentes, a conduit à une diminution du nombre d’artéfacts dans les images de patients.

Si les images TDM classiques sont bien adaptées à la planification de la dose en
radiothérapie par photons, la situation n’est pas la même avec des ions légers. Les images
TDM classiques renseignent sur la densité électronique des tissus. Dans le cas d’ions
légers, les densités électroniques ne suffisent pas pour décrire les interactions des ions avec
la matière. Cet aspect est discuté plus en détail dans le 6.

L’utilisation de l’IRM pour la planification de traitements en radiothérapie par pho-
tons a également été envisagée [Lee et al. 2003, Chen et al. 2004b, Karlsson et al. 2009,
Jonsson et al. 2010, Lambert et al. 2011]. Ceci permet à la fois de réduire les doses déli-
vrées au patient pour l’imagerie et de bénéficier d’un meilleur contraste pour la définition
des structures d’intérêt au niveau des tissus mous. Une conversion grossière des images en
unités Hounsfield est alors réalisée après segmentation des principales structures, ce qui
introduit des incertitudes lors de la simulation du dépôt de dose. De plus, les distorsions
géométriques présentes dans les images IRM peuvent être à l’origine d’incertitudes sup-
plémentaires [Lee et al. 2003, Karlsson et al. 2009]. L’impact de ces incertitudes (unités
Hounsfield + distorsions géométriques) a été jugé mineur en radiothérapie par photons
pour différentes localisations [Jonsson et al. 2010]. Aucune étude n’a été recensée au sujet
de l’utilisation d’images IRM pour la planification de traitements en hadronthérapie, mais
il est très probable que ces incertitudes aient une influence significative sur la précision du
calcul de dose.

Enfin, avec l’émergence de nouveaux algorithmes de reconstruction tels que les algo-
rithmes itératifs, une diminution conséquente de la dose délivrée au patient en imagerie
TDM peut être réalisée.
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Chapitre 3 : Estimation de la variabilité inter-observateur de délinéation

3.1 Introduction

L’une des principales sources d’incertitudes lors de la planification de traitements
en radiothérapie concerne la définition des volumes cibles. En fonction de la locali-
sation, de la qualité d’image (bruit, contraste, épaisseur de coupe...), de l’expérience
et de l’appréciation du radiothérapeute, une incertitude existe quant aux limites du
volume cible macroscopique (GTV). Ainsi, la répétition de la délinéation d’un même
volume plusieurs fois par un même radiothérapeute aboutit à des contours différents,
de même que la délinéation d’un même volume par plusieurs radiothérapeutes. On
parle alors d’erreurs intra-observateurs et inter-observateurs (voir Figure 3.1). De
nombreuses études ont relevé d’importantes variations inter-observateurs dans le cas
de cancers pulmonaires [Hamilton et al. 1992, Senan et al. 1999, Caldwell et al. 2001,
Giraud et al. 2002, de Steene et al. 2002, Fox et al. 2005, Steenbakkers et al. 2006,
van Baardwijk et al. 2007, Kepka et al. 2007, Seki et al. 2007, Fitton et al. 2008,
Tyng et al. 2009, Vorwerk et al. 2009, Louie et al. 2010, van Dam et al. 2010,
Altorjai et al. 2012, Ge et al. 2012, Persson et al. 2012] ainsi que leur prédominance
par rapport aux variations intra-observateurs [Hamilton et al. 1992, Senan et al. 1999,
Louie et al. 2010, van Dam et al. 2010, Altorjai et al. 2012].

Figure 3.1 – Illustration de la variabilité inter-observateur de délinéation : lésion pulmonaire (GTV)
délinéée par 11 observateurs différents [Steenbakkers et al. 2006].

Différents aspects sont à prendre en considération lors de la délinéation afin de
limiter les erreurs [Steenbakkers et al. 2005]. Tout d’abord, l’utilisation d’une fenêtre
de visualisation des unités Hounsfield adaptée est indispensable. Pour la visualisation
des structures dans les poumons, il est recommandé d’utiliser un fenêtrage L/W 1 de -
600/1600 HU (Figure 3.2(a)) et +20/400 HU pour les parties médiastinales (Figure 3.2(b))
[Giraud et al. 2002]. Le niveau de zoom sur les structures à délinéer doit aussi être adapté
et l’utilisation de toutes les vues disponibles (transversale, coronale et sagittale) est recom-
mandée. De plus, le recours à un agent de contraste (iode) [Yang et al. 2008] peut aider à
distinguer la tumeur des vaisseaux sanguins et l’utilisation de modalités d’imagerie méta-
boliques telles que la TEP peut aider à distinguer les lésions des tissus sains et réduire les
variations inter-observateurs de délinéation [Caldwell et al. 2001, Ashamalla et al. 2005,

1. En anglais : level/window, correspond au centre et à la largeur en unités Hounsfield de la fenêtre de
visualisation
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Fox et al. 2005, Senan & De Ruysscher 2005, Steenbakkers et al. 2006, Grills et al. 2007,
Greco et al. 2007, van Baardwijk et al. 2007, Fitton et al. 2008, Devic et al. 2010,
Hanna et al. 2010b, Spratt et al. 2010, Morarji et al. 2012].

(a) (b)

Figure 3.2 – Illustration de l’importance du choix de la fenêtre de visualisation. (a) Visualisation des
structures pulmonaires avec un fenêtrage L/W de -600/1600 HU et (b) visualisation du médiastin avec un
fenêtrage de +20/400 HU. Le GTV apparait en rouge.

Malgré ces précautions, l’amélioration de la précision de la délivrance de la dose et
du positionnement quotidien du patient confère à ces erreurs une importance relative de
plus en plus grande. Les erreurs de délinéation doivent être quantifiées afin d’être prises
en compte par des marges de sécurité (voir paragraphe 5.1). Dans ce chapitre, nous allons
tout d’abord décrire différentes méthodes de quantification des variations de délinéation.
Une étude visant à quantifier selon une méthode originale les erreurs de délinéation et les
marges associées pour des tumeurs pulmonaires de stade précoce sera ensuite présentée en
évaluant l’apport de la TDM 4D.

3.1.1 Quantification des variations de délinéation

De nombreuses méthodes ont été développées afin de comparer des contours de manière
spatiale et quantitative. Une simple mesure des volumes délinéés, éventuellement associée
à la position du centre de masse, ne suffit pas à quantifier complètement les variations
de délinéation. Comme illustré dans la Figure 3.3, ce type de mesures ne permet pas de
prendre en compte des variations de forme du volume délinéé. Des méthodes visant à
mesurer l’accord spatial entre différents contours de manière plus robuste ont donc été
développées [Chalana & Kim 1997, Gerig et al. 2001, Zou et al. 2004b, Bouix et al. 2007,
Harris et al. 2009, Hanna et al. 2010a] et les principales sont décrites ci-dessous.

3.1.1.1 Les indices volumiques

La comparaison de différents contours par la mesure du volume commun délinéé et/ou
du volume englobant permet de prendre en compte des changements de volume, de position
et de forme. Comme indiqué sur la Figure 3.4, le volume commun est défini par le volume
de l’intersection des différents contours et le volume englobant correspond au volume de
l’union des contours.
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V1

V2
CM1

CM2

(a)

V1

V2

CM2
CM1

(b)

Figure 3.3 – Illustration des limites de la mesure volumique simple : changement de forme non pris en
compte. (a) Volumes (V1 et V2) et centres de masse (CM1 et CM2) différents, (b) Volumes et centres de
masse identiques.

A

B

A B

A B

Figure 3.4 – Illustration du volume commun délinéé (gris) défini comme le volume de l’intersection des
contours et du volume englobant (bleu) défini comme le volume de l’union des contours.

Deux indices largement utilisés peuvent être calculés pour quantifier l’accord entre
deux contours A et B. Ils évoluent entre 0 et 1, une valeur de 1 indiquant un accord
parfait. Nous noterons ici |. . . | la mesure d’un volume.

– Le coefficient Dice (CD) : Il est égal à deux fois le volume de l’intersection
des contours divisé par la somme des volumes [Dice 1945]. D’autres appellations
sont parfois trouvées dans la littérature, comme par exemple volume overlap index
[Louie et al. 2010].

CD =
2 |A ∩B|
|A|+ |B| (3.1)

– Le coefficient Jaccard (CJ) : Il correspond au volume de l’intersection des
contours divisé par le volume de l’union [Jaccard 1901] :

CJ =
|A ∩B|
|A ∪B| (3.2)

Une formulation équivalente a été donnée par [Tralins et al. 2002] :

CJ =
|A|+ |B|
|A ∪B| − 1 (3.3)
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La mesure du CD donne des valeurs plus élevées que le CJ (voir Tableau 3.1).

A

B

A

B

A

B

A

B

A

B

A

B

|A| 16 16 16 16 16 16
|B| 12 12 12 12 12 16
|A ∩B| 0 3 6 9 12 16
|A ∪B| 28 25 22 19 16 16

CJ 0 0,12 0,27 0,47 0,75 1
CD 0 0,21 0,43 0,64 0,86 1

Tableau 3.1 – Exemples de mesures du CJ et du CD entre deux contours A et B.

Le CD et le CJ sont définis seulement pour la comparaison de deux volumes.
Cependant, le CJ est souvent généralisé pour un nombre quelconque de contours
et la terminologie employée pour le définir est très variable. Ainsi l’on trouve :
concordance index [Giraud et al. 2002, Fox et al. 2005, van Baardwijk et al. 2007,
Persson et al. 2012], conformity index [Struikmans et al. 2005, Petersen et al. 2007,
Hurkmans et al. 2009, Altorjai et al. 2012], matching index [Ezhil et al. 2009], concor-
dance volume [Voroney et al. 2006], ratio of common to encompassing volume
[Rasch et al. 1999, Hurkmans et al. 2001, Steenbakkers et al. 2006, Vorwerk et al. 2009],
ou encore percent volume overlap [Landis et al. 2007, Li et al. 2009]. Concordance index
est l’appellation qui revient le plus souvent dans la littérature en ce qui concerne l’étude
des variations de délinéation des cancers pulmonaires. Nous utiliserons donc l’indice de
concordance (IC) pour désigner cet indice volumique.

Différentes manières de généraliser la mesure de l’IC ont été proposées
[Kouwenhoven et al. 2009]. La première consiste à calculer un IC commun pour
tous les contours (ICcommun) en considérant l’intersection et l’union de l’en-
semble des N contours Ci en même temps [Rasch et al. 1999, Hurkmans et al. 2001,
Giraud et al. 2002, Steenbakkers et al. 2006, Petersen et al. 2007, Hurkmans et al. 2009,
Vorwerk et al. 2009] :

ICcommun =
|C1 ∩ C2 ∩ · · · ∩ CN |
|C1 ∪ C2 ∪ · · · ∪ CN |

(3.4)

Une limitation de l’ICcommun est sa sensibilité au nombre de contours comparés. En
effet, au fur et à mesure qu’un contour est ajouté à la mesure, le volume de l’intersection
diminue et celui de l’union augmente. L’ICcommun diminue ainsi en conséquence, mais
n’augmentera jamais, même si le contour ajouté est en parfait accord avec un contour
existant (dans ce cas il reste stable). Ceci pose donc des problèmes lors de la comparaison
des résultats de différentes études [Kouwenhoven et al. 2009].

Pour pallier cette limitation, il est possible de calculer le CJ (ou le CD) pour
toutes les combinaisons de paires de contours et d’en faire la moyenne (ICpaires)
[Struikmans et al. 2005, Fox et al. 2005, Landis et al. 2007, van Baardwijk et al. 2007,
Li et al. 2009, Persson et al. 2012] ([Louie et al. 2010] pour le CDpaires) :
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ICpaires =
1

Nc

Nc∑

i=1

CJi (3.5)

avec Nc le nombre de combinaisons de paires de contours possibles : Nc =

N−1∑

i=1

i.

Enfin, le rapport entre la somme des intersections pour chaque combinaison de paires
et la somme des unions pour chaque combinaison de paires peut aussi être utilisé pour
généraliser le calcul de l’IC (ICgen) et s’affranchir de la sensibilité de l’ICcommun aux
nombre de contours comparés [Kouwenhoven et al. 2009, Altorjai et al. 2012] :

ICgen =

∑

paires (i,j)

|Ci ∩ Cj |
∑

paires (i,j)

|Ci ∪ Cj |
(3.6)

En pratique, l’ICpaires et l’ICgen donnent des valeurs proches mais dans des situations
où l’un des contours se trouve en grande partie à l’extérieur des autres, l’ICgen permet de
mieux rendre compte des variations inter-observateurs.

D’autres mesures ont été décrites dans la littérature. Parmi celles-ci, se trouvent
entre autres, le coefficient kappa [Cohen 1960, Zijdenbos et al. 1994, Viera & Garrett 2005,
Gwet 2008], l’indice de Williams [Williams 1976, Chalana & Kim 1997, Bouix et al. 2007],
la méthode STAPLE [Warfield et al. 2004], ou des méthodes inspirées de la théorie de l’in-
formation [Zou et al. 2004b]. Ces mesures ont été principalement développées pour l’éva-
luation de méthodes de segmentation 2.

3.1.1.2 Analyse des bords

Bien qu’ils reflètent l’influence des variations de délinéation sur la couverture dosimé-
trique, les indices volumiques ne permettent pas de quantifier les erreurs de délinéation en
unité de distance afin de pouvoir déterminer une marge de sécurité les prenant en compte.
De plus, pour une erreur de délinéation donnée, la valeur des indices volumiques dépend
de la taille des volumes délinéés [Zou et al. 2004a]. Pour pallier cela, il est nécessaire
d’analyser les bords des contours et de mesurer les variations locales de délinéation.
Différentes méthodes de mesure ont été répertoriées :

– Sur la base des travaux de [Remeijer et al. 1999], la méthode proposée par
[Deurloo et al. 2005] consiste à construire un contour médian à partir des contours
analysés, délimitant la zone comprise dans au moins 50 % des contours. La distance
entre chaque point de la surface du contour médian et la surface des autres contours
est ensuite quantifiée perpendiculairement à la surface du contour médian. Les
variations locales de délinéation suivent une distribution de probabilité quasi-
gaussienne. Une erreur locale de délinéation ep peut alors être calculée en chaque
point p du contour médian comme l’écart-type des distances aux différents contours :

2. Processus visant à extraire des structures d’une image de manière automatique ou manuelle (cas de
la délinéation).
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ep =

√√√√ 1

N − 1

N∑

C=1

(
dp,C − dp

)2 (3.7)

avec N le nombre de contours analysés, dp,C la distance au point p entre le contour
médian et le contour C et dp la distance moyenne au point p entre le contour médian
et les différents contours.

Enfin, l’erreur globale de délinéation est obtenue en calculant la moyenne quadratique
des erreurs locales :

Edel =

√√√√ 1

Q

Q∑

p=1

ep2 (3.8)

avec Edel l’erreur globale de délinéation et Q le nombre de points du contour médian.
L’erreur globale peut ensuite être intégrée au calcul des marges de sécurité (voir
paragraphes 5.1.1 et 5.1.2).

À l’origine développée pour l’analyse des contours de la prostate, cette mé-
thode a été adaptée pour des tumeurs pulmonaires, de forme plus complexe
[Steenbakkers et al. 2006]. Dans ce cas, lorsque aucun point de la surface du contour
analysé ne se trouve dans la direction perpendiculaire au contour médian ou à moins
de 2 cm, la distance au point le plus proche est considérée.

– Une seconde méthode proposée par [Li et al. 2009] consiste à calculer la distance
moyenne (ASD 3) entre deux contours (A et B) et le contour moyen. Pour cela, la
distance minimale de chaque points du contour A vers le contours B, min(da,B, ainsi
que la distance minimale de chaque point du contour B vers le contours A, min(db,A,
sont mesurées :

ASDA,B =

∑
a∈A min(da,B) +

∑
b∈B min(db,A)

NA +NB
(3.9)

avec NA et NB le nombre de points des contours A et B. Cette mesure est similaire
à celle décrite par [Chalana & Kim 1997].

Une variante a été proposée par [Speight et al. 2011]. De même que la méthode
proposée par [Li et al. 2009], elle consiste à calculer la distance minimale moyenne
entre les contours. Cependant, telle qu’elle est décrite, elle ne considère qu’un seul
sens pour la mesure en évaluant uniquement mina∈A da→B.

– Une troisième méthode consiste à effectuer des recalages déformables entre la surface
du contour englobant et celles des contours analysés [White et al. 2009]. Les dépla-
cements obtenus pour chaque point du contour englobant sont alors des mesures
locales de la distance entre le contour englobant et les contours analysés. Le cal-
cul des erreurs de délinéation peut ensuite être réalisé à l’aide des équations 3.7 et 3.8.

3. En anglais : average surface distance.
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– Une quatrième méthode a été décrite par [Persson 2011, Persson et al. 2012]. Elle
consiste à séparer la mesure des variations de délinéation dans la direction tête-pieds
(orthogonalement au plan de coupe) et dans les directions transverses (plan de
coupe).

Pour la direction tête-pieds, un point de référence est défini comme la position
moyenne des centres de masse des contours analysés. De chaque côté (tête et pieds),
la distance moyenne entre le point de référence et les coupes extrêmes des contours
est mesurée, définissant un plan de référence (plan moyen). Une erreur locale est
alors mesurée de chaque côté comme l’écart-type des distances entre les coupes
extrêmes des contours et le plan de référence (Équation 3.7).

Pour les directions transverses, la mesure est effectuée coupe par coupe. Un point de
référence est définit pour chaque coupe comme la position moyenne des centres de
masse des contours. Un contour moyen est construit pour chaque coupe en mesurant
selon différents angles la distance radiale moyenne entre le point de référence et les
contours analysées. Les erreurs locales sont ensuite quantifiées comme l’écart-type
des distances radiales entre les contours analysés et le contour moyen (Équation 3.7)
[Remeijer et al. 1999].

Deux erreurs globales sont alors calculées (voir Équation 3.8) séparément dans la
direction tête-pieds et dans les directions transverses. Elles peuvent être utilisées
pour le calcul de marges de sécurités anisotropes, prenant en compte, selon les
auteurs, l’influence d’une résolution différente dans les directions transverses et dans
la direction tête-pieds, due à l’épaisseur de coupe.

Enfin, la mesure de la distance de Hausdorff [Huttenlocher et al. 1993] est aussi une
méthode d’analyse des bords qui permet de comparer des contours. Elle renseigne sur la
distance maximale entre les contours analysés et a notamment été utilisée pour l’évalua-
tion d’algorithmes de segmentation [Chalana & Kim 1997, Gerig et al. 2001]. Entre deux
contours A et B elle est définie comme suit :

hA,B = max

[
max
a∈A

[min(da,B)] ,max
b∈B

[min(db,A)]

]
(3.10)

Cette mesure ne reflète cependant pas les variations sur toute la surface des contours.
La mesure de la distance entre des contours de manière radiale [Friedland & Adam 1989,
Detmer et al. 1990, Remeijer et al. 1999] n’est quant à elle pertinente que pour la
comparaison de contours de forme sphérique ou quasi-sphérique [Remeijer et al. 1999,
Deurloo et al. 2005, Persson et al. 2012].

3.2 Contribution

3.2.1 Introduction

Dans le cas du cancer du poumon, la délinéation de l’ITV peut être réalisée sur
différentes images grâce à la TDM 4D. En effet, comme illustré dans la Figure 3.5, l’ITV
peut être obtenu en faisant l’union des contours du GTV tracés sur les différentes phases.
Il peut être aussi être obtenu à partir d’une acquisition TDM 3D standard, restituant
le flou cinétique de la tumeur en mouvement. Enfin, l’excursion de la tumeur peut être
obtenue à partir de l’image MIP, restituant l’excursion de la tumeur sans flou (voir
paragraphe 2.1.3.2).
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Inspiration Expiration TDM 3D standard MIP

Figure 3.5 – Définition du volume cible interne à l’aide de différentes images : union des contours du
GTV tracé sur les différentes phases, acquisition TDM 3D standard ou image MIP.

Différentes études ont évalué les variations inter-observateurs de délinéation du volume
cible pour des tumeurs pulmonaires par la mesure d’indices volumiques [Giraud et al. 2002,
Fox et al. 2005, Steenbakkers et al. 2006, van Baardwijk et al. 2007, Vorwerk et al. 2009,
Louie et al. 2010, van Dam et al. 2010, Altorjai et al. 2012, Persson et al. 2012] ou par
l’analyse des bords [Steenbakkers et al. 2006, Fitton et al. 2008, Persson et al. 2012].
Deux d’entre elles se sont intéressées à la quantification des variations de délinéa-
tion avec l’utilisation de la TDM 4D [Louie et al. 2010, van Dam et al. 2010]. Dans
ces études, les auteurs ont analysé des indices volumiques associés à la délinéation
de l’ITV obtenu par l’union des contours du GTV tracés sur les différentes phases
ou par délinéation sur l’image MIP. Trois autres études se sont focalisées sur de
petites lésions périphériques traitées en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes 4

[van Dam et al. 2010, Altorjai et al. 2012, Persson et al. 2012]. Mais aucune d’entre elles
n’avait pour objectif de quantifier des erreurs de délinéation en unité de distance par une
analyse des bords, pour ce type de tumeurs, avec l’utilisation de la TDM 4D.

Dans la présente étude, la quantification d’indices volumiques ainsi que des erreurs de
délinéation par l’analyse des bords est proposée pour des tumeurs pulmonaires périphé-
riques de stade T1-T2N0M0 traitées en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes, dans le
cas de la délinéation de l’ITV selon les trois méthodes précédemment énoncées (MIP, 3D
floue et union des phases 0% et 50%) ainsi que pour des phases individuelles. Une partie
de cette étude a été présentée lors d’une conférence internationale [Bouilhol et al. 2010].

3.2.2 Matériel et méthodes

3.2.2.1 Patients et acquisitions TDM

Huit patients traités pour des cancers bronchiques périphériques non à petites cellules
de stade T1-T2N0M0 en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes ont été inclus dans
cette étude. Chaque patient a bénéficié d’une acquisition TDM 4D. Le scanner utilisé
était un Brillance Big Bore (Philips Medical Systems) utilisé en mode hélicoïdal avec une
période de rotation de 0,5 secondes et un pitch de 0,1. Dix phases respiratoires ont été
reconstruites, ainsi que l’image MIP et l’image 3D floue 5 (équivalente à une acquisition 3D
lente, voir paragraphe 2.1.2) avec une épaisseur de coupe de 3 mm et une taille de pixel de
1,17 mm dans le plan de coupe.

4. voir chapitre 4
5. Reconstruction sans tri des données
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3.2.2.2 Délinéation

Pour chaque acquisition, trois radiothérapeutes ont procédé à la délinéation de l’ITV
sur l’image MIP et sur l’image floue. Le GTV a aussi été délinéé sur les phases 0% et
50% et un ITV a pu être construit par l’union de ces deux contours. Pour des raisons de
temps de délinéation, seules les deux phases 0% (fin d’inpiration) et 50% (proche de la fin
d’expiration), ont été utilisées pour la construction de l’ITV. L’union de ces deux contours
seulement a été jugée acceptable et validée visuellement pour la formation de l’ITV. La
délinéation a été réalisée en utilisant l’information apportée par l’imagerie TEP (sans
fusion). Elle a abouti à la production de 32 contours par radiothérapeute soit 96 contours
au total et 72 ITV à analyser. La délinéation a été réalisée à l’aide du logiciel FOCAL
(CMS-Elekta) en utilisant systématiquement un fenêtrage pulmonaire pour la visualisation.

Un contour peut être représenté par son image binaire, contenant des voxels d’intensité
1 à l’intérieur de la zone délimitée et 0 à l’extérieur. Afin de procéder à l’analyse, chaque
contour a été converti en une image binaire correspondante en utilisant une taille de pixel
de 0,3 mm dans les directions transverses (voir Figure 3.6).

(a) (b)

Figure 3.6 – Illustration de contours binaires tracés par trois radiothérapeutes différents : (a) coupe
axiale et (b) coupe coronale.

3.2.2.3 Indices volumiques

L’accord entre les trois radiothérapeutes a été évalué dans un premier temps en
calculant le CDpaires, l’ICcommun, l’ICpaires et l’ICgen pour l’ITV obtenus par les trois
modalités décrites précédemment (MIP, 3D floue et union des phases 0% et 50%) ainsi
que pour les phases 0% et 50%. Ces indices volumiques ainsi que le volume des contours
ont été calculés à partir des images binaires.

3.2.2.4 Analyse des bords

Afin de quantifier les erreurs de délinéation inter-observateurs en unité de distance,
l’analyse des bords des contours a aussi été réalisée. Cette analyse doit permettre d’évaluer
les variations locales de délinéation en termes d’écart-type et ainsi pouvoir les intégrer
dans un calcul de marges.
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Les tumeurs traitée en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes ayant des bords rela-
tivement bien définis, les distances locales attendues sont petites, de l’ordre du millimètre.
La méthode décrite par [White et al. 2009] utilisant des recalages déformables présente
des imprécisions également de l’ordre du millimètre [Brock et al. 2005, Brock et al. 2008].
Cette méthode n’a donc pas été retenue.

Pour chaque comparaison, le nombre de contours analysés est de trois, un pour chaque
radiothérapeute, ce qui est faible. Bien que robuste aux aberrations, l’utilisation du
contour médian [Deurloo et al. 2005] est alors mal appropriée (voir Figure 3.7) et c’est
pour cela que le contour moyen a été choisi [Rohlfing & Maurer 2005]. D’autres méthodes
de combinaison de contours visant à estimer les limites réelles de la structure délinée
existent [Warfield et al. 2004]. Elles sont cependant relativement complexes à mettre en
œuvre au regard des besoins de l’étude. En effet, l’objectif n’est pas ici de trouver les
limites réelles de la structure, mais seulement de mesurer les variations entres les contours
en termes d’écart-type.

(a) (b)

Figure 3.7 – Illustration de la différence entre (a) un contour médian et (b) un contour moyen. Avec
seulement trois contours, le contour médian présente d’importantes différences de forme par rapport au
contour moyen. La mesure des variations locales de délinéation peut alors être erronée.

Les méthodes proposées par [Li et al. 2009] et [Speight et al. 2011] n’utilisent
pas la construction explicite du contour moyen. De plus, de même que celle de
[Chalana & Kim 1997], elles ne décrivent pas comment des erreurs locales peuvent être
mesurées en terme d’écart-type des variations de délinéation pour les intégrer dans un
calcul de marges de la même façon que la méthode décrite par [Deurloo et al. 2005]. La
méthode de [Speight et al. 2011] ne permet pas non plus de prendre en compte d’éven-
tuelles différences de forme des contours analysés et, de même que celle de [Li et al. 2009],
d’importants décalages des contours sont mal pris en compte (voir Figure 3.8).

La méthode proposée par [Persson et al. 2012] présente quant à elle l’avantage de sé-
parer la mesure des erreurs de délinéation dans les directions transverses (mesures coupe
par coupe, en deux dimensions) et dans la direction tête-pieds (mesures unidimension-
nelles) pour la définition des marges de sécurité anisotropes. Cependant, les variations de
délinéation dans les différentes directions ne sont pas indépendantes.
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A

B a

A
B

b

a

Figure 3.8 – Méthodes de calcul de la distance moyenne entre deux contours A et B proposées
par [Li et al. 2009] et [Speight et al. 2011]. (À gauche) Illustration de la limitation de la méthode de
[Speight et al. 2011] qui ne permet pas de prendre en compte des différences de forme entre les contours. (À
droite) Illustration de la limitation des deux méthodes lors d’importants décalages des contours analysés.
Les flèches en traits pointillés représentent les distances qui devraient être mesurées et les flèches en traits
pleins les distances réellement mesurées.

Tout d’abord, bien que la délinéation soit réalisée coupe par coupe, l’utilisation de
toutes les vues disponibles (transversale, coronale et sagittale), conformément aux recom-
mandations citées au paragraphe 3.1, établit une dépendance spatiale de la position du
contour entre les coupes.

Par ailleurs, la mesure des variations de délinéation dans la direction tête-pieds ne
considère que les variations de position des coupes extrêmes. Or, en fonction de la forme
du volume délinéé, l’ajout de marges de sécurité dans la direction tête-pieds n’est pas
seulement réalisé sur les coupes extrêmes, mais aussi au niveau des coupes intermédiaires.
Ainsi, les marges appliquées dans la direction tête-pieds conduisent intrinsèquement à
l’application de marges dans les autres directions au niveau des coupes intermédiaires.
De plus, la mesure unidimensionnelle des variations de délinéation dans la direction tête-
pieds ne prend pas en compte les positions et les tailles relatives des coupes extrêmes des
différents contours analysés. En effet, une différence d’une coupe entre deux contours n’a
pas le même impact si la coupe est de grandes dimensions par rapport aux autres coupes
ou si elle concerne seulement quelques voxels.

D’autre part, la mesure des variations dans les directions transverses de manière
indépendante, coupe par coupe, peut conduire à des erreurs correspondant à des marges
importantes, mais qui pourraient également être compensées par des marges plus
faibles dans la direction tête-pieds. Enfin, comme souligné par les auteurs ainsi que
par [Remeijer et al. 1999] et [Deurloo et al. 2005], la méthode de mesure des variations
dans les directions transverses (de manière radiale) ne convient que pour des formes
quasi-sphériques (ou quasi-cylindriques).

L’étude présentée ici utilise donc la construction explicite d’un contour moyen 3D, en
chaque point duquel des erreurs locales de délinéation sont mesurées en trois dimensions.
Une méthode originale est proposées pour la mesure des erreurs locales.
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Construction du contour moyen

La méthode de construction du contour moyen utilisée ici a été décrite par
[Rohlfing & Maurer 2005]. Elle repose sur le calcul d’une carte de distance signée pour
chaque contour analysé à partir de son image binaire [Maurer et al. 2003]. La carte de dis-
tance signée représente la distance euclidienne au contour pour chaque voxel de l’image, les
valeurs nulles étant situées sur le contour, les valeurs positives à l’extérieur et les valeurs
négatives à l’intérieur (voir Figure 3.9). L’image binaire du contour moyen est ensuite ob-
tenue en calculant la moyenne des cartes de distance de chaque contour puis en effectuant
un seuillage à 0 :

Cmoy(x, y, z) =





1 si
1

N

N∑

i=1

Di(x, y, z) ≤ 0

0 sinon
(3.11)

avec Cmoy(x, y, z) l’image binaire du contour moyen, Di(x, y, z) les cartes de distance des
différents contours et N le nombre de contours.

Figure 3.9 – Représentation d’une carte de distance signée obtenue à partir de l’image binaire d’un
contour. Les valeurs nulles se situent sur le contour, les valeurs positives à l’extérieur et les valeurs négatives
à l’intérieur.

La résolution des images binaires conditionne à la fois la précision du contour moyen
obtenu et la distance minimale mesurable entre le contour moyen et les différents contours
analysés. Or, les distances locales attendues sont petites. Ainsi, afin d’obtenir un contour
moyen correct et pouvoir mesurer de petites distances, les images binaires doivent être
préalablement sur-échantillonnées dans la direction tête-pieds étant donné que l’épaisseur
de coupe initiale est de 3 mm. La taille des voxels de 0,3 mm dans les directions transverses
a été jugée suffisante. Ainsi, dans notre cas, cette étape a été réalisée en passant d’une
taille de voxel de 0,3 × 0,3 × 3 mm3 à une taille de 0,3 × 0,3 × 0,3 mm3.

Mesure des variations locales de délinéation

La mesure des variations locales de délinéation proposée par [Deurloo et al. 2005]
présente certaines limites. Dans le cas de la délinéation de la prostate et des vésicules
séminales, localisation pour laquelle cette méthode a été initialement développée, ce
type de mesure est bien adaptée étant donné la régularité des contours. En revanche, les
contours de lésions pulmonaires sont potentiellement très irréguliers. La mesure des varia-
tions de délinéation perpendiculairement au contour de référence (contour médian pour
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[Deurloo et al. 2005] et contour moyen dans la présente étude) implique donc la définition
d’une distance arbitraire (2 cm selon [Steenbakkers et al. 2006] et [Fitton et al. 2008]) au
delà de laquelle la mesure ne se fait plus perpendiculairement mais la distance au point le
plus proche est considérée. Les distances mesurées peuvent alors être surestimées en deçà
de cette limite arbitraire ou sous-estimées au delà dans le cas d’importantes différences de
forme entre le contour de référence et l’un des contours analysés (voir Figure 3.10). Ceci
peut se produire par exemple lorsqu’un radiothérapeute choisit d’inclure dans son contour
(ou d’exclure) des zones qu’il considère comme des ramifications de la lésions alors que les
autres radiothérapeutes ont choisi de les exclure (ou de les inclure).

La méthode de mesure des variations locales de délinéation développée pour cette
étude consiste à effectuer des mesures de la distance locale de Hausdorff entre un point
et une surface (PSLHD) 6. Pour chaque point p du contour moyen (c’est-à-dire chaque
voxel situé à la surface du contour moyen), la distance à chacun des contours analysés C
(c’est-à-dire la distance aux voxels situés à la surface des contours analysés) est mesurée
comme la valeur maximale entre :

– la distance minimale du point p au contour C,
– et la distance maximale entre le point p et les points du contour C pour lesquels le

point p est le point le plus proche sur le contour de référence,

soit :
PSLHDp,C = max [min(dp→C),max [min(dC→p)]] (3.12)

Cref

C p

2 cm

2 cm

p

Cref

C

Figure 3.10 – Méthode de mesure de la distance entre un point p du contour de référence Cref et le
contours analysé C, perpendiculairement au contour de référence. Illustration (à gauche) de la surestimation
et (à droite) de la sous-estimation possibles dues à d’importantes différences de forme entre le contour de
référence et le contour analysé.

Lorsque le vecteur qui représente la distance du contour moyen vers le contour analysé
est dirigé vers l’extérieur du contour moyen, la mesure est positive. Elle est négative
lorsque ce vecteur est dirigé vers l’intérieur. Les erreurs locales et l’erreur globale de
délinéation sont ensuite calculées selon la méthode décrite par [Deurloo et al. 2005] avec
les équations 3.7 et 3.8.

6. En anglais : point-to-surface local Hausdorff distance
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Comme le montre la Figure 3.11, cette mesure permet de pendre en compte d’éven-
tuelles importantes différences de forme entre le contour moyen et le contour analysé.

Cref

C p

Cref

C p

Figure 3.11 – Méthode de mesure de la PSLHD entre un point p du contour de référence Cref et le
contours analysé C permettant de prendre en compte d’éventuelles importantes différences de forme entre
le contour moyen et le contour analysé.

Les deux exemples simulés suivants (Figure 3.12 et Figure 3.13) illustrent quan-
titativement les différences obtenues entre la mesure des variations de délinéation
perpendiculairement au contour de référence et la mesure de la PSLHD lorsque la distance
limite arbitraire pour la mesure perpendiculaire n’est pas adaptée.

5 mm

(a) (b)

Figure 3.12 – Mesure (flèches bleues et rouges) des variations de délinéation entre (en jaune) un
contour de référence et (en blanc) un contour obtenu en ajoutant une marge isotrope de 5 mm autour du
contour de référence. (a) La mesure dans la direction perpendiculaire au contour de référence surestime les
variations de délinéations (flèches rouges) en certains endroits si la limite arbitraire est trop grande (2 cm) :
distance moyenne mesurée = 5,4 mm. (b) La mesure de la PSLHD restitue correctement les variations de
délinéation : distance moyenne mesurée = 5,0 mm.
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20 mm

(a) (b)

Figure 3.13 – Mesure (flèches bleues et rouges) des variations de délinéation entre (en jaune) un contour
de référence et (en blanc) un contour obtenu en ajoutant une marge isotrope de 20 mm autour du contour
de référence ainsi qu’une variation locale de forme. (a) La mesure dans la direction perpendiculaire au
contour de référence sous-estime les variations de délinéations (flèches rouges) en certains endroits si la
limite arbitraire est trop petite (2 cm) : distance moyenne mesurée = 20,6 mm. (b) La mesure de la PSLHD
permet de mieux prendre en compte les différences de forme : distance moyenne mesurée = 22,7 mm.

Calcul des marges de sécurité

Il est possible d’intégrer l’erreur globale mesurée dans le calcul d’une marge de sécurité
M définissant le PTV à l’aide du formalisme proposé par [van Herk et al. 2000] :

M = 2, 5Σ + β
√
σ2 + σ2

p − βσp (3.13)

où σp décrit la largeur de la pénombre modélisée par une gaussienne cumulative, α et β
les facteurs multiplicatifs des erreurs systématiques et aléatoires, Σ et σ les écart-types
combinés des erreurs systématiques et aléatoires.

Les erreurs de délinéation étant introduites lors de la planification du traitement, elles
apparaissent de manière identique à chaque séance de traitement, ce sont des erreurs
purement systématiques. Les erreurs prises en compte pour le calcul de Σ et σ sont donc :
les erreurs de délinéation (purement systématiques), les erreurs de repositionnement
avant chaque séance (systématiques et aléatoires), ainsi que les erreurs introduites par
les variations de position au cours d’une même séance de traitement (systématiques et
aléatoires). Ces dernières sont liées à la fois au mouvement périodique de la tumeur dû
à la respiration, aux variations de la position du patient (structures osseuses), et aux
variations de position de la tumeur par rapport aux structures osseuses.

Dans le cas d’une stratégie de traitement ITV, les erreurs liées au mouvement périodique
de la tumeur sont prises en compte lors de la définition du volume cible et ne doivent donc
pas être incorporées dans le calcul des marges de sécurité pour passer de l’ITV au PTV.
En revanche, pour une stratégie de traitement sur la position moyenne temporelle de la
tumeur (stratégie mid-position, voir chapitre 5 paragraphe 5.1.3), elles sont intégrées au
calcul des marges pour passer du CTV au PTV comme erreurs aléatoires. La méthodologie
de calcul des marges est détaillée dans le chapitre 5.
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3.2.3 Résultats

3.2.3.1 Indices volumiques

Le Tableau 3.2 regroupe les valeurs de CDpaires, ICcommun, ICpaires et ICgen mesurées
pour chaque méthode de délinéation de l’ITV et pour la délinéation du GTV sur les phases
0 % et 50 %. En moyenne, les indices volumiques obtenus pour les trois méthodes sont
équivalents. L’analyse statistique n’a pas permis pas de dégager de différences significatives
entre les différentes méthodes. Cependant, comme illustré sur la Figure 3.14, les indices vo-
lumiques associés à la délinéation sur l’image MIP présentent une variabilité inter-patient
plus faible. Des indices équivalents ont été mesurés pour la délinéation de l’ITV et du GTV.

CDpaires ICpaires ICgen ICcommun

µ σ µ σ µ σ µ σ

GTV Phase 0 % 0,83 0,06 0,71 0,08 0,71 0,08 0,59 0,10
Phase 50 % 0,83 0,07 0,71 0,09 0,71 0,09 0,60 0,11

ITV 3D (flou) 0,83 0,06 0,71 0,09 0,71 0,09 0,60 0,10
MIP 0,85 0,03 0,74 0,04 0,74 0,04 0,63 0,06
Union 0/50 0,84 0,05 0,72 0,07 0,72 0,07 0,62 0,09

p 0,667 0,700 0,623 0,632

Tableau 3.2 – CDpaires, ICcommun, ICpaires et ICgen mesurés pour l’ensemble des patients, pour les
trois méthodes de délinéation de l’ITV et pour la délinéation du GTV sur les phases 0 % et 50 %. µ
= valeur moyenne, σ = écart-type, p = p-valeurs entre les différentes méthodes issues de l’analyse des
variances (ANOVA).
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Figure 3.14 – Indice de concordance généralisé (ICgen) mesuré pour chaque patient et chaque méthode
de délinéation et indice moyen.

Le volume de l’ITV obtenu selon les trois méthodes de délinéation (3D (flou), MIP
ou Union 0/50) est représenté dans la Figure 3.15. Une grande disparité des volumes
délinéés peut être observée en fonction des patients (de 1 à 20 cm3 environ). L’ITV issu de
l’union des contours tracés sur les phases 0 % et 50 % étant considéré comme référence, la
Figure 3.16 compare les volumes mesurés relativement à ce volume. Les résultats mettent
en évidence une sous-estimation significative (p < 0,001, ANOVA) du volume de l’ITV
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obtenu à partir de l’image 3D floue par rapport à celui issue de la délinéation sur l’image
MIP (moyenne -17 %, écart-type 13 %) ou par l’union des phases 0/50 % (moyenne -21
%, écart-type 7 %). Aucune différence significative n’a pu être mise en évidence entre
les volumes obtenus avec l’image MIP et par l’union des phases 0/50 %. Cependant, un
volume relatif moyen plus faible a été obtenu avec l’image MIP (-4 %, écart-type 11 %).
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Figure 3.15 – Volume de l’ITV mesuré pour chaque patient et chaque méthode de délinéation. Pour
chaque patient, les valeurs représentées correspondent aux volumes moyens parmi les trois radiothérapeutes
et les barres d’erreurs représentent l’écart-type. Les valeurs moyennes de la dernière colonne (et les barres
d’erreurs) représentent la moyenne (et l’écart-type) parmi tous les patients.
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Figure 3.16 – Volume de l’ITV mesuré relativement au volume obtenu par l’union phases 0 % et 50
% pour chaque patient et chaque méthode de délinéation. Pour chaque patient, les valeurs représentées
correspondent aux volumes moyens parmi les trois radiothérapeutes et les barres d’erreurs représentent
l’écart-type. Les valeurs moyennes de la dernière colonne (et les barres d’erreurs) représentent la moyenne
(et l’écart-type) parmi tous les patients.
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3.2.3.2 Analyse des bords

Le calcul des erreurs de délinéation comme l’écart-type des variations locales de
délinéation suppose une distribution gaussienne de ces variations. Cette hypothèse a
été vérifiée par [Deurloo et al. 2005] pour la mesure dans la direction perpendiculaire
au contour médian dans le cas de la délinéation de la prostate. Comme illustré dans la
Figure 3.17, cette hypothèse est aussi vérifiée pour la mesure de la PSLHD dans le cas de
lésions pulmonaires (Test de normalité de Lilliefors : p < 0.001).
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Figure 3.17 – Distribution des variations locales de délinéation. (En noir) Histogramme des mesures de
la PSLHD, exemple pour le patient 6. (En rouge) Distribution gaussienne obtenue avec les caractéristiques
statistiques (moyenne, écart-type) des distances mesurées.

Le Tableau 3.3 et la Figure 3.18 présentent les erreurs de délinéation en termes d’écart-
type des variations locales mesurées à partir des contours moyens selon les équations 3.12,
3.7 et 3.8. Les erreurs de délinéation mesurées sont équivalentes en moyenne quel que soit
le volume (GTV ou ITV) ou la méthode de délinéation (3D (flou), MIP ou Union 0/50)
et avoisinent 0,8 mm (1 écart-type). Une variabilité inter-patient plus faible a pu être
observée pour la délinéation par l’union des phases 0% et 50%.

Distance moyenne Edel
(mm) (mm)

GTV Phase 0% 0,08 0,74
Phase 50% 0,08 0,70

ITV 3D (flou) 0,09 0,77
MIP 0,08 0,74
Union 0/50 0,08 0,72

p - 0,878

Tableau 3.3 – Erreurs de délinéation mesurées pour chaque patient, pour chaque méthode de délinéation
de l’ITV et pour la délinéation du GTV sur les phases 0 % et 50 % en termes d’écart-type des variations de
délinéation Edel (voir paragraphe 3.1.1.2). Sont aussi reportées les distances moyennes entre les contours et
le contour moyen. p = p-valeurs entre les différentes méthodes issues de l’analyse des variances (ANOVA).
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Figure 3.18 – Erreurs de délinéation mesurées pour chaque patient, pour chaque méthode de délinéation
de l’ITV et pour la délinéation du GTV sur les phases 0 % et 50 % en termes d’écart-type des variation de
délinéation Edel (voir paragraphe 3.1.1.2). Sont aussi reportées les moyennes quadratiques (Moy Q) parmi
tous les patients.

Calcul des marges de sécurité

Pour les traitements en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes, le patient est repo-
sitionné à chaque séance à l’aide d’acquisitions tomographe à géométrie conique (CBCT)
3D (voir chapitre 4). La dose est prescrite sur l’isodose 80%, ce qui correspond à β =
0,84 dans l’Équation 3.13 et σp = 6,4 mm dans le poumon [Sonke et al. 2009]. Le calcul
des marges a été réalisé pour une stratégie de traitement ITV ainsi que pour une stratégie
mid-position en considérant par exemple un mouvement tumoral d’amplitude 0,9 mm, 11,8
mm et 3,1 mm dans les directions droite-gauche, tête-pieds et antéro-postérieure pour des
tumeurs situées dans un lobe inférieur, et un mouvement d’amplitude 1,7 mm, 2,7 mm et
2,2 mm dans les directions droite-gauche, tête-pieds et antéro-postérieure pour des tumeurs
situées dans un lobe supérieur ou médian. Ces valeurs sont issues des données de l’étude
présentée dans le chapitre 4. Les erreurs de délinéation considérées sont celles mesurées
dans cette étude et les autres erreurs sont tirées de la littérature. Le Tableau 3.4 détaille
les composantes systématiques (Σ) et aléatoires (σ) des différentes erreurs en fonction la
direction ainsi que les marges correspondantes.

3.2.4 Discussion

Pour chaque type d’image utilisée pour la délinéation de l’ITV, les variations inter-
observateurs de délinéation ont été évaluées en termes d’indices volumiques (CDpaires,
ICcommun, ICpaires et ICgen) et d’erreurs de délinéation en unité de distance. Le Ta-
bleau 3.5 résume les résultats des principales études ayant quantifié les variations inter-
observateurs de délinéation dans le cas du cancer pulmonaire en termes d’indices et/ou
d’erreurs de délinéation en unités de distance.

3.2.4.1 Indices volumiques

L’équivalence relevée entre les trois méthodes de délinéation en terme d’indices volu-
miques doit être mise en rapport avec la capacité de chaque méthode à restituer l’excursion
de la lésion. En effet, un bon accord entre les radiothérapeutes ne signifie pas que les
volumes délinéés correspondent au volume réel. En accord avec [Bradley et al. 2006],
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DG (mm) TP (mm) AP (mm)

Σ σ Σ σ Σ σ

Délinéation(1) 0,8 - 0,8 - 0,8 -
Positionnement(2) 1,2 1,5 1,6 1,7 1,4 1,8
Mouvement respiratoire(3) - 0,36×A - 0,36×A - 0,36×A
Marges ITV(4) 3,8 4,7 4,3
Marges mid-position(5) :
- Lobe inférieur 3,8 5,8 4,4
- Lobe supérieur/median 3,8 4,8 4,3

Tableau 3.4 – Marges de sécurité calculées à partir du formalisme proposé par [van Herk et al. 2000,
van Herk et al. 2003] avec les erreurs mesurées (1) dans cette étude et tirées de la littérature. (2) Incertitudes
liées à la fois aux erreurs résiduelles de repositionnement quotidien (erreurs inter-séances), ainsi qu’aux
variations intra-séances de la position du patient et de la position de la tumeur par rapport aux structures
osseuses (baseline shift) [Guckenberger et al. 2009]. (3) Stratégie mid-position uniquement. (4) Marges ne
prenant pas en compte le mouvement respiratoire car son amplitude est ajoutée lors de la définition
de l’ITV. (5) Marges calculées avec par exemple A = 0,9/11,8/3,1 mm (DG/TP/AP) pour des tumeurs
situées dans un lobe inférieur et A = 1,7/2,7/2,2 mm (DG/TP/AP) pour des tumeurs situées dans un
lobe supérieur ou médian. Abréviations : DG = direction droite-gauche, TP = direction tête-pieds, AP
= direction antéro-postérieure, A = amplitude crête-à-crête du mouvement tumoral dans la direction
consédérée.

une sous-estimation significative du volume de l’ITV obtenu à partir de l’image 3D
floue a été mise en évidence par rapport au volume obtenu sur l’image MIP. De plus,
selon [Nakamura et al. 2008], la sous-estimation du volume de l’ITV obtenu à partir de
l’image 3D floue par rapport à l’union des phases de d’acquisition 4D atteint en moyenne
25 %, ce qui est comparable aux 21 % relevés dans cette étude. Cette sous-estimation
est due à la difficulté pour les radiothérapeutes de délimiter la zone de flou cinétique
correspondant à l’excursion de la lésion, composée de pixels de faible intensité. Cette zone
est particulièrement importante dans la direction principale du mouvement, généralement
la direction tête-pied [Seppenwoolde et al. 2002]. De plus, le volume relatif moyen plus
faible obtenu avec l’image MIP par rapport à l’union des phases 0/50 % fait ressortir
les limitations de l’image MIP évoquées dans le chapitre 2 (paragraphe 2.1.3.2). En
effet, comme observé dans la littérature [Underberg et al. 2005, Bradley et al. 2006,
Pan et al. 2007, Rietzel et al. 2008, Ezhil et al. 2009, Mancosu et al. 2010], l’ITV défini
sur l’image MIP tend à être sous-estimé lorsque des structures de densités proches ou
supérieures se situent à proximité de la lésion en mouvement. Cet effet reste limité pour les
patients de cette étude car les tumeurs analysées étaient situées loin de grosses structures
denses comme le diaphragme mais la présence de vaisseaux sanguins, de ramifications de
l’arbre bronchique ou d’atélectasie autour de la lésion reste possible.

En raison de la sensibilité de l’ICcommun au nombre de contours analysés, il est difficile
d’établir une comparaison avec les résultats obtenus par [Giraud et al. 2002] (17 observa-
teurs), [Steenbakkers et al. 2006] (11 observateurs), [Vorwerk et al. 2009] (18 observateurs)
et [Persson et al. 2012] (6 observateurs). En effet, il est très probable que les différences
observées avec la présente étude soient due à la comparaison d’un grands nombres
d’observateurs par la mesure de l’ICcommun. Comme relevé par [Altorjai et al. 2012] et
[Persson et al. 2012], un rapport de 2 peut exister entre l’ICcommun et l’ICgen (l’ICpaires)
avec 8 (6) observateurs, ce qui explique les valeurs plus élevées d’ICcommun mesurées
dans notre étude. Par ailleurs, pour la délinéation de petites tumeurs périphériques, des
résultats similaires à ceux présentés par [van Dam et al. 2010], [Altorjai et al. 2012] et
[Persson et al. 2012] ont été obtenus en termes de CDpaires, d’ICgen et d’ICpaires. Malgré
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les différences de stades et de localisations, un bon accord a aussi pu être relevé entre les
résultats présentés ici et ceux présentés par [Fox et al. 2005] et [van Baardwijk et al. 2007].
[Louie et al. 2010] ont obtenu un CDpaires moyen inférieur à celui mesuré dans l’étude
pour la délinéation du GTV sur la phase 50 % de l’acquisition TDM 4D alors que
leurs mesures pour la délinéation de l’ITV par l’union des phases sont comparables à
celles présentées ici. Cependant, le CDpaires moyen donné par [Louie et al. 2010] pour
la délinéation du GTV sur la phase 50 % semble erroné. En effet, au vu du détail des
mesures présentées dans la Figure 1 de cet article, les résultats sont incomplets pour deux
patients et semblent avoir été pris en compte comme des valeurs nulles dans le calcul de la
moyenne. En excluant ces valeurs du calcul, une valeur de CDpaires proche de 0,7 aurait
été obtenue au lieu de 0,515, ce qui est en meilleur accord avec les résultats obtenus dans
l’étude présentée ici.

3.2.4.2 Analyse des bords

Les observations corroborent celles faites lors de la mesure des indices volumiques.
En effet, des erreurs moyennes équivalentes ont été mesurées pour les trois méthodes
de délinéation (image 3D floue, image MIP et union des phases 0/50 %), des erreurs
importantes correspondent à des indices volumiques faibles. La variabilité inter-patients
diffère cependant de celle des indices volumiques. Ceci est dû au fait que l’influence
d’une erreur de délinéation donnée sur les indices volumiques varie en fonction de la
taille des volumes délinéés. Par exemple, une erreur de 1 mm dégrade d’avantage le CD
ou l’IC de coutours de 1 cm3 que de contours de 20 cm3. Par exemple, le patient 6
présente d’importantes différences entre les trois méthodes de délinéation de l’ITV en
termes d’erreurs de délinéation alors qu’elles sont faibles pour l’ICgen. Ceci est dû à un
volume délinéé relativement grand : 19,2 cm3. Par contre, pour le patient 2, les différences
observées pour les erreurs de délinéation se retrouvent avec les indices volumiques en
raison d’un petit volume de l’ITV : 1,3 cm3. Le bon accord entre les indices volumiques
de cette étude et ceux mesurés par [Fox et al. 2005], [van Baardwijk et al. 2007] et
[Louie et al. 2010] est donc à mettre en balance avec la taille des volumes délinéés.
Ces trois études se sont intéressées à des tumeurs de stades variables (I-IIIB), et donc
de taille probablement plus grande que celles dans l’étude présentée ici (stade I). En
comparaison avec les observations de [Steenbakkers et al. 2006] ([Fitton et al. 2008]) et
[Persson et al. 2012] (voir Tableau 3.5), les erreurs de délinéation de tumeurs de stades
et de localisations variables sont plus grandes que les erreurs associées à la délinéation
de petites tumeurs périphériques de stades précoces traitées en conditions stéréotaxiques
extra-crâniennes telles que celles présentées dans notre étude. Ces observations traduisent
de plus grandes incertitudes dans la délinéation de cancers pulmonaires avec une atteinte
médiastinale et dans la délinéation de cancers de stades avancés, souvent accompagnés
d’envahissements ganglionnaires, en raison d’un plus faible contraste. En effet, comme
relevé par [Steenbakkers et al. 2006] et [Fitton et al. 2008], d’importantes variations ont
été relevées en fonction de la localisation dans le thorax. Il apparait donc nécessaire de
différencier les erreurs de délinéation en fonction de la localisation pour la définition des
marges de sécurité.

Que ce soit pour la délinéation du GTV sur des phases individuelles ou pour la déli-
néation de l’ITV, nous avons mesuré des erreurs de délinéation avoisinant 0,8 mm (1 écart-
type). Les distances moyennes (signées) mesurées sont proches de 0 (voir Tableau 3.3).
Ceci donne une indication sur la validité de la méthode de construction du contour moyen
proposée ici.
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Les erreurs mesurées de 0,8 mm sont proches de l’hypothèse faite par
[Guckenberger et al. 2009] qui avaient considéré des erreurs de délinéation de 1 mm.
En revanche, elles sont inférieures à l’hypothèse faite par [Sonke et al. 2009] qui avaient
donné une valeur de 2 mm (1 écart-type). Cela peut être expliqué par les faibles nombres
d’observateurs et de patients ayant pris part à l’étude présentée ici. Cette différence peut
aussi être due en partie à la méthode utilisée. En effet, dans notre cas, la mesure des
variations de délinéation perpendiculairement au contour moyen aboutit à des erreurs de
1,0 mm (1 écart-type). Cette différence (par rapport à 0,8 mm) est essentiellement due à
la limitation présentée dans les figures 3.10, à gauche, et 3.12(a). De plus, l’utilisation du
contour médian au lieu du contour moyen aboutit à des erreurs de 0,9 mm avec la mesure
de la PSLHD et des erreurs proches de 1,2 mm si les variations de délinéations sont
mesurées perpendiculairement [Deurloo et al. 2005]. Ces légères surestimations résultent
de la différence de forme entre le contour moyen et le contour médian (importante avec
seulement trois contours).

Les erreurs mesurées sont également inférieures à celles rapportées par
[Persson et al. 2012] (2,6 mm dans la direction tête-pieds et 1,5 mm dans les direc-
tions transverses). Comme mentionné au paragraphe 3.2.2.4, cette différence peut être due
à la mesure des erreurs dans la direction tête-pieds et dans les directions transverses de
manière séparée. Lorsque la mesure n’est pas réalisée en trois dimensions mais restreinte à
une ou deux dimensions, des erreurs importantes peuvent être mesurées dans une direction,
alors qu’elles seraient potentiellement plus faibles dans d’autres directions. La mesure
des variations de délinéation dans les directions transverses de manière radiale peut aussi
conduire à une surestimation dans le cas de formes non-sphériques ou non-cylindriques.

L’équivalence des erreurs moyennes relevée dans la présente étude pour la délinéation
de l’ITV selon les différentes méthodes peut être expliquée par le fait que la majorité
des patients de l’étude présentaient un mouvement tumoral de faible amplitude (< 5
mm), soit en raison de l’utilisation d’une compression abdominale, soit en raison d’une
localisation dans un lobe supérieur (voir chapitre 4). Par contre, si l’on considère le patient
2, dont l’amplitude du mouvement tumoral est la plus grande (13,4 mm), des variations
inter-observateurs plus importantes ont été mesurées pour la délinéation sur l’image 3D
floue. Cet aspect peut donc aussi être à l’origine de la différence des résultats par rapport
à la littérature. La Figure 3.19 illustre, pour ce patient, la dégradation de la définition des
bords de la tumeur sur l’image 3D floue en raison d’un mouvement de grande amplitude.
En ce qui concerne la délinéation sur l’image MIP les erreurs de délinéation dépendent
aussi de "l’environnement" de la tumeur (présence de vaisseaux sanguins, de ramifications
de l’arbre bronchique ou d’atélectasie). Tout cela explique donc pourquoi la variabilité
inter-patients des erreurs de délinéation est plus faible pour l’union des phases 0/50 %.
En effet, la délinéation par l’union des phases 0/50 % est moins soumise aux effets du
mouvement et de l’environnement de la tumeur (dépendants du patient) que la délinéation
sur l’image 3D floue ou l’image MIP.

Les erreurs mesurées par [Persson et al. 2012] dans chaque direction sont difficilement
comparables en raison de l’utilisation de méthodes différentes : mesures en deux dimensions
dans les directions transverses et mesures unidimensionnelles dans la direction tête-pieds.
De plus, selon l’hypothèse faite par [Persson et al. 2012], la résolution anisotrope des
images scanner conduit à des variations inter-observateurs de délinéation plus importantes
dans la direction tête-pieds que dans les directions transverses. Cependant, dans le cas de
tumeurs pulmonaires, la différence des variations de délinéation dans la direction tête-pieds
par rapport aux directions transverses ne dépend pas uniquement de l’épaisseur de coupe
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Figure 3.19 – Illustration de la dégradation de la définition des bords de la tumeur sur l’image 3D
standard (floue) en raison d’un mouvement de grande amplitude : exemple du patient 2.

mais aussi des incertitudes liées à la mobilité du volume cible. En effet, le flou cinétique
induit par le mouvement dans les images TDM 3D classiques apparait préférentiellement
dans la direction tête-pieds, direction principale du mouvement [Seppenwoolde et al. 2002].

L’influence de l’épaisseur de coupe sur les erreurs inter-observateurs de délinéation
est donc difficile à isoler. Cependant, différents éléments sont à considérer. Tout d’abord,
comme l’épaisseur de coupe est généralement importante (3 mm) par rapport à la taille
des voxels dans les directions transverses (∼ 1 mm), des variations dans la direction
tête-pieds peuvent traduire d’importantes erreurs. En revanche, étant donné que les
contours sont tracés coupe par coupe, une grande épaisseur de coupe peut conduire à un
meilleur accord entre les observateurs dans la direction tête-pied par rapport à une petite
épaisseur de coupe. En effet, l’information contenue dans chaque coupe varie de manière
plus importante d’une coupe à l’autre, diminuant ainsi l’incertitude sur la position des
coupes extrêmes du volume délinéé. Il est alors important de garder à l’esprit qu’un bon
accord inter-observateur de délinéation n’est pas forcément synonyme d’une définition
précise du volume d’intérêt (effet de volume partiel). Notamment, une trop grande
épaisseur de coupe peut nuire à la précision de la délinéation tout en minimisant les
variations inter-observateurs. L’effet de la résolution de l’image utilisée pour la délinéation
est beaucoup plus limité dans les directions transverses puisqu’au sein d’une coupe, la
délinéation est réalisée avec une résolution supérieure à celle de l’image. Une solution serait
donc de diminuer l’épaisseur de coupe ou d’effectuer la délinéation dans d’autres plans de
coupe (sagittal ou coronal), mais le temps de délinéation augmenterait considérablement.
Un compromis est donc à établir entre la précision et le temps de délinéation, en tenant
compte de la capacité des systèmes de planification de traitement et des installations de
traitement à conserver cette précision.

Une limitation de la méthode de mesure des variations de délinéation présentée dans
cette étude est donc l’impossibilité d’effectuer la mesure séparément selon les trois di-
rections principales (tête-pieds, antéro-postérieur et droite-gauche). Pour la définition des
marges de sécurité, il n’est donc pas possible de prendre en compte l’influence de la ré-
solution anisotrope des images et des incertitudes liées au mouvement en fonction de la
direction. En revanche, cette méthode peut aussi être utilisée pour l’évaluation d’algo-
rithmes de segmentation.
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3.3 Conclusion du chapitre

Dans ce chapitre, nous avons quantifié les variations inter-observateurs de délinéation
des petites tumeurs périphériques traitées en condition stéréotaxiques extra-crâniennes.
L’apport de l’imagerie TDM 4D a été évalué en analysant les variations de délinéation de
l’ITV pour trois méthodes de délinéation : sur l’image TDM 3D floue, sur l’image TDM
4D MIP et par l’union des phases 0 % et 50 %. Les variations de délinéation du GTV
sur les phases respiratoires 0 % et 50 % ont aussi été évaluées. Il a été montré que la
mesure d’indices volumiques tels que l’IC ou l’analyse des bords seules ne suffisent pas à
caractériser complètement ces variations. Ces deux types de mesures apportent chacun
des informations complémentaires. La mesure d’indices volumiques peut renseigner sur
l’impact des variations de délinéation sur la couverture dosimétrique du volume cible
alors que l’analyse des bords apporte des informations sur les marges à appliquer afin
de prendre en compte ces variations lors de la planification. Il est cependant difficile de
dissocier de manière rigoureuse la mesure des variations de délinéation selon les trois
directions principales (tête-pieds, antéro-postérieur et droite-gauche) afin de définir des
marges de sécurité anisotropes qui tiennent compte de l’influence de l’épaisseur de coupe
et des différentes incertitudes liées au mouvement. Au travers de cette étude, une méthode
originale de mesure des erreurs de délinéation a aussi été proposée : suite au calcul d’un
contour moyen grâce à des cartes de distance signées, les variations de délinéation peuvent
être quantifiées par la mesure de la PSLHD, permettant de prendre en compte à la fois
d’importantes différences de forme et de position des contours analysés. Parallèlement aux
travaux présentés dans ce chapitre, [Kim et al. 2012] ont mené une analyse similaire des
méthodes existantes de mesure de distance entre des contours et ont proposé une mesure
semblable à la PSLHD, appelée distance locale bidirectionnelle (BLD) 7. La méthode
présentée dans ce chapitre se distingue cependant par le fait qu’elle est signée.

Les résultats obtenus n’ont pas permis de mettre en évidence une réduction signi-
ficative des variations inter-observateurs de délinéation avec l’utilisation de la TDM
4D. Il semble cependant que la TDM 4D permette de les réduire pour des mouve-
ments tumoraux de grande amplitude (> 5 mm) et la restitution de l’excursion de
la lésion a pu être considérablement améliorée. Si l’image MIP représente un gain
de temps considérable pour la délinéation de l’ITV, elle comporte des limites quant
à la restitution de l’excursion de la lésion et l’amplitude des erreurs de délinéation.
Les conséquences de ces limitations semblent cependant relativement faibles dans
le cas de petites tumeurs périphériques traitées en conditions stéréotaxiques extra-
crâniennes. L’union des différentes phases issues d’une acquisition TDM 4D reste donc
la référence mais l’optimisation de la délinéation sur l’image MIP a été proposée.
Il est possible de simplement corriger la délinéation sur l’image MIP selon la posi-
tion de la lésion dans les phases extrêmes [van Dam et al. 2010, Hanna et al. 2012].
Des algorithmes de recalage (rigide ou déformable) peuvent aussi être uti-
lisés pour propager sur toutes les phases un contour tracé sur une seule
[Ragan et al. 2005, Lu et al. 2006, Orban de Xivry et al. 2007, Ezhil et al. 2008b,
Ezhil et al. 2008a, Ehler et al. 2009, van Dam et al. 2010, Gaede et al. 2011] ou à
partir d’atlas anatomiques [Speight et al. 2011]. Ces méthodes sont cependant sujettes à
des incertitudes supplémentaires inhérentes aux algorithmes de recalage. Que l’ITV soit
obtenu par optimisation de la délinéation manuelle ou par propagation de contours, la
fidélité de la restitution de l’excursion de la tumeur en mouvement est limitée par la
présence d’artéfacts de mouvements dans les images TDM 4D. [Zamora et al. 2010] ont

7. En anglais : bidirectional local distance
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d’ailleurs évalué différents algorithmes de reconstruction TDM 4D face à la restitution
de l’excursion de la tumeur via les images MIP. Une méthode de tri utilisant toutes les
données disponibles s’est avérée être optimale.

Dans cette étude, les variations inter-observateurs de délinéation ont aussi été quan-
tifiées pour deux phases individuelles issues de l’acquisition TDM 4D : les phases 0%
et 50 %. Selon l’étude de [Louie et al. 2010], aucune influence significative de la phase
respiratoire considérée sur la variabilité de délinéation n’a pu être mise en évidence. Cela
indique que les résultats obtenus dans notre étude pourraient être considérés pour d’autres
phases, en particulier la positon moyenne pondérée dans le temps (mid-ventilation ou
mid-position) comme cela a été fait dans le Tableau 3.4 (voir chapitre 5).

L’intérêt de l’imagerie TEP pour la délinéation de tumeurs pulmonaires de stades avan-
cés, avec atteinte médiastinale, envahissement ganglionnaire ou en présence d’atélectasie,
a été largement mis en évidence dans la littérature [Nestle et al. 1999, Bradley et al. 2004,
Faria et al. 2008, MacManus et al. 2009, Bradley et al. 2012]. En revanche, les conclusions
sont plus modérées en ce qui concerne les tumeurs situées en plein parenchyme pulmonaire,
telles que celles traitées en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes, en raison de la
faible résolution spatiale associée à l’imagerie TEP qui vient s’ajouter aux incertitudes
dues au mouvement [Senan & De Ruysscher 2005]. [Hanna et al. 2012] ont montré que
l’utilisation de la TEP 3D pour la délinéation de l’ITV doit se faire avec prudence,
mettant en avant une sous-estimation importante du volume de l’ITV. Le recours à la
TEP 4D peut désormais réduire considérablement les incertitudes dues au mouvement
[Nehmeh et al. 2002, Wolthaus et al. 2005, Bettinardi et al. 2010] mais la faible résolution
spatiale reste inhérente au processus physique à l’origine de l’information TEP (émission
de positons puis annihilation avec les électrons à une distance d’environ 2 mm).

En conclusion, les erreurs de délinéation des tumeurs pulmonaires doivent impérative-
ment être prises en compte lors de la planification. Leur nature systématique leur confère
une importance de premier ordre. Elles sont plus importantes pour les tumeurs de stades
avancés, avec atteinte médiastinale, envahissement ganglionnaire ou proches d’atélecta-
sie, et devraient être différenciées en fonction de la localisation. Étant donné que ce type
de tumeurs constitue des indications potentielles d’hadronthérapie (voir paragraphe 4.3),
leur prise en compte est d’autant plus critique que le dépôt de dose en hadronthérapie
est localisé. L’utilisation de la TDM 4D permet de réduire les variations intra- et inter-
observateurs. Dans un souci de gain de temps, la délinéation de l’ITV sur l’image MIP,
éventuellement corrigée en fonction de la position de la tumeur dans les phases extrêmes,
représente un bon compromis entre gain de temps et fidélité de restitution de l’excursion.
L’imagerie TEP (éventuellement TEP 4D) peut être utilisée comme information complé-
mentaire afin de diminuer encore les variabilités de délinéation. Cependant, la délinéation
ne peut actuellement pas être basée uniquement sur cette modalité.
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Chapitre 4 : Évaluation de la compression abdominale

4.1 Introduction

Le taux de survie des patients atteints d’un CBNPC dépend du stade de la maladie.
Pour les CBNPC de stade I (T1-T2N0M0), la chirurgie constitue le traitement de
référence avec des taux de contrôle local d’environ 90 % et des taux de survie à 5 ans
supérieurs à 65 % [Martini et al. 1995, Nesbitt et al. 1995, Chang & Sugarbaker 2003].
Cependant, environ 15 % des patients sont déclarés inopérables, soit par refus des
patients, soit, dans la majorité des cas, en raison de maladies coexistantes à l’origine
d’une capacité respiratoire réduite [Baumann et al. 2009]. Dans ce cas, la radiothérapie
peut être proposée. Malheureusement, la radiothérapie conformationnelle classique est
associée à de faibles taux de contrôle local (30 % à 70 %) et les taux de survie à 5 ans
ne dépassent pas 30 % [Dosoretz et al. 1993, Qiao et al. 2003]. La limitation de l’escalade
de dose en radiothérapie conformationnelle classique est à l’origine de ces faibles taux
de contrôle local [Sibley 1998, Qiao et al. 2003]. En effet, il a été montré que des doses
maximales à peine supérieures à 80 Gy semblent être tolérables alors que des doses de plus
de 90 Gy sont nécessaires à un contrôle local optimal mais sont associées à des toxicités
inacceptables [Bradley 2005]. En revanche, la radiothérapie en conditions stéréotaxiques
extra-crâniennes (SBRT) 1 est une technique qui permet de minimiser la dose aux tissus
sains afin d’augmenter la dose par fraction et de délivrer des doses biologiques équiva-
lentes 2 jusqu’à deux fois supérieures à celles délivrées en radiothérapie conformationnelle
classique. Cette technique constitue une alternative efficace à la chirurgie pour les CBNPC
de stade I puisque des taux de contrôle local supérieurs à 90 % sont décrits dans la lit-
térature [Nagata et al. 2005, McGarry et al. 2005, Nyman et al. 2006, Hoyer et al. 2006,
Zimmermann et al. 2006, Timmerman et al. 2007, Onishi et al. 2007, Hof et al. 2007,
Baumann et al. 2009, Timmerman et al. 2010, Ricardi et al. 2010, Martin & Gaya 2010].
Ce chapitre décrit le principe de la SBRT ainsi qu’une étude visant à évaluer un système
de limitation des mouvements respiratoires associé à ce type de traitement.

4.1.1 La radiothérapie en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes

A l’origine développée pour la chirurgie de lesions intracrâniennes, la stéréo-
taxie correspond à la localisation d’une région d’intérêt à l’aide d’un repère solidaire
du patient, indépendant des coordonnées de la salle de traitement [Leksell 1949].
Cette technique de localisation a rapidement été associée à la radiothérapie
[Leksell 1951, Leksell 1983, Lutz et al. 1988], permettant de minimiser l’exposition
des tissus sains afin de délivrer des doses curatives selon un schéma hypo-fractionné,
c’est-à-dire en moins de 5 séances. La radiothérapie stéréotaxique a ensuite été transposée
à des localisations extra-crâniennes [Lax et al. 1994, Blomgren et al. 1995].

Dans le cas de lesions pulmonaires, la minimisation de l’exposition des tissus sains
implique que seules les tumeurs de stade I (T1-T2N0M0) avec un diamètre inférieur à 5-
7 cm sont traitées par SBRT. De plus, la délivrance de telles doses par fraction (doses
biologiques équivalentes supérieures à 100 Gy [Hiraoka et al. 2007, Takeda et al. 2009,
Videtic et al. 2009]) nécessite une très haute précision de repositionnement et une ges-
tion robuste du mouvement respiratoire, avec un haut niveau de conformation de la dose
et de faibles marges de sécurité [De Ruysscher et al. 2010].

Ce type de traitement peut être délivré au moyen d’un accélérateur linéaire clas-
sique. L’immobilisation du patient peut alors être réalisée à l’aide de divers systèmes
[Benedict et al. 2010] comme par exemple des cadres stéréotaxiques, munis d’un système

1. En anglais : stereotactic body radiation therapy
2. Dose ayant un effet biologique équivalent avec un fractionnement de 2 Gy/séance
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de repérage indépendant (voir Figure 4.1) [Lax et al. 1994, Blomgren et al. 1995] ou des
systèmes de contention à vide [Baba et al. 2009]. L’utilisation quotidienne de systèmes
d’imagerie embarqués tels que le CBCT 3 [Jaffray et al. 1999] est néanmoins recommandée
pour ce type de traitements [Benedict et al. 2010] afin d’affiner le repositionnement. Ils
permettent de positionner précisément la tumeur dans le champ d’irradiation prévu et
sont même parfois jugés suffisants pour garantir une précision de la délivrance de la dose
satisfaisante sans avoir recours à l’utilisation de cadres stéréotaxiques [Sonke et al. 2009].

(a) (b)

Figure 4.1 – Cadre de stéréotaxie extra-crânienne. (a) Vue générale : (1) cadre, (2) système de repérage
radio-opaque pour le scanner, (3) lasers thoraciques de repositionnement à l’aide de tatouages sur le patient,
(4) arc stéréotaxique, (5) compression abdominale, (6) laser de jambe de repositionnement du patient à
l’aide de tatouages sur le patient, (7) graduation longitudinale et (8) correcteur d’assiette [Elekta]. (b)
Détail du système de repérage [Elekta].

Des systèmes dédiés tels que le Cyberknife (Accuray) peuvent aussi
être utilisés pour l’irradiation en conditions stéréotaxiques extra-crâniennes
[Adler et al. 1997, Collins et al. 2007, Collins et al. 2009, Bibault et al. 2012]. Dans
ce cas, aucun système de contention particulier n’est requis. Avant chaque séance, le
système établit la correspondance entre le mouvement de la lésion et les mouvements
externes du patient grâce à l’acquisition d’images radiographiques orthogonales couplées
au suivi de réflecteurs infrarouges placés sur le thorax du patient. Lors de l’irradiation,
le système est capable de suivre en temps réel les mouvements de la lésion (tracking) en
ajustant la position du faisceau en fonction de la position des réflecteurs externes. Le
modèle de corrélation entre le mouvement de la lésion et les mouvements externes est
contrôlé régulièrement au cours d’une séance de traitement et ajusté si nécessaire.

Bien que la pénombre de la dose soit relativement large dans le poumon (par rapport
aux tissus mous), un niveau de conformation optimal est atteint grâce à la prescription de
la dose sur une faible isodose. En effet, comme le montre la Figure 4.2, la conformation est
faite de façon à ce que l’isodose entourant le volume cible se situe dans une zone de fort gra-
dient de dose. Ainsi, la décroissance de la dose due à la pénombre, commence à l’intérieur
du volume cible pour être très importante à l’extérieur. Typiquement, la dose est prescrite
sur une isodose de 70 % à 80 % alors qu’en radiothérapie classique, elle est habituellement
prescrite sur l’isodose 95 %. De plus, le GTV peut être assimilé au CTV (aucune marge
n’est ajoutée pour prendre en compte d’éventuelles extensions microscopiques de la
maladie) [Timmerman et al. 2006, Videtic et al. 2009, Timmerman et al. 2010].

3. En anglais : cone-beam computed tomography
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Cartographie de dose
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Figure 4.2 – Mode de prescription de la dose en SBRT : prescription sur une faible isodose de 80 %.
(a) Carte de dose avec en gris le volume cible et en pointillés la direction du profil tracé en (b). (b) Profil
de dose pour une prescription sur (trait plein) une faible isodose (80 %) comparée à une prescription sur
(pointillés) une haute isodose (95 %). Abréviations : T-P = tête-pieds, D-G = droite-gauche.

La connaissance précise de la position et de la forme du GTV au cours du cycle
respiratoire est essentielle lors de la planification de traitement en SBRT. Pour cela,
l’utilisation de la TDM 4D est recommandée (voir chapitre 2). Cependant, le niveau de
précision requis dans la délivrance de la dose implique que les images utilisées pour la
planification ne doivent pas présenter d’artéfacts [Benedict et al. 2010]. Une stratégie
largement utilisée avec les accélérateurs linéaires classiques consiste à irradier l’ITV,
c’est-à-dire le volume parcouru par le GTV en mouvement et l’image MIP peut être
utilisée pour le définition de l’ITV (voir 2.1.3.2).

4.1.2 La compression abdominale

Une compression abdominale peut être ajoutée au cadre stéréotaxique (voir Fi-
gure 4.3) afin de réduire l’amplitude du mouvement tumoral ainsi que les volumes irradiés
[Wulf et al. 2000, Keall et al. 2006]. Cependant, ce dispositif est inconfortable et peut
générer de l’anxiété chez les patients qui peut se traduire par une augmentation de la
variabilité du mouvement respiratoire [Bissonnette et al. 2009]. De plus, la compression
abdominale est inutilisable pour des patients obèses. Au Centre Léon Bérard, il est estimé
que son utilisation allonge le temps de préparation du traitement d’environ 45 minutes
et le temps d’occupation journalière de la salle de traitement d’environ 10 minutes par
rapport à des traitements conventionnels.
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Figure 4.3 – Photo d’un patient lors de la mise en place de la compression abdominale.

La compression abdominale a un impact variable sur l’amplitude du mouvement tu-
moral en fonction de la localisation dans les poumons. Son efficacité pour la réduction de
l’amplitude du mouvement de tumeurs pulmonaires a été évaluée dans plusieurs études
[Negoro et al. 2001, Heinzerling et al. 2008, Han et al. 2010, Bengua et al. 2010]. Cepen-
dant, ces études ne donnent pas de résultats tridimensionnels [Negoro et al. 2001], en
fonction de la localisation dans le poumon [Negoro et al. 2001, Heinzerling et al. 2008,
Han et al. 2010] ou donnent des résultats contradictoires [Bengua et al. 2010]. L’impact
dosimétrique de la compression abdominale sur le tissu pulmonaire sain irradié a aussi été
étudié par [Kontrisova et al. 2006] mais les résultats ne sont pas donnés en fonction de la
localisation dans le poumon.

4.2 Contribution

L’étude présentée ici a fait l’objet d’un article de conférence interna-
tionale [Bouilhol et al. 2010], de communications orales [Bouilhol et al. 2011,
Thengumpallil et al. 2010], et d’un article de revue internationale [Bouilhol et al. 2012].
Ce dernier est reproduit ci-après en version originale. Il est publié en anglais, l’étude sera
donc d’abord décrite et les résultats obtenus résumés.

4.2.1 Résumé de l’article

Objectif : L’étude a pour objectif d’évaluer la pertinence de l’utilisation de la com-
pression abdominale en fonction de la localisation dans le poumon, d’un point de vue
géométrique en trois dimensions et d’un point de vue dosimétrique.

Matériel et méthodes : Vingt-sept patients traités en SBRT pour des CBNPC ont été
inclus dans l’étude. Chacun d’eux a été placé dans un cadre Stereotactic Body FrameTM

(Elekta). Dix-huit tumeurs étaient situées dans un lobe pulmonaire supérieur, une dans le
lobe médian et neuf dans un lobe inférieur (un patient avait deux lésions). Tous les patients
ont subi deux acquisitions TDM 4D, avec et sans compression abdominale. L’amplitude tri-
dimensionnelle du mouvement de la tumeur a été déterminée par repérage anatomique sur
les phases extrêmes de l’acquisition 4D. Pour chaque tumeur, le repère choisi était une par-
ticularité de sa surface identifiable de manière reproductible d’une phase à l’autre et d’une
acquisition à l’autre (avec et sans compression). La taille de l’ITV a aussi été déterminée
pour chaque acquisition ainsi que l’influence de la compression sur l’irradiation du tissu
pulmonaire sain via l’analyse des HDV. L’étude a été menée en prenant systématiquement
en compte les artéfacts de mouvement dans les images 4D.
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Résultats : La réduction moyenne de l’amplitude tumorale consécutive à l’application de
la compression abdominale a été de 3,5 mm (p = 0,009) pour les tumeurs de lobes inférieurs
et 0,8 mm (p = 0,026) pour les tumeurs de lobes supérieurs ou médian. L’amplitude a été
augmentée dans 5 cas. La réduction moyenne de la taille de l’ITV a été de 3,6 cm3 (p =
0,039) pour les tumeurs de lobes inférieurs et de 0,2 cm3 pour les autres lésions. Aucun
gain dosimétrique n’a été jugé cliniquement pertinent en raison de la réduction du volume
pulmonaire inhérente à l’utilisation de la compression abdominale.

Conclusion : L’impact le plus significatif de la compression abdominale a été obtenu
pour des patients avec des tumeurs situées dans un lobe inférieur. Cependant, des effets
mineurs voire délétères ont été observés pour d’autres patients et l’épargne dosimétrique du
tissu pulmonaire sain n’a pas été substantiellement améliorée. Au Centre Léon Bérard, les
patients avec des tumeurs dans des lobes supérieurs ou médians sont désormais systémati-
quement traités sans compression abdominale et l’intérêt de l’utilisation de la compression
est évalué individuellement pour les tumeurs dans des lobes inférieurs.
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Abstract Purpose: To determine the usefulness of abdominal compression in lung stereo-
tactic body radiation therapy (SBRT) depending on lobe tumor location.
Materials and methods: Twenty-seven non-small cell lung cancer patients were immobilized in
the Stereotactic Body Frame� (Elekta). Eighteen tumors were located in an upper lobe, one in
the middle lobe and nine in a lower lobe (one patient had two lesions). All patients underwent
two four-dimensional computed tomography (4DCT) scans, with and without abdominal
compression. Three-dimensional tumor motion amplitude was determined using manual
landmark annotation. We also determined the internal target volume (ITV) and the influence
of abdominal compression on lung dose-volume histograms.
Results: The mean reduction of tumor motion amplitude was 3.5 mm (p Z 0.009) for lower
lobe tumors and 0.8 mm (p Z 0.026) for upper/middle lobe locations. Compression increased
tumor motion in 5 cases. Mean ITV reduction was 3.6 cm3 (p Z 0.039) for lower lobe and
0.2 cm3 (p Z 0.048) for upper/middle lobe lesions. Dosimetric gain of the compression for lung
sparing was not clinically relevant.
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Conclusions: The most significant impact of abdominal compression was obtained in patients
with lower lobe tumors. However, minor or negative effects of compression were reported for
other patients and lung sparing was not substantially improved. At our institute, patients with
upper ormiddle lobe lesions are now systematically treatedwithout compression and the useful-
ness of compression for lower lobe tumors is evaluated on an individual basis.
ª 2012 Associazione Italiana di Fisica Medica. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.

Introduction

Conventional radiation therapy for medically inoperable
early stage non-small cell lung cancers (NSCLC) is associ-
ated with poor local control and survival rate [1]. Stereo-
tactic body radiation therapy (SBRT) is an effective
alternative for malignancies like these as it substantially
improves treatment outcomes [2e6]. SBRT consists in the
delivery of ablative radiation doses in hypofractionated
schedules with 5 fractions or less in order to improve tumor
local control up to 90% with biologically equivalent doses
that can exceed 150 Gy [7]. To achieve acceptable normal
tissue exposure, small T1-T2N0M0 peripheral tumors with
a diameter smaller than 5 cm and a distance to the prox-
imal bronchial tree greater than 2 cm are typically treated
with SBRT [8,9]. In practice, the delivery of such high doses
per fraction requires very high setup accuracy and robust
motion management, with highly conformal beam
arrangements and small safety margins.

Immobilization of the patient can be enforced with
commercially available devices [10], e.g. stereotactic
frames [11,12] or vacuum systems [13]. Accurate knowl-
edge of the position and shape of the gross tumor volume
(GTV) during the breathing cycle is essential and assess-
ment by four-dimensional computed tomography (4DCT) is
recommended [14]. A common irradiation strategy consists
in irradiating the internal target volume (ITV), corre-
sponding to the volume covered by the moving GTV. The
maximum intensity projection (MIP) images derived from
the 4DCT dataset can be used to delineate the ITV [15].

An abdominal compression device can be added to the
stereotactic frame to reduce tumor motion and associated
margins [16,17]. However, it may cause discomfort with
possible anxiety for some patients, being a potential source
of increase of tumor motion variability according to Bis-
sonnette et al. [18]. Moreover, it is unusable for obese
patients, and at our institute we estimate that this tech-
nique increases treatment preparation time by about
45 min (see Patient immobilization and CT scan acquisitions
sections for more details) and daily in-room time by about
10 min in comparison to conventional treatments.

The efficiency of abdominal compression for reducing
lung tumor motion has been assessed in several studies
[19e22]. These studies did not give three-dimensional
results [19] according to lobe tumor location [19e21] or
reported results substantially different from ours [22]. The
dosimetric impact of abdominal compression on irradiated
lung tissue has been investigated by Kontrisova et al. [23]
but results were not given according to lobe tumor location.

The present retrospective study aimed at evaluating the
relevance of abdominal compression in 27 SBRT patients,
depending on tumor location within the lung. We first

quantified the influence of abdominal compression on
geometrical parameters. The efficiency of abdominal
compression for reducing three-dimensional tumor motion and
the ITV was evaluated on 4DCT images acquired with and
without compression. The second part of the study aimed at
quantifying the influence of abdominal compression on dosi-
metric parameters in order to estimate the possible improve-
ment in lung toxicity. The measurements and calculations
presented in this paper systematically took into accountmotion
artifacts in 4DCT images (see description ofGeometrical study).

Materials and methods

Patient and tumor characteristics

Twenty-seven peripheral NSCLC patients who underwent
lung SBRT were included in this study, corresponding to
twenty-eight tumors (one patient had two lung lesions).
Eighteen tumors were located in the upper lobe, one in the
middle lobe and nine in the lower lobe. The patients were
divided in two groups: lower lobe and upper/middle lobe.
This distinction was made considering that diaphragmatic
motion is higher in its posterior region, where the lower lobe
is located, in contrast to the upper lobe and themiddle lobe.

Patient immobilization

All patients were installed in the Stereotactic Body Frame�
(SBF, Elekta AB, Stockholm, Sweden) associated to the
abdominal compression plate. The compression level was
then adjusted under fluoroscopy using the in-room cone-
beam CT system to reduce residual diaphragmatic motion
amplitude below 1 cm in the cranio-caudal direction [24].

CT scan acquisitions

Patients underwent two helical 4DCT scans using the Bril-
lianceBig Bore� (Philips) CTsimulation system.Thefirst scan
was performedwithout compression and the second onewith
pre-determined compression. CTscans were performedwith
a 0.5 s rotation period and a 0.1 pitch. The beam collimation
width was 24 mm (16 � 1.5 mm) and breathing synchroniza-
tion was achieved with the Pneumo Chest Bellows� (Lafay-
ette Instrument). Ten phases, the MIP images [25] and the
untagged CT sets were reconstructed from the two 4DCT
scans. The untagged images resulted from the 3D tomo-
graphic reconstruction using all data, i.e. without any
respiration-correlated data binning. In this way, blurred
images are obtained, reflecting the average density of the
structures during the breathing cycle. The voxel size was
1.17 � 1.17 � 2 mm3 (where 2 mm is the slice thickness).
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Geometrical study

The geometrical study was performed with home-made
open-source software dedicated to 4D visualization and
image processing [26,27]. In previous studies [20,21], tumor
motion was assessed by measuring the displacement of its
centre of mass. However the position of the centre of mass
depends on the presence of motion artifacts in the tumor
area. The present method consisted in measuring three-
dimensional tumor motion amplitude on the 4DCT data-
sets with manual landmark annotation (tumor deformation
was overlooked). The chosen landmarks were particulari-
ties of the tumor surface identifiable in a reproducible way
from one extreme phase of the respiratory cycle to the
other and from one acquisition to the other (with/without
compression). The method consisted in displaying simulta-
neously the four images corresponding to end-exhale and
end-inhale phases, with and without compression. For each
acquisition, the tumor extreme phases were preliminarily
determined by visualizing the complete 4DCT dataset.
Then, we identified the corresponding slices of the tumor
on the four images. The same recognizable voxel was
selected by progressive zooming (Fig. 1). Method and
images used for image annotation were similar to those
used by Vandemeulebroucke et al. [28] who evaluated the
inter-observer variability with the mean distance between
annotations at 0.5 mm (SD 0.9 mm). To account for motion
artifacts in the tumor region and ensure the consistency of
the measurement method, landmarks were chosen in order
to reflect the largest tumor motion amplitude at the
extreme phases, representing the tumor motion amplitude
closest to the maximum tumor excursion. Figure 2 shows an
example of landmark placement in case of an artifact in an
end-inhale image. In this case, the tumor is supposed to be
at its lowest position.

The modification of the tumor motion amplitude
provides no volumetric information because this depends

on the tumor size. We studied the influence of abdominal
compression on the ITV. Problems induced by motion arti-
facts can lead to errors in the estimation of the ITV if
measured from the MIP volume. This way, differences in ITV
size between images acquired with and without compres-
sion can be missed or falsely detected. For this reason,
a theoretical study based on the previous landmark regis-
tration was performed. The goal was to form a global idea
of how the ITV is influenced by the use of compression. We
considered each tumor as a sphere moving along a straight
line from one extreme phase to the other. The ITV is then
given by the following formula:

Figure 1 Landmark registration between the four 4DCT phases (end-exhale and end-inhale, with and without compression).
Selection of the corresponding slices on the four images in the tumor region and selection of the same recognizable voxel.

Figure 2 Illustration of the landmark registration method
with an artifact in the tumor region in an end-inhale phase:
selection of a voxel representing the highest tumor motion
amplitude.
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where r is the tumor radius and A3D the overall motion
amplitude between extreme phases.

Paired t-tests between geometrical results obtained
with and without abdominal compression were performed
in order to quantify the statistical significance of the gain
obtained with abdominal compression.

Dosimetric study

As observed by Yamamoto et al. [29], most 4DCT images
from the 27 patients contained artifacts. Dosimetric
calculation using images with artifacts cannot provide
relevant results, particularly in case of artifacts in the
tumor region or in critical structures as mentioned in the
report of AAPM Task Group 101 [10]. Indeed, motion arti-
facts can result in errors in ITV delineation and in lung
delineation. In addition, motion artifacts impact differently
images acquired with and without abdominal compression
(see Discussion section for more details) so that it becomes
difficult to attribute dosimetric gains to the use of
compression or to motion artifacts. Therefore, only
patients without artifacts seriously impacting the ITV or the
lung volume were selected for the study. Moreover, among
these patients we selected those with the highest
geometrical efficiency based on the geometrical study,
resulting in the selection of three lower lobe patients. This
enabled us to focus on images for which the highest dosi-
metric efficiency of abdominal compression was expected.
An upper lobe patient with artifact-free images was also
chosen to extend the study to another location in the lung.
Thus four of the 27 patients initially included were selected
(see Figs. 3 and 4 for more details).

The dosimetric study consisted of assessing the impact
of abdominal compression in terms of dose received by the
healthy lung tissue. Treatment planning was performed on
untagged images. The ITV was delineated (FOCAL�, CMS)

on the 4DCT MIP reconstruction and the lungs were delin-
eated on the untagged images. The planning target volume
(PTV) resulted from the addition of a 8 mm margin around
the ITV in the cranio-caudal direction and 5 mm in the left-
right and antero-posterior directions. The treatment plan
consisted of 12 static coplanar fields of 6 MV photon beams.
The fields were shaped to the PTV without additional
margins, equally-distributed around the patient and
equally-weighted. A dose of 48 Gy (4 fractions) was
prescribed to the 80% isodose line. We made sure that at
least 95% of the PTV was conformally covered by the
prescription isodose line [9] and the coverage was similar in
the two CT scans (with and without abdominal compres-
sion). Dose calculation was performed on a XiO� worksta-
tion (CMS) using a superposition algorithm and a 2 mm
calculation grid. Then we analyzed the lung dose-volume
histograms (DVH). We examined the influence of abdominal
compression on the lung volume receiving 16 Gy (V16) and
20 Gy (V20), on the dose received by 1000 cm3 (D1000) and
1500 cm3 (D1500) of lung and on the mean lung dose (Dmean),
since all these parameters have been reported to be
predictive of lung toxicity [9].

Results

Geometrical efficiency

Free (i.e. without abdominal compression) tumor motion
amplitude was 12.4 mm in average (SD 6.5 mm, range
2.6e24.7 mm) for tumors in the lower lobe and 4.9 mm (SD
3.8 mm, range 1.2e14.1 mm) for the upper/middle lobe.
When applying the compression, mean tumor motion
amplitude was reduced to 8.9 mm (SD 4.2 mm, range
1.7e16.4 mm) for lower lobe tumors and 4.1 mm (SD
3.4 mm, range 0.0e13.1 mm). Figure 3 shows modifications
of tumor motion amplitude using abdominal compression.
Results are sorted by cranio-caudal position, distinguishing
between lower and upper/middle lobe locations. Overall,

Figure 3 Modification of the overall tumor motion amplitude in mm. Negative (positive) values represent decreased (increased)
tumor motion amplitudes due to the use of abdominal compression. Boxed results correspond to patients selected for the
dosimetric study. Also presented are the p values concerning the difference between the data obtained with and without
abdominal compression.
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tumor motion was found to be significantly reduced
(p Z 0.002) in the 28 tumors involved in the study, with
a mean reduction of 1.7 mm. However, the results showed
a variable influence of abdominal compression. A substan-
tial reduction (>3 mm) was observed for 6 of the 28 tumors,
a null or minor reduction (<3 mm) was obtained in 17
tumors, whereas for the 5 remaining patients the
compression slightly increased tumor motion amplitude
(maximum observed increase of 2.3 mm).

The most significant benefit of abdominal compression
was obtained in lower lobe tumors (p Z 0.009) with a mean
amplitude reduction of 3.5 mm (SD 3.6 mm, range
1.2e8.3 mm). The compression had a significant but limited
influence for upper/middle lobe locations (p Z 0.026) with
a mean reduction of 0.8 mm (SD 1.6 mm, range
�2.3e4.0 mm). Negative effects resulting in a motion
amplitude increase could be observed independently of
tumor location.

Mean tumor size, corresponding to the largest tumor
dimension, was 2.4 cm (SD 1.5 cm, range 1e5 cm) for the
lower lobe and 2.1 cm (SD 0.9 cm, range 1e4 cm) for the
upper/middle lobe. Figure 4 presents the influence of
abdominal compression on the ITV analyzed using the
theoretical approach described in Geometrical study. A
notable reduction (>2 cm3) of the ITV was observed for 4
patients, all with lower lobe tumors. A mean reduction of
3.6 cm3 (SD 5.4 cm3, range �0.1e16.3 cm3) was obtained
for lower lobe lesions (p Z 0.039) and of 0.2 cm3 (SD
0.6 cm3, range �1.1e1.6 cm3) for upper/middle lobe
lesions (p Z 0.048). The overall mean ITV reduction was
1.3 cm3 in the 28 lesions and the influence of abdominal
compression on the ITV was less significant (pZ 0.024) than
variations in tumor motion amplitude.

Dosimetric benefit

Absolute dosimetric gains are presented in Table 1. The
mean relative modifications of dosimetric parameters were

�7%, �5%, �5%, �14% and �0% for V16, V20, D1000, D1500 and
Dmean, respectively. The maximum relative gains were
observed for lower lobe patients with modifications of
�16% (patient 1), �19% (patient 1), �19% (patient 2), �33%
(patient 3) and �15% (patient 3) for V16, V20, D1000, D1500

and Dmean, respectively. A degradation of dosimetric
parameters could also be observed with the use of
abdominal compression for patient 3 with modifications of
þ8%, þ25% and þ15% for V20, D1000 and Dmean, respectively.

Discussion

Abdominal compression systematically reduces motion
amplitude for tumors close to the diaphragm but it can
have very different effects in other locations. Globally, the
benefit on middle and upper lobe tumor motion is very
limited whereas the gain can be important but is not
systematic in lower lobe locations. An increase of motion
amplitude could even be observed for 18% of the tumors,
independently of the location. It may be due to the fact
that, under abdominal compression, patients tend to
breathe with the upper thoracic region, the lower part
being immobilized. In addition, abdominal compression can
increase the variability of tumor motion because of patient
discomfort and anxiety [18].

Table 2 summarizes results reported by previous studies
[19e22]. We obtained a significant mean reduction of
3.5 mm for lower lobe tumors (p Z 0.009). Heinzerling
et al. [20] have reported higher results with a significant
mean motion reduction of 5.3 and 6.4 mm (p < 0.0001) with
two compression levels. The difference can be attributed
to the fact that motion of both liver and lower lung lobe
tumors was analyzed in this study. This suggests that
abdominal compression is more efficient in reducing tumor
motion in the liver than in the lower lung lobes. It is in
accordance with Wunderink et al. [30] who have reported
high efficiency of abdominal compression in reducing liver
tumor motion. Concerning overall tumor motion amplitude

Figure 4 Modification of the internal target volume in cm3 depending on tumor location. Negative (positive) values represent
decreased (increased) internal target volumes due to the use of abdominal compression. Boxed results correspond to patients
selected for the dosimetric study. Also presented are the p values concerning the difference between the data obtained with and
without abdominal compression.
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in the whole lung, our results (1.7 mm mean reduction,
pZ 0.002) compared favorably with those of Han et al. [21]
(1.3 mm, p < 0.05). The comparison of our results with
those of Negoro et al. [19] was performed by restricting our
analysis to cranio-caudal tumor displacements and to
tumors with motion amplitude greater than 5 mm (10
patients). We found that abdominal compression signifi-
cantly reduces tumor motion (p Z 0.005) from a range of
6e24 mm (mean 13.0 mm) to a range of 6e16 mm (mean
9.6 mm). These results are in agreement with those of
Negoro et al. [19] who have reported a significant reduction
(p Z 0.0002) from a range of 8e20 mm (mean 12.3 mm) to
a range of 2e11 mm (mean 7.0 mm). Focusing on cranio-
caudal direction to compare with Bengua et al. [22], we
obtained a significant mean amplitude reduction of 3.6 mm
for lower lobe tumors (p Z 0.006) and 0.2 mm for upper/
middle lobe tumors (p Z 0.007). These results are
substantially different from those of Bengua et al. [22] who
have obtained no significant motion reduction with a mean
of 0.48 mm for middle or lower lobe markers (pZ 0.65) and
0.46 mm for upper lobe markers (p Z 0.61). This difference
may stem from the fact that the patients involved in their
study were able to monitor their breathing amplitude from
a respiration range indicator. Moreover, the gold markers
used for tumor tracking were not systematically placed

inside the tumor. However, one must keep in mind that the
differences observed between the present study and liter-
ature may also be attributed to the use of different
compression levels [20].

Results are more manifest regarding the influence of
compression on the ITV. Indeed, an important benefit in
tumor motion amplitude is necessary but not sufficient to
obtain a notable volumetric gain. The reduction in motion
must apply to large enough tumors to be really beneficial,
but large tumors are not frequent in SBRT patients. To
overcome problems in the measurement of the ITV in
presence of motion artifacts in the tumor region, the
modification of the ITV has been assessed using the land-
mark annotations on the tumor extreme phases and
making the assumption of a one-dimensional displacement
between them. This assumption does not account for
potential tumor motion hysteresis [31,32] but the aim was
just to emphasize the fact that the reduction of the ITV is
limited by the small size of the tumors treated with SBRT.

In spite of observable gains in ITV and PTV, the benefit of
abdominal compression on lung dosimetric parameters
appeared to be limited. The reason is that the compression
not only reduces the target volume, but also has the
systematic effect of reducing the lung volume (as observed
by Kontrisova et al. [23]). Therefore, the proportion of the

Table 1 Absolute modifications of lung dosimetric parameters due to the use of abdominal compression according to tumor
location: lower lobe (LL) and upper/middle lobe (UML).

Patient (location) 1 (LL) 2 (LL) 3 (LL) 4 (UML) Mean

Volumetric
parameters

PTV (cc) �13.01 �9.46 �1.82 �6.19 �7.62
Lungs (Left þ Right e PTV) (cc) �131.01 �164.57 �107.07a �153.89 �139.13

Dosimetric
parameters

Lungs (Left þ Right e PTV) V16 (%) �0.82 �0.87 �0.06 �0.24 �0.50
V20 (%) �0.63 �0.42 þ 0.17 �0.24 �0.28
D1000 (Gy) �0.65 �1.80 þ 0.42 �0.16 �0.55
D1500 (Gy) �0.11 �0.57 �0.2 �0.05 �0.23
Dmean (Gy) �0.29 �0.33 þ 0.54 �0.05 �0.03

a Data available for the left lung only because this patient had a pulmonectomy.

Table 2 Previous studies on efficiency of abdominal compression associated with the SBF for reducing lung tumor motion.

Authors Year N Location Modality Direction Results

Negoro
et al. [19]

2001 10 e Fluoroscopy CC Reduction from a range
of 8e20 mm (mean 12.3 mm)
to a range of 2e11 mm
(mean 7.0 mm) (p Z 0.0002)

Heinzerling
et al. [20]

2008 10 LL(4) þ liver(6) 4DCT LR, AP, CC þ 3D Mean 3D reduction of 5.3 and
6.4 mm with two compression
levels (p < 0.0001)

Han
et al. [21]

2010 24 UL(16), ML(2), LL(7) 4DCT LR, AP, CC þ 3D Mean 3D reduction of 1.3 mm
(p < 0.05)

Bengua
et al. [22]

2010 19 UL(11), ML(1), LL(7) RTRT system LR, AP, CC In CC direction: mean reduction
of 0.48 mm for middle or lower
lobe markers (p Z 0.65) and
0.46 mm for upper lobe
markers (p Z 0.61)a

Abbreviations: UL, upper lobe; ML, middle lobe; LL, lower lobe; RTRT, real-time radiation therapy; LR, left-right; AP, antero-posterior;
CC, cranio-caudal.
a Results are given according to lobe tumor location.
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lung receiving a given dose and the dose received by a given
volume remained stable. The relative variations that can
seem important at first are actually far from absolute
variations that would compromise the respect of the lung
critical doses. Indeed, SBRT treatments concern small
tumors and thus small field sizes. According to RTOG
protocols [8,9], three-dimensional custom designed
coplanar or non-coplanar fields must be used to deliver
highly conformal radiation doses but non-opposing and non-
coplanar beams are preferable. Moreover, roughly equally-
weighted beams are typically used. In order to be able to
compare the two modalities (with and without compres-
sion) for all the patients, we systematically used equally-
distributed and equally-weighted fields. This way, only
the impact of volume modifications induced by the use of
abdominal compression is assessed, without being influ-
enced by potential patient-dependent discrepancies in
beam arrangements. In most cases, the respect of the lung
critical doses can be achieved by adjusting field weights
and/or distribution. Our dosimetric results reflect smaller
reduction when using abdominal compression than the
results presented by Kontrisova et al. [23]. This may be
caused by the use of different images to delineate the GTV
(3DCT blurred vs. 4DCT MIP), by the use of different CTV to
PTV margins, or by the fact that results reported by Kon-
trisova et al. [23] concern the ipsilateral lung and not the

whole healthy lung tissue (left lung þ right lung e PTV). A
subsample of 4 patients does not allow drawing general
conclusions about the efficiency of abdominal compression
in reducing healthy lung tissue exposure. However, the
chosen patients revealed the highest geometrical gains,
illustrating the highest expected dosimetric benefits of the
use of compression.

Another consequence of the use of abdominal
compression concerns motion artifacts in 4DCT images.
Irregularities in the respiratory signal lead to motion arti-
facts in the reconstructed images. Motion artifacts in 4DCT
images reflect interplay between organ motion and scan-
ning movements (gantry rotation and couch displacement).
Yamamoto et al. [29] have found that 90% of the patients
have at least one motion artifact in 4DCT images. The end-
exhale phase is generally the least prone to artifacts
because motion is slow and it is reproducible, making it the
most stable phase of the breathing cycle [33]. The
compression modifies global patient respiration character-
istics such as amplitude, frequency or regularity. Conse-
quently, for given acquisition parameters, abdominal
compression can limit the occurrence of motion artifacts
(Fig. 5) or introduce some. For the patients taking part in
this study, we mainly observed an artifact reduction (for 16
patients) whereas artifact increase was less frequent (5
patients).

Conclusions

The use of abdominal compression for lung SBRT treatments
efficiently reduces motion amplitude for lesions close to
the diaphragm. If the tumors are large enough, abdominal
compression can be associated with an interesting reduc-
tion of the internal target volume. For other locations, the
use of the compression can provide a minor benefit or even
induce unwanted effects such as tumor motion and ITV
increase. We have shown that only a small gain in lung
healthy tissue sparing could be achieved with the use of
abdominal compression.

Based on these findings and taking into account that
such a system is time-consuming and not always well-
tolerated, we have decided to stop using abdominal
compression when treating patients with upper and middle
lobe tumors. On the contrary, patients with lower lobe
lesions still undergo two 4DCT exams, with and without
abdominal compression. The relevance of using the
compression is evaluated on an individual basis and the
decision is taken according to patient tolerance and the
expected benefit.
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Conclusion du chapitre

4.3 Conclusion du chapitre

Certains types de traitements requièrent une précision particulièrement élevée dans la
délivrance de la dose, comme la radiothérapie par photons en conditions stéréotaxiques
extra-crâniennes ou l’hadronthérapie de manière générale. La réduction des incertitudes
dues au mouvement respiratoire peut alors être réalisée en associant au système de conten-
tion une compression abdominale visant à limiter l’amplitude du mouvement respiratoire.

Dans ce chapitre, l’impact de l’utilisation d’un tel système en fonction de la localisation
de la tumeur dans le poumon a été évalué. Aucun gain substantiel en termes d’épargne
dosimétrique des tissus sains n’a pu être mis en évidence en radiothérapie par photons.
Cependant, une réduction significative de l’amplitude du mouvement tumoral a pu être
observée, particulièrement pour des tumeurs situées dans un lobe pulmonaire inférieur.
Cette réduction représente un avantage certain en hadronthérapie. Ceci est discuté plus
en détail dans le 6.

Bibliographie

[Adler et al. 1997] JR Adler Jr, S. D. Chang, M. J. Murphy, J. Doty, P. Geis et S. L.
Hancock. The Cyberknife : a frameless robotic system for radiosurgery. Stereotact
Funct Neurosurg, vol. 69, no. 1-4 Pt 2, pages 124–128, 1997. (Cité en pages 29
et 143.)

[Baba et al. 2009] Fumiya Baba, Yuta Shibamoto, Natsuo Tomita, Chisa Ikeya-
Hashizume, Kyota Oda, Shiho Ayakawa, Hiroyuki Ogino et Chikao Sugie. Stereotac-
tic body radiotherapy for stage I lung cancer and small lung metastasis : evaluation
of an immobilization system for suppression of respiratory tumor movement and
preliminary results. Radiat Oncol, vol. 4, page 15, 2009. (Cité en page 143.)

[Baumann et al. 2009] Pia Baumann, Jan Nyman, Morten Hoyer, Berit Wennberg, Gio-
vanna Gagliardi, Ingmar Lax, Ninni Drugge, Lars Ekberg, Signe Friesland, Karl-
Axel Johansson, Jo-Asmund Lund, Elisabeth Morhed, Kristina Nilsson, Nina Levin,
Merete Paludan, Christer Sederholm, Anders Traberg, Lena Wittgren et Rolf Le-
wensohn. Outcome in a prospective phase II trial of medically inoperable stage I
non-small-cell lung cancer patients treated with stereotactic body radiotherapy. J
Clin Oncol, vol. 27, no. 20, pages 3290–3296, Jul 2009. (Cité en page 142.)

[Benedict et al. 2010] Stanley H. Benedict, Kamil M. Yenice, David Followill, William Hin-
son, Brian Kavanagh, Paul Keall, Michael Lovelock, Sanford Meeks, Lech Papiez,
Thomas Purdie, Ramaswamy Sadagopan, Michael C. Schell, Bill Salter, David J.
Schlesinger, Almon S. Shiu, Timothy Solberg, Danny Y. Song, Volker Stieber, Ro-
bert Timmerman, Wolfgang A. Tomé, Dirk Verellen, Lu Wang et Fang-Fang Yin.
Stereotactic body radiation therapy : The report of AAPM Task Group 101. Med
Phys, vol. 37, no. 8, pages 4078–4101, Aug 2010. (Cité en pages 95, 142, 143 et 144.)

[Bengua et al. 2010] Gerard Bengua, Masayori Ishikawa, Kenneth Sutherland, Kenji Ho-
rita, Rie Yamazaki, Katsuhisa Fujita, Rikiya Onimaru, Noriwo Katoh, Tetsuya
Inoue, Shunsuke Onodera et Hiroki Shirato. Evaluation of the effectiveness of the
stereotactic body frame in reducing respiratory intrafractional organ motion using
the real-time tumor-tracking radiotherapy system. Int J Radiat Oncol Biol Phys,
vol. 77, no. 2, pages 630–636, Jun 2010. (Cité en page 145.)

[Bibault et al. 2012] Jean-Emmanuel Bibault, Bernard Prevost, Eric Dansin, Xavier Mira-
bel, Thomas Lacornerie et Eric Lartigau. Image-guided robotic stereotactic radiation
therapy with fiducial-free tumor tracking for lung cancer. Radiat Oncol, vol. 7, page
102, 2012. (Cité en pages 29 et 143.)

155



Chapitre 4 : Évaluation de la compression abdominale

[Bissonnette et al. 2009] Jean-Pierre Bissonnette, Kevin N Franks, Thomas G Purdie,
Douglas J Moseley, Jan-Jakob Sonke, David A Jaffray, Laura A Dawson et Andrea
Bezjak. Quantifying interfraction and intrafraction tumor motion in lung stereotac-
tic body radiotherapy using respiration-correlated cone beam computed tomography.
Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 75, no. 3, pages 688–695, Nov 2009. (Cité en
pages 26, 144, 162 et 168.)

[Blomgren et al. 1995] H. Blomgren, I. Lax, I. Näslund et R. Svanström. Stereotactic high
dose fraction radiation therapy of extracranial tumors using an accelerator. Clinical
experience of the first thirty-one patients. Acta Oncol, vol. 34, no. 6, pages 861–870,
1995. (Cité en pages 30, 142 et 143.)

[Bouilhol et al. 2010] G. Bouilhol, M. Ayadi, J. Schaerer, L. Claude et D. Sarrut. Is the use
of an abdominal compression relevant in lung Stereotactic Body Radiation Therapy ?
In XVIth International Conference on the use of Computers in Radiation Therapy
ICCR, 2010. (Cité en page 145.)

[Bouilhol et al. 2011] G. Bouilhol, M. Ayadi, J. Schaerer, L. Claude et D. Sarrut. Abdomi-
nal compression effectiveness for lung stereotactic body radiation therapy. In 3èmes
Journées Médico-Scientifiques du Centre Léon Bérard, 2011. (Cité en page 145.)

[Bouilhol et al. 2012] Gauthier Bouilhol, Myriam Ayadi, Simon Rit, Sheeba Thengumpal-
lil, Joël Schaerer, Jef Vandemeulebroucke, Line Claude et David Sarrut. Is abdo-
minal compression useful in lung stereotactic body radiation therapy ? A 4DCT and
dosimetric lobe-dependent study. Phys Med, May 2012. (Cité en page 145.)

[Bradley 2005] Jeffrey Bradley. A review of radiation dose escalation trials for non-small
cell lung cancer within the Radiation Therapy Oncology Group. Semin Oncol, vol. 32,
no. 2 Suppl 3, pages S111–S113, Apr 2005. (Cité en pages 142 et 169.)

[Chang & Sugarbaker 2003] Michael Y. Chang et David J. Sugarbaker. Surgery for early
stage non-small cell lung cancer. Semin Surg Oncol, vol. 21, no. 2, pages 74–84,
2003. (Cité en page 142.)

[Collins et al. 2007] Brian T. Collins, Kelly Erickson, Cristina A. Reichner, Sean P. Collins,
Gregory J. Gagnon, Sonja Dieterich, Don A. McRae, Ying Zhang, Shadi Yousefi,
Elliot Levy, Thomas Chang, Carlos Jamis-Dow, Filip Banovac et Eric D. Anderson.
Radical stereotactic radiosurgery with real-time tumor motion tracking in the treat-
ment of small peripheral lung tumors. Radiat Oncol, vol. 2, page 39, 2007. (Cité
en pages 29 et 143.)

[Collins et al. 2009] Brian T. Collins, Saloomeh Vahdat, Kelly Erickson, Sean P. Collins,
Simeng Suy, Xia Yu, Ying Zhang, Deepa Subramaniam, Cristina A. Reichner, Is-
met Sarikaya, Giuseppe Esposito, Shadi Yousefi, Carlos Jamis-Dow, Filip Banovac
et Eric D. Anderson. Radical cyberknife radiosurgery with tumor tracking : an ef-
fective treatment for inoperable small peripheral stage I non-small cell lung cancer.
J Hematol Oncol, vol. 2, page 1, 2009. (Cité en pages 29 et 143.)

[De Ruysscher et al. 2010] Dirk De Ruysscher, Corinne Faivre-Finn, Ursula Nestle,
Coen W. Hurkmans, Cécile Le Péchoux, Allan Price et Suresh Senan. European
Organisation for Research and Treatment of Cancer Recommendations for Planning
and Delivery of High-Dose, High-Precision Radiotherapy for Lung Cancer. Journal
of Clinical Oncology, vol. 28, no. 36, pages 5301–5310, 2010. (Cité en page 142.)

[Dosoretz et al. 1993] D. E. Dosoretz, D. Galmarini, J. H. Rubenstein, M. J. Katin, P. H.
Blitzer, S. A. Salenius, R. A. Dosani, M. Rashid, G. Mestas et S. E. Hannan. Local
control in medically inoperable lung cancer : an analysis of its importance in outcome
and factors determining the probability of tumor eradication. Int J Radiat Oncol
Biol Phys, vol. 27, no. 3, pages 507–516, Oct 1993. (Cité en page 142.)

156



Bibliographie

[Han et al. 2010] Kathy Han, Patrick Cheung, Parminder S Basran, Ian Poon, Latifa
Yeung et Fiona Lochray. A comparison of two immobilization systems for ste-
reotactic body radiation therapy of lung tumors. Radiother Oncol, vol. 95, no. 1,
pages 103–108, Apr 2010. (Cité en page 145.)

[Heinzerling et al. 2008] John H Heinzerling, John F Anderson, Lech Papiez, Thomas
Boike, Stanley Chien, Geoffrey Zhang, Ramzi Abdulrahman et Robert Timmer-
man. Four-dimensional computed tomography scan analysis of tumor and organ
motion at varying levels of abdominal compression during stereotactic treatment of
lung and liver. Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 70, no. 5, pages 1571–1578, Apr
2008. (Cité en page 145.)

[Hiraoka et al. 2007] M. Hiraoka, Y. Matsuo et Y. Nagata. Stereotactic body radiation
therapy (SBRT) for early-stage lung cancer. Cancer Radiother, vol. 11, no. 1-2,
pages 32–35, 2007. (Cité en page 142.)

[Hof et al. 2007] Holger Hof, Marc Muenter, Dieter Oetzel, Angelika Hoess, Juergen Debus
et Klaus Herfarth. Stereotactic single-dose radiotherapy (radiosurgery) of early stage
nonsmall-cell lung cancer (NSCLC). Cancer, vol. 110, no. 1, pages 148–155, Jul
2007. (Cité en page 142.)

[Hoyer et al. 2006] Morten Hoyer, Henrik Roed, Anders Traberg Hansen, Lars Ohlhuis,
Jorgen Petersen, Hanne Nellemann, Anne Kiil Berthelsen, Cai Grau, Svend Aage
Engelholm et Hans von der Maase. Prospective study on stereotactic radiotherapy
of limited-stage non–small-cell lung cancer. Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 66,
no. 4, Supplement, pages S128 – S135, 2006. (Cité en page 142.)

[Jaffray et al. 1999] David A Jaffray, Douglas G Drake, Michel Moreau, Alvaro A Martinez
et John W Wong. A radiographic and tomographic imaging system integrated into
a medical linear accelerator for localization of bone and soft-tissue targets. Int J
Radiat Oncol Biol Phys, vol. 45, no. 3, pages 773 – 789, 1999. (Cité en page 143.)

[Keall et al. 2006] Paul J Keall, Gig S Mageras, James M Balter, Richard S Emery, Ken-
neth M Forster, Steve B Jiang, Jeffrey M Kapatoes, Daniel A Low, Martin J Mur-
phy, Brad R Murray, Chester R Ramsey, Marcel B Van Herk, S. Sastry Vedam,
John W Wong et Ellen Yorke. The management of respiratory motion in radia-
tion oncology report of AAPM Task Group 76. Med Phys, vol. 33, no. 10, pages
3874–3900, Oct 2006. (Cité en pages 27, 52, 95 et 144.)

[Kontrisova et al. 2006] Kristina Kontrisova, Markus Stock, Karin Dieckmann, Joachim
Bogner, Richard Pötter et Dietmar Georg. Dosimetric comparison of stereotactic
body radiotherapy in different respiration conditions : a modeling study. Radiother
Oncol, vol. 81, no. 1, pages 97–104, Oct 2006. (Cité en page 145.)

[Lax et al. 1994] I. Lax, H. Blomgren, I. Näslund et R. Svanström. Stereotactic radiothe-
rapy of malignancies in the abdomen. Methodological aspects. Acta Oncol, vol. 33,
no. 6, pages 677–683, 1994. (Cité en pages 30, 142 et 143.)

[Leksell 1949] L Leksell. A stereotaxic apparatus for intracerebral surgery. Acta Chir Scand,
vol. 99, pages 229–33, 1949. (Cité en page 142.)

[Leksell 1951] L Leksell. The stereotaxic method and radiosurgery of the brain. Acta Chir
Scand, vol. 102, pages 316–9, 1951. (Cité en page 142.)

[Leksell 1983] L Leksell. Stereotactic radiosurgery. J Neurol Neurosurg Psychiatry, vol. 46,
no. 9, pages 797–803, 1983. (Cité en page 142.)

[Lutz et al. 1988] W. Lutz, K. R. Winston et N. Maleki. A system for stereotactic radio-
surgery with a linear accelerator. Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 14, no. 2, pages
373–381, Feb 1988. (Cité en page 142.)

157



Chapitre 4 : Évaluation de la compression abdominale

[Martin & Gaya 2010] A. Martin et A. Gaya. Stereotactic body radiotherapy : a review.
Clin Oncol (R Coll Radiol), vol. 22, no. 3, pages 157–172, Apr 2010. (Cité en
page 142.)

[Martini et al. 1995] N. Martini, M. S. Bains, M. E. Burt, M. F. Zakowski, P. McCormack,
V. W. Rusch et R. J. Ginsberg. Incidence of local recurrence and second primary
tumors in resected stage I lung cancer. J Thorac Cardiovasc Surg, vol. 109, no. 1,
pages 120–129, Jan 1995. (Cité en page 142.)

[McGarry et al. 2005] Ronald C. McGarry, Lech Papiez, Mark Williams, Tia Whitford
et Robert D. Timmerman. Stereotactic body radiation therapy of early-stage non-
small-cell lung carcinoma : phase I study. Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 63,
no. 4, pages 1010–1015, Nov 2005. (Cité en page 142.)

[Nagata et al. 2005] Yasushi Nagata, Kenji Takayama, Yukinori Matsuo, Yoshiki Norihisa,
Takashi Mizowaki, Takashi Sakamoto, Masato Sakamoto, Michihide Mitsumori,
Keiko Shibuya, Norio Araki, Shinsuke Yano et Masahiro Hiraoka. Clinical out-
comes of a phase I/II study of 48 Gy of stereotactic body radiotherapy in 4 fractions
for primary lung cancer using a stereotactic body frame. Int J Radiat Oncol Biol
Phys, vol. 63, no. 5, pages 1427–1431, Dec 2005. (Cité en page 142.)

[Negoro et al. 2001] Y. Negoro, Y. Nagata, T. Aoki, T. Mizowaki, N. Araki, K. Takayama,
M. Kokubo, S. Yano, S. Koga, K. Sasai, Y. Shibamoto et M. Hiraoka. The ef-
fectiveness of an immobilization device in conformal radiotherapy for lung tumor :
reduction of respiratory tumor movement and evaluation of the daily setup accu-
racy. Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 50, no. 4, pages 889–898, Jul 2001. (Cité
en page 145.)

[Nesbitt et al. 1995] J. C. Nesbitt, JB Putnam Jr, G. L. Walsh, J. A. Roth et C. F. Moun-
tain. Survival in early-stage non-small cell lung cancer. Ann Thorac Surg, vol. 60,
no. 2, pages 466–472, Aug 1995. (Cité en page 142.)

[Nyman et al. 2006] Jan Nyman, Karl-Axel Johansson et Ulla Hultén. Stereotactic hypo-
fractionated radiotherapy for stage I non-small cell lung cancer–mature results for
medically inoperable patients. Lung Cancer, vol. 51, no. 1, pages 97–103, Jan 2006.
(Cité en page 142.)

[Onishi et al. 2007] Hiroshi Onishi, Hiroki Shirato, Yasushi Nagata, Masahiro Hiraoka,
Masaharu Fujino, Kotaro Gomi, Yuzuru Niibe, Katsuyuki Karasawa, Kazushige
Hayakawa, Yoshihiro Takai, Tomoki Kimura, Atsuya Takeda, Atsushi Ouchi, Ma-
sato Hareyama, Masaki Kokubo, Ryusuke Hara, Jun Itami, Kazunari Yamada et
Tsutomu Araki. Hypofractionated stereotactic radiotherapy (HypoFXSRT) for stage
I non-small cell lung cancer : updated results of 257 patients in a Japanese multi-
institutional study. J Thorac Oncol, vol. 2, no. 7 Suppl 3, pages S94–100, Jul 2007.
(Cité en page 142.)

[Qiao et al. 2003] Xueying Qiao, Owe Tullgren, Ingmar Lax, Florin Sirzén et Rolf Lewen-
sohn. The role of radiotherapy in treatment of stage I non-small cell lung cancer.
Lung Cancer, vol. 41, no. 1, pages 1–11, Jul 2003. (Cité en page 142.)

[Ricardi et al. 2010] Umberto Ricardi, Andrea Riccardo Filippi, Alessia Guarneri, Fran-
cesca Romana Giglioli, Patrizia Ciammella, Pierfrancesco Franco, Cristina Manto-
vani, Piero Borasio, Giorgio Vittorio Scagliotti et Riccardo Ragona. Stereotactic
body radiation therapy for early stage non-small cell lung cancer : results of a pros-
pective trial. Lung Cancer, vol. 68, no. 1, pages 72–77, Apr 2010. (Cité en page 142.)

[Sibley 1998] G. S. Sibley. Radiotherapy for patients with medically inoperable Stage I
nonsmall cell lung carcinoma : smaller volumes and higher doses–a review. Cancer,
vol. 82, no. 3, pages 433–438, Feb 1998. (Cité en page 142.)

158



Bibliographie

[Sonke et al. 2009] Jan-Jakob Sonke, Maddalena Rossi, Jochem Wolthaus, Marcel van
Herk, Eugene Damen et Jose Belderbos. Frameless stereotactic body radiotherapy
for lung cancer using four-dimensional cone beam CT guidance. Int J Radiat Oncol
Biol Phys, vol. 74, no. 2, pages 567–574, Jun 2009. (Cité en pages 124, 128, 143,
164 et 166.)

[Takeda et al. 2009] Atsuya Takeda, Naoko Sanuki, Etsuo Kunieda, Toshio Ohashi, Yohei
Oku, Toshiaki Takeda, Naoyuki Shigematsu et Atsushi Kubo. Stereotactic body
radiotherapy for primary lung cancer at a dose of 50 Gy total in five fractions to the
periphery of the planning target volume calculated using a superposition algorithm.
Int J Radiat Oncol Biol Phys, vol. 73, no. 2, pages 442–448, Feb 2009. (Cité en
page 142.)

[Thengumpallil et al. 2010] S. Thengumpallil, G. Bouilhol et M. Ayadi. Non-small cell lung
cancer stereotactic body radiation therapy : Interest and example of 4D computed
tomography. In 49èmes Journées Scientifiques de la Société Française de Physique
Médicale, 2010. (Cité en page 145.)

[Timmerman et al. 2006] Robert D Timmerman, Jeff Michalski, Jack Fowler, Hak Choy,
david Johnstone, James M Galvin et Elizabeth Gore. A phase II trial of stereotactic
body radiation therapy (SBRT) in the treatment of patients with medically inoperable
stage I/II non-small cell lung cancer. Rapport technique 0236, Radiation Therapy
Oncology Group (RTOG), 2006. (Cité en page 143.)

[Timmerman et al. 2007] Robert D. Timmerman, Clint Park et Brian D. Kavanagh. The
North American experience with stereotactic body radiation therapy in non-small
cell lung cancer. J Thorac Oncol, vol. 2, no. 7 Suppl 3, pages S101–S112, Jul 2007.
(Cité en page 142.)

[Timmerman et al. 2010] Robert Timmerman, Rebecca Paulus, James Galvin, Jeffrey Mi-
chalski, William Straube, Jeffrey Bradley, Achilles Fakiris, Andrea Bezjak, Gregory
Videtic, David Johnstone, Jack Fowler, Elizabeth Gore et Hak Choy. Stereotac-
tic body radiation therapy for inoperable early stage lung cancer. JAMA, vol. 303,
no. 11, pages 1070–1076, Mar 2010. (Cité en pages 142 et 143.)

[Videtic et al. 2009] Gregory M M Videtic, William Parker, Anurag K Singh, Kenneth R
Olivier, Joe Y Chang, Steven E Schild, Quynh-Thu Le et Kyounghwa Bae. A
randomized phase II study comparing 2 stereotactic body radiation therapy (SBRT)
schedules for medically inoperable patients with stage I peripheral non-small cell lung
cancer. Rapport technique 0915, Radiation Therapy Oncology Group (RTOG),
2009. (Cité en pages 142 et 143.)

[Wulf et al. 2000] J. Wulf, U. Hädinger, U. Oppitz, B. Olshausen et M. Flentje. Stereotactic
radiotherapy of extracranial targets : CT-simulation and accuracy of treatment in
the stereotactic body frame. Radiother Oncol, vol. 57, no. 2, pages 225–236, Nov
2000. (Cité en page 144.)

[Zimmermann et al. 2006] Frank B. Zimmermann, Hans Geinitz, Sabine Schill, Reinhard
Thamm, Carsten Nieder, Ulrich Schratzenstaller et Michael Molls. Stereotactic
hypofractionated radiotherapy in stage I (T1-2 N0 M0) non-small-cell lung cancer
(NSCLC). Acta Oncol, vol. 45, no. 7, pages 796–801, 2006. (Cité en page 142.)

159





5
Mouvement respiratoire et marges de sécurité
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Chapitre 5 : Mouvement respiratoire et marges de sécurité

5.1 Introduction

La planification de traitements en radiothérapie externe implique la définition de
marges de sécurité autour du volume cible pour passer du CTV au PTV afin de
prendre en compte les erreurs géométriques qui peuvent survenir au cours du traitement
(voir 1.2.4). Dans le cas de tumeurs pulmonaires, le mouvement tumoral induit par
la respiration représente une importante source d’erreur puisqu’il peut dépasser 2 cm
d’amplitude [Seppenwoolde et al. 2002, Mageras et al. 2004, Guckenberger et al. 2007c,
Sonke et al. 2008, Bissonnette et al. 2009, Pepin et al. 2010]. Dans ce chapitre, nous allons
dans un premier temps définir les erreurs géométriques et détailler le calcul des marges
de sécurité en présence de mouvements respiratoires. Au travers de deux contributions,
nous verrons ensuite comment la stratégie de traitement de "mid-position" a été mise en
place dans le cadre d’un essai clinique au Centre Léon Bérard, et nous décrirons une étude
visant à adapter le calcul des marges de sécurité en présence de mouvements respiratoires
asymétriques.

5.1.1 Les erreurs

De nombreuses études ont tenté de proposer des méthodes de calcul de marges pour
passer du CTV au PTV [van Herk 2004]. La plupart d’entre elles visent à combiner les
différentes erreurs géométriques survenant au cours de la préparation ou de l’exécution du
traitement. Deux types d’erreurs sont distingués :

– Les erreurs aléatoires : ce sont des erreurs qui se manifestent de manière
différente à chaque séance. Elle participent au flou de la dose cumulée sur la totalité
du traitement (voir Figure 5.1) et sont quantifiées par leur écart-type σ.

– Les erreurs systématiques : ce sont des erreurs introduites lors de la préparation
du traitement. Pour un patient donné elles se manifestent de manière identique à
chaque séance et conduisent à un déplacement de la distribution de dose cumulée
par rapport à la position du volume cible (voir Figure 5.1). Elles sont quantifiées par
leur écart-type Σ.

Figure 5.1 – Représentation de l’effet des différents types d’erreurs sur la distribution de dose. (A)
Effet des erreurs aléatoires (σ) : distribution de dose floutée. (B) Effet des erreurs systématiques (Σ) :
déplacement de la dose cumulée [van Herk et al. 2000].

Les erreurs systématiques et aléatoires peuvent être déterminées expérimentalement.
Si l’on considère une erreur e, mesurée pour p patients et n séances, les écart-types
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des composantes aléatoires (σe) et systématiques (Σe), ainsi que la moyenne de groupe
(MGe) sont déterminés comme décrit dans le Tableau 5.1. MGe est obtenue en calculant
la moyenne des erreurs moyennes par patient, Σe correspond à l’écart-type des erreurs
moyennes par patient et σe est la moyenne quadratique des écart-types des erreurs par
patient.

Pat. 1 Pat. 2 . . . Pat. p

Séance 1 e11 e21 ep1
Séance 2 e12 e22 ep2
Séance 3 e13 - ep3

. . . . . .
Séance n e1n - epn

Moyenne m1 m2 mp

Écart-type s1 s2 sp

MGe =
1

p

p∑

i=1

mi (5.1)

Σe =

√√√√ 1

p− 1

p∑

i=1

(mi −MGe)2 (5.2)

σe =

√√√√1

p

p∑

i=1

sp2 (5.3)

Tableau 5.1 – Description de la méthode de calcul des écart-types des composantes aléatoires et systé-
matiques d’une erreur e mesurée pour p patients et n séances [van Herk 2004].

En radiothérapie externe, les différentes sources d’erreurs peuvent être classées en trois
catégories :

– Les erreurs sur la définition des volumes cibles : Elles correspondent aux
variations inter-observateurs et intra-observateurs de délinéation des volumes cibles.
Elles reflètent le fait que tous les radiothérapeutes, compte tenu de leur expérience,
ne coutourent pas les volumes cibles de la même façon, de même que chacun d’eux,
étant donné les incertitudes dues à la qualité d’image, ne contoure pas à chaque fois
de la même façon (voir chapitre 3). Ce sont des erreurs purement systématiques,
sans composante aléatoire.

– Les erreurs de position inter-séances : Elles regroupent les variations de la
position du volume cible d’une séance à l’autre par rapport à ce qui avait été prévu
lors de la planification du traitement (erreurs de repositionnement et mouvement
des organes). Elles peuvent comporter à la fois une composante systématique et une
composante aléatoire.

– Les erreurs de position intra-séances : Ce sont les variations de la position du
volume cible au cours d’une même séance par rapport à la configuration prévue lors
de la planification du traitement. Elles peuvent comporter à la fois une composante
systématique et une composante aléatoire.

5.1.2 Les marges de sécurité

5.1.2.1 Le calcul

[van Herk et al. 2000] ont introduit le concept d’histogramme dose-population pour
formaliser de manière rigoureuse le calcul de marges. La méthodologie proposée est basée
sur un modèle statistique des erreurs géométriques systématiques et aléatoires en prenant
en compte le fait que les erreurs systématiques ont plus d’impact sur la perte de couver-
ture dosimétrique du volume cible que les erreurs aléatoires [Stroom et al. 1999]. À toute
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marge est associée une probabilité de couverture dosimétrique correcte du volume cible.
Autrement dit, pour une marge donnée, on peut prétendre couvrir correctement le volume
cible avec une certaine isodose, et ceci avec un certain niveau de confiance pour la popu-
lation traitée. Le modèle, bien qu’issu d’une théorie statistique avancée, est présenté sous
la forme d’une recette facilement applicable en routine clinique en combinant les erreurs
systématiques et aléatoires de la façon suivante :

M = αΣ + β
√
σ2 + σp2 − βσp (5.4)

avec :

– Σ et σ les écart-types des erreurs systématiques et aléatoires. Ils sont obtenus en
additionnant quadratiquement les écart-types des différentes erreurs.

– σp : Ce terme correspond à l’écart-type décrivant la largeur de la pénombre,
cette dernière étant modélisée par une gaussienne cumulative. Étant donné que la
pénombre contribue au flou de la distribution de dose, elle doit être intégrée aux
erreurs aléatoires. [Sonke et al. 2009] ont proposé des valeurs de σp pour un faisceau
de photons dans l’eau (tissus mous) et le poumon (voir Tableau 5.2).

Milieu Valeur de σp (mm)

Eau 3.2
Poumon 6.4

Tableau 5.2 – Valeurs de σp pour un faisceau de photons dans l’eau et le poumon [Sonke et al. 2009].

– β le facteur multiplicatif des erreurs aléatoires. Il détermine le niveau de dose
considéré par le mode de prescription, c’est-à-dire l’isodose minimale couvrant cor-
rectement le volume cible. β

√
σ2 + σ2

p est la distance entre l’isodose 50% et l’isodose
de prescription sur la carte de dose floutée par la combinaison de toutes erreurs
aléatoires. βσp est la distance entre l’isodose 50% et l’isodose de prescription sur la
carte de dose planifiée. Cependant, cette distance est prise en compte de manière
intrinsèque lors de la planification du traitement, elle doit donc être retranchée à
la marge calculée. Quelques valeurs de β sont données par [van Herk et al. 2000] et
listées dans le Tableau 5.3 en fonction de l’isodose de prescription.

Isodose de prescription (%) Valeur de β

80 0.84
85 1.03
90 1.28
95 1.64
99 2.34

Tableau 5.3 – Valeurs de β pour différentes isodoses de prescription [van Herk et al. 2000].

Les valeurs de β données par [van Herk et al. 2000] en fonction de l’isodose de
prescription ne prennent pas en compte l’influence de tous les faisceaux de traitement
sur les marges à appliquer. [McKenzie et al. 2000] ont déterminé d’autres valeurs
pour différentes configurations : de 1 à 6 faisceaux coplanaires, opposés ou non.
Par exemple, pour des faisceaux équi-pondérés et une isodose de prescription de
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95%, le niveau de la dose floutée par les erreurs aléatoires à considérer n’est plus
de 95% mais de (100− 5n/p) % avec n le nombre total de faisceaux, p = 1 pour
des faisceaux non opposés et non parallèles, p = 2 pour des faisceaux opposés et
parallèles et p = n dans la direction perpendiculaire aux faisceaux quelle que soit la
configuration (faisceaux opposés ou non).

– α : Le facteur multiplicatif des erreurs systématiques détermine le niveau de confiance
ou la part de la population correctement traitée au niveau de dose de prescription.
Un niveau de confiance de 90% est souvent considéré comme acceptable. Quelques
valeurs de α sont données par [van Herk et al. 2000] et listées dans le Tableau 5.4 en
fonction du niveau de confiance souhaité et du niveau de conformation. En effet, la
conformation peut ne pas être parfaite dans certaines directions, réduisant la marge
requise. Par exemple, pour un traitement avec deux champs opposés, la conformation
se fait seulement en deux dimensions (perpendiculairement aux faisceaux). Lorsque
plusieurs paires de champs sont distribuées autour du patient, la conformation
devient tridimensionnelle, augmentant la précision de la délivrance de la dose et
donc le niveau de précision requis sur la position du volume cible. Les marges
doivent alors être augmentées par rapport à une conformation bidimensionnelle.
Un niveau de confiance de 100% est irréaliste car cela correspondrait à une marge
infinie. Les valeurs de α calculées par [van Herk et al. 2000] supposent des erreurs
systématiques isotropes. [Yoda & Nakagawa 2011] ont proposé une extension du
modèle de [van Herk et al. 2000] en considérant des erreurs systématiques aniso-
tropes, aboutissant à des valeurs de α réduites (voir Tableau 5.4). De cette façon,
l’influence des marges dans une direction sur les marges requises dans les autres
directions de l’espace est prise en compte.

Niveau de confiance Valeurs de α

(% de patients) 1D 2D 3D

80 1.28 1.79 2.16 (1.80*)
85 1.44 1.95 2.31 (1.94*)
90 1.64 2.15 2.5 (2.11*)
95 1.96 2.45 2.79 (2.39*)
99 2.60 3.04 3.36 (2.93*)

Tableau 5.4 – Valeurs de α pour différents niveaux de confiance et différents niveaux de conformation
selon [van Herk et al. 2000] ou (*) [Yoda & Nakagawa 2011].

5.1.2.2 Les hypothèses

Des hypothèses simplificatrices ont été adoptées par [van Herk et al. 2000] afin
d’aboutir à une recette de calcul à la fois simple et valide dans la majorité des cas
[van Herk et al. 2003, Witte et al. 2004]. Parmi celles-ci on trouve :

– La population de patients est supposée homogène, c’est-à-dire que les écarts types
sont pris de manière identique pour chaque patient. Une façon de prendre en compte
d’éventuelles inhomogénéités de la population serait de calculer des histogrammes
dose-population pour différents sous-groupes de patients et d’en faire la moyenne
pondérée selon la population de chaque sous-groupe.
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– Le nombre de séances est supposé suffisamment grand, tel que la moyenne des
erreurs aléatoires soit nulle, c’est-à dire que la dose cumulée, floutée par les
erreurs aléatoires, soit centrée sur la position moyenne du volume cible. Dans
le cas de traitements hypofractionnés, cette hypothèse n’est pas respectée. La
méthode consiste alors à introduire une erreur systématique supplémentaire, égale
à la somme quadratique des erreurs aléatoires, divisée par la racine carrée du
nombre de séances [Leong 1987, van Herk et al. 2003]. Cependant, comme relevé
par [Sonke et al. 2009], si les erreurs sont quantifiées à partir de données issues d’un
nombre limité de séances, cet effet sera implicitement pris en compte lors du calcul
de marges.

– Le volume cible (CTV) est supposé sphérique. Cependant, comme la recette a été
établie indépendamment de la forme du CTV, ceci implique en toute rigueur que,
tant que les dimensions du CTV restent assez grandes devant les erreurs aléatoires,
le résultat reste aussi indépendant de la forme du CTV.

– La conformation est supposée idéale. En réalité, elle varie en fonction de la direction.
Une solution possible à ce problème est de déterminer une marge moyenne. Il
est aussi envisageable de calculer des histogrammes dose-population pour des
sous-groupes de patients selon la direction de l’erreur systématique (direction avec
un haut niveau de conformation ou non) et d’en faire la moyenne pondérée selon
la population de chaque sous-groupe. Comme décrit dans la partie précédente, il
est aussi possible de réduire la dimensionnalité des erreurs de conformation en se
plaçant dans l’un des cas 1D, 2D, 3D ou à des niveau intermédiaires pour prendre
en compte des imperfections de conformation.

– Les rotations et les changements de forme du CTV ne sont pas pris en compte.
Une solution pour intégrer ces paramètres serait de les convertir localement en des
translations et ainsi appliquer des recettes « locales ».

– Les erreurs sont considérées comme isotropes mais des erreurs anisotropes peuvent
facilement être prises en compte en appliquant la recette dans toutes les directions.

– Les différentes sources d’erreurs sont supposées statistiquement indépendantes.
Étant donné qu’elles sont introduites à différentes étapes du traitement et qu’elles
ont des causes différentes, cette hypothèse semble valide dans la majorité des cas.

– La combinaison des différentes erreurs est supposée suivre une distribution de
probabilité gaussienne. Cette supposition est basée sur le théorème central limite
qui établit la convergence de la combinaison de plusieurs distributions de probabilité
de formes arbitraires vers une distribution normale, à condition qu’aucune d’elles
n’exerce une influence significativement supérieure aux autres. Cet aspect est discuté
en détail dans la partie 5.2.2.
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5.1.3 Prise en compte du mouvement respiratoire

Comme évoqué au chapitre 1, le mouvement respiratoire introduit des incertitudes sur
la position de la tumeur au cours du traitement (erreurs de position intra-séances). La
manière actuelle la plus classique de les prendre en compte dans la définition des marges de
sécurité est de définir un volume intermédiaire entre le CTV et le PTV, l’ITV [ICRU 1999],
qui couvre l’intégralité de l’excursion tumorale. De cette façon, les erreurs liées au mou-
vement respiratoire sont ajoutées linéairement aux autres erreurs. Or, il a été montré que
l’ITV défini de cette manière surestime l’influence du mouvement respiratoire sur la dose
délivrée au volume cible [Ekberg et al. 1998, Engelsman et al. 2001, Wolthaus et al. 2008b]
et il est recommandé de combiner les différentes erreurs de manière quadratique, et non
linéaire [ICRU 1999, ICRU 2010]. L’ITV est d’ailleurs désormais considéré comme un
volume optionnel pour passer du CTV au PTV [ICRU 2010].

Le mouvement respiratoire a pour effet de flouter la dose reçue par le volume cible. Il
apparait alors naturel de le considérer comme une erreurs aléatoire et de l’intégrer parmi
les autres erreurs dans le calcul des marges de sécurité [van Herk et al. 2003] :

M = αΣ + β
√
σ2 + σp2 + σm2 − βσp (5.5)

avec σm l’écart-type des positions du volume cible au cours de la respiration. La difficulté
est alors d’obtenir une image de la position moyenne de la tumeur au cours du temps,
autour de laquelle la dose est floutée. Grâce à la TDM 4D, il est aujourd’hui possible
d’obtenir la position moyenne temporelle [Wolthaus et al. 2006, Wolthaus et al. 2008a] et
c’est autour de cette position, appelée mid-position, que les marges de sécurité sont définies.

Comme décrit dans le paragraphe 5.1.2.1, les marges de sécurité sont définies selon un
modèle statistique. Contrairement à une stratégie ITV, ceci implique que le volume cible
peut sortir de l’isodose de prescription durant une partie du temps tout en recevant une
dose cumulée conforme à la dose prescrite. En effet, étant donné que la dose est prescrite
sur une isodose inférieure à 100 %, même si le volume cible sort de l’isodose de prescription
pendant une petite portion du cycle respiratoire, cette perte de couverture est compensée
par le temps passé dans les zones où la dose est supérieure à la dose de prescription. Ainsi,
en combinant les différentes erreurs aléatoires, les marges de sécurité sont réduites par
rapport à une stratégie ITV et le sont d’autant plus que la pénombre de la dose est large
(comme dans les poumons) et que l’amplitude du mouvement est grande. Cette réduction
des marges est d’ailleurs similaire à celle obtenue avec une stratégie d’irradiation sur une
portion restreinte du cycle respiratoire (gating) [Wolthaus et al. 2008b]. La Figure 5.2
illustre la différence de couverture dosimétrique entre les stratégies ITV et mid-position
par rapport à une situation statique. La surestimation de l’influence du mouvement
respiratoire sur la dose délivrée dans le cas d’une stratégie ITV se traduit par un surdosage
des bords de la cible (et donc des OAR). En effet, ils reçoivent une dose supérieure à la
dose prescrite (flèches noires sur la figure).
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Figure 5.2 – Comparaison des stratégies ITV et mid-position en termes de couverture dosimétrique :
exemple pour une isodose de prescription de 95%. De gauche à droite : distribution de dose cumulée, profil
de dose dans la direction Y (pointillés blanc), zoom au niveau de l’isodose de prescription. De haut en bas :
situation statique, stratégie mid-position, stratégie ITV. Les limites du volume cible sont matérialisées par
des traits gris.

5.1.4 Autres erreurs

En plus du mouvement respiratoire, des erreurs de délinéation et des erreurs "clas-
siques" de positionnement (liées aux systèmes de contention et de repositionnement),
d’autres erreurs spécifiques sont à prendre en compte dans le cas de tumeurs soumises à
la respiration. Les erreurs liées à aux variations inter- et intra-scéances du mouvement
tumoral (baseline shift, voir paragraphe 1.3) peuvent dépasser 1 mm d’écart-type et doivent
donc être intégrées au calcul de marges [Purdie et al. 2007, Guckenberger et al. 2007a,
Guckenberger et al. 2007c, Sonke et al. 2008, Coolens et al. 2008, Bissonnette et al. 2009,
Guckenberger et al. 2009a, Rit et al. 2012, James et al. 2012, Clements et al. 2013].
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Une étude réalisée au cours de ce doctorat a montré que le baseline shift inter-séance
peut être à l’origine d’une perte importante de couverture dosimétrique du volume cible
dans le cas de petites tumeurs périphériques. Cette étude a été présentée lors d’une
conférence internationale et est décrite en annexe 1 [Bouilhol et al. 2009].

5.2 Contributions

Nous avons vu qu’une stratégie d’irradiation sur la position moyenne pondérée dans
le temps peut permettre de réduire les marges de sécurité par rapport à une stratégie
ITV. Une partie du travail de cette thèse a consisté à participer à la mise en place
d’un essai clinique de phase II comparant les deux stratégies de prise en compte du
mouvement respiratoire, ITV et mid-position, pour le traitement des cancers bronchiques
non à petite cellules localement avancés non opérés. Cette étude regroupe les expertises
des médecins, physiciens médicaux et chercheurs. Le projet est porté par le Dr Line
Claude, radiothérapeute, et David Sarrut, chargé de recherche, et ma contribution
a essentiellement porté sur la définition des paramètres dosimétriques ainsi que sur
l’élaboration et la mise en place du workflow clinique. Dans une première partie, les dé-
tails de la mise en place de cette étude sont exposés du point de vue de la physique médicale.

Le calcul des marges de sécurité selon la recette de [van Herk et al. 2000] suppose
une distribution de probabilité gaussienne de la combinaison des différentes erreurs. Or,
cette hypothèse peut ne pas être respectée en raison de la distribution non gaussienne et
asymétrique du mouvement respiratoire. Dans la seconde partie, un modèle permettant
de prendre compte ce caractère asymétrique dans le calcul des marges est proposé.

5.2.1 Implémentation clinique de la stratégie "mid-position"

5.2.1.1 Introduction

La survie globale dans le cas de carcinomes bronchiques non à petites cellules
localement avancés non opérables est médiocre, en partie en raison d’un contrôle local
insuffisant (12 à 40% [Kong et al. 2005, Sura et al. 2007]) avec les techniques d’irradiation
conformationnelles actuelles. Alors qu’une augmentation des doses pourrait permettre
d’améliorer le contrôle local [Kong et al. 2005, Bradley 2005, Rosenzweig et al. 2005], elle
est souvent limitée par la taille des volumes cibles car elle entrainerait un risque de toxicité
pulmonaire inacceptable.

La prise en compte des incertitudes sur la position du volume cible induites par le
mouvement respiratoire peut être réalisée par l’irradiation sur une portion restreinte du
cycle respiratoire (gating), en suivant les mouvements tumoraux en temps réel ou par
des techniques de blocage respiratoire. Cependant, ces techniques peuvent être lourdes
à mettre en place, nécessitent des équipements spécialisés, peuvent allonger le temps
de traitement, et peuvent introduire de nouvelles sources d’incertitudes. La stratégie
courante basée sur l’irradiation de l’ITV implique quant à elle l’irradiation d’une quantité
importante de tissus sains sur la trajectoire de la tumeur. Elle n’est donc pas propice à une
escalade de dose. Ainsi, l’alternative consistant à personnaliser et rationaliser les marges
de traitement dans le cas d’une stratégie mid-position pourrait permettre de diminuer le
volume de tissu pulmonaire sain irradié et ouvre donc la voie à une potentielle escalade de
dose en conservant un niveau de complications acceptable.
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L’étude que nous avons proposée est un essai clinique de phase II concernant 50
patients atteints d’un CBNPC cytologiquement ou histologiquement prouvé, non opéré,
non métastatique, avec une portion parenchymateuse et sans atteinte controlatérale
(T1-T4,N0-N3,M0). Il est le premier à comparer, dans deux bras randomisés, les deux
stratégies ITV et mid-position en termes de :

– Taux de survie sans progression à 1 an,
– Taux de contrôle local à 1 an et 2 ans,
– Taux de survie globale à 1 an et 2 ans,
– Toxicité pulmonaire aigüe et tardive pendant le traitement, et 3 mois, 6 mois et 1

an après le début de la radiothérapie.

Cette étude permettra également de :

– Évaluer de manière prospective la faisabilité de la stratégie mid-position en pratique
courante,

– Évaluer un algorithme de recalage déformable en conditions cliniques,
– Évaluer le gain dosimétrique (HDV, probabilité de contrôle tumoral (TCP),

probabilité de complication aux tissus sains (NTCP)) et la possibilité d’escalade de
dose théorique dans le bras mid-position en restant dans les critères dosimétriques
classiques sur les organes à risque,

– Identifier les patients pour lesquels une augmentation de dose serait rendue possible
grâce à l’utilisation de la stratégie mid-position en raison du gain dosimétrique.

Enfin, une étude ancillaire aura pour objectif d’évaluer l’apport et les performances de la
TEP-TDM 4D pour :

– La définition des volumes cibles (volume cible biologique (BTV)),
– L’évaluation précoce de la réponse à l’irradiation,
– Le dépistage précoce, en cours de radiothérapie, des patients susceptibles de

développer des symptômes de pneumopathie radique.

Les détails de cette étude ont été présentés lors de conférences [Bouilhol et al. 2011,
Pinho et al. 2012a, Pinho et al. 2012b, Pinho et al. 2013].

5.2.1.2 Planification de traitement et repositionnement

Le traitement est réalisé en respiration libre, sans asservissement respiratoire. Chaque
patient bénéficie d’une acquisition TDM 4D, éventuellement associée à une acquisition
TEP-TDM 4D. Dix phases respiratoires sont reconstruites ainsi que l’image MIP (voir
paragraphe 2.1.3.2) et l’image 3D classique (floue, sans tri temporel des données) corres-
pondant à une acquisition hélicoïdale lente (voir paragraphe 2.1.2).

Quel que soit le bras tiré par le patient, les planifications des deux stratégies est
réalisée à des fins de comparaison. La stratégie ITV est la stratégie de routine en place
au Centre Léon Bérard depuis de nombreuses années pour le traitement des tumeurs
pulmonaires. L’ITV est délinéé sur l’image MIP (voir chapitre 3) et les OAR sur l’image
3D classique. Pour la stratégie mid-position, le GTV ainsi que les OAR sont délinéés
sur l’image de position moyenne après que cette dernière ait été validée. La méthode
de reconstruction de cette image est décrite dans le paragraphe 5.2.1.3. Une marge est
ensuite ajoutée autour du volume délinéé afin d’inclure dans le volume cible les extensions

170



Contributions

microscopiques de la maladie. Enfin, une dernière marge est définie pour obtenir le PTV,
tenant compte des incertitudes géométriques du traitement. Le détail du calcul des marges
est donné dans le paragraphe 5.2.1.4.

L’algorithme de calcul de dose utilisé est un algorithme de superposition-convolution.
La dose prescrite est de 66 Gy (ou au moins 60 Gy si les contraintes dosimétriques ne le
permettent pas) par fractions de 2 Gy, selon une technique conformationnelle classique
utilisant des faisceaux d’énergie inférieure ou égale à 10 MV. Les contraintes aux organes
à risque sont :

– Moelle épinière : dose maximale 45 Gy,
– Cœur : dose moyenne < 35 Gy,
– Œsophage : dose inférieure à 40 Gy sur 15 cm,
– Poumons sains : Volume irradié au-delà de 20 Gy < 35%, volume irradié au-delà de

30 Gy < 20% et dose moyenne < 18 Gy.

L’image 3D classique est l’image de référence pour le calcul de la dose prévisionnelle
et pour le repositionnement du patient pour les deux stratégies. Il a été montré que le
calcul de dose sur cette image donne des résultats proches (sauf en bordure du PTV)
d’un calcul 4D de la dose cumulée sur les différentes phases respiratoires [Ayadi 2007,
Guckenberger et al. 2007b, Admiraal et al. 2008, Ehler & Tomé 2008]. L’utilisation de
l’image de mid-position est également envisageable [Mexner et al. 2009, Heath et al. 2009]
mais elle ne peut pas être utilisée pour le repositionnement du patient dans cette étude.
En effet, le protocole de repositionnement prévoit une acquisition CBCT 3D de reposi-
tionnement avant le traitement les trois premiers jours puis une fois par semaine avec un
recalage sur les tissus mous au niveau de la tumeur. Or, l’acquisition CBCT 3D produit
une image floue, de même que l’image TDM 3D classique, mais contrairement à l’image
de mid-position. L’image qui peut être mise en correspondance avec l’image CBCT 3D
lors du repositionnement du patient est donc l’image TDM 3D classique, et non l’image
de mid-position. Le recalage d’images floues suppose cependant que la position moyenne
temporelle ne varie pas par rapport à la zone floue délimitant l’excursion de la tumeur.
Des acquisitions CBCT 4D permettraient de s’affranchir de cette supposition en utilisant
l’image de mid-position comme référence [Sonke et al. 2005, Sweeney et al. 2012].

5.2.1.3 Reconstruction de l’image de mid-position

Comme évoqué au paragraphe 5.1.3, la difficulté d’une stratégie basée sur la position
moyenne de la tumeur pondérée dans le temps est d’obtenir l’image correspondante pour
la planification du traitement. Cette position est généralement plus proche de la fin
d’expiration que de la fin d’inspiration étant donné que la respiration passe plus de temps
en fin d’expiration qu’en fin d’inspiration.

Une solution consiste à déterminer une position moyenne temporelle à partir du signal
du mouvement de la tumeur mesuré dans les images TDM 4D. Les images doivent être
reconstruites selon un tri en phases (voir paragraphe 2.1.3) afin de conserver l’information
temporelle. Le signal peut être obtenu manuellement par la mesure de la position du
barycentre du contour de la tumeur tracé sur les différentes phases respiratoires de
l’examen TDM 4D [Benchalal et al. 2012], mais cette opération est fastidieuse. Le signal
peut aussi être mesuré via des recalages rigides automatiques dans la région de la
tumeur entre les images des différentes phases respiratoires. En raison de l’hystérésis du
mouvement, la position moyenne de la tumeur peut ne pas être située sur la trajectoire
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de la tumeur. La dernière étape consiste donc à déterminer la position de la trajectoire
la plus proche de la position moyenne et de trouver la phase respiratoire correspondante,
appelée mid-ventilation (voir Figure 5.3). Le logiciel de reconstruction du scanner est alors
paramétré pour reconstruire l’image ainsi déterminée.

Tumor trajectory

t%midv-inhale

0%

TM

t%midv-exhale

Maximum inspiration

Maximum expiration

Figure 5.3 – Représentation schématique de la trajectoire de la tumeur avec sa position moyenne tempo-
relle (TM) et plusieurs choix possibles pour la position mid-ventilation en expiration (t%midv−exhale) et en
inspiration (t%midv−inhale). εh représente l’erreur due à l’hystérésis du mouvement [Wolthaus et al. 2006].

Dans le cas de tumeurs attachées au médiastin ou à la paroi thoracique, la détermina-
tion automatique du signal peut s’avérer complexe. Il est alors possible de substituer le
signal du mouvement tumoral par celui du diaphragme. La méthode consiste à comparer
l’intensité moyenne des pixels de chaque phase à celle de l’image moyenne dans la région
du diaphragme, du côté du poumon où se trouve la tumeur [Wolthaus et al. 2006]. Il a
également été montré que le signal issu d’un capteur abdominal de pression (utilisé pour le
tri des données lors de la reconstruction de l’examen TDM 4D) peut permettre d’obtenir
une position moyenne temporelle [Guckenberger et al. 2009b], même dans le cas d’images
TDM 4D reconstruites selon un tri en amplitude.

En raison de l’hystérésis du mouvement de la tumeur, une erreur de l’ordre de 1
mm (1 écart-type) peut exister sur la position moyenne temporelle approximée par
la mid-ventilation [Wolthaus et al. 2006]. Cette approximation peut être levée avec la
méthode mid-position [Wolthaus et al. 2008a] et c’est cette méthode qui a été choisie pour
l’essai clinique décrit ici. L’image de mid-position est obtenue en plusieurs étapes :

– Une première étape consiste à effectuer une série de recalages déformables entre une
phase de référence et les neuf autres phases reconstruites de l’examen TDM 4D (dix
phases reconstruites au total dans la présente étude). Il est préférable de choisir
comme phase de référence la phase de fin d’expiration afin de minimiser l’impact
d’éventuels artéfacts de mouvement car elle est la moins sujette aux artéfacts (voir
chapitre 2).

L’un des principaux facteurs limitant la précision du recalage déformable dans le
thorax concerne la prise en compte des mouvements de glissement à l’interface entre
les poumons et la paroi thoracique [Wu et al. 2008, Schmidt-Richberg et al. 2009].
Des structures adjacentes peuvent ainsi avoir des mouvements indépendants,
correspondant à des discontinuités spatiales du mouvement. Afin d’inté-
grer ces discontinuités, le recalage est effectué séparément dans la région
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la plus mobile (poumons et abdomen), extraite automatiquement, et la ré-
gion la moins mobile grâce à des algorithmes développés au sein de l’équipe
[Murphy et al. 2011, Vandemeulebroucke et al. 2012, Delmon et al. 2013].

Cette étape aboutit à la production de champs de déformation, composés de vecteurs
représentant la transformation de l’image de référence vers chacune des phases (voir
Figure 5.4).

Phase 0% Phase 20% Phase 50% (ref)

Figure 5.4 – Résultats de recalages déformables entre deux phases respiratoires (0% et 20%) et une phase
de référence (50%). Recalages réalisés séparément dans la région la plus mobile (poumons et abdomen),
extraite automatiquement, et la région la moins mobile. Les vecteurs des champs de déformation sont
représentés par des flèches vertes. Le champ de déformation est nul sur l’image de référence.

– Les dix champs de vecteurs obtenus à l’étape précédente (dont un champ nul pour
le recalage de la phase de référence vers elle-même) peuvent ensuite être moyennés
puisqu’ils sont relatifs à une même référence. Le champ de vecteurs moyen ainsi
calculé est ensuite inversé et peut être utilisé pour obtenir une image de position
moyenne à partir de la phase de référence.

– Afin d’utiliser également les données des autres phases respiratoires, le champ de
vecteur moyen inversé peut être combiné aux champs de déformations de la référence
vers les autres phases afin d’obtenir d’autres champs de vecteurs permettant de
calculer neuf images de position moyenne supplémentaires à partir de chacune des
phases.

– Enfin, l’image finale de mid-position est obtenue par combinaison des dix images de
position moyenne obtenues en calculant, soit l’image moyenne, soit l’image médiane.
L’avantage de la moyenne est qu’elle utilise toutes les données disponibles, ce qui
aboutit à une réduction importante du bruit par rapport aux phases individuelles.
Cela peut s’avérer particulièrement intéressant dans le cas d’acquisition TEP 4D
dont les images sont habituellement très bruitées [Kruis & van Herk 2010] (voir
paragraphe 5.2.1.1, étude associée). La médiane présente quant à elle l’avantage
d’être plus robuste aux aberrations qui peuvent apparaitre avec les artéfacts de
mouvement dans certaines phases respiratoires. La médiane a été choisie dans
l’étude étant donné que les artéfacts constituent une source d’erreur lors de la
planification (voir chapitre 2). Lorsque le nombre de phases respiratoires est pair,
l’image médiane est calculée comme la moyenne du couple d’images médianes.

La Figure 5.5 donne un exemple d’image de mid-position et la Figure 5.6 résume la
méthode de reconstruction décrite ci-dessus.
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Phase 0% Phase 20% Phase 50%

Figure 5.5 – Exemple d’image de mid-position représentée en superposition de trois phases respiratoires.
L’image de mid-position apparait en violet et les différentes phases en vert. Lorsque l’intensité des voxels est
la même dans les deux images (mid-position et phase), la couleur est grise. Remarque : dans cet exemple,
la position moyenne temporelle est proche de la phase 20%.
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Figure 5.6 – Principe de reconstruction de l’image de mid-position. (Gauche) Recalages déformables
entre une phase de référence (6) et les autres phases respiratoires puis moyenne des champs de vecteurs et
inversion du champ de vecteur moyen pour obtenir une image de position moyenne à partir de la phase de
référence. (Droite) Combinaison du champ de vecteur moyen inversé avec les champs de déformation de la
référence vers les différentes phases afin d’obtenir d’autres champs de vecteurs permettant de calculer neuf
images de position moyenne supplémentaires à partir de chacune des phases [Wolthaus et al. 2008a].

5.2.1.4 Calcul des marges de sécurité

Afin de tenir compte de l’extension microscopique de la maladie, une marge de 6 mm
est ajoutée au GTV dans le cas de la stratégie mid-position ou à l’ITV dans le cas de
la stratégie ITV [Giraud et al. 2000, Grills et al. 2007]. Ensuite, les marges de sécurité
pour obtenir le PTV sont calculées selon l’Équation 5.5 pour la stratégie mid-position
et l’Équation 5.4 pour la stratégie ITV avec α = 2,5 (niveau de confiance de 90%), β
= 1.64 (isodose de prescription 95%) et σp = 6.4 mm (pénombre dans le poumon, voir
Tableau 5.2). Le Tableau 5.5 détaille les différentes erreurs prises en compte dans le calcul.

Les marges ainsi calculées sont de 11,4/12,3/11,3 mm dans les directions DG/TP/AP
pour la stratégie ITV. Elles ne prennent pas en compte le mouvement respiratoire
car son amplitude est ajoutée intrinsèquement lors de la définition de l’ITV. Pour la
stratégie mid-position, les marges sont calculées pour chaque patient en tenant compte de
l’amplitude du mouvement tumoral. Cette dernière est obtenue automatiquement dans
chaque direction en relevant l’amplitude maximale des champs de vecteurs (utilisés pour
reconstruire l’image de mid-position) dans la région du GTV préalablement délinéé.
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DG (mm) TP (mm) AP (mm)

Σ σ Σ σ Σ σ

Délinéation(1) 4,0 - 4,0 - 4,0 -
Positionnement(2) 1,3 2,7 1,7 3,5 1,4 2,4
Mouvement respiratoire(3) - A/3 - A/3 - A/3

Tableau 5.5 – Marges de sécurité définies dans l’essai clinique. (1) Erreurs basées sur l’expérience clinique
au Centre Léon Bérard. (2) Valeurs tirées de [Higgins et al. 2010], liées au protocole de repositionnement
(une acquisition CBCT les trois premières séances puis une fois par semaine). (3) Stratégie mid-position
uniquement [van Herk et al. 2003]. Abréviations : DG = direction droite-gauche, TP = direction tête-pieds,
AP = direction antéro-postérieure, A = amplitude crête-à-crête du mouvement tumoral dans la direction
considérée.

5.2.1.5 Intégration dans le flux de données cliniques

L’implémentation de la stratégie de mid-position requiert des algorithmes et des
outils informatiques qui ne sont pas disponibles avec les solutions cliniques commerciales
actuelles. Une partie importante du travail de ce doctorat a été consacrée à l’intégration
clinique de tel outils. Outres les algorithmes de reconstruction de l’image de mid-position,
un système complet de transfert de données a été mis en place au sein du réseau clinique
existant. Pour cela une station de recherche dédiée avec d’importantes capacités de calcul
a été installée dans le service de radiothérapie du Centre Léon Bérard. Afin d’assurer
la communication avec les autres installations telles que le scanner 4D, les stations de
délinéation ou les stations de calcul de dose, cet ordinateur a été doté d’un serveur DICOM
[van Herk et al. 2010]. La validation de chaque étape de la planification de traitement
par l’équipe clinique (physiciens médicaux et radiothérapeutes) est également réalisée sur
cette station de recherche à l’aide d’un logiciel de visualisation développée par l’équipe de
recherche en collaboration avec l’équipe clinique [Seroul & Sarrut 2008, Rit et al. 2011].
La Figure 5.7 présente schématiquement l’organisation du flux de données pour les deux
stratégies.
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Stratégie ITV Stratégie mid-position (MidP)

TDM 4D
- Reconstructions : 3D classique + 10 phases respiratoires
- Reconstruction MIP

MIP + 3D classique 3D classique + 10 phases

STATION RECHERCHE
- Reconstruction MidP
- Validation MidP

MidP + 3D classique

STATION DELINEATION

- OAR délinéés sur 3D classique
- ITV délinéé sur MIP
- ITV copié sur 3D classique
- PTV = ITV + marges

- OAR + GTV copiés sur 3D classique
- GTV délinéé sur MidP
- OAR délinéés sur MidP

3D classique + RT STRUCT RT STRUCT

STATION RECHERCHE

STATION RECHERCHE

STATION DELINEATION

STATION DELINEATION

STATION DE CALCUL DE LA DOSE PREVISIONNELLE

RT STRUCT

3D classique + RT STRUCT

- Mesure de l'amplitude tumorale
- Validation du GTV

PTV = GTV + marges

Validation du PTV

Planification du traitement sur l'image 3D classique

Figure 5.7 – Représentation schématique de l’organisation du flux de données pour les deux stratégies
ITV et mid-position en fonction des opérateurs : (rouge) manipulateurs(trices), (magenta) dosimétristes,
(vert) radiothérapeutes, (bleu) physiciens, (gris) automatique. Les informations en italique représentent
les actions relatives au transfert des données DICOM.
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5.2.1.6 Résultats préliminaires

Les résultats préliminaires de l’étude pour les 7 premiers patients sont regroupés dans
les tableaux 5.6 et 5.7. Le Tableau 5.6 présente les résultats géométriques en termes
d’amplitude du mouvement de la tumeur (AT ) et de la partie ganglionnaire de la lésion
(AN ), ainsi qu’en termes de modification de la taille du volume cible tumoral (∆PTVT ) et
du volume cible ganglionnaire (∆PTVN ) par rapport à la stratégie ITV. Le Tableau 5.7
présente quant à lui les résultats dosimétriques concernant les doses délivrées aux OAR.

AT (mm) AN (mm) ∆PTVT ∆PTVN

DG AP TP DG AP TP abs. (cm3) rel. (%) abs. (cm3) rel. (%)

Moyenne 2,5 2,9 4,5 2,3 3,4 4,7 -37,5 -12,6 -18,8 -13,8
Min 0,8 1,1 2,5 1,3 1,7 3,2 -71,8 -23,5 -45,1 -29,0
Max 6,5 5,5 7,0 4,4 5,5 6,9 9,1 1,6 -9,0 -4,9
Écart-type 2,1 1,5 1,8 1,4 1,7 1,6 32,1 9,8 17,6 13,2

Tableau 5.6 – Résultats préliminaires géométriques de l’étude clinique en termes d’amplitude du mou-
vement de la tumeur (AT ) et de la partie ganglionnaire de la lésion (AN ), ainsi qu’en termes de modification
de la taille du volume cible tumoral (∆PTVT ) et du volume cible ganglionnaire (∆PTVN ) par rapport à
la stratégie ITV. Abréviations : DG = direction droite-gauche, TP = direction tête-pieds, AP = direction
antéro-postérieure.

Poumons Œsophage Cœur Moelle

∆V 20 (%) ∆V 30 (%) ∆Dmoy (Gy) ∆Dmoy (Gy) ∆Dmoy (Gy) ∆Dmoy (Gy)

Moyenne -1,0 -0,5 -0,3 -0,6 0,8 -1,0
Min -4,1 -2,2 -1,5 -4,4 -2,1 -4,7
Max 1,1 1,3 0,8 3,4 4,7 1,8
Écart-type 1,7 1,2 0,8 2,5 2,9 2,4

Tableau 5.7 – Résultats préliminaires dosimétriques de l’étude clinique concernant les doses délivrées
aux organes à risques en termes de variation par rapport à la stratégie ITV. Abréviations : DG = direction
droite-gauche, TP = direction tête-pieds, AP = direction antéro-postérieure.

Les résultats montrent que la taille des volumes cibles est en moyenne inférieure pour
la stratégie mid-position (voir Tableau 5.6). Comme illustré dans le Tableau 5.7 et les
figures 5.8 et 5.9, cela se traduit par une réduction de la dose délivrée aux OAR en bord de
champ. Les deux stratégies peuvent aussi conduire à des expositions des OAR équivalentes
(voir Figure 5.10). Il est cependant difficile d’établir un lien entre les différences de dose
observées et la méthode de prise en compte de l’amplitude du mouvement dans les deux
stratégies. En théorie, plus l’amplitude du mouvement est grande, plus la réduction des
marges avec une stratégie mid-position est importante par rapport à une stratégie ITV.
Après analyse des contours, il semblerait qu’une grande partie des écarts observés soit due
aux incertitudes de délinéation.
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22,6

15,8

9,0

2,2

-4,6

Figure 5.8 – Comparaison dosimétrique pour le patient 1 : différence des cartes de dose ITV - MidP
en Gy et HDV. AT = 0,8/1,1/6,1 (DG/AP/TP), AN = 1,7/2,3/6,9 (DG/AP/TP), ∆PTVT = -48,8 cm3

(-23%), ∆PTVN = -45,1 cm3 (-29%).

38,4

27,2

16,1

5,0

-6,2

Figure 5.9 – Comparaison dosimétrique pour le patient 6 : différence des cartes de dose ITV - MidP en
Gy et HDV. AT = 2,4/2,6/2,5 (DG/AP/TP), ∆PTVT = -56,0 cm3 (-18%).

5.2.1.7 Conclusion

La mise en place de cet essai clinique inédit a demandé plusieurs mois d’efforts
pour la validation des algorithmes développés dans l’équipe et pour une intégration
la plus transparente possible dans la routine clinique. Aucun résultat clinique ne peut
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Figure 5.10 – Comparaison dosimétrique pour le patient 7 : différence des cartes de dose ITV - MidP
en Gy et HDV. Résultats équivalents avec les deux stratégies. AN = 1,7/5,5/4,1 (DG/AP/TP), ∆PTVN
= -9,2 cm3 (-5%).

être communiqué ici car l’inclusion des patients venait de commencer au moment de
la rédaction cette thèse. L’expérience sur les premiers patients montre cependant que
malgré l’automatisation des tâches, il reste indispensable de valider manuellement
chaque étape, notamment la reconstruction de l’image de mid-position. Il est également
judicieux de prévoir des solutions secondaires afin de faire face aux problèmes qui ne
peuvent pas être résolus rapidement pour ne pas perturber la routine clinique. Par
exemple, dans cette étude, il est prévu de pouvoir reconstruire une image de position
moyenne sans extraire la partie la plus mobile du thorax dans les cas où l’extraction échoue.
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5.2.2 Prise en compte de l’asymétrie du mouvement respiratoire

Comme évoqué dans le paragraphe 5.1.2.2, le formalisme de calcul des marges de sécu-
rités proposé par [van Herk et al. 2000] suppose une distribution de probabilité gaussienne
de la combinaison des différentes erreurs. Or, le mouvement respiratoire introduit des er-
reurs aléatoires qui peuvent suivre une distribution de probabilité non gaussienne et le plus
souvent asymétrique en raison d’un temps plus long passé dans les phases de fin-expiration
que dans les phases de fin d’inspiration. L’hypothèse d’une distribution gaussienne de la
combinaison des erreurs aléatoires peut donc ne pas être respectée dans le cas de mou-
vements de grande amplitude selon le théorème central limite. Comme illustré dans la
Figure 5.11, cela peut conduire à un surdosage dans la direction de l’expiration et un
sous-dosage dans la direction de l’inspiration. La deuxième étude de ce chapitre est donc
consacrée à l’élaboration d’un modèle de prise en compte de la distribution non gaussienne
du mouvement respiratoire dans le calcul des marges de sécurité. Ce travail a fait l’ob-
jet d’une communication orale lors d’une conférence internationale [Bouilhol et al. 2012]
ainsi que d’un article qui sera soumis dans une revue internationale. Ce dernier est donc
reproduit ci-après en anglais et l’étude sera d’abord décrite et les résultats obtenus résumés.
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Figure 5.11 – Utilisation de marges symétriques calculées avec la recette de [van Herk et al. 2000] en
présence d’un mouvement respiratoire asymétrique. (A) Profil de dose statique dans l’eau (σp = 3,2 mm).
(B) Fonction de densité de probabilité d’un mouvement respiratoire asymétrique. (C) Profil de dose cumulé
obtenu par convolution du profil de dose statique avec la fonction de densité de probabilité du mouvement.
(D) Zoom au niveau de l’isodose de prescription sur le profil de dose cumulé mettant évidence un surdosage
dans la direction de l’expiration et un sous-dosage dans la direction de l’inspiration (flèches noires).
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5.2.2.1 Résumé de l’article

Objectif : Cette étude a pour objectif d’ajuster les marges de sécurité calculées avec la
recette de van Herk pour des mouvements respiratoires ayant une distribution de probabi-
lité non gaussienne et asymétrique.

Méthodes : Nous proposons ici de séparer le calcul de marges dans la direction de l’ex-
piration et dans la direction de l’inspiration en ajustant l’écart-type du mouvement σm
pour obtenir un écart-type dans chaque direction : σme pour l’expiration et σmi pour l’ins-
piration. La dose cumulée délivrée à une cible mobile a été simulée à partir de signaux
respiratoires diaphragmatiques extraits de projections issues d’acquisitions CBCT journa-
lières de 33 patients. Les valeurs optimales de σme et σmi ont été déterminées et un modèle
numérique a été proposé afin les estimer en routine clinique. Les isodoses de prescription
80%, 85%, 90%, 95% et 99% ont été étudiées.

Résultats : Une forte corrélation a été mise en évidence entre σme et σmi, σm et l’asymé-
trie Asym du mouvement respiratoire. Cette dernière est définit comme la distance entre
la position moyenne pondérée dans le temps et la position moyenne géométrique, divisée
par l’amplitude moyenne. Les coefficients du modèle d’ajustement de cette relation ont été
déterminés (R2 > 0,97) et des erreurs de prédiction inférieures à 0,29 mm dans la direction
de l’expiration et inférieures à 0,61 mm dans le direction de l’inspiration ont été mesurées.
Les erreurs sur les marges résultant de l’utilisation de la recette originale dépendent de
l’isodose de prescription et ont été systématiquement réduites avec l’utilisation du modèle.
Une importante réduction des erreurs à pu être obtenue dans la direction de l’expiration,
notamment pour les isodoses de prescription élevées. Les erreurs sur la détermination de
σm

e et σmi à partir des données d’un seul cycle respiratoire ont aussi été quantifiées.

Conclusion : Un modèle a été proposé permettant d’ajuster les marges calculées avec
la recette originale de van Herk pour prendre en compte l’asymétrie du mouvement res-
piratoire. Cela peut s’avérer utile pour des tumeurs présentant un mouvement de grande
amplitude telles que des tumeurs pulmonaires du lobe inférieur, des tumeurs du foie, des
reins ou du pancréas, et pour des isodoses de prescription élevées.
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Abstract

Purpose: To adapt van Herk’s margin recipe to account for asymmetric non-Gaussian
distribution of respiratory motion.
Methods: We propose to separate margin calculation in the inhale direction and
the exhale direction by adjusting the actual motion standard deviation (SD), σm, to
derive exhale and inhale motion SDs, σme and σm

i, respectively. The cumulative
dose deposit to a moving target was simulated using diaphragmatic respiratory sig-
nals extracted from cone-beam computed tomography projections acquired at each
treatment fraction of 33 patients. The optimal exhale and inhale motion SDs were
determined and a numerical population-based model was proposed to estimate them
in clinical practice. The 80%, 85%, 90%, 95% and 99% isodose line prescriptions were
investigated.
Results: σme and σm

i were found to be strongly correlated to the actual SD, σm,
and the asymmetry of respiratory motion, Asym, the latter being defined as the dis-
tance between the time-averaged mean position and the geometrical average position,
divided by the mean amplitude. The coefficients of the model fitting this relationship
were determined (R2 > 0.97) and prediction errors were below 0.29 mm and 0.61
mm in the exhale and the inhale directions, respectively. Errors resulting from the
use of the original margin recipe depended on the dose prescription level and were
systematically reduced with the model. A substantial error reduction was obtained in
the exhale direction for high dose prescription levels. Errors including cycle-to-cycle
motion variations were also quantified.
Conclusion: A simple model has been proposed to adjust margins calculated with
the original van Herk’s recipe in order to account for asymmetric non-Gaussian dis-
tribution of respiratory motion. It may be beneficial for lower lung lobe, liver, kidney
and pancreas tumors, and for high dose prescription levels.

Introduction

Dose-population histograms were introduced to performed an analytical description of the
influence of geometrical errors in external radiation therapy and derived a recipe to calcu-
late CTV-to-PTV treatment margins [1]. One of the hypothesis of the method is to assume
a Gaussian distribution of all combined errors, allowing to quadratically add their standard
deviations (SD). Respiratory motion introduces random errors that may not be normally
distributed and may have an asymmetric probability density function (PDF) because more
time is spent at end-exhale than end-inhale phases [2, 3, 4]. In application of the central
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limit theorem (the combination of many distributions with arbitrary shape will approach
a Gaussian shape while none of them has a significantly higher influence than the other
ones), van Herk et al. found a Gaussian distribution of all combined random errors is an
acceptable approximation for respiratory motion amplitudes smaller than 1 cm [5]. How-
ever tumor motion can be larger than 1 cm, especially for lesions close to the diaphragm
[4]. In such cases, respiratory motion can dominate the other random errors and van Herk
et al. suggested to use asymmetric margins [5]. This restriction on motion amplitude for
the use of symmetric margins (established with a theoretical regular and periodic sin6

motion model [2]) is moderated by the fact that patient respiration is irregular. Indeed,
intra-fraction and inter-fraction variations of respiratory motion tend to soften distribution
asymmetry and reduce non-Gaussianity compared to a single respiratory cycle [6, 7]. Rit
et al. [7] showed that symmetric margins calculated with the van Herk’s recipe and an
estimate of the average motion amplitude would lead to adequate target dose coverage for
most respiratory motions with an isodose line prescription of 95%. However, while such
margins are suitable in the inhale direction, they are overestimated in the exhale direction
and results may be different if considering other dose prescription levels. They also ob-
served that respiratory motion asymmetry has a higher influence on margin asymmetry in
soft tissue areas than in the lung. Indeed, penumbra width being smaller in soft tissues,
the impact of respiratory motion distribution on the cumulative dose is higher than in
the lung. For these reasons, we believe it may be beneficial for tumors with large motion
amplitude such as lower lung lobe, liver, kidney and pancreas tumors [8]. In this work we
investigated the issue of incorporating asymmetry and non-Gaussianity of respiratory mo-
tion in margin calculation. Since respiratory motion PDF is patient-specific, a numerical
population-based model was proposed.

Materials and methods

Principle

The original van Herk’s margin recipe for random errors is given in Equation 1:

M = β

(√
σ2 + σp2 + σm2 − σp

)
(1)

with M the calculated margin, β the value of the inverse cumulative normal standard dis-
tribution, σp describing the penumbra width modeled by a cumulative Gaussian, σm the
SD of respiratory motion and σ the SD of all other combined random errors.

We propose to separate margin calculation in the inhale direction and the exhale di-
rection by adjusting the actual motion SD, σm, to derive exhale and inhale SDs, σme and
σm

i, respectively:

M∗ = β

(√
σ2 + σp2 + σm∗2 − σp

)
(2)

with M∗ the adjusted margin and σm∗ the adjusted motion SD (∗ = e or i). As described
in Figure 1, determining σme and σmi comes down to finding the two half Gaussian dis-
tributions that would produce in each direction the same cumulative dose as the actual
non-Gaussian distribution at a particular dose level.
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Figure 1: Description of the motion SD adjustment principle, example of the 95% dose prescription level
in water (σp = 3.2 mm). The figure on the right is a magnification of the figure on the left. (Red line) An
asymmetric dose profile before any margin expansion obtained by simulating dose blurring using a patient
motion distribution (see Simulation section for more details), (solid blue line) the assumed symmetric
Gaussian dose profile in the original margin recipe and (dashed blue lines) the two half Gaussian dose
profiles corresponding in each direction to the non-Gaussian one at the prescribed dose (black circles).

Simulations

The cumulative dose deposit to a target moving along the cranio-caudal axis (perpendic-
ularly to the beam direction) was simulated by performing the convolution of the one-
dimensional static dose distribution with patient respiratory motion PDFs. Motion PDFs
were measured from the same 257 diaphragmatic respiratory traces as those used by Rit et
al. [7], extracted from cone-beam computed tomography (CBCT) projections acquired at
each treatment fraction of 33 patients. The dose was delivered to the time-averaged mean
position of the target over the entire treatment course assuming a perfect on-line setup
correction protocol (compensation of systematic errors). Simulations were performed with
a water penumbra (σp = 3.2 mm) and a lung penumbra (σp = 6.4 mm), combined with
various other random errors (0 mm < σ < 6 mm).

The inhale and exhale margins required to obtain a correct target coverage over the
entire treatment course were then measured for the 80%, 85%, 90%, 95% and 99% isodose
line prescriptions. Finally, the optimal exhale and inhale motion SDs, σme and σm

i, re-
spectively, could be derived from Equation 2.

Results

Model

When analyzing the values of σme and σmi, they appeared to be strongly correlated to the
actual SD, σm, and the asymmetry of respiratory motion, Asym, defined as:

Asym =
d(MidP,AveP )

A
(3)

with A the mean peak-to-peak motion amplitude and d(MidP,AveP ) the distance between
the time-averaged mean position (MidP ) and the geometrical average position (AveP , the
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mean halfway position between the extreme phases without any time consideration) [9].
d(MidP,AveP ) is positive when MidP is closer to end-exhale than end-inhale and nega-
tive when MidP is closer to end-inhale than end-exhale (see Figure 2).
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Figure 2: Representation of the asymmetry (Asym) defined as the distance between the time-averaged
mean position (MidP ) and the geometrical average position (AveP ) divided by the mean peak-to-peak
motion amplitude (A). (Left) A fraction respiratory trace and (right) the corresponding PDF.

The relationship between σm∗, σm and Asym was found to be accurately fitted (R2 > 0.97)
by:

σm
∗ = σm

a∗ (b∗ |Asym|+ c∗) (4)

with a∗, b∗ and c∗ coefficients depending on the dose prescription level. Moreover, since
SDs are quadratically added, the coefficients of the model also depend on the other error
SDs (σ and σp). For negative values of Asym, i.e. when more time is spent at end-inhale
than end-exhale phases (rarely encountered), σme and σmi must be interchanged in margin
calculation. Table 1 and Table 2 present the coefficients of the model.

Also presented in Table 1 and Table 2 are the prediction errors quantified by leave-
one-out cross validation. It consisted in computing an error for each patient (validation
data point) while the model was built using data of all other patients (32 training data
points). The validation was performed using the lowest values of σ and σp (σ = 0 mm
and σp = 3.2 mm). This way, the largest influence of respiratory motion is simulated,
corresponding to the largest prediction errors.

Figure 3 compares the errors on margins calculated using the original margin recipe
(Equation 1) and by applying the present model (Equation 2) with respect to the optimal
margins (σp = 3.2 mm, and σ = 3 mm). Errors resulting from the use of the original
margin recipe depend on the dose prescription level, especially in the exhale direction.
Overestimation and under-estimation observed with the original recipe as well as error
variability were systematically reduced with the model. Substantial error reductions oc-
curred in the exhale direction for high dose prescription levels, corresponding to the largest
errors resulting from the use of the original margin recipe.

4



Dose level (%) ae be ce RMSE

80 -0.0091 σr + 1.13 0.10 σr - 0.79 0.94 0.29
85 -0.0021 σr + 1.05 0.12 σr - 1.24 0.99 0.25
90 -0.0008 σr + 0.98 0.13 σr - 1.63 1.06 0.22
95 0.0061 σr + 0.86 0.14 σr - 1.96 1.15 0.24
99 0.0117 σr + 0.75 0.14 σr - 2.19 1.23 0.24

Table 1: Exhale coefficients of the model σm
e = σm

ae

(be |Asym|+ ce) and leave-one-out prediction errors
in mm. σr =

√
σp

2 + σ2. Abbreviations : RMSE = root mean square error.

Dose level (%) ai bi ci RMSE

80 -0.0092 σr + 1.16 -0.06 σr + 0.23 0.89 0.47
85 0.0000 σr + 1.08 -0.14 σr + 1.16 0.92 0.29
90 0.0023 σr + 1.03 -0.16 σr + 1.61 0.96 0.19
95 0.0039 σr + 0.97 -0.12 σr + 1.59 1.01 0.31
99 0.0038 σr + 0.93 -0.04 σr + 1.22 1.05 0.61

Table 2: Inhale coefficients of the model σm
i = σm

ai (
bi |Asym|+ ci

)
and leave-one-out prediction errors

in mm. σr =
√
σp

2 + σ2. Abbreviations : RMSE = root mean square error.
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Figure 3: Errors on margins calculated using the original margin recipe and by applying the present
model with respect to the optimal margins with σp = 3.2 mm (water) and σ = 3 mm in the (a) exhale
and (b) inhale directions. Positive values represent overestimated margins and negative ones represent
under-estimated margins.

Clinical practice

In clinical practice, data about tumor motion is often provided by the 4DCT images ac-
quired at the treatment planning time. Motion SD (σm) is difficult to assess but it can
be estimated as a fraction of peak-to-peak motion amplitude, (measurable in 4DCT im-
ages as the maximum displacement between phases) and does not depend strongly on the
asymmetry of respiratory motion [5]. As shown in Figure 4, σm = 0.35× A was the most
probable estimate. Once defined the time-averaged mean position, Asym is also easily
measurable in the 4DCT data set as the distance between this position and the halfway
position between the two extreme phases.
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Figure 4: Histogram of motion SD as a fraction of mean peak-to-peak motion amplitude using traces of
5 randomly selected fractions per patient.

4DCT images only provides data of one single respiratory cycle. Motion variations over
the entire treatment course must therefore be taken into account. Errors in the determi-
nation of σm∗, including cycle-to-cycle variations, were quantified by applying the model
to each individual respiratory cycle and results were compared to the optimal values of
σm

∗ measured for the entire treatment course (assuming a perfect on-line setup correction
protocol). It can be noticed that resulting errors also include errors due the estimation of
σm as a fraction of peak-to-peak motion amplitude (0.35×A) and errors due to the model
itself. As illustrated in Figure 5, the variability of these errors was found to be correlated
with the optimal value of σm∗ in a proportional relationship (Pearson’s correlation test:
0.59 < r < 0.65, p < 0.001 and 0.57 < r < 0.82, p < 0.001 in the exhale and the inhale
direction, respectively, for all dose prescription levels) and should be incorporated in the
margin recipe as a systematic error. Table 3 summarizes the values of the coefficient of
proportionality e∗.

Dose level (%) ee ei

80 0.17 0.18
85 0.16 0.18
90 0.15 0.18
95 0.14 0.17
99 0.13 0.16

Table 3: Coefficients of proportionality between σm
∗ and the variability of the errors in the determination

of σm
∗ from one single respiratory cycle.
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Figure 5: Variability of the errors in the determination of σm
∗ from one single respiratory cycle as a

function of the optimal value of σm
∗, example of the 95% dose prescription level. The red line represents

the best fit of the proportional relationship in a least square sense.

Discussion and conclusion

A simple model has been proposed to adjust margins calculated with the original van
Herk’s recipe in order to account for asymmetric non-Gaussian distribution of respiratory
motion. It may be useful when motion amplitude is large, e.g. for lower lung lobe, liver,
kidney and pancreas tumors, and for high dose prescription levels. A limitation of the
model could be that it was built using one-dimensional diaphragmatic respiratory traces.
However for tumor locations mentioned here above, respiratory motion mainly occurs in
the superior-inferior direction and is highly correlated to diaphragm motion [10, 11, 6, 12]

Errors due to cycle-to-cycle motion variations were also quantified. A solution to reduce
these errors would be to estimate the motion parameters from the full respiratory signal
used for four-dimensional data binning in the 4DCT reconstruction process but further
investigations are required [13].
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Conclusion du chapitre

5.3 Conclusion du chapitre

En radiothérapie, les marges de sécurité doivent prendre en compte les différentes
erreurs qui surviennent au cours du traitement. La première partie de ce chapitre a été
consacrée à la définition des erreurs et à la manière de les combiner dans un calcul de
marges. Dans le cas de tumeurs soumises à la respiration, nous avons vu que la rationali-
sation et la personnalisation des marges de sécurité associées à une stratégie mid-position
peut conduire à une réduction de la quantité de tissus sains irradiés sur la trajectoire
de la tumeur par rapport à une stratégie ITV. L’intérêt de cette réduction des marges
apparait donc pour le traitement de cancers pulmonaires localement avancés pour lesquels
la dose est la plupart du temps limitée par la taille du volume cible. Notons ici qu’une
stratégie mid-position serait probablement d’un intérêt clinique limité pour le traitement
de petites tumeurs périphériques pour lesquelles un traitement en conditions stéréo-
taxiques extra-crâniennes est envisageable. En effet ce type de traitement est associé à
des taux de contrôle local équivalents à la chirurgie avec une stratégie ITV (voir chapitre 4).

Un essai clinique inédit de phase II visant à comparer les deux stratégies ITV et
mid-position pour des cancers pulmonaires localement avancés a été mis en place au cours
de ce doctorat. Dans la seconde partie de ce chapitre, l’accent a été mis sur la méthode
de reconstruction de l’image de mid-position ainsi que sur l’intégration clinique des outils
nécessaires à la mise en place de cette stratégie. Outre l’évaluation du gain associé à la
stratégie mid-position, cette étude a donc aussi été l’occasion de faire passer en clinique
les développements d’une équipe de recherche, mettant en évidence l’importance de la
recherche translationnelle pour l’amélioration des traitements.

La formalisme de calcul des marges de sécurité proposé par [van Herk et al. 2000]
a été établi sous diverses hypothèses dont celle d’une distribution gaussienne de la
combinaison des différentes erreurs. Or, nous avons vu que cette hypothèse peut ne pas
être respectée en présence de mouvements respiratoires de grande amplitude en raison du
caractère asymétrique de la respiration. Bien que le calcul de marges symétriques avec la
recette de [van Herk et al. 2000] et une estimation adéquate de l’amplitude du mouvement
n’engendre pas de perte de couverture critique dans la majorité des cas [Rit et al. 2012],
il en résulte une surestimation des marges dans la direction de l’expiration. Toujours dans
un objectif de rationalisation, un modèle de prise en compte de l’asymétrie du mouvement
respiratoire dans le calcul de marges a été proposé dans la troisième partie du chapitre.

Nous nous sommes intéressés dans ce chapitre à la définition des marges de sécurité
autour du volume cible pour passer du CTV au PTV. Cependant, les organes à risque
sont aussi soumis à des erreurs géométriques qu’il convient de prendre en compte afin
d’estimer correctement la dose qu’ils reçoivent. Il est possible de définir également des
marges de sécurité "rationnelles" autour d’un organe à risque pour obtenir un PRV
[McKenzie et al. 2002].

Ce chapitre a été dédié à la définition des marges de sécurité en radiothérapie par
photons. La question des marges de sécurité en radiothérapie par protons ou ions légers
est traitée dans le chapitre suivant.

Enfin, une manière de s’affranchir de la définition de marges de sécurité est d’intégrer
les erreurs géométriques directement dans le processus d’optimisation. Cette approche ap-
pelée planification de traitement probabiliste ou optimisation robuste permet notamment
de lever certaines limitations dans la définition d’un PTV (CTV proche de la peau, PTV
et OAR/PRV imbriqués, prescription de doses non homogènes) [Bohoslavsky et al. 2013].
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Spécificités de l’hadronthérapie
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Chapitre 6 : Spécificités de l’hadronthérapie

6.1 Introduction

En hadronthérapie, l’influence des incertitudes sur la qualité du traitement augmente
considérablement par rapport à la radiothérapie par photons. Cette "hyper-sensibilité"
aux incertitudes provient de l’extrême précision du dépôt d’énergie (pic de Bragg) et de
la sensibilité de la dose aux variations de densité. De plus, comme nous le verrons, le
type de balistique (nombre d’incidences généralement plus faible qu’en radiothérapie par
rayons X) et le mode de délivrance de la dose (faisceaux scannés) peuvent augmenter
l’effet des incertitudes sur la qualité du traitement. Ainsi, la mise en œuvre de stratégies
de traitement "passives" (voir paragraphe 1.5) en hadronthérapie afin de limiter l’influence
de la respiration doit faire l’objet de considérations spécifiques en plus de celles décrites
dans les chapitres précédents. Dans ce chapitre relativement court et à vocation purement
prospective, nous présenterons ces particularités de manière détaillée et nous discuterons de
la prise en compte des mouvements respiratoires par des marges de sécurité en s’appuyant
sur des travaux et réflexions préliminaires.

6.2 Influence de la respiration

La supériorité balistique de l’hadronthérapie par rapport à la radiothérapie par
photons en termes d’escalade de dose et d’épargne des tissus sains ne fait aucun doute
dans des configurations statiques. Dans une étude dosimétrique, [Chang et al. 2006] ont
montré que la protonthérapie permettait de réduire la dose aux tissus sains par rapport
à la radiothérapie par photons (RTC ou IMRT), même dans le cadre d’une escalade de
dose. Cependant, les mouvements respiratoires induisent des variations de densité sur
la trajectoire du faisceau qui ont un impact important sur le parcours des particules.
Lorsque les densités traversées sont élevées (os, tissus mous), le parcours est plus petit
que lorsque les densités traversées sont faibles (poumons). Ainsi, la position du pic change
en fonction des phases respiratoires. Étant donné que la dose la plus importante est
délivrée en fin de parcours et que presque aucune dose n’est délivrée après le pic de Bragg,
ces variations peuvent avoir des conséquences dramatiques en termes de couverture du
volume cible et d’exposition des tissus sains [Mori et al. 2008]. Ce phénomène est moins
important avec des rayons X puisque la dose est déposée sur toute la trajectoire selon
une décroissance progressive avec la profondeur (voir paragraphe 1.2.1). Ainsi, la prise
en compte de la composante temporelle lors du calcul de la dose prévisionnelle est in-
dispensable en hadronthérapie (voir paragraphe 5.2.1.2 pour la radiothérapie par rayons X).

La Figure 6.1 illustre l’influence des variations de densité dues aux mouvements
respiratoires sur la dose délivrée en protonthérapie pour un patient atteint d’un cancer
du poumon. Dans cet exemple, l’amplitude du mouvement tumoral était de 16,4 mm.
L’ITV a été défini sur l’image MIP obtenue à partir des 10 phases respiratoires d’un
examen TDM 4D. Le plan de traitement a été réalisé sur l’image 3D floue (obtenue
sans tri des phases respiratoires) à l’aide du logiciel de planification de traitement XiO
(Elekta) en mode PBS avec l’ITV comme volume cible. Aucune marge supplémentaire
n’a été ajoutée. La dose a été recalculée sur les différentes phases respiratoires ainsi
que sur l’image floue à partir du plan de traitement à l’aide de la plateforme de
simulation Monte-Carlo GATE [Jan et al. 2011] et des outils développés au sein de
l’équipe [Grevillot et al. 2011, Grevillot et al. 2012]. La conversion des unités Hounsfield
en compositions chimiques et densités a été réalisée grâce aux tables publiées par
[Schneider et al. 2000].
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Figure 6.1 – Illustration de l’influence de la respiration sur la dose délivrée en protonthérapie. De haut
en bas : dose planifiée et calculée sur l’image 3D floue avec XiO, dose recalculée sur l’image 3D floue avec
GATE, dose recalculée sur la phase 0% avec GATE, dose recalculée sur la phase 50% avec GATE, dose
cumulée sur sur l’image de position moyenne à partir des 10 phases respiratoires. L’ITV est représenté en
rouge et le GTV sur l’image de position moyenne est représenté en jaune.
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Une image correspondant à la position moyenne temporelle a été obtenue grâce à
une série de recalages déformables (voir paragraphe 5.2.1.3). Les champs de vecteurs de
déformation entre chaque phase et la position moyenne ont été utilisés pour déformer et
cumuler la dose de chaque phase sur l’image de position moyenne, sur laquelle le GTV a
été délinéé. En toute rigueur, les cartes de dose ne peuvent pas directement être cumulées.
En effet, la dose correspond à un dépôt d’énergie par unité de masse. Or, les déformations
liées aux mouvements respiratoires engendrent des changements de densité et donc des
changements de masse des voxels. Il serait donc plus correct de cumuler les cartes de dépôt
d’énergie et de recalculer la dose en tenant compte de la masse des voxels de l’image de
position moyenne [Siebers & Zhong 2008, Zhong & Siebers 2009]. Cette approximation a
cependant été considérée comme raisonnable étant donné l’objectif uniquement illustratif
de cet exemple [Yeo et al. 2012].

Les HDV du GTV et de l’ITV obtenus avec les simulations GATE ont ensuite été
tracés (voir Figure 6.2). Nous pouvons observer une dégradation de la couverture du GTV
en tenant compte de la composante temporelle par rapport à ce qui avait été planifié sur
l’ITV. Dans cet exemple, le volume couvert par l’isodose 95% est réduit de 8%. De plus,
la distribution de dose 4D (voir Figure 6.1) montre que les tissus sains situés en aval des
faisceaux reçoivent des doses plus importantes que sur la distribution de dose initiale.
Nous pouvons également remarquer que la distribution de dose recalculée avec GATE est
différente de celle calculée avec XiO. Cette différence peut être expliquée d’une part par
le fait que les calculs avec GATE ont été réalisés en dose dans le milieu alors que XiO
effectue les calculs en dose dans l’eau. Le calcul en dose dans l’eau est aujourd’hui possible
avec GATE mais cette option n’était pas encore disponible au moment des simulations
[Grevillot et al. 2012]. D’autre part, GATE et XiO utilisent des algorithmes de calcul
de la dose différents. GATE est basé sur le code Monte-Carlo GEANT4 alors que XiO
utilise un algorithme de type pencil beam. La supériorité de GATE à restituer la dose en
milieu hétérogène a d’ailleurs été mise en évidence [Grevillot et al. 2012]. Ainsi, il n’a pas
été possible de comparer sur la Figure 6.2 les HDV obtenus avec les simulations GATE
et avec XiO. Néanmoins, cet exemple met en évidence qu’en présence de mouvement
respiratoire, les marges définies de la même manière qu’en radiothérapie par photons ne
sont pas adaptées en hadronthérapie.
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Figure 6.2 – HDV obtenus avec GATE pour l’ITV (dose 3D) et le GTV (dose 4D).
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Cas des faisceaux scannés

Dans le cas de faisceaux scannés, une difficulté supplémentaire se superpose à la
sensibilité de la dose aux variations de densité illustrée dans le paragraphe précédent.
Les interférences des mouvements simultanés du volume cible et du faisceau balayé
sont à l’origine de sous-dosages et surdosages du volume cible. En effet, la trajectoire
du faisceau dans le référentiel de la salle de traitement est différente de sa trajectoire
dans le référentiel du volume cible en mouvement. Ainsi lors d’un balayage complet, une
zone du volume cible peut se retrouver irradiée plusieurs fois alors qu’une zone voisine
n’est jamais atteinte par le faisceau. La Figure 6.3(b) illustre les conséquences de ces
interférences au-travers d’un exemple simple en 2 dimensions réalisé au moyen d’un outil
de simulation développé au cours de ce doctorat. Chaque distribution de dose est nor-
malisée au maximum mais en valeur absolue, les surdosages observés dans la distribution
(b) peuvent dépasser 120% de la dose dans la configuration statique [Furukawa et al. 2010].
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Figure 6.3 – Illustration de l’effet des interférences des mouvements simultanés du volume cible et du
faisceau balayé pour un balayage horizontal. Distributions de dose cumulées dans le référentiel du volume
cible (carré blanc) : (a) configuration statique, (b) mouvement vertical de forme sin4 et d’amplitude 15
mm avec 1 balayage, (c) mouvement vertical de forme sin4 et d’amplitude 15 mm avec 10 balayages dont
la vitesse est optimisée en fonction de la période respiratoire.

Ce phénomène d’interférences a largement été décrit dans la littérature
[Phillips et al. 1992, Li et al. 2004, Lambert et al. 2005, Grözinger et al. 2006,
Bert et al. 2008]. Une solution consiste à balayer plusieurs fois le volume cible afin
de rétablir l’homogénéité de la dose délivrée. Cette technique appelée re-balayage 1

peut être réalisée pour chaque couche d’iso-énergie ou pour le volume entier lorsque les
performances de l’installation en termes de vitesse de changement d’énergie le permettent
[Zenklusen et al. 2010]. [Zenklusen et al. 2010] ont également mis en évidence la supério-
rité du balayage continu par rapport au balayage discret. L’efficacité peut être accrue
grâce à un re-balayage optimisé en fonction de la fluence 2 par rapport à un re-balayage
simple 3 (dose par balayage = dose totale divisée par le nombre de balayages). Dans ce
cas, les points correspondants à une fluence faible sont balayés un plus petit nombre
de fois que ceux correspondant à une fluence forte au lieu de balayer tous les points le
même nombre de fois avec une fluence égale à la fluence totale divisée par le nombre de
balayages. Le re-balayage optimisé limite également le risque de synchronisation entre
le re-balayage et le mouvement du volume cible (parcours du faisceau dans le volume

1. En anglais : rescanning ou repainting
2. En anglais : iso-layer repainting
3. En anglais : scaled repainting
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cible identique à chaque balayage) puisque le nombre et la position des points parcourus
changent à chaque balayage. En pratique, ce risque de synchronisation est réduit du
fait des irrégularités inter- et intra-fractions de la respiration [Bert et al. 2008]. Il peut
être maitrisé en introduisant des pauses aléatoires entre les balayages [Seco et al. 2009],
en faisant varier la vitesse de balayage [Furukawa et al. 2007] ou en tenant compte
de la période respiratoire dans l’optimisation de la vitesse et du nombre de balayages
de façon à balayer un nombre entier de fois la cible au cours d’un cycle respiratoire
[Seco et al. 2009, Furukawa et al. 2007] (voir Figure 6.3(c)). Un re-balayage optimisé en
fonction de la période respiratoire est d’ailleurs plus robuste à des variations inter-patients
de la direction du balayage, des caractéristiques du mouvement (direction, amplitude
et période) et de la dose prescrite s’il est réalisé couche par couche plutôt que de
manière volumique [Mori et al. 2013b]. De plus, [Mori et al. 2013a] ont montré la robus-
tesse de cette technique aux variations inter-cycles de la respiration à partir de 8 balayages.

L’effet des interférences augmente avec l’amplitude du mouvement du vo-
lume cible. Néanmoins, l’utilisation de plusieurs champs d’irradiation pour amé-
liorer l’épargne des tissus sains augmente naturellement le nombre de balayages
et donc l’homogénéité de la dose cumulée [Knopf et al. 2011, Kraus et al. 2011].
Le fractionnement du traitement peut aussi réduire les distorsions de la dose
[Bert et al. 2008, Kraus et al. 2011, Grassberger et al. 2013]. Enfin, l’utilisation d’un
faisceau balayé de taille plus importante, ou le rapprochement des positions irradiées,
diminue également les hétérogénéités de la dose [Bert et al. 2009, Grassberger et al. 2013].

Notons ici que les interférences provoquées par les mouvements relatifs du fais-
ceau et du volume cible ne sont pas spécifiques des faisceaux scannés en hadron-
thérapie. Ces phénomènes apparaissent également en radiothérapie par photons
avec modulation d’intensité, quelle soit réalisée avec un accélérateur classique
(IMRT [Bortfeld et al. 2002, Seco et al. 2007, Court et al. 2008, Ehler & Tomé 2009],
IMAT [Court et al. 2010, Belec & Clark 2013, Ong et al. 2013]) ou en tomothérapie
[Chaudhari et al. 2009, Kim et al. 2009, Kissick et al. 2010, Waghorn et al. 2013].

6.3 Marges de sécurité

En hadronthérapie, quel que soit le mode de délivrance de la dose (PS ou PBS), la
définition des marges de sécurité est spécifique à chaque faisceau en raison de la nature
différente des incertitudes parallèlement et perpendiculairement à la direction du faisceau.

Dans la direction perpendiculaire, les marges doivent prendre en compte les incerti-
tudes géométriques liées aux erreurs de positionnement du volume cible par rapport au
faisceau. Cette définition est similaire en radiothérapie par photons (voir chapitre 5).

Dans la direction parallèle, les marges doivent également tenir compte des incer-
titudes géométriques mais, étant donné le parcours fini selon un pic de Bragg des
particules dans la matière, les incertitudes sur le parcours doivent aussi être prises
en compte [Paganetti 2012]. Ces dernières sont d’une part d’ordre géométrique, liées
aux variations de densité sur le chemin du faisceau, éventuellement causées par des
erreurs géométriques dans la direction perpendiculaire. D’autre part, elles sont d’ordre
dosimétrique, dues à l’incertitude sur l’énergie du faisceau délivré par l’accélérateur
ainsi qu’aux imprécisions de la modélisation des interactions du faisceau avec la matière
lors du calcul de la distribution de dose. En effet, comme évoqué au paragraphe 2.3,
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les interactions des particules ne dépendent pas seulement de la densité électronique
(accessible via les images TDM) comme dans le cas des photons, mais de la composi-
tion chimique du milieu. Celle-ci peut être estimée par étalonnage à partir des unités
Hounsfield mais cette étape introduit des incertitudes qui dégradent la précision du
calcul de dose et qui viennent s’ajouter aux imprécisions intrinsèques au modèle de calcul
[Schaffner & Pedroni 1998]. Pour pallier cette limitation due à la différence de nature
des rayonnements utilisés pour l’imagerie et le traitement, la tomographie par faisceau
de protons a été imaginée [Hanson et al. 1981, Hanson et al. 1982, Schulte et al. 2004].
Cette modalité d’imagerie, qui est encore à l’état de simulations ou de prototype,
présente aussi l’avantage d’une potentielle réduction de la dose liée à l’imagerie
[Cirrone et al. 2011, Wang et al. 2011] et d’éventuels avantages pour le diagnostic
[Steward & Koehler 1973, Depauw & Seco 2011]. À plus court terme, des acquisitions
TDM bi-énergie pourraient permettre d’affiner la détermination du pouvoir d’arrêt des ions
légers [Bazalova et al. 2008a, Bazalova et al. 2008b, Yang et al. 2010, Landry et al. 2013].

En hadronthérapie, étant donné la sensibilité de la dose aux variations de densité sur
la trajectoire du faisceau, la question de savoir quelle est l’image appropriée pour le calcul
de dose s’ajoute à la détermination de marges adéquates pour obtenir une couverture
correcte du volume cible. Basée sur les images TDM 4D, la planification 4D complète est
aujourd’hui envisagée [Paganetti et al. 2004, Paganetti et al. 2005, Bert & Rietzel 2007,
Kang et al. 2007, Bert et al. 2012, Richter et al. 2013]. Cependant, cette méthode est
couteuse en temps de calcul et des incertitudes liées au recalage déformable des images
4D peuvent être introduites.

Différentes méthodes ont été développées afin d’obtenir une couverture correcte du
volume cible en mouvement avec un calcul de dose 3D. Elles s’appuient sur le concept
de parcours équivalent dans l’eau (WEPL) 4 qui, comme son nom l’indique, représente le
parcours des particules dans l’eau correspondant au parcours du même faisceau dans un
milieu quelconque.

[Moyers et al. 2001] ont proposé une méthodologie de définition des marges de sécurité
spécifique au mode de délivrance par diffusion passive. La marge latérale 5 AM autour du
CTV prenant en compte l’amplitude du mouvement respiratoire est assurée par les dimen-
sions du collimateur et du compensateur perpendiculairement à la direction du faisceau :

AM = IM + SM + p90−50 (6.1)

avec IM la marge interne, SM la marge de positionnement (voir paragraphe 1.2.4) et
p90−50 la distance séparant les niveaux 90% et 50% de la pénombre. Dans la direction du
faisceau, une marge distale 6 DM et une marge proximale 7 PM sur le CTV permettent
de prendre en compte les incertitudes dosimétriques sur le parcours du faisceau :

DM = 0, 035× dCTVdist + 3mm (6.2)

PM = 0, 035× dCTVprox + 3mm (6.3)

avec dCTVdist le WEPL du bord distal du CTV et dCTVprox le WEPL du bord proximal du CTV.
Dans les équations 6.2 et 6.2, la quantité 0, 035 × dCTVdist/prox correspond aux incertitudes
sur la modélisation des interactions du faisceau avec la matière et les 3 mm correspondent

4. En anglais : water equivalent path length
5. En anglais : aperture margin
6. En anglais : distal margin
7. En anglais : proximal margin
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à l’incertitude sur l’énergie du faisceau. Les incertitudes d’ordre géométrique dans la di-
rection du faisceau sont quant à elles prises en compte par un étalement latéral BE de la
distribution de l’épaisseur du compensateur 8 [Urie et al. 1984] :

BE =

√
(IM + SM)2 +

[
0, 03×

(
dCTVdist + tb

)]2 (6.4)

avec tb l’épaisseur du compensateur. Ce processus a pour conséquence de diminuer
l’épaisseur du compensateur et donc d’augmenter le parcours du faisceau. La conformation
proximale est maintenue en étalant le pic de Bragg par modulation de l’énergie. L’étale-
ment latéral de la distribution de l’épaisseur du compensateur implique cependant une
irradiation importante des tissus sains en aval du volume cible. [Engelsman & Kooy 2005]
ont d’ailleurs montré que BE calculé par une somme linéaire de IM et SM (Équation 6.4)
comme proposée par [Moyers et al. 2001] est surestimé. [Tashiro et al. 2013] ont ainsi
proposé la combinaison de IM et SM selon une somme quadratique pour le calcul de
AM et de BE.

[Kang et al. 2007] et [Tashiro et al. 2013] ont proposé de définir un ITV représentant
l’excursion maximale de la tumeur. L’ITV est obtenu à partir de l’image MIP reconstruite
avec les différentes phases d’une acquisition TDM 4D. Le calcul est ensuite réalisé sur
l’image floue 9 en forçant les densités à l’intérieure de l’ITV à une valeur proche de celle
de l’image MIP.

Différents auteurs ont également proposé la définition d’un ITV tenant compte des va-
riations de densité au cours du temps dans la direction du faisceau à partir des images TDM
4D [Engelsman et al. 2006, Rietzel & Bert 2010, Park et al. 2012, Graeff et al. 2012]. Le
principe est de convertir chaque phase respiratoire en équivalent eau du point de vue du
faisceau. Les images converties et les volumes associés peuvent ensuite être combinés,
conduisant à la formation d’un ITV composite défini dans une image équivalent eau.
Finalement, la planification de traitement peut être réalisée sur cette image ou sur une
image reconvertie en unités Hounsfield (voir Figure 6.4). De plus, cette méthode est
compatible avec la définition d’un unique volume cible malgré une irradiation selon
plusieurs incidences, comme cela est requis en IMPT [Graeff et al. 2012].

Réflexions

Les erreurs géométriques aléatoires telles que le mouvement respiratoire ont pour
conséquence de flouter la dose cumulée, contrairement aux erreurs systématiques qui
provoquent un décalage de la distribution de dose. Comme décrit au paragraphe 5.1.3, il est
donc probable que la distinction entre erreurs systématiques et aléatoires et leur prise en
compte dans un calcul de marge rigoureux permette de rationaliser la taille du volume cible.

Dans la direction perpendiculaire au faisceau, la problématique est similaire à la
radiothérapie par photons où la fonction de densité de probabilité (FDP) du mouvement
est intégrée (via sont écart-type) au calcul de marges (voir paragraphe 5.1.2). Néanmoins,
les variations de la largeur de la pénombre en fonction de l’énergie du faisceau et de la
profondeur dans le milieu sont à prendre en compte, en particulier en radiothérapie par
protons (voir paragraphe 1.2.1).

8. Dénomination anglaise de cette technique : smearing
9. Correspondant à une acquisition lente ou à la moyenne des phases de l’acquisition TDM 4D
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Figure 6.4 – Illustration du concept d’ITV tenant compte des variations de densité sur le parcours du
faisceau. [(a) à (c)] Différentes phases respiratoires d’une géométrie dynamique comportant (hachures) une
cible et (gris) une structure deux fois plus dense que les autres pixels. (d) Volume cible composite dans
l’espace réel. [(A) à (C)] Conversion de [(a) à (c)] dans l’espace équivalent eau du point de vue du faisceau.
(D) Volume cible composite tenant compte des variations de densités dues au mouvement dans l’espace
équivalent eau. (e) Transformation de (D) dans l’espace réel [Rietzel & Bert 2010].

En ce qui concerne les marges de sécurité dans la direction du faisceau, la définition
d’un ITV couvrant l’amplitude maximale des variations de densité sur la trajectoire du
faisceau (voir paragraphe précédent) implique l’irradiation d’une quantité importante de
tissus sains. Une piste pour rationaliser les marges de sécurité dans la direction du faisceau
serait donc d’intégrer la FDP du WEPL dans le calcul de marges.

Enfin, que ce soit dans la direction du faisceau ou dans la direction perpendiculaire,
une méthodologie similaire à celle développée au paragraphe 5.2.2 pourrait être envisagée
dans le cas de distributions asymétriques.

Sur la base de ces réflexions, un travail a été initié mais n’a pour l’instant pas abouti
et ne sera pas présenté ici.

6.4 Discussion

En hadronthérapie, la prise en compte du mouvement respiratoire de manière passive
peut être réalisée par la définition de marges de sécurité prenant en compte les variations
de densité sur la trajectoire du faisceau. Il reste cependant primordial de limiter les
variations de densité afin de limiter l’irradiation des tissus sains en aval du volume
cible. De plus, dans le cas de faisceaux scannés, l’effet des interférences des mouvements
simultanés du volume cible et du faisceau balayé peut être compensé par une méthode de
re-balayage. Différents auteurs s’accordent à dire que les effets des interférences peuvent
être correctement compensés pour des mouvements tumoraux d’amplitude modérée,
c’est-à-dire 5 à 6 mm [Paganetti et al. 2005, Knopf et al. 2011, Zenklusen et al. 2010].
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Les mouvements tumoraux d’amplitude modérée correspondent à une proportion
importante de tumeurs bronchiques, notamment les tumeurs situées dans un lobe
supérieur ou attachées à des structures rigides [Seppenwoolde et al. 2002]. En effet,
comme observé par [Liu et al. 2007], plus de la moitié des tumeurs analysées dans l’étude
du chapitre 4 (54%) présentaient un mouvement d’amplitude inférieure à 5 mm, en
particulier celles situées dans des lobes supérieurs. Pour ces tumeurs, il apparait donc que
la prise en compte du mouvement respiratoire en hadronthérapie peut être réalisée par
l’application de marges de sécurité, associée à une méthode de re-balayage dans le cas
de faisceaux scannés. Dans le cas de mouvements d’amplitude plus grande, comme dans
les lobes inférieurs ou l’abdomen supérieur (foie, reins, pancréas [Langen & Jones 2001]),
l’application d’une compression abdominale peut permettre de ramener l’amplitude du
mouvement à un niveau qui peut être pris en compte par l’application de marges de
sécurité sans conduire à une irradiation excessive des tissus sains (voir chapitre 4). La
HFJV peut également être une alternative lorsque cela est possible (voir paragraphe 1.4.2.3.

Lorsque le mouvement reste important, le recours à des techniques actives, plus
lourdes et fastidieuses à mettre en place doit être envisagé, comme le blocage respiratoire,
l’irradiation dans une fenêtre temporelle réduite (gating) ou le suivi du volume cible en
temps réel avec le faisceau (tracking) [Bert & Durante 2011]. Dans le cas du gating, le
mouvement tumoral résiduel peut être pris en compte par des marges réduites et un
re-balayage dans le cas de faisceaux scannés [Furukawa et al. 2010, Knopf et al. 2013].
Comme discuté au paragraphe 1.4, ces techniques sont celles qui offrent les meilleures
possibilités de réduction des marges de sécurité. Cependant, leur sensibilité aux variations
du mouvement respiratoire rend difficile leur implémentation clinique et limite leur
efficacité.

Dans le thorax, l’essentiel des mouvements est induit par la respiration. Les battements
cardiaques sont aussi responsables de variations de densité mais ne sont pas correctement
échantillonnés avec une acquisition TDM 4D corrélée à la respiration. [Mori et al. 2007]
ont montré que les mouvements du cœur ont un impact important sur la dose délivrée.
Une solution consisterait donc à réaliser aussi une acquisition TDM 4D corrélée aux
battements cardiaques afin d’estimer les variations de densité induites. Une autre approche
plus simple consiste à éviter les incidences de faisceau passant à proximité ou à travers le
cœur.

Enfin, les modifications de l’anatomie du patient au cours du traitement telles que
l’amaigrissement et la fonte tumorale peuvent être à l’origine de variations impor-
tantes du parcours du faisceau. Des approches telles que l’ART sont donc à envisager
[Engelsman et al. 2013].

6.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés à la prise en compte du mouvement
respiratoire par des stratégies de traitement "passives". Au travers d’une analyse détaillée
de la littérature et de travaux préliminaires, nous avons pu fournir des recommandations
et des pistes d’amélioration concernant ces stratégies. Une partie de ce travail a d’ailleurs
été reprise dans un rapport ULICE 10 visant à harmoniser la prescription et le rapport de
dose en hadronthérapie [Balosso et al. 2012].

10. Union of Light Ion Centres in Europe
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Enfin, d’un point de vue clinique, l’intérêt de l’hadronthérapie pour le traitement
des cancers bronchiques par rapport à la radiothérapie par photons peut être discuté.
Tout d’abord, en raison de leur taille et de leur distance aux organes critiques, les
tumeurs bronchiques périphériques de stade I (T1-T2N0M0) inférieures à 5-7 cm peuvent
être des indications pour des traitements en SBRT. Ce type de traitement par photons
permet d’atteindre des taux de contrôle local remarquables, de l’ordre de ceux associés
à la chirurgie, tout en maintenant les complications à des niveaux acceptables. Comme
relevé par [Grutters et al. 2010a], les résultats rapportés dans la littérature ne mettent
pas en évidence une supériorité de l’hadronthérapie pour le traitement de ce type de
tumeurs en termes de taux de survie. En revanche, les doses délivrées aux OAR sont
plus faibles. Un bénéfice thérapeutique de l’hadronthérapie est donc attendu lorsque
ces lésions sont situées à proximité d’organes critiques ou pour des tumeurs de taille
plus importante (T2-T3-T4) [GCS ETOILE 2005, Grutters et al. 2010a, Liao et al. 2011,
De Ruysscher & Chang 2013]. Le nombre et la taille des études cliniques restent cependant
limités à l’heure actuelle. Les conclusions quant au bénéfice réel de l’hadronthérapie par
rapport à la radiothérapie par photon doivent donc encore être confirmées par des études
cliniques plus avancées et le surcoût des traitements par hadronthérapie doit être pris en
compte [Grutters et al. 2010b].
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Conclusion et perspectives

En radiothérapie, le cancer du poumon est associé à des taux de contrôle local
médiocres. La difficulté de ce type de traitement est d’irradier des lésions relativement
radio-résistantes entourées de parenchyme pulmonaire très radio-sensible. Ainsi, la
délivrance de doses thérapeutiques suffisantes est souvent limitée par la taille des volumes
cibles afin de maintenir le risque de complications à un niveau acceptable. La radiothérapie
des tumeurs pulmonaires est entachée de nombreuses incertitudes qui doivent être prises
en compte par des marges de sécurité, ce qui implique une augmentation de la taille
des volumes cibles. L’enjeu est donc de mettre en œuvre des méthodes permettant de
réduire les incertitudes, et donc la taille des volumes cibles. De plus, l’hadronthérapie peut
permettre de mieux épargner les tissus sains par rapport à la radiothérapie par rayons X.

Cette thèse a porté sur la prise en compte des incertitudes et du mouvement res-
piratoire en radiothérapie par rayons X et en hadronthérapie. Bien qu’il constitue une
source d’incertitudes, le mouvement respiratoire a été distingué des autres incertitudes
en raison de ses particularités. En effet, la fréquence élevée (au regard de la durée du
traitement) des variations géométriques et dosimétriques qui lui sont associées implique
la mise en œuvre de méthodes de gestion spécifiques. Des stratégies complexes et parfois
difficiles à mettre en œuvre ont été développées dans la littérature afin de limiter l’impact
des mouvements respiratoires sur la qualité du traitement. Cependant, étant donné la
variabilité des caractéristiques du mouvement tumoral en fonction du patient et de la
localisation dans le poumon, des stratégies dites "passives", plus simples et plus robustes,
peuvent être adéquates dans de nombreux cas si elles sont mises en œuvre de manière
rationnelle. Ces stratégies consistent à prendre en compte le mouvement respiratoire par
des marges de sécurité et à éventuellement le réduire lorsque cela est possible et nécessaire.

Les travaux présentés dans cette thèse se sont intéressés à la gestion du mouvement
respiratoire de manière "passive", depuis l’acquisition des données anatomiques du patient
jusqu’à la délivrance de la dose, au travers de différentes contributions.

Acquisition d’images TDM en présence de mouvements respiratoires

Nous avons dans un premier temps évalué l’influence de la présence d’artéfacts de
mouvements dans les images TDM sur la qualité de la planification. Nous avons également
proposé des méthodologies et des recommandations pour l’optimisation des paramètres
d’acquisition ainsi qu’un algorithme original de détection automatique des artéfacts dans
les images TDM 4D. La prochaine étape consiste à intégrer cet algorithme en routine
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clinique. En analysant les images TDM 4D acquises (automatiquement envoyées sur une
station dédiée), il pourra donner une alerte dans le cas d’images trop artéfactées avant
qu’elles ne soient exportées vers les stations de planification. Les manipulateurs pour-
rons alors se référer au radiothérapeute afin d’évaluer la nécessité de refaire une acquisition.

Malgré un ajustement correct des paramètres d’acquisition, les irrégularités de la res-
piration engendrent inévitablement des artéfacts. Comme mentionné au paragraphe 2.1.4,
différentes méthodes ont été développées afin de réduire les artéfacts de mouvement, que ce
soit par l’amélioration du tri des données ou par le traitement des images reconstruites. La
manière la plus efficace pour réduire les artéfacts reste cependant de réduire les irrégularités
de la respiration. Pour cela, la visualisation du signal respiratoire par le patient accompa-
gnée d’instructions audio-visuelles est une méthode efficace. De plus, elle peut aussi être
utilisée à chaque séance de traitement et permettre de réduire les variations inter- et intra-
séances de la respiration, ce qui autorise une réduction des marges de sécurité et facilite
la mise en œuvre de stratégies de traitement nécessitant une suivi du mouvement tumoral
telles que le gating ou le tracking. La méthode utilisant plusieurs acquisitions TDM héli-
coïdales rapides, l’acquisition simultanée d’un signal respiratoire, un processus de recalage
déformable et un modèle de mouvement semble aussi être une approche prometteuse pour
réduire les artéfacts de mouvement.

Variabilité inter-observateur de délinéation

Dans le cas du cancer du poumon, la délinéation de l’ITV peut être réalisée sur
différentes images grâce à la TDM 4D. Nous avons évalué la variabilité inter-observateur
de délinéation du GTV et de l’ITV en SBRT via une méthode originale permettant de
l’intégrer dans le calcul des marges de sécurité. L’image MIP, éventuellement optimisée,
s’est avérée être un bon compromis entre le temps nécessaire à la délinéation de l’ITV
et la minimisation de la variabilité inter-observateur. Des algorithmes de recalage (rigide
ou déformable) peuvent aussi être utilisés pour propager sur toutes les phases un contour
tracé sur une seule ou à partir d’atlas anatomiques. Ils sont cependant sujets à des
incertitudes supplémentaires inhérentes aux algorithmes de recalage, ce qui implique une
inspection et éventuellement des modifications des contours générés.

Si la variabilité inter-observateur de délinéation est faible dans le cas de tumeur situées
au milieu du parenchyme pulmonaire telles que celles traitées en SBRT, elle augmente consi-
dérablement pour des tumeurs avec atteinte médiastinale, envahissement ganglionnaire ou
en présence d’atélectasie. Dans ces cas, la TEP est d’un intérêt majeur, en particulier la
TEP 4D. Cependant, en raison des incertitudes associées à cette modalité (spécificité, ré-
solution spatiale), elle ne peut être utilisée seule pour la délinéation mais constitue une
aide à la localisation en complément d’autres modalités d’imagerie telles que la TDM ou
l’IRM.

La compression abdominale

Nous avons proposé une étude visant à évaluer l’impact de l’utilisation d’un système de
compression abdominale afin de limiter l’amplitude du mouvement respiratoire. Cette étude
n’a pas permis de mettre en évidence un gain substantiel en termes d’épargne dosimétrique
du tissu pulmonaire sain en SBRT. En effet, si la compression peut engendrer une réduction
significative de l’amplitude du mouvement tumoral dans certaines régions du poumon (lobe
inférieur), elle présente aussi l’inconvénient de réduire le volume pulmonaire. De cette façon,
le gain obtenu sur l’exposition du tissu pulmonaire sain est limité.
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La réduction significative de l’amplitude du mouvement tumoral dans certaines régions
du poumon représente cependant un avantage certain en hadronthérapie. La quantification
du gain apporté par la compression abdominale en hadronthérapie peut donc faire l’objet
d’une future étude.

Mouvement respiratoire et marges de sécurité

La planification de la dose sur l’ITV implique une irradiation importante des tissus
sains sur la trajectoire de la tumeur. La stratégie mid-position permet de réduire les
marges de sécurité tout en conservant une couverture dosimétrique correcte. Les marges
sont calculées selon la recette de van Herk et l’image de mid-position est obtenue à partir
de recalages déformables des images TDM 4D.

Une partie du travail de la thèse a consisté à participer à l’élaboration d’une étude
clinique visant à comparer les deux stratégies, ITV et mid-position. Elle permettra notam-
ment d’évaluer la faisabilité de la mise en œuvre de la stratégie mid-position, d’évaluer
un algorithme de recalage déformable en conditions cliniques, et d’identifier les patients
pour lesquels la toxicité peut être réduite grâce à la réduction des marges de sécurité.
Cette étude a été l’occasion de faire passer en clinique les développements d’une équipe de
recherche avec le minimum d’impact sur la routine. Elle souligne également l’importance
de la recherche translationnelle pour l’amélioration des traitements. L’expérience sur
les premiers patients montre qu’en moyenne les volumes cibles sont réduits pour la
stratégie mid-position par rapport à la stratégie ITV mais une partie de cette réduction
est attribuable aux incertitudes de délinéation. Étant donné la taille importante des
volumes cibles, les possibilités d’escalade de dose semblent limitées avec une technique
conformationnelle classique. Il serait donc intéressant d’évaluer ces possibilités avec une
technique par modulation d’intensité (IMRT ou IMAT).

Le formalisme de calcul des marges proposé par van Herk suppose une densité de
probabilité gaussienne de la combinaison des différentes erreurs. Cette supposition est
acceptable tant qu’aucune des erreurs avec une distribution non-gaussienne n’exerce
une influence significativement plus grande que les autres. Dans la plupart des cas, le
mouvement respiratoire a une distribution de probabilité non-gaussienne et asymétrique,
pouvant invalider la recette pour des mouvements tumoraux fortement asymétriques et
de grande amplitude. De plus, la réduction des irrégularités de la respiration comme
mentionner précédemment (guidage audio-visuel du patient) peut accentuer l’asymétrie de
la distribution du mouvement respiratoire. Dans ces cas, la marge du côté de l’expiration
peut être surestimée. Nous avons proposé un modèle numérique afin de prendre en compte
l’asymétrie de la distribution de probabilité du mouvement respiratoire dans le calcul des
marges. Ce modèle a été construit à l’aide de simulations. Un futur travail pourra donc
valider le modèle par des mesures sur fantôme dynamique à l’aide de films gafchromiques.

Une piste de développement serait d’envisager une stratégie de planification sans marges
en intégrant par exemple les champs de vecteurs de déformation obtenus à partir d’une
acquisition TDM 4D dans un processus d’optimisation robuste. Ceci permettrait notam-
ment de prendre en compte les caractéristiques de la distribution du mouvement dans
l’optimisation.

L’hadronthérapie

En hadronthérapie, la prise en compte du mouvement respiratoire par des marges de
sécurité doit faire l’objet de considérations spécifiques en plus de celles décrites dans les
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paragraphes précédents. Étant donné la sensibilité de la dose aux variations de densité
sur le parcours du faisceau, les marges doivent être définies de manière spécifique à
chaque faisceau, séparément dans chaque direction relative au faisceau. Nous avons illustré
l’influence des mouvements respiratoires sur le parcours du faisceau au travers d’un
exemple de calcul de dose 4D pour un patient atteint d’un cancer pulmonaire à l’aide
du code de simulation Monte-Calo GATE. De plus, dans le cas de faisceaux scannés, les
interférences des mouvements simultanés du volume cible et du faisceau provoquent de
fortes hétérogénéités de la dose délivrée au volume cible. Nous avons simulé l’effet de
ces interférences ainsi que l’intérêt d’une méthode de re-balayage adaptée pour rétablir
l’homogénéité à l’aide d’un outil développé au cours de ce doctorat.

En termes de perspectives, l’intégration de la FDP du mouvement (comme cela est
fait en radiothérapie par photons) et de la FDP du WEPL dans des recettes de marges
pourrait permettre de définir des marges de sécurité rationnelles respectivement dans les
directions perpendiculaire et parallèle au faisceau. De plus, la méthodologie utilisée pour le
développement du modèle évoqué dans le paragraphe précédent pourrait être utilisée dans
le cas de distributions asymétriques. Ce travail pourra d’ailleurs s’appuyer sur les données
de l’étude clinique évoquée dans le paragraphe précédent visant à évaluer une méthode de
définition rationnelle des marges de sécurité en radiothérapie par photons. Ainsi, une com-
paraison dosimétrique entre l’hadronthérapie (protonthérapie dans un premier temps) et la
radiothérapie par photons pourra être menée via des calculs de dose 4D sur un nombre im-
portant de patients dans le cadre de la définition de marges rationnelles prenant en compte
les FDP du mouvement et du WEPL pour des cancers bronchiques localement avancés.
L’optimisation robuste pourrait également permettre de prendre en compte les FDP du
mouvement et du WEPL en IMPT. Les simulations devront cependant être validées par
des mesures sur fantôme dynamique.

Conclusion générale

Les travaux présentés dans cette thèse soulignent que l’expérience des traitements mo-
dernes du cancer du poumon en radiothérapie par photons constitue une base solide pour
l’hadronthérapie. Des problématiques telles que l’acquisition des données anatomiques du
patient en présence de mouvement respiratoire ou la prise en compte des variations inter-
observateurs de délinéation sont directement transposables à l’hadronthérapie. D’autres
comme la définition de marges de sécurité rationnelles nécessitent d’être adaptées, mais le
cadre théorique développé en radiothérapie par photons peut servir de point de départ.
De plus, des techniques comme la compression abdominale dont l’intérêt est discutable en
radiothérapie par photons peuvent s’avérer intéressantes en hadronthérapie.

Enfin, grâce aux importants efforts réalisés, la radiothérapie occupe aujourd’hui une
place importante parmi les différentes modalités de traitement (chirurgie, chimiothérapie).
Les développements ont permis d’améliorer les taux de survie, en particulier pour les lésions
de stades précoces pouvant être traitées en SBRT avec des taux de contrôle local équivalents
à la chirurgie. Pour les cancers bronchiques de stades plus avancés une piste consiste à
réaliser une escalade de dose restreinte aux zones actives en imagerie métabolique. Cette
technique pourrait d’ailleurs faire partie du champ d’application de l’hadronthérapie. Les
avancées réalisées ont considérablement amélioré la prise en charge des patients atteints
d’un cancer du poumon mais elles ne doivent pas faire oublier que la meilleure arme contre
le cancer du poumon reste aujourd’hui la prévention contre le tabac.
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Stereotactic Body Radiation Therapy for NSCLC : Quantification of 
baseline shifts with CBCT and dosimetric consequences

G. BOUILHOL, M. AYADI, N.H. HAU, F. GASSA, D. SARRUT, C. GINESTET 
and L. CLAUDE

RADIOTHERAPY DEPARTMENT LEON BERARD ANTICANCER CENTER, 28 rue Laennec, 69373 LYON – France
E-Mail : gauthier.bouilhol@gmail.com

Introduction

Patients

Conclusion

Results (2)

Stereotactic Body Radiation Therapy (SBRT) is an effective alternative for inoperable patients with non small cell lung cancers (NSCLC). Inter-fraction 
breathing variations can occur over the course of the treatment. 

-> Baseline shifts = inter-fraction variations of the average tumor position relatively to the bony structures.

The use of daily cone-beam CT image guidance (CBCT) allows us to correct 
for potential inter-fraction baseline shifts. The principle is to perform rigid soft 
tissue registration between each cone-beam CT acquired before each fraction 
and the planning CT. Rigid soft 

tissue 
registration

Figure 1 : Baseline shifts correction method at our institute.

What would have been the consequences of the baseline shifts
if no correction would have been applied ?

=> Retrospective study for a series of patients treated by SBRT

Goals:
1/ To quantify the inter-fraction baseline shifts.
2/ To evaluate the dosimetric consequence on the volume and dose coverage.

10 patients with T1-T2N0 NSCLC were immobilized in a Stereotactic Body 
FrameTM (SBF, Elekta). 

Figure 2 : Stereotactic Body FrameTM for SBRT treatments.

Treatment plan : Twelve 6MV photon coplanar beams                                   
                CBCT image guidance on tumor region                       

4 fractions                                                            
48Gy prescribed on the 70% (± 4%) isodose line                

                   (normalization to 100% at the isocenter)

Patient 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Localisation  UL  UR  UL  UR LL UR MR* LL UR LL*

Tumor size (cc) 5.7 9.2 1.3 1.0 0.4 3.4 7.5 47.7 12.3 1.0

Table 1 : Patient characteristics : Tumor sizes in cc and lobe localisation in terms of Upper 
(U), Lower (L), Median (M) and Right (R), Left (L).

Methods

1) Planning CT and CBCT exported to a FOCALTM workstation (CMS).

2) Rigid bony registration planning CT / CBCT.

3) Gross Tumor Volume (GTV) delineated on the planning CT and on each 
CBCT by the same physician. 

Planning Target Volume (PTV) :                                                                     
= GTV + 8mm (cranio-caudal),                   
= GTV + 5mm (antero-posterior and left-right).

  Important inter-fraction tumor baseline shifts were observed in our 
group of ten patients. We can think they are due to both the patient 
respiratory motion variability and to a non perfect reproducibility of the 
abdominal compression.

  These can lead to considerable volume and dose coverage losses for the 
GTV and the PTV if not compensated before each fraction. This particularly 
affects small tumors having large baseline shifts regarding to their 
dimensions.

  Inter-fraction tumor baseline shifts should explicitly be taken into 
account with additional margins  when no daily soft tissue imaging is 
performed. 

REFERENCE
[1] J.-J. Sonke, M. Rossi, J. WOLTHAUS et al. Frameless stereotactic body radiotherapy for lung 
cancer using four-dimensional cone beam ct guidance. Int. J. Radiat. Oncol. Biol. Phys. 74, 567-
574 (June 2009). 

Results (1)

Baseline shift = offset between the geometrical centre of the GTV/CBCT 
and the GTV/planning CT. 

Baseline shifts in mm LR CC AP 3D

Max -3.4 -7.5 8.0 9.5

Min -0.1 0.0 0.0 0.4

Group Mean (GM) 0.0 -0.3 1.4 4.1

Σ 1.4 2.5 2.4 1.8

σ 0.9 2.2 1.8 1.7

Table 2 : Inter-fraction baseline shifts mesured in the 3 directions: cranio-caudal (CC), 
antero-posterior (AP), left-right (LR) and in 3D. The results are presented in terms of 

systemetic (Σ) and random (σ) errors.

The results were found to agree with those obtained by Sonke et al. [1]: the 
smallest errors are observed in LR direction and the largest in the CC and 
AP direction.

The dosimetric impact of tumor baseline shifts on the GTV and the PTV was 
analysed with dose-volume histograms (DVHs) :

Volume coverage loss = variation of the part of each CBCT volume being 
out of the isodose line covering 99% of the planning volume. 

Dose coverage loss = variation between the minimum dose received by 
each CBCT volume and the one of the planning volume.

Volume coverage loss in % Dose coverage loss in %

GTV PTV GTV PTV

Max 46.32 29.20 68.45 84.48

Min 0.00 0.00 0.00 0.00

Mean 8.71 6.73 10.73 28.39

SD 11.65 8.08 15.03 27.98

Table 3 : Dosimetric impact of inter-fraction tumor baseline shifts on the GTV and the PTV.

Figure 3 : DVHs and dose distribution illustrating the worst case for the PTV dose coverage 
loss (patient 5). Visualisation of the doses received by 99% of the PTV_PLAN (4913 cGy) and 

the PTV_CBCT4 (1118 cGy).

4) All contours exported onto the planning CT images.

5) Dose calculation with a XIOTM  workstation (CMS), using a superposition 
algorithm and a 2mm grid calculation. 

* Only one lung
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