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Résumé

L'objectif de la radiothérapie est de stériliser la tumeur en lui délivrant une dose homogéne et
maximale tout en respectant les contraintes de dose sur les organes a risque. Le traitement du
cancer du poumon non a petites cellules reste encore un défi en radiothérapie car il s'agit d’irradier
une tumeur mobile dans un milieu de faible densité. Ces deux facteurs engendrent un risque de
mauvaise couverture dosimétrique de la tumeur et de surdosage des tissus sains pulmonaires
environnants : d'une part il est délicat de bien prendre en compte les densités pulmonaires dans
les algorithmes de calcul de dépdt de dose, et d'autre par le déplacement tumoral dd a la
respiration conduit & des difficultés d'ordre balistique. Actuellement, la dosimétrie prévisionnelle ne
reflete pas la parfaitement réalité de ce que va réellement recevoir le patient: elle n'est pas
dynamique et ne prend pas en compte tous les phénoménes physiques participant au dépot
d’énergie et donc a la dose absorbée dans la tumeur. L'objectif de cette thése a tout d’abord été
de quantifier les marges de conformation et les marges de mouvement adéquates grace a des
mesures expérimentales et cliniques (données patients). Puis, nous avons proposé une Méthode
de Cumul de Dose (MCD) permettant la prise en compte du mouvement respiratoire lors du calcul
de la distribution de dose.

Nous avons tout d'abord mis au point des fantdmes originaux, irradiés en modalité statique et
dynamique. Dans le poumon, milieu de faible densité, nous avons ainsi mis en évidence deux
phénomenes : les phénoménes de déséquilibre électronique dans les zones d’interfaces entre les
milieux, et I'élargissement de la pénombre en milieu de faible densité, toujours en quantifiant les
écarts par rapport au milieu homogéne et en fonction de I'énergie du faisceau. Apres une zone de
transition, le build-up est plus favorable avec des photons de 6 MV comparé a des photons de 18
MV. Les algorithmes disponibles sur nos systémes de planification de traitement ont été évalués
avec les différentes configurations de fantémes : seul l'algorithme de Superposition délivre les
calculs de dose dans les valeurs de tolérances préconisées, c'est-a-dire entre 3 et 4%. Nous
avons également contribué a la quantification de la marge de conformation en fonction de la taille
de la tumeur et de I'énergie du faisceau incident pour une taille de tumeur spécifique et avons
montré qu'il était nécessaire d’additionner une marge de conformation de 6 a 18 mm. Ces valeurs
sont applicables uniquement pour les tailles de tumeurs simulées en plein parenchyme
pulmonaire, en respiration libre et bloquée.

D’autre part, les logiciels de plan de traitement aujourd'hui sur le marché n’integrent pas I'aspect
temporel du mouvement respiratoire. Depuis quelques années, plusieurs travaux ont essayé de
gquantifier le mouvement respiratoire et ont proposé des méthodologies plus ou moins complexes
d’'intégration du mouvement respiratoire dans le plan de traitement : les marges de sécurité
internes (ICRU 50&62), I'asservissement respiratoire et le suivi tumoral. La nouvelle technologie
du scanner 4D permet également d’avoir une précision sur la position de la tumeur en fonction du
cycle respiratoire. Nous avons ainsi développé une méthode de calcul de dose sur une cible
mobile et déformable, appelée Méthode de Cumul de Dose (MCD). La faisabilité du cumul de
distributions de dose statiques a été validée sur fantbme ; une corrélation satisfaisante a été
observée entre la mesure en mode dynamique et le calcul de la dose cumulée. Cette MCD a
également

D’aprés nos investigations, le facteur le plus limitant a la restitution la plus précise de la dose
prévisionnelle du patient dans le poumon est la modélisation par l'algorithme de calcul de dose.
Ensuite, nous pensons que l'insertion dans les logiciels commerciaux de modules de cumul de
dose, tel celui que nous avons proposé, pourrait permettre de mieux cerner les incertitudes dues
aux mouvements et ainsi de mieux individualiser les marges. Toute optimisation du traitement du
poumon nécessitant une mesure de I'ensemble des incertitudes présentes a chaque étape du
traitement, nous essayons de proposer une stratégie de traitement & adopter afin d'adapter au
mieux les marges de mouvement et de conformation. Cette démarche est encore délicate car
fortement dépendante des moyens disponibles dans le centre a savoir les modalités de traitement
(asservissement respiratoire ou non) et de la précision des algorithmes de calcul de distribution de
la dose. Elle est cependant nécessaire pour potentiellement améliorer le traitement du cancer du
poumon.
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Lexique et Abréviations

Ce travail rentre dans le cadre de I'optimisation des traitements des cancers bronchiques non a
petites cellules en radiothérapie. Il se trouve au carrefour de plusieurs disciplines a savoir, la
médecine, la physique médicale, la physique, les mathématiques et I'informatique en particulier
pour le traitement d’'images. C’est pourquoi, je prends la liberté de donner sous forme de liste, un
ensemble de définitions synthétiques et de termes récurrents tout au long des chapitres a venir.

Les astérisques qui apparaissent au long du manuscrit font référence au lexique.

< Médecine

Abestose : transformation fibreuse progressive du poumon qui évolue vers linsuffisance

respiratoire chronique grave. Elle s'observe chez les travailleurs soumis a des expositions a
'amiante.

Adénocarcinome : carcinome développé a partir de I'épithélium d’'une glande.

Atélectasie : affaissement des alvéoles pulmonaires dépourvues de leur ventilation tandis que
fonctionne leur circulation sanguine.

Capacité vitale : Volume maximal d'air expiré énergiquement apres une inspiration maximale.
Carcinome : cancer développé a partir d’'un épithélium ou tissu de revétement.

Carcinome épidermoide : cancer développé a partir d'un épithélium pavimenteux, constitué de
cellules aplaties (peau, les voies aéro-digestives supérieures, le col utérin).

Curiethérapie interstitielle : ou endocuriethérapie, implantation de sources radioactives a
I'intérieur des tissus (peau, lévre, sein, langue, anus, prostate, etc.).

Emphyséme : affection chronique des poumons se caractérisant par une destruction des alvéoles
et des structures périalvéolaires (autour de l'alvéole) pulmonaires. Cette modification de la
structure des poumons entraine une distension des alvéoles elles-mémes et la destruction de leur
paroi ainsi que des tissus voisins.

Hystérésis : différence de volume pulmonaire entre la courbe en expiration et en inspiration pour
un méme niveau de pression pulmonaire.

Pneumopathie radique : effets nuisibles de la radiothérapie sur le parenchyme pulmonaire. lls
peuvent étre divisés en trois phases: aigué (0 a 2 mois), intermédiaire (2 & 9 mois) et tardive (au-
dela de 9 mois).

Taux d’incidence standardisé : rapport entre le nombre observé et le nombre prévu de nouveaux
cas d'une maladie, dans une région donnée et sur une période déterminée. Le nombre prévu est
fondé sur les taux spécifiques en fonction d'un facteur particulier, pour la région étudiée et sur la
méme période.

/

<+ Physigue médicale

Cone Beam CT : imagerie de controle embarquée. Elle est composée d’'un couple tube a rayons X
— panneau de détecteurs (« flat panel ») orthogonal au faisceau de traitement. Cette imagerie
basse énergie (kV) permet de contrdler la position du patient avant la séance de traitement soit en
mode fluoroscopique, soit en mode ciné, soit en mode tomographique (rotation de 360°autour du
patient).

Collimateur multilames : accessoire intégré a la téte de I'accélérateur ou accessoire additionnel,
constitué de paires de lames en tungstéene (40 a 120 selon les constructeurs). Il permet de donner
au faisceau sa section souhaitée.



DRR : Digital Reconstructed Radiography, radiographie reconstruite a partir du TDM 3D de
référence. Cette image est un cliché radiologique virtuel réalisé par le systéme de planification de
traitement pour chacun des faisceaux.

DSA : Distance source Axe (égale a 100 cm sur nos accélérateurs).

DSP : Distance Source Peau.

Hadronthérapie : traitement des cancers par ions lourds (ions carbone 12).
IGRT : Image Guided Radiotherapy ou Radiothérapie guidée par I'image.

Image portale : image obtenue, au moyen d'un film radiographigue (« gammagraphie ») ou d’'une
matrice de détection planaire (EPID, Electronic Portal Imaging Device), avec le faisceau de
traitement et le patient mis en place. Cette image permet de contrbler le bon positionnement du
patient, la conformité du champ de traitement prévu (position des lames ou forme des caches) et le
contrble dosimétrique.

IMRT : Intensity Modulated Radiation Therapy ou Radiothérapie conformationnelle par modulation
d’intensité (RCMI).
Kernel : noyau élémentaire correspondant a la dose déposée autour du point d’interaction des
photons primaires.

NTCP : Normal Tissue Complication Pobability, probabilité de complications au niveau des tissus
sains.

Planimétrie : établissement du plan de traitement prévisionnel a I'aide du systéme de planification
de traitement (TPS).

Rendement en profondeur : variation de la dose absorbée (Gy) dans les tissus parallelement a
I'axe du faisceau (mm ou cm).

Radiothérapie conformationnelle 3D (RTC 3D) : technique de radiothérapie visant & conformer
la forme du faisceau au contour de la tumeur et donc de conformer l'isodose enveloppe de
prescription a la tumeur. Celle-ci nécessite I'utilisation d’'une imagerie de référence 3D (TDM), d’'un
collimateur multilames et de plusieurs portes d’entrée de faisceau.

Stéréotaxie : méthode de repérage en trois dimensions, de haute précision, utilisée en neurologie
et pour les tumeurs cérébrales (stéréotaxie craniale), et pour des petites tumeurs ou métastases
localisées du poumon du foie, etc. (stéréotaxie extra-craniale).

TCP : Tumor Control Probability, probabilité de contréle tumoral.

TDM : Tomodensitométrie, imagerie de reference en radiothérapie pour établir le plan de
traitement et calculer la distribution de la dose.

TERMA : Total Energy Release per unit of MAss, correspond a la distribution 3D de I'énergie
déposée dans le patient.

TPS : Treatment Planning System, Systeme de planification de traitement ou plateforme logicielle
pour la simulation du traitement.

UM : Unité Moniteur (ou TOP), correspond a 1 cGy dans les conditions de référence.

< Traitement d'image et informatique

Voxel : Volume Element ou Volumetric pixel ; unité tridimensionnelle (élément parallelepipédique)
constitutive d’'une image (de type TDM ou autre).



Introduction générale

De I'histoire de la radiothérapie et du cancerdup  oumon ...

Le traitement des cancers par rayonnements ionisants ou radiothérapie a un peu plus d'un siecle.
Dans son histoire, la radiothérapie a connu de nombreuses évolutions car elle s’est toujours
enrichie des avancées scientifiques relevant de la physique théorique, de la médecine, des
sciences de I'ingénierie et maintenant de I'informatique.

Les éminentes découvertes scientifiques autour de la radioactivité, de Wilhelm Conrad Roentgen
(1895), Pierre et Marie Curie (1898), Ernest Rutherford (1903) et Henri Becquerel (1903)
séduiserent d’abord les médecins sur le plan radiologique (des 1897). Une nouvelle discipline, la
radiologie, naissait, procurant par I'image des informations diagnostiques d'une maladie. Les
dermatologues furent les premiers a s’approprier les propriétés thérapeutiques des radiations
ionisantes. En 1901, la radiothérapie obtint officiellement son titre de discipline thérapeutique avec
I'ouverture du premier enseignement de radiothérapie par Antoine Béclére. Les balbutiements de
celle-ci relevaient encore de I'expérience empirique. En effet, les phénoménes biologiques
inhérents a l'irradiation ainsi que les effets indésirables demeuraient encore inconnus. De méme,
les méthodes de mesure étaient des plus rudimentaires : la montre était utilisée pour fixer le temps
d’exposition et le chromoradiométre® pour étalonner la dose (Cf. figure 1). Ce ne fut qu’en 1928
gue la communauté scientifique internationale décida de la définition de la dose, et en 1937 de son
unité (le Roetgen). La notion de dose évolua encore pour finalement devenir le gray (Gy)
traduisant une énergie cédée a un volume de matiere.

Claudius Régaud, pionnier dans I'histo-physiologie des glandes germinales, fit la corrélation entre
lirradiation des spermatogonies et la stérilisation (Cf. Figure 1). Le parallele entre cellules
germinales et cellules tumorales fut établi justifiant ainsi I'utilisation des radiations ionisantes pour
certains cancers. Il s’'investit beaucoup dans la rationalisation du traitement en radiothérapie et
devint ainsi la figure majeure du domaine [Camilleri J.P and Coursaget J., 2005].

CHNOMOMADIOMIOTRR
du D' N, BORINER

Figure 1 : A gauche, le chromoradiomeétre, développé par le Docteur Léonard Bordier (Lyon, 1906) ;
Au centre, Marie Curie et Claudius Régaud en Pologn e (1932) ; A droite, « Le traitement des cancers
par rayons X » De Georges Chicotot, radiothérapeute et peintre.

Dans les années 50, les types d’appareillages délivrant des radiations ionisantes se limitaient aux
générateurs de rayons X (de 250 kV), aux applicateurs de curiethérapie interstitielle* chargés au
Radium, et aux bombes au Radium (Cf. Figure 1 et Figure 2). Pour des raisons économiques et

lce dispositif était basé sur la modification de couleur d’une solution chimique basique.



dosimétriques, le radium fut vite remplacé par le Césium puis le Cobalt 60, puis par des
accélérateurs linéaires d’électrons, marquant ainsi I'ére de la radiothérapie moderne (Cf. Figure 2).
Les rayons de haute énergie’ produits permettent en effet de bénéficier d’'un rendement en
profondeur* dans les tissus plus intéressant c'est-a-dire épargnant les tissus a I'entrée (peau) et
délivrant le maximum de la dose plus en profondeur. L'autre avantage de ces appareils est la
rotation isocentrique qui rend possible la multiplication des portes d’entrée des faisceaux. Un autre
tournant dans I'histoire de la radiothérapie s’est déroulé avec l'intégration de la modélisation des
faisceaux de traitement dans des systemes de planification de traitement (TPS). Bien entendu, leur
complexité de calcul et le temps de restitution du calcul étaient dépendants des performances
informatiques de I'époque.

En 1989, Elekta développa le premier collimateur multilames* intégré ouvrant la porte a de
nouvelles techniques de traitement visant & se conformer a la forme de la tumeur et ainsi a éviter
une toxicité importante aux tissus sains avoisinants la tumeur. Les radiothérapies
conformationnelles 3D* (RTC3D) et par modulation d’'intensité (IMRT) ont un intérét majeur dans
I'escalade de dose pour des tumeurs de forme complexe se situant a proximité d’organes a risque.
Ces techniques de traitement réclamant une haute précision de balistigue ont vite rendu
nécessaire, voire méme obligatoire (stéréotaxie*), I'imagerie de contrdle avant ou pendant le
traitement. Ces imageries visent a diminuer au mieux plusieurs types d’erreurs inhérentes au
traitement ; ce sont par exemple I'imagerie portale* ou le Cone beam CT* (Cf. Figure 2).

Nous pouvons dire qu'actuellement, nous sommes rentrés dans I'ére de la radiothérapie guidée
par 'image (IGRT).

Figure 2 : En haut a gauche, irradiation d'une tum  eur du larynx, dans les années 50, au moyen d'une
"bombe" de radium (Institut du Cancer a Louvain) ; En haut a droite, télécobalthérapie dans les
années 60 (Centre Baclesse, Caen) ; En bas a gauche , plan de traitement « téte et cou » en IMRT sur
une station Xio ® (CMS) ; En bas & droite, plateforme du Synergy © avec le Cone Beam CT (2003,
Elekta).

% Le Cobalt 60 émet des rayons gamma de 1,17 et 1,33 MeV et les accélérateurs linéaires d'électrons
commercialisés peuvent délivrer des rayons X d'énergie moyenne allant de 4 a 25 MeV.
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Le cancer du poumon a également son Histoire. Avant la fin du XIXéme siécle, le cancer de
'estomac était le plus fréquent tandis les tumeurs pulmonaires étaient rares. A titre d’exemple,
elles représentaient seulement 1% de tous les cancers comptabilisés a I'Université de Dresde en
Allemagne. Il semblerait que la révolution industrielle, la premiére guerre mondiale et le trafic
automobile (vecteurs de l'augmentation des gaz polluants) ainsi que I'épidémie de grippe
espagnole de 1918 aient contribué a l'importante augmentation de lincidence de cancers
pulmonaires. Le tabac est clairement la cause majeure de survenue de cancers pulmonaires. Dés
les années 30, des médecins trouverent la relation de cause a effet entre la consommation
tabagique et la survenue de cancer du poumon chez plusieurs patients. La popularité de la
cigarette véhiculée lors des deux guerres mondiales n'a pas aidé a I'endiguement du probléeme
bien au contraire [Witschi H., 2001]. Trente ans plus tard, les expositions professionnelles a des
agents toxiques, tels I'arsenic et 'amiante, ont aussi été reconnues comme source de cancer du
poumon. Le cancer du poumon est désormais connu pour étre un véritable fléau mondial, en
constante progression depuis 50 ans. En 2000, plus de 1 million de nouveaux cas de cancers
bronchiques et plus de 1 million de déces étaient comptés dans le monde. Il représente ainsi le
premier cancer mortel mondial (Cf. Tableau 1).

L . . Incidence du cancer du
Localisation géographique

poumon

Amérique du nord 46,9
Europe de l'est 39,3
Europe du sud 33,4
Europe de l'ouest 32,0
Europe du nord 31,6
Asie de l'est 27,2
Asie de I'ouest 18,0
Afrique du nord 9,0
Moyenne Afrique 3,2
Afrique de I'ouest 1,2

Tableau 1 : Incidence standardisée par dge et par s  exe des cancers du poumon pour 100000
personnes sur la population en 2000 (d'apres IARC).

... a la problématique du traitement du cancer du pou  mon en radiothérapie

Du fait de la survie médiocre des patients atteints d’un cancer du poumon traité par radiothérapie,
de nombreux efforts sont a faire afin d’améliorer les pronostics. Outre la fréquence importante de
rechutes métastatiques, le contréle local de la maladie est un probléme entier. Par ailleurs, deux
difficultés sont a prendre en compte lors de la réalisation du traitement : d’'une part, le milieu irradié
n'est pas un milieu de référence équivalent a I'eau mais un milieu de densité faible et d’autre part,
la respiration du patient induit systématiquement un déplacement des structures dans le poumon.
Jusqu’a présent, il est encore délicat de prédire une distribution de dose sur la tumeur qui soit
réaliste car les modeles de calcul ne sont pas tous précis et la modélisation du patient lui-méme ne
I'est pas non plus. C'est sur ces deux axes que nous avons effectué nos travaux de recherche.

Les chapitres 1, 2, et 3 constituent I'état de I'art. Nous décrirons tout d’abord le cancer bronchique
et ses standards actuels de traitement en radiothérapie. Nous présenterons ensuite les problémes
physiques (et de modélisation) liés aux milieux de faible densité qui sont a l'origine de la
perturbation du dépot d’énergie dans le poumon. Nous exposerons enfin les techniques les plus
utilisées actuellement pour compenser les incertitudes dues a la respiration du patient. Dans le
chapitre 4, nous décrirons des dispositifs expérimentaux originaux permettant des mesures et des
calculs de dose aux interfaces de milieux différents et au centre de milieux de faible densité, a la
fois en mode statique et dynamique (simulation de la respiration). Le chapitre 5 correspondra aux
mémes expérimentations sur des cas cliniques c'est-a-dire des images TDM de patient.
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Chapitre 1 : Contexte médical

Ce chapitre est tout d’abord consacré a la description épidémiologique et biologique du cancer
bronchique non a petites cellules. Puis nous parlerons de la prise en charge thérapeutique de ce
cancer destiné a un traitement en radiothérapie.

1. Biologie et physiologie du poumon

Les poumons sont les organes de la respiration : ils constituent le siege des échanges gazeux
entre I'oxygene inhalé et le gaz carbonique expiré. L'air est apporté au moyen d’'un conduit, la
trachée se divisant, au niveau des deux poumons, en deux bronches souches, puis en bronche
alimentant chaque lobe pulmonaire, puis en bronchioles. Chaque poumon comporte des lobes
distincts, trois a droite et deux a gauche. C’est au niveau des alvéoles a la fois vascularisées par
du sang artériel et du sang veineux, que s'opere I'échange entre les deux gaz (Cf. Figure 3).

Trachee

Wers |e cosur
= [veine pulmonaire)

# Echanges
CO: gazeux

., Vers lalvaole
{artére pulmanaine)

Figure 3 : Le systéme respiratoire et les échanges gazeux alvéolaires.

La respiration comporte deux phases, l'inspiration au cours de laquelle les poumons se dilatent en
se remplissant d’air, et I'expiration au cours de laquelle les poumons et la cage thoracique
reviennent a la position d'équilibre. Pendant l'inspiration, le diaphragme joue un réle important : en
se contractant il refoule les organes abdominaux dans les sens inférieur et antérieur et permet une
augmentation de la dimension de la cage thoracique (Cf. Figure 4). L'exploration fonctionnelle
respiratoire (EFR), réalisée au moyen d'un spirometre, est I'examen mesurant les débits
bronchiques et les volumes pulmonaires. Elle met en évidence I'état de la fonction ventilatoire du
patient et donc la présence d’'une éventuelle anomalie telle que l'insuffisance respiratoire.
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Figure 4 : Physiologie respiratoire. A gauche : Var  iation de position des différentes structures
participant a la respiration ; A droite : Variation du volume pulmonaire au cours d’une exploration
fonctionnelle respiratoire.

2. Le cancer bronchique non a petites cellules (CB  NPC) et son traitement classique
en radiothérapie

2.1 Impact épidémiologique du cancer du poumon en France

D’aprés les données épidémiologiques francgaises, environ 28000 nouveaux cas de cancer du
poumon sont déclarés chaque année (Cf. tableau 2). En 2000, le cancer du poumon constituait la
premiere cause de mortalité par cancer chez I'homme (18,1% des déces par cancer) (Cf. Annexe
1). Les régions de France pour lesquelles le taux d'incidence est le plus élevé sont le Bas-Rhin, le
Doubs, la Somme, I'Hérault et le Tarn [Parkin D.M., 2002]. En 2002, le nombre de déces pour
cette maladie était de 1804 pour les hommes et 449 pour les femmes dans la région Rhéne Alpes.
L'étude régionale a également montré une augmentation de 46% de l'incidence de la maladie chez
'homme et 189% chez la femme sur la période de 1980 a 2000 ; l'incidence de cette maladie
augmente avec I'age [Remontet L, 2003] (Cf. Figure 5).

Nombre de Taux Taux
Taux o .
Sexe nouveaux cas 3 standardisé  standardisé
en France Bruts Europe* Monde*
. homme 23152 81,1 74,7 52,2
Incidence
femme 4591 15,2 12,1 8,6
o homme 22649 79,4 71,5 48,9
Mortalité
femme 4515 14,9 10,9 7,5
Tableau 2 : Principaux indicateurs épidémiologiques pour le cancer du poumon (trachée, bronches,

poumons) issues des estimations de 2000 [IARC, 2007 ].

® Le taux brut est le rapport du nombre de nouveaux cas dans une population donnée, sur I'effectif de cette
population. Il est calculé ici sur une base annuelle.
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Figure 5 : Répartition par dges de l'incidence duc  ancer du poumon issue des estimations de 2000
[Remontet L., 2003] .

Depuis 30 ans, les traitements n’'ont malheureusement pas amélioré la survie des patients : le taux
de survie européen a 5 ans reste trées médiocre car il n'est que de 10% tout stade confondu.

Il existe deux types de cancer du poumon : le cancer bronchique a petites cellules (CBPC) et le
cancer bronchique non a petites cellules (CBNPC). Ce sont des cancers fondamentalement
différents sur le plan de la biologie tumorale ; ils n'ont donc pas du tout la méme approche
thérapeutique. Nous nous focaliserons uniqguement sur les modalités de traitement du CBNPC car
d’une part il représente 75 a 80% des cancers du poumon et d’autre part son taux de survie a 5
ans est plus important que celui du CBPC dans les formes localisées.

2.2 Origine et détection de la maladie

Les origines du CBNPC sont essentiellement liées a des substances exogenes toxiques. La
responsabilité du CBNPC est imputable au tabac dans 85% des cas ou a linhalation de
substances telles que I'amiante ou I'arsenic dans 10% des cas (contact professionnel, Cf. Annexe
2). Le CBNPC se développe majoritairement a partir des cellules glandulaires, on parle alors
d’adénocarcinome* (environ 40% des CBNPC), ou a partir des cellules de la mugueuse
pulmonaire, on parle alors de carcinome épidermoide* (environ 40% des CBNPC). En moindre
proportion le CBNPC peut étre un carcinome a grandes cellules (environ 20% des CBNPC).

Toute suspicion de cancer bronchique nécessite la réalisation de plusieurs examens. Le premier
examen standard est la radiographie pulmonaire. Dans le cas d’'une radiographie anormale, deux
examens de référence doivent étre effectués : la fibroscopie bronchique, généralement couplée a
une biopsie, et la tomodensitométrie (TDM). La haute résolution des scanners de derniére
génération a d’ailleurs contribué a la détection de stades précoces de la maladie. Malgré tout,
l'analyse anatomopathologique des prélévements tumoraux reste le référentiel pour le
diagnostique.

Une fois le diagnostic de cancer établi, un bilan pré-thérapeutique est défini (Cf. Figure 6).
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Figure 6 : Bilan pré-thérapeutique du cancer bronch ique non a petites cellules (sources : Oncolor
2005).

La combinaison de la tomographie par émission de positons (TEP) et de la tomodensitométrie a
réellement trouvé sa place dans le bilan pré-thérapeutique. En effet cette technique, apportant a la
fois une information métabolique et anatomique de la maladie, est utile dans la détermination du
stade de la tumeur. Elle permet la définition de la taille et de la position de la tumeur, de
I'envahissement ganglionnaire ou non, et de la présence ou non de métastases. Des études ont
montré que le TEP-scan a un rble déterminant dans la distinction entre tumeur et atélectasie
[Bradley et al., 2004]. Mais son intérét principal réside dans la détection d’envahissement
ganglionnaire médiastinal. En effet, sa sensibilité et sa spécificité se révelent supérieures a la
technique standard (scanner) et sont respectivement évaluées a plus de 85% et 84% [Shim et al.,
2006]. Cependant il faut rester vigilant quant a la valeur prédictive de la technique en raison d’'une
forte proportion de résultats faux positifs dus entre autre a la captation physiologique du 18-Fluoro-
désoxy-D-glucose ou ®FDG (cceur), et surtout & toutes les maladies inflammatoires (tuberculose,
abestose*). Concernant la détection de métastases, le TEP a une sensibilité supérieure a 90%
pour la plupart des métastases sauf pour les métastases cérébrales (46%) [Devaraj et al., 2007].
Nous reviendrons sur l'utilisation du TEP-scan lorsque nous aborderons le contourage de la
tumeur dans I'établissement du plan de traitement.

La classification de la maladie est définie par les examens cités plus haut, le plus précisément
possible selon le classement appelé TNM ou selon le classement par stades (Cf. Annexe 1). Elle a
une importance capitale car elle oriente le choix thérapeutique et aide a I'établissement du
pronostic. En effet, le taux de survie a 5 ans est étroitement lié au stade du cancer. A I'échelle
mondiale, il est de 50% pour le stade I, de 25% pour le stade I, inférieur a 10% pour le stade Il et
de 1% pour le stade IV.

Trois traitements sont applicables au CBNPC : la chirurgie, la chimiothérapie et la radiothérapie.
La chirurgie est le traitement curatif par excellence : elle améliore considérablement les chances
de survie du patient. Lorsqu’elle est carcinologique, elle consiste en une lobectomie, bilobectomie
OuU une pneumonectomie, et est associée a un curage ganglionnaire médistinal. Cependant la
majorité des patients ne peut recevoir une chirurgie du fait de I'étendue de la maladie, de contre
indications (insuffisance cardiaque et respiratoire chronique) et ou de I'état général du patient. Elle
concerne seulement 25% des patients.
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La chimiothérapie seule est adressée aux patients présentant des métastases; son role est
palliatif car il permet seulement de réduire les symptdmes liés a la maladie. Elle peut étre utilisée
en situation adjuvante pour compléter un geste chirururgical ou neo adjuvante pour permettre de
reduire la taille tumorale et envisager une chirurgie. La radiothérapie a visée curative représente
40% des traitements de CBNPC. Elle est réalisée de maniére exclusive, lorsque la chirurgie n’est
pas réalisable, ou en situation pré-opératoire en association parfois avec la chimiothérapie
[Mornex et al., 2001]. En 1998, une méta-analyse, la « PORT- méta-analyse », montrait que la
radiothérapie post-opératoire avait finalement un effet délétére [PORT Meta-analysis Trialists
Group, 1998]. Depuis, la radiothérapie post-opératoire est assez discutée dans le cadre des
envahissements ganglionnaires de type N2 ou N3 (Cf. Annexe 3). En cas de tumeur non
métastatique mais inopérable (ce sous-groupe représentant 20% de I'ensemble des patients
porteurs d’'un CBNPC au moment de leur diagnostic), la radiothérapie seule donne des résultats
médiocres avec une médiane de survie de I'ordre de 10 mois et un taux de survie & 5 ans inférieur
a 5%.

Le contrdle local du CBNPC restant encore trés insatisfaisant, de nombreux efforts se sont
concentrés sur I'amélioration de I'efficacité des traitements.

2.3 Traitement « standard » du CBNPC en radiothéra pie

Dans cette partie, nous rappelons les étapes successives d’un traitement « standard» de CBNPC.
Nous appelons traitement « standard», une radiothérapie conformationnelle 3D (RTC3D) reposant
sur les recommandations les plus récentes de 'lEORTC (European Organization for Research and
Treatment of Cancer) [Senan et al., 2004] et du Radiation Therapy Organization Group (Radiation
Therapy Oncology Group) [Bradley, 2005]. Nous excluons volontairement les traitements
conformationnels avec asservissement respiratoire ou de type stéréotaxique (décrits plus loin).

2.3.1 Prescription de la dose

En 1973, Fletcher a estimé qu’une dose de 80 Gy en 40 fractions était nécessaire pour obtenir un
control local de 90% dans les cancers épidermoides* du poumon de plus de 6 cm de diamétre
[Fletcher, 1973b]. Vers la fin des années 80, la dose délivrée au patient était de 40 a 60 Gy, a
raison de 2 Gy par jour selon le RTOG 7301 [Perez et al., 1980]; malheureusement la dose était
insuffisante pour un contréle local de la tumeur. Avec les évolutions technologiques de la
radiothérapie, la dose totale prescrite a été revue a la hausse. La simulation tomodensitométrique
tridimensionnelle et linstallation de collimateurs multilames* sur les accélérateurs linéaires a
notamment permis de conformer et de concentrer la dose prescrite sur la tumeur : la radiothérapie
est dite conformationnnelle 3D. L'escalade de dose est alors devenue envisageable sans pour
autant augmenter la toxicité du poumon sain.

L’essai RTOG 9311 a mis en évidence qu'une dose de 83,8 Gy restait tolérable en terme de
toxicité alors qu'un excés de mortalité était observé a 90,3 Gy. Les indications actuelles
préconisent une dose de 70 a 74 Gy pour une radiothérapie exclusive [Bradley et al., 2005]. C’est
d’ailleurs sur ces dernieres recommandations que repose la prescription de la dose au Centre
Léon Bérard* (Cf. Guide de Bonnes Pratiques pour la radiothérapie thoracique exclusive ou
postopératoire des carcinomes non a petites cellules, soumis a Cancer radiothérapie par le groupe
Rhéne Alpes des radiothérapeutes).

“La dose prescrite en radiothérapie post-opératoire se situe entre 55 est 65Gy.
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2.3.2 Positionnement du patient

Afin d’assurer un confort optimal et un repositionnement reproductible du patient, ce dernier est
installé, bras levés, dans une contention. La contention est une planche avec des repose bras (T-
Bar) ou un matelas en mousse qui épouse strictement le thorax et 'abdomen du patient (alpha-
craddle) ou un matelas a billes rigidifié par une mise sous vide.

2.3.3 Acquisition des données anatomiques

La tomodensitométrie est I'imagerie de référence dans I'élaboration du plan de traitement. Elle est
exploitée pour deux raisons majeures : son excellent contraste air / graisse / os et la corrélation du
niveau de gris (unité Hounsfield) avec la densité électronique nécessaire au calcul de la dose dans
le volume d'intérét. Les paramétres d'acquisition tridimensionnelle du patient sont choisis afin de
minimiser au mieux les artefacts respiratoires et selon les performances du scanner (nombre de
barrettes et détecteurs matriciels). Nous verrons dans les techniques d’'intégration du mouvement
de la tumeur gu'il est préférable d’effectuer :

* une acquisition axiale lente sur un cycle respiratoire du patient (4 s environ),

* 0OU une acquisition restituant la trajectoire de la tumeur au cours du cycle
(acquisition, appelée « untagged » sur le Big Bore, représentant une moyenne
des TDM 3D correspondant aux différentes phases respiratoires reconstruites),

e 0OU une acquisition représentant la position de la tumeur a chaque instant du
cycle respiratoire (TDM 4D),

» ou des acquisitions multiples rapides [Van Sornsen de Koste JR et al., 2003c].

L'épaisseur de coupe minimale reconstruite doit étre inférieure ou égale a 5 mm. En effet,
I'épaisseur de coupe joue sur la qualité de la coupe transverse (volume partiel®) et Iincrément joue
sur la définition des volumes dans le sens supéro-inférieur et sur la qualité des radiographies
numériques reconstruites (DRR).

2.3.4 Segmentation ou contourage des volumes

Une fois les images du patient acquises et transférées sur le systeme de planification de traitement
(TPS), la tumeur, ainsi que les organes a risque, doivent étre contourés sur les coupes
tomodensitométriques transverses avec un fenétrage adapté. Malgré la bonne qualité de I'image
fournie par le scanner, celui-ci n'offre pas toujours une délimitation exacte de la tumeur ni une
information précise de ses extensions. La seule exploitation du scanner engendre donc une
grande variabilité de segmentation, appelée variabilité inter-observateur (Cf. chapitre 2, partie 4.3).
C’est pourquoi, nous avons recours de plus en plus a l'utilisation d’images de nature différente

(multimodalité).

Outre le caractere diagnostique du TEP-scan, ce dernier, améliore énormément le contourage de
la tumeur. Comme nous I'avons souligné précédemment, I'intérét du TEP-scan est essentiellement
de discriminer I'atélectasie de la tumeur et de déterminer les ganglions pathologiques donc d’éviter
I'irradiation prophylactique systématique des ganglions médiastinaux. Ceci a pour conséquence
directe de diminuer la taille de la tumeur et également de diminuer la taille des champs d'irradiation
(si non envahissement des ganglions médiastinaux). Cet examen présente tout de méme quelques
inconveénients non négligeables. Tout d’abord il possede une pauvre résolution spatiale (4 a 6 mm)
limitée par la taille des cristaux (LSO, BGO, etc...) constitutifs de la matrice détectrice. Aussi, la
segmentation a partir de I'imagerie TEP est délicate car elle se fait soit par seuil d’activité fixe soit
par pourcentage d’activité maximale du foyer tumoral (40 ou 50% dans la littérature), soit par
valeur SUV (Standardized Uptake Value). D'autre part, I'acquisition du TEP-scan du patient est

® Le volume partiel provient du mélange de plusieurs tissus a l'intérieur d'un méme voxel. Sa prise en
compte permet des segmentations plus précises et des quantifications plus robustes.
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longue (40 minutes environ) et se fait en respiration libre. L'image de la prise d’activité par la
tumeur dans le poumon correspond donc a une image moyenne sur plusieurs cycles respiratoires
[Gregoire et al., 2007]. L'utilisation de l'imagerie multimodale dans le plan de traitement sous-
entend bien sdr la présence d’algorithmes performants de recalage rigide et de fusion d'images sur
les TPS.

La tumeur ayant été délinéée par le radiothérapeute, des marges de sécurité autour de ce volume
doivent étre créées. Les concepts de volumes a traiter et de marge de sécurité ont été introduits
avec les rapports de la Commission Internationale des Unités et des mesures Radiologiques
(ICRU). En 1993, I'CRU a émis le rapport 50 concernant la prescription et I'enregistrement des
parametres relatifs au traitement de radiothérapie[lnternational Commission on Radiation Units
and Measurements, 1993;International Commission on Radiation Units and Measurements, 1999].
L’objectif majeur de ce rapport est I'établissement d’une terminologie commune a tous les acteurs
intervenant en radiothérapie. Les concepts de volumes cliniques et géométriques clairs et précis
sont ainsi définis. Avec le développement des simulations par tomodensitométrie et de la
radiothérapie conformationnelle 3D, une mise a jour de ce rapport a été effectuée avec le rapport
62 (1999) [International Commission on Radiation Units and Measurements, 1993;International
Commission on Radiation Units and Measurements, 1999]. La nouveauté concerne la définition de
marges de sécurité dans le plan de traitement. Ces derniéres permettent de tenir compte de toutes
les incertitudes inhérentes aux différentes étapes du traitement (Cf. Figure 7).

Volumes cliniques Volumes géométriques
GTV CTV PTV Volume
Volume cible Volume Volume traité
Volumes . : )
macroscopique cible cible Volume
clinique prévisionnel irradié
+Slou Q>ﬁ + 1M + SM@ + marge dM
marge de ;
marge marge de conformation
Marges , . mouvements i .
d’extensions . ; repositio (pénombre
X . physiologiques )
microscopiques : n-nement du faisceau)
du patient

Figure 7 : Volumes et marges décrits dans les rapports 50&62d e I'lCRU.

Les marges décrites dans le rapport 62 sont les suivantes :

= Marge d’extensions microscopigues (Sl - subclinical invasion)

Cette marge correspond a la probabilité d’invasion de cellules cancéreuses dans le tissu adjacent
a la tumeur. Sa taille est relativement délicate a déterminer puisque basée sur des spécimens
pathologiques. Giraud et al. ont évalué cette marge a partir des données histologiques
d’adénocarcinomes et de carcinomes épithéliaux. Leur étude met en évidence qu'une marge de 8
mm pour les adénocarcinomes et de 6 mm pour les carcinomes a cellules épithéliales sont
nécessaires pour couvrir I'extension microscopique avec un risque d'erreur de 5% [Giraud et al.,
2000].

L'imagerie PET-CT pourrait aider a la détermination de la marge Sl ; malheureusement cette
marge a de forte probabilité d’étre entachée de l'erreur due a la respiration car le signal de la
tumeur représente la trajectoire de la tumeur et de ses extensions microscopiques sur plusieurs
cycles respiratoires. L'erreur peut également provenir du manque de résolution et du seuil de
détection (SUV) non adapté.

= Marge interne (IM - internal margin)

D’une facon générale elle permet de prendre en compte les mouvements physiologiques du patient
c'est-a-dire la respiration, les mouvements cardiaques, le péristaltisme intestinal, etc... Ces
derniéres années, de nombreuses équipes internationales se sont lancées dans la quantification
de cette marge, essentiellement dans les localisations pulmonaires, hépatiques et prostatiques
[Langen and Jones, 2001]. C’est bien entendu cette marge qui nous intéresse directement dans le
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cancer du poumon. Nous aborderons plus en détails les techniques de quantification de la marge
interne dans le chapitre 3.

= Marge de repositionnement (SM - setup margin)

Ce sont les marges de mise en place du traitement permettant de prendre en compte les
incertitudes reliées au repositionnement du patient, a la géométrie de l'installation (c’est a dire la
mécanique influencant la balistique et la forme des faisceaux) et aux données dosimétriques (c’est
a dire la qualité du faisceau et sa modélisation dans le TPS) [Giraud et al., 2007].
L’addition linéaire des marges n’est pas forcément une méthode correcte. D’aprés I'lCRU, il est
préférable d’utiliser une combinaison linéaire quadratique des erreurs dites internes (IM) et
externes (SM) afin de ne pas obtenir un volume dirradiation trop large. Van Herk et al. ont
également proposé une « recette » de marge de facon a ce que le CTV de 90% des patients de la
population recoive au moins 95% de la dose prescrite [van Herk et al., 2000] :

Marge = 2,50+ 0,70;
avec g, = totalité des erreurs systématiques (d’origine interne et externe)
o, = totalité des erreurs aléatoires (d’origine interne et externe)

Rappelons que les erreurs systématiques correspondent a tout écart entre le prévisionnel et le
réalisé qui va se produire automatiquement de séance en séance (exemple: manque de
correspondance entre les lasers du scanner et I'accélérateur, rigidité et fleche de table différentes,
erreur dans les tracés des reperes a la peau...). Quant aux erreurs aléatoires, elles surviennent de
maniére tout a fait imprévisible lors de la séance. Il s’avere que cette formule ne peut s’appliquer
pour toutes les localisations et notamment dans le poumon [Wolthaus et al., 2006]. Outre les
volumes cliniques et géométriques définis plus haut dans la figure 5, deux autres types de volumes
sont a considérer.

= Volume Cible Biologique (BTV - Biological target volume)

De nouveaux traceurs sont apparus en médecine nucléaire permettant la détection de
caractéristiques métaboliques des cellules tumorales telles que I'hypoxie et la croissance tumorale.
Un nouveau concept est donc apparu : le Volume Cible Biologique ou BTV. Il compléte le GTV
décrit anatomiquement par l'imagerie tomodensitométrique. Grace a ce volume, nous pouvons
envisager une éventuelle surimpression de dose sur le volume tumoral hypoxique (plus
radiorésistant) [Ling et al., 2000].

= Qrganes a risque (OARS)

On distingue quatre organes a risque majeurs dans le traitement du cancer du poumon: le
poumon sain, la mcelle épiniéere, I'cesophage et le coeur.

La quantit¢ de poumon sain recevant de fortes doses doit étre minimale afin d'éviter la
pneumopathie radique*. Cette inflammation pulmonaire se développe chez 10 a 15% des patients
traités par radiothérapie [Rodrigues et al., 2004]. Les grades les plus sévéres de cette complication
peuvent étre fatals au patient. Les facteurs qui influencent l'atteinte pulmonaire radique
comprennent I'age (discuté selon les études), la dose moyenne pulmonaire et le fractionnement de
la dose et le pourcentage de volume sain irradié.

La toxicité oesophagienne dépend elle aussi de la dose et du volume irradié. Peu de critéres
dosimétriques sont pris en compte dans la validation de la planimétrie essentiellement en raison
des recommandations peu précises pour I'cesophage. Par ailleurs, I'cesophage est un organe
mobile et déformable ce qui induit des incertitudes supplémentaires dans I'évaluation de sa
toxicité.

Concernant la toxicité cardiaque, il n’existe pour l'instant pas de valeur de seuil de dose délétére
au cceur. En effet, celle-ci est difficile a quantifier en raison de la forte proportion de maladies
cardio-vasculaires dans le monde occidental : on peut difficlement imputer a la radiothérapie des
anomalies cardiaques. Il faut tout de méme rester vigilant quant aux doses recues par le coeur
dans les irradiations de tumeur du lobe inférieur gauche. La volonté d’escalade de la dose dans le
traitement des cancers du poumon pourrait aussi a terme mettre en évidence des effets toxiques
sur le cceur (surtout en présence de ganglions médiastinaux dans le champ d’irradiation). Les
techniques de réduction de mouvements respiratoires telles que le Gating, sont en cours
d’évaluation par rapport a la diminution de la dose recue par le cceur [Prosnitz et al., 2005]. Une
étude sur les bénéfices de l'utilisation du blocage respiratoire avec I'Active Breathing Control
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(Elekta) dans la maladie d’'Hodgkin n’a pas mis en évidence de bénéfice sur le cceur [Claude et al.,
2007].

Les gros vaisseaux et les bronches peuvent devenir des OARs dans les traitements
hypobractionés (stéréotaxie extra-craniale).

2.3.5 Planimétrie

La balistique du plan de traitement est déterminée en fonction de la taille, de la géométrie, de la
localisation des volumes tracés et également de la dose totale prescrite avec le systeme de
planification de traitement. Dans le cadre de la radiothérapie conformationnelle 3D, une balistique
comporte 6 a 12 faisceaux coplanaires afin de diluer au maximum la dose dans les tissus sains
pulmonaires et de respecter les doses de tolérance aux OARs. Les systemes de planification de
traitement disposent d‘outils dosimétriques permettant d’évaluer le plan de traitement
conformationnel 3D.

= Rappel sur les indices dosimétriques et biologiques

L'Histogramme Dose Volume ou HDV est une représentation 1D de la dose 3D pour le volume
cible et les organes a risque. Il donne une indication sur la dose recue par un certain volume d’'une
structure.
Les indices biologiques, Tumor Control Probability (TCP) et Normal Tissu Complication
Probability (NTCP) sont extraits a partir de modeéles incorporant la réponse radiobiologique des
cellules au rayonnement.
Le TCP repose sur le modeéle statistique de Poisson. Il fait I'hnypothése que pour tout contrdle
tumoral, toutes les cellules tumorales doivent étre tuées [Webb and Nahum, 1993].

TCP = exp(-Nps (D))
N étant le nombre de cellules clonogenes initiales
ps étant la fraction de cellules survivantes apres avoir regcue la dose D (modele linéaire quadratique
de survie cellulaire)
Le NTCP repose sur le modéle de Lyman dont la réponse a la dose est de type sigmoide (SDR)
[Lyman, 1985;Lyman and Wolbarst, 1989].

-1t

NTCP =272 [exp(~t’/})dt

_ (D =TDgg(V))
avec t—( 50
(MDgo(V))

D étant la dose uniforme d'irradiation du volume v,
m étant la pente de la courbe a 50% de complications
TDsg (V) étant la dose uniforme d’irradiation d’un volume v a I'origine de 50% de complications

TDs0(V) = TDso (1) V"
n étant une constante définie pour chaque tissu et variant entre 0 et 1. La moelle épiniere a une
valeur de n proche de O car la toxicité est peu dépendante du volume irradié ; en revanche, le
poumon a une valeur de n proche de 1 (n=0,87) car sa toxicité dépend beaucoup du volume
irradié.
TCP et NTCP sont fortement liés. La validation de la planimétrie sera donc un compromis entre
contréle tumoral et probabilité de complication (Cf. Figure 8).
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Figure 8 : Relation hypothétique entre la dose, le contréle tu moral (TCP) et la probabilité de
complication des tissus sains (NTCP, courbes A, B, C, D et E). La droite verticale indique la dose
correspondant a un taux de contréle tumoral de 50% [Kong et al., 2005].

Dans le cadre du CBPNC, les critéres de validation de la planimétrie les plus couramment utilisés
sont les suivants :

= la visualisation de la répartition de la dose sur les coupes 2D couvrant tout le volume,

» lisodose de couverture du PTV, c'est a dire 95% de la dose totale prescrite
(recommandations de I'lCRU),

» le pourcentage de volume de poumon recevant plus de 20 Gy (V) et le pourcentage
de volume de poumon recevant plus de 30 Gy (V3) sur les histogrammes dose—
volume (HDV)®,

= la dose pulmonaire moyenne,
*= et la dose maximale regue par la meelle.

Comme pour toute autre irradiation, la dose a la moelle ne doit pas dépasser 46 Gy en un point et
40 Gy sur un segment.

Concernant les poumons sains, les facteurs prédictifs de complication, les plus souvent utilisés
dans les centres, sont le V,, qui doit étre < 30% et le Vi< 20%. D’'aprés Graham, le V,, est
fortement lié a la sévérité de la pneumopathie radique*. En dessous de 22%, aucune complication
n'a été relevée. En revanche entre 22 et 31%, il a constaté 8% de pneumopathies radiques de
grade 2 et au-dela de 40%, 23% de pneumopathies radiques séveres (grade 3-5) ont été relevés
[Graham et al., 1999]. La dose moyenne recue par le poumon (MLD, Mean Lung dose) est aussi
un bon paramétre dosimétrique et volumétrique pour prédire la pneumopathie radique*. L'étude de
Kwa et al. a montré que 18%—43% des complications de grade supérieur a 2 sont survenues pour
une MLD supérieure a 16 Gy [Kwa et al., 1998;Seppenwoolde et al., 2003a]. De méme, Claude et
al. ont montré que la toxicité sévere du poumon (grade supérieur a 2) était plus fortement liée a la
dose moyenne pulmonaire, au V20 et au V30 et apparemment indépendante de I'dge du patient
au-dela de 60 ans [Claude et al., 2004].

La probabilit¢é de contréle tumoral (TCP pour Tumor Control Probability) et la probabilité de
complication des tissus sains (NTCP pour Normal Tissue Complication Probability) sont encore
peu utilisées en routine du fait de leur faible robustesse. Dans la littérature, les valeurs de m et n
proposées sont de 0,18 et 0,87 (TDs, de 24,5 Gy) sans correction d’hétérogénéités’ [Emami et al.,

® Les HDV poumons sont calculés & partir de la dose recue par le volume de la somme des deux poumons
moins le volume du PTV.

" Correction de la densité du tissu prise en compte ou non par I'algorithme de calcul de distribution de dose
du TPS.
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1991a] ; de 0,37 et 0,99 (TDs, de 30,8 Gy) avec correction d’hétérogénéités [Emami et al.,
1991b;Seppenwoolde et al., 2003b].

La toxicité oesophagienne est encore peu souvent prédite en routine du fait de caractere non létal
de la complication et aussi de la délinéation longue et délicate de cet organe. Dans la littérature,
des corrélations significatives ont été observées entre la survenue de toxicité oesophagienne
aigué de grade 2 et plus, et les valeurs de V40 a V70 [Chapet, 2007a].

Dans ce paragraphe, I'énergie du faisceau ainsi que les algorithmes de calcul de distribution de
dose préconisés ne sont volontairement pas évoqués car nous décrirons en détails les algorithmes
de calcul de dose des TPS, dans le chapitre 2 partie 3, et nous évaluerons leur performance dans
les chapitres 4 et 5.

2.3.6 Délivrance du traitement et contrbles associ és

Afin de corriger la mise en place du patient, au moins deux images de contrdéle orthogonales sont
nécessaires le jour de la mise en traitement. La concordance des radiographies numériques
reconstruites (DRR) issues de la dosimétrie prévisionnelle avec les images de mise en traitement
est vérifiee. La nature de ces images est variable et dépendante des moyens du centre de
radiothérapie : gammagraphie, image portale numérique, image planaire scopique, voire
acquisition 3D du Cone Beam CT*. Il est fortement conseillé de réaliser une image les trois
premiéres séances dans le cadre de la détermination des erreurs systématiques et une image
hebdomadaire pour la suite du traitement. La Figure 9 regroupe toutes les étapes du traitement du
CBNPC en radiothérapie.

3. Conclusion du chapitre

Nous venons d'aborder I'aspect clinique du traitement des cancers bronchiques non a petites
cellules en nous focalisant sur les étapes cruciales de la radiothérapie. Puisqu’il s’agit ici de
délivrance de dose chez le patient, c'est-a-dire d'«une énergie communiquée au tissu », nous
allons nous attarder aux aspects purement physiques de la dose dans le chapitre suivant.
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Figure 9 : Les étapes successives de la radiothérap  ie conformationnelle du poumon (IP : Image portale* ).
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Chapitre 2 : Précision de la délivrance de dose et limites de
réesolution

L'organisme humain n’est pas un milieu homogene puisqu’il est constitué d'organes de
compositions atomiques, donc de densités massiques, tres différentes. Nous distinguons
schématiquement :

» |es tissus mous (muscles et tissu conjonctif), composés majoritairement d’eau,

* les os, comportant une proportion non négligeable d’atomes caractérisés par un Z
élevé, de densité élevée,
* |les poumons, comportant de I'air dans leurs alvéoles, de densité faible.
Le tableau suivant rappelle la composition atomique et de densité massique des tissus selon
'ICRU 44 [International Commission on Radiation Units and Measurements, 1989]:

Fraction massique en fonction de la nature atomiq ue en %
Organes p[;)e/gisq'ltjee H c N 0 Ca p cl Na
Eau 1,00 11,1 - - 88,8 - - - -
Os cortical 1,92 3,4 16 4,2 435 22,5 10,3 0,6
Poumon 0,28 10,3 11 3,1 74,9 - 0,2 - 0,2

La dose absorbée par les différents tissus exposés au méme flux de photons, c'est-a-dire la
relation entre la dose absorbée et la dose d’exposition, dépend de leur composition atomique et de
la qualité du faisceau. En radiothérapie, pour tout calcul de distribution de dose dans I'organisme,
nous considérons les os et les poumons comme des hétérogénéités, c'est-a-dire des milieux
perturbant le dépot d’énergie au point de mesure souhaité.

Cette partie est basée sur le rapport 85 de 'AAPM (Tissue inhomogeneity corrections for
megavoltage photon beams) [Papanikolaou N. et al., 2004], nous rappellerons les propriétés des
interactions des photons avec la matiere, puis le calcul de dose en milieu homogéne et en milieu
hétérogéne, et enfin nous discuterons des différents modéles de correction d’hétérogénéités
disponibles sur les TPS.

1. Eléments physiques de radiothérapie

Le principe de production des photons a partir des accélérateurs linéaires d’électrons médicaux est
le suivant :
» |es électrons produits par un canon a électrons sont accélérés dans une cavité
radiofréquence alimentée par un magnétron ;
» ils sont déviés par des aimants et projetés sur une cible en tungsténe ;
» [interaction nucléaire produit des photons de freinage (Bremsstralung) avec une
énergie spectrale spécifique.

En radiothérapie, I'énergie maximale des électrons est de 25 MeV et donc celle (théorique) des
photons de 25 MV. Dans cette gamme d’énergie, I'interaction du photon avec le milieu (c'est-a-dire
ici I'organisme humain) se fait de maniére statistique et se décline selon plusieurs effets.
Considérons le photon comme une sphere, le diamétre du photon varie ainsi avec son énergie et
le type d'interaction. La section efficace est la section diamétrale du photon interagissant avec la
cible (pour une surface unité de 1). Elle est exprimée en barn (10%cm?®. La probabilité
d’interaction du photon avec le milieu est dépendante du nombre d’électrons, donc du Z (numéro
atomique), et de la section efficace.

L’interaction prépondérante est l'effet Compton. Le photon incident interagit avec un électron
orbital de I'atome cible en lui cédant une partie de son énergie. Cet électron, appelé électron de
recul ou électron Compton, emporte cette énergie sous forme d’énergie cinétique ; il est mis en
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mouvement. |l a un parcours de quelques millimetres avant de déposer son énergie localement (3
mm pour un électron de 1 MeV dans du polyéthyléne de densité 1). Quant au photon incident, il
est dévié d’'un certain angle (fonction de son énergie initiale) et possede I'énergie restante (aprés
soustraction de I'E. de I'électron). Ce photon diffusé peut soit sortir du patient (si son énergie est
encore importante) soit il crée lui-méme d’autres interactions Compton ou photoélectrique.
Les deux autres types d'interaction, I'effet photoélectrique et la matérialisation, ont des sections
efficaces beaucoup plus faibles dans notre domaine d’énergie. De ces notions, il en résulte une
diminution des photons incidents, appélée atténuation, qui est la somme :

» du transfert de I'énergie aux électrons, c'est-a-dire I'absorption,

» et du transfert de I'énergie aux photons diffusés, c'est-a-dire la diffusion.

Ces phénomenes sont indépendants de la densité du milieu traversé car 'effet Compton est lui-
méme indépendant du (Figure 10). L'intérét du traitement par photons est I'absorption, I'énergie
déposée par les électrons qui ont été mis en mouvement puisqu’elle va contribuer a la distribution

de dose.

TISSUE, SOFT (ICRU—44)

LUNG TISSUE {ICRU-44)

em? /g
em? /g

WP or Lanto.
WP or Lanto.
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Figure 10 : Variation des coefficients d’atténuation massique
gauche) et dans le poumon (a droite) en fonction de

2. Parametres pertinents dans la délivrance de la

2.1 Dose en milieu homogéne

, en cm®.g™ dans les tissus mous (&
I'énergie des photons.

dose en radiothérapie

Tout faisceau de photons est caractérisé par son rendement en profondeur dans un milieu
homogéne (eau ou équivalent). Il représente le dépbt d’énergie par quantité de matiere, exprimée
en Gy ou en Joules par kilogrammes, dans la profondeur du milieu traversé (Cf. Figure 11). Il

possede des points remarquables :
* ladose al'entrée,

» [|'accroissement de la dose ou build—up correspondant a 'augmentation de la création

des électrons secondaires,

» Je maximum correspondant a I'équilibre électronique, c'est-a-dire lorsqu’il y a autant
d’électrons secondaires créés que d’électrons secondaires déposant leur énergie.
» |a décroissance de la dose due a I'atténuation du faisceau par la quantité de matiére.

L’allure du rendement en profondeur dépend de I'énergie et la taille du faisceau et de la distance
source peau. Du fait du parcours plus grand des électrons secondaires des faisceaux de photons
de haute énergie, la profondeur du maximum est plus grande (Cf. Figure 11).
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Dose normalisée R

Profondeur en mm

Figure 11 : Rendements en profondeur pour des faisc  eaux de 6, 10 et 18 MV (Precise, Elekta ®). La
profondeur du maximum est de 17 mm, 24 mm et 32 mm respectivement, pour les énergies citées
plus haut.

L’équilibre électronique est un phénomeéne tridimensionnel qui sous-entend un équilibre
longitudinal (le long de 'axe du faisceau) et un équilibre latéral (perpendiculairement a I'axe du
faisceau). A I'équilibre électronique, la relation entre le TERMA (ou fluence énergétique en
photons) et la dose est linéaire.

Les conditions idéales de dép6t d’énergie sont réunies en présence d’un faisceau large, a I'axe du
faisceau, juste aprés le build—up et dans un milieu homogéne de densité égale a 1, donc I'eau. En
effet, dans ces conditions la diffusion et la rétrodiffusion sont maximales avec une moindre
proportion d’atténuation. Tandis qu’'au niveau des bords de faisceau, la dose décroit du fait de la
pénombre géométrique du faisceau (zone de décroissance de dose liée a la géométrie du
collimateur) et du déséquilibre électronique latéral (Cf. Figure 12).

Source de photons

<— Contribution des électrons
secondaires

|
|
Collimateur 1
secondaire 1
|
|
| Surface
T
1 Milieu homogéne
Point de mesure sur .{_ _}ib:_
le bord du faisceau % /*\

Point de mesure sur
I'axe du faisceau

Figure 12 : Contribution des électrons secondaires a la mesur e de dose en un point.

En dehors des conditions citées plus haut, des perturbations électroniques (cas des interfaces
tissulaires et les bords du faisceau de photons) sont constatées : le calcul de la dose devient
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relativement plus complexe et les deux étapes de linteraction photon-matiére énoncées
précédemment doivent étre traitées distinctement. Elles contribuent a des surdosages ou sous-
dosages non souhaités.

2.2 Dose en milieu hétérogene

Dans cette partie, nous nous intéressons uniquement aux milieux de faible densité. En effet, le
poumon, sur lequel nous portons notre intérét, constitue un milieu de faible densité du fait de l'air
contenu dans ses alvéoles®. Nous avons constaté sur une population de 16 patients, 8 traités en
respiration libre et 8 patients traités en blocage respiratoire, que la densité massique moyenne des
deux poumons était respectivement de 0,20 et 0,13. L’augmentation du flux de photons diffusés et
d’électrons secondaires dans les milieux de faible densité conduit a une perte d'équilibre
électronique et une diminution de la dose dans les tissus adjacents. Cette diminution de dose est
fortement dépendante de I'énergie et de la taille du faisceau ainsi que de la géométrie de la cavité
d’air [Hunt et al., 1997]. En effet les hétérogénéités modifient I'atténuation du rayonnement
ionisant, c’est a dire son absorption et sa diffusion, il devient important d’étudier le plus exactement
possible le comportement du rayonnement au travers de ces hétérogénéités. La correction de la
dose primaire s’obtient de fagon relativement simple en considérant les coefficients linéaires
d'atténuation du rayonnement utilisé dans l'eau (Ueay) €t dans I'hétérogénéité (Los OU Hpoumon) €t
I'épaisseur de celle-ci. Le calcul de la dose diffusée est par contre délicate (et c’est précisément
sur ce point que de nombreux algorithmes de calcul de dose difféerent selon leur fagon de la
prendre en compte) car :

- la diffusion par I'nétérogénéité est différente de celle produite par un volume égal d’eau.

- et la diffusion multiple est perturbée dans tout le volume irradié.

. 1_::

(] I I LR et ]
=T |

101 o Rapine 1

I i mepom 1
05 | "'k\\ '
! f :
nog L ol !

L |
E =X Pl IIIIl \
| — T e
__ﬂ'll. Ha || '|I e — -
> 005 || R s
= i1 T II ."" |I T
O0F H b ' babed | =t
= i e 1 i
Lk i o i A
i} 1 II.' ."\l“- '.II
000 PRI . i 1SR = S
D 2 4 & 8 1012 14 76 18 .20 22 24 26 28 30

Bapth [cm]

Figure 13 : Effets des contributions d’électrons da ns des milieux de densités différentes (eau-
poumon-eau) [Papanikolaou N. et al., 2004].

La Figure 13 illustre les phénomenes physiques ayant lieu aux interfaces tissu mou/cavité aérique.
La courbe en trait épais est le rendement en profondeur mesuré sur I'axe d’'un faisceau de photon
traversant un milieu constitué des couches d’'eau, de poumon et d’'eau. La premiére zone dans
'eau correspond a l'accroissement de la dose (buil-up) jusqu’'a I'établissement de I'équilibre
électronique ; la dose est ensuite progressivement atténuée en profondeur. Dans la zone centrale
représentant le poumon, la courbe en trait épais est la résultante de deux phénomenes. Les

8 , . o s Ay s . .
Dans l'organisme, les zones constituées d’air qui perturbent le dép6t d’énergie dans le tissu tumoral sont
essentiellement : la trachée, les poumons et le rectum.
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courbes en pointillé montrent d’'une part les électrons secondaires mis en mouvement dans la
couche d’eau vont étre atténués lentement (car leur parcours est plus long dans l'air) et d'autre
part d’autres électrons mis en mouvement dans le poumon. Ceci engendre donc une diminution de
la dose absorbée a ce niveau. A l'interface distale, les électrons ayant été mis en mouvement dans
le poumon vont étre plus rapidement atténué dans I'eau, milieu plus dense que l'air et a nouveau
des électrons sont générés dans lI'eau. Ceci a pour conséquence I'établissemnt d’'un nouvelle
équilibre électronique dans la derniere couche d’eau [Caneva et al., 2006]. Nous pouvons noter
gue ce deuxieme équilibre éléctronique est situé a une profondeur moins importante que celle du
premier équilibre électronique.

Le flux des électrons est plus faible dans l'air que dans le tissu mou, et la contribution de la
rétrodiffusion y est plus petite. De ce fait, le flux des électrons dans les derniéres couches du tissu
mou est diminué par « défaut » de rétrodiffusion : c’est une zone de sous-dosage; par conséquent
une tumeur se situant précisément dans cette zone risque d'étre sous-dosée. De méme le
passage de la cavité aériqgue au tissu mou se fera avec un sous-dosage dans les premiéres
couches du tissu mou car il y a moins d’électrons émis par I'air vers ce tissu mou. Et dans le tissu
mou il y a a nouveau un build-up. Dans l'air il y a également « mise en mouvement d’électrons »
méme si le faisceau incident n’y perd pratiquement pas d’énergie. Ceci justifie le « build-down »
gu’on voit sur la Figure 13 ci-dessus. Dans chaque cas (haute énergie, petit champ, faible densité)
les corrections d’hétérogénéité uniquement basées sur la fluence des photons ou sur I'atténuation,
se révelent inexactes.

3. Algorithmes de calcul de distributions de dose des systemes de planification de
traitement (TPS)

Dans les parties qui suivent nous allons tout d’abord définir le TPS, puis aborder le processus de
conversion du nombre Hounsfield en densité massique, et enfin décrire succinctement les
méthodes de corrections des hétérogénéités, des plus primitives aux plus évoluées, et les trois
algorithmes disponibles sur nos consoles de planimétrie Xio (Focus) avec lesquels nous avons
effectué nos études sur les faibles densités.

3.1 Le systeme de planification de traitement (TPS )

3.1.1 Définition

Le systeme de planification de traitement (TPS) tient un réle déterminant dans le traitement du
patient en radiothérapie. En effet, il prédit la répartition spatiale de la dose dans patient, selon les
objectifs et contraintes définis par le radiothérapeute et le physicien, avant la délivrance du
traitement par I'accélérateur linéaire. Il doit étre suffisamment précis et rapide pour une utilisation
de routine clinique. Afin de générer un calcul de distribution de dose 3D, le TPS doit disposer des
données de base de l'accélérateur, a savoir, les données géométriques, les rendements en
profondeur, les profils, les données concernant le primaire et le diffusé sortant de la téte de
'accélérateur, I'atténuation du filtre en coin, etc..., issues des mesures dans un fantbme d'eau a
large volume réalisées lors de la recette®. La restitution de la dose mesurée, par I'algorithme de
calcul de dose du TPS, ne doit donc pas étre un probleme lorsqu’il s’agit d’'un milieu équivalent
eau. Les critéeres de tolérance sont ici de 2% sur I'axe du faisceau et 2 mm dans la région de la
pénombre.

Des erreurs peuvent persister notamment dans le cas des petits champs, de géométrie complexe,
de présence d’hétérogénéités ; elles doivent rester dans les tolérances préconisées c'est-a-dire
3% en dose relative & un point ou 3 mm dans les zones de fort gradient (Cf. Figure 14) [Venselaar
et al., 2001c]. Ces critéres sont bien entendu a contréler en terme de constance lors du processus
d’assurance qualité du TPS.

° La recette correspond au recueil et a I'enregistrement de toutes les données géométriques, mécaniques et
dosimétriques de I'accélérateur afin de les implémenter sur le systéme de planification de traitement.
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Figure 14 : Valeurs des écarts tolérés entre lesdo  ses mesurées et calculées d'aprés [Venselaar et
al., 2001b] (fx : faisceau).

3.1.2 Evolution des TPS

Initialement, les modéles de calcul n’étaient basés que sur les mesures dans I'eau pour des
champs simples. lls fournissaient alors une représentation analytique de la distribution de dose.
Les coupes TDM, procurant une information tridimensionnelle et détaillée sur les densités
tissulaires, ont commencé a étre introduites dans la planimétrie. Elles ont soulevé le probleme de
la prise en compte des densités variables du milieu. Ainsi, les modéles basés sur les phénomenes
fondamentaux sont apparus et des méthodes de corrections d’hétérogénéités elaborées ont alors
été proposées. En pratique, le patient est vu comme un volume échantillonné en petits éléments
de volume ou voxels, obtenus a partir de I'imagerie TDM. Chaque voxel est lié & un nombre
Hounsfield représentant I'atténuation des rayons X dans ce volume™. Il permet de remonter a des
valeurs indispensables pour le calcul dosimétrique comme la densité électronigue moyenne dans
le voxel. Le calcul dosimétrique consiste en un calcul de I'interaction physique du faisceau avec ce
voxel : il doit modéliser au mieux I'énergie déposée par le faisceau dans le voxel (dose) et
I'influence du voxel sur le faisceau l'ayant traversé (afin de calculer la dose dans les voxels
suivants).

3.2 Méthodes de correction et de modélisation d’'hé  térogénéités
Comme nous venons de le souligner, le but de tout algorithme de calcul de dose en radiothérapie

est de restituer le plus précisément possible I'énergie déposée dans chaque voxel constituant le
patient.

1% a relation entre le nombre Hounsfield (HU) ou nombre CT est la suivante :

— Mmateriau —Heau
Heau

x1000 avec Heau €gal & 1 g.cm’.

NcT
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3.2.1 Conversion des Unité Hounsfield en densité m  assique pour le calcul de
dose

Les nombres Hounsfield, proportionnels a l'atténuation des rayons X dépendent de la densité
électronique du milieu. Or cette derniere n'est pas utilisée par les TPS commerciaux. C'est
pourquoi, avant toute intégration dans le TPS de données tomodensitométriques provenant d’un
TDM spécifique, il faut procéder a I'établissement de la courbe reliant la densité massique au
nombre Housfield. Pour se faire, un fantdbme contenant des inserts de différentes densités
électroniques et massiques (se rapprochant de celles du corps humain) est nécessaire [Seco and
Evans, 2006]. Dans notre service, nous disposons du fantéme CIRS 062° (MEDI-TEST). Le TPS
va donc convertir le nombre Housfield contenu dans un voxel du patient a la densité massique.

Globalement, I'influence des hétérogénéités sur le calcul du dépdt d’énergie en un point est :
= simple dans le cas du faisceau primaire puisque seule la loi de l'atténuation en
fonction de la densité du milieu traversé est a appliquer ;
= délicate dans le cas des photons et des électrons diffusés dans le patient.
Or, la présence de tissus hétérogénes perturbe a la fois le transport des photons et des électrons.
Toutes les méthodes ne modélisent pas ces perturbations électroniques. Nous allons faire une
revue des méthodes de prise en compte des hétérogénéités les plus connues.

3.2.2 Méthodes basées sur la correction

En présence d’hétérogénéités, ces méthodes corrigent seulement la fluence du faisceau primaire ;
elles ne tiennent pas compte des modifications dues a la composante « diffusé ».

a/ Correction unidimensionnelle des hétérogénéités - Batho (power-low Method)

Cette méthode utilise les densités le long du faisceau primaire ou le patient est vu comme «un
ensemble de tranches ». Elle ne génére pas une correction d’hétérogénéité 3D. Décrite par Batho
en 1964, cette méthode empirique tient compte de l'atténuation du faisceau primaire et des
changements du diffusé dans I'eau et sous une tranche d’un matériau équivalent poumon (densité
relative par rapport a I'eau de 0,35). Inadaptée dans les cas ou d'importantes hétérogénéités sont
présentes avec une densité électronique plus grande que le tissue (eau) et de grands faisceaux,
elle peut conduire a des erreurs de sur estimation de dose de plus 10%. Il en est de méme pour
des milieux de densité plus faible que I'eau, de grandes couches et de larges champs. Les études
de El-Khatib ont montré des erreurs significatives dans les irradiations de poumon avec de petits
champs de haute énergie de photons (limite de I'équilibre électronique latéral) [el Khatib and
Battista, 1984].

b/ Correction unidimensionnelle des hétérogénéités - Equivalent Pathlenght (EPL)

La méthode EPL relie la dose dans deux milieux de densité différente mais de composition
atomique identique, irradiée par le méme faisceau de photons [Sontag and Cunningham, 1978].
Elle s’appuie sur le théoréme de mise a I'échelle de densité d’O’Connor stipulant que le rapport
des photons diffusés sur les photons primaires est inversement proportionnel a la densité
massique. Il permet de relier la dose de deux milieux de densité différente mais de composition
atomique identique irradiés par le méme faisceau. Un facteur correctif FC est défini comme le
rapport du TAR (Tissue Air Ratio) du milieu d’'intérét (densité spécifique) sur le TAR d’'un milieu de
densité égale al, pour un champ circulaire (Cf. Annexe 4). Cela revient a corriger les effets des
hétérogénéités en terme d'épaisseur d’eau équivalente.
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c/ Correction tridimensionnelle - Equivalent Tissu e Air Ratio (ETAR)

Elle a été la premiére méthode pour les plans de traitement exploitants les données
tomodensitométriques. Elle est aussi basée sur un théoreme (O’ Connor) qui permet de corriger de
I'influence des variations de densités entre un point source de diffusé dans le patient et le point de
calcul de la dose. Elle consiste en une « mise a I'échelle » de la distribution de dose dans un
milieu autre que de I'eau et de prendre en compte les changements en profondeur de la fluence du
primaire dans ce milieu par rapport & I'eau. La correction EPL s’applique uniquement sur les
photons primaires ; le transport des électrons en latéral ainsi que les photons diffusés sont ignorés.

D’aprés Yorke et al., les méthodes Batho et ETAR sous estiment la dose a l'interface cavité d’air
de 55% pour des photons de 6MV [Yorke et al., 1996].

3.2.3 Méthodes basées sur la modélisation

Elles réferent & la Superposition-Convolution, pour lesquelles les contributions du primaire et du
diffusé a la dose totale sont modifiées en présence de tissus de compositions variables.

Ici, la variation de dépét d'énergie du kernel considere a la fois le primaire et le diffusé pour des
directions angulaires précises.

= Superposition : chacune des composantes (primaire et diffusé) est transporté
séparément, tenant compte des variations de densité rencontrées sur le parcours.

= Collapse Cone : dans un axe de direction donnée, les particules émises, centrées
sur l'axe, sont transportées sur I'axe du cone. La particule émise dépose son
énergie dans ce cone.

Ces méthodes se rapprochent le mieux des calculs fournis par Monte Carlo, devenu quasiment
une référence en terme de modélisation de la dose.

3.3 Algorithmes de calcul disponibles sur Xio (FOC ~ US®, CMS)

Nous nous sommes essentiellement aidés des documents fournis par CMS afin de décrire
synthétiquement ces différents algorithmes.

3.3.1 Méthode de séparation primaire-diffusé ou mo  déle de Clarkson-
Cunningham

L'algorithme de Clarkson développée par Cunningham en 1972, utilise les données du patient,
données de I'accélérateur pour simuler les distributions de dose dans le patient. Le champ autour
du point de calcul est séparé en secteurs et la contribution du diffusé de chaque secteur est estimé
par les données mesurées. La méthode consiste a calculer séparément la dose primaire et la dose
diffusée.
Il tient compte :
= de la correction de la dose primaire dues aux hétérogénéités dans le patient, de
l'utilisation de bolus, de caches, ou de filtre,
= des modifications du diffusé dues a la forme du champ d’irradiation.
En revanche, il ne tient pas compte :
= des modifications du diffusé généré par des différences d’intensité de faisceau, par
les densités variables du patient et ses obliquités de surface.
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3.3.2 Algorithmes de Convolution et Superposition

Les algorithmes de convolution et de superposition ont des caractéristiques communes puisqu’ils
sont implémentés avec le méme spectre et les mémes parametres.

Les considérations pour le calcul du TERMA sont les suivantes :

= Les 2 algorithmes requiérent le spectre de l'accélérateur. Ce dernier étant
difficilement définissable, des bibliotheques de spectres issus de simulations Monte
Carlo (voir partie suivante) sont disponibles sur le TPS et ajustables lors de la
modélisation des faisceaux [[Ahnesjo, 1989a;Mackie et al., 1985]].

= lls créent une grille de faisceau en éventail, ou « fan beam ». Cette grille détermine
des lignes le long du faisceau (fan lines) et des lignes dans la profondeur du patient
(depth lines) (Cf. figure 13). L'espacement de ces lignes influence bien entendu la
résolution de la matrice de calcul de dose.

= La fluence énergétique de chaque composant énergétique du spectre est
indépendamment atténuée par les accéssoires de la téte de I'accélérateur et par le
patient le long des « fan-lines ». Le TERMA, T, est donc ainsi calculé :

TE ) =2 E)WE,r)
0

avec Wp le ccefficient d’atténuation linéique
et W, la fluence énergétique.

= La distribution polyénergétique du TERMA est calculée en ajoutant ensemble des
distributions de TERMA monoénergétique

Ces algorithmes nécessitent le calcul du Kernel de dépbdt d'énergie, défini comme I'énergie
déposée autour du poind’interaction du photon. Le calcul du kernel est généré par des simulations
Monte Carlo du transport des particules.

Les considérations pour le calcul de la dose sont les suivantes :

= 2 kernels polyénergétiques : I'un formé des kernels de dépo6t de la dose primaire et
l'autre formé des kernels de dép6t de la dose diffusée.

= Les 2 kernels polyénergétiques sont créés par des kernels monoénergétiques
pondérés par le TERMA.

= La dose est calculée par une convolution de I'énergie libérée dans chaque point du
patient (TERMA) avec les 2 kernels polyénergétiques (primare et diffusé).

= Une correction du kernel est appliquée afin de tenir compte de modifications du
spectre avec la profondeur (augmentation du coefficient d’absorption d’énergie
linéique).

a/ Fast Fourier Transform Convolution ou FFT Convol ution

Introduite par Boyer et Mok [Ahnesjo, 1989b;Boyer and Mok, 1985;Boyer, 1984] la FFT convolution
ne met pas en application le ray tracing tridimensionnel du diffusé. Elle est donc plus rapide. Le
kernel est invariant dans I'espace ; il ne varie pas en fonction de la densité électronique du milieu.

b/ Algorithme de Superposition ou Multigrid Superpo sition Algorithm (MGS)

Cette méthode est une adaptation du « collapsed cone » [Ahnesjo, 1989c], fondée sur la loi
physique suivante : « l'interaction d’'un photon en un point ne donne plus lieu a un dépét local de
I'énergie, mais a une répartition de cette énergie autour du point d’interaction ».

Le calcul revient a faire la convolution de tous les kernels en fonction du spectre et de la fluence
du faisceau. La distribution de dose est une superposition des « kernels de dose » modulés par le
TERMA. L'utilisation de la multi-grille permet d’accélérer le processus.
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3.4 Monte Carlo

Depuis quelques années, Monte Carlo est devenu le « gold standard » des calculs précis de dép6t
d’énergie dans les milieux complexes, quelques soit la nature du rayonnement incident (photons,
électrons, neutrons, ions lourds, etc). En effet, cette approche probabiliste, considére tous les
événements ou processus physiques ayant eu lieu a la sortie de la téte de I'accélérateur et dans le
patient (Cf.Figure 15). Plusieurs codes de calcul sont disponibles en accés libre comme GEANT,
MCNP, PENELOPE, EGS/BEAM, etc [Rogers, 2006]. Leur performance en terme de précision de
calcul dans les régions de faibles densités (poumon) et également aux interfaces entre milieux a
été largement montrée [Arnfield et al., 2000b;Miften et al., 2000b;Wang et al., 2002]. La seule
limitation actuelle au transfert de cette technologie dans la routine clinique est le colt en terme de
temps de calcul. L'augmentation constante de la vitesse des processeurs permettra, d’ici peu, de
faciliter son implémentation dans les services de radiothérapie. Certains industriels commencent a
proposer des produits Monte Carlo pour les faisceaux d’électrons et de photons en particulier pour
'IMRT.
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4. Précision et limites de résolution

Comme nous l'avons dit antérieurement, la notion de précision de la dose administrée au patient
est fondamentale puisque cette énergie déposée dans les tissus peut avoir des conséquences nhon
négligeables sur le patient. Il existe toutefois des incertitudes (ou erreurs), liées aux appareillages
de mesure, aux appareillages de détection, aux opérateurs et au patient lui-méme.

Ces erreurs peuvent étre de deux types :

= gsystématiques, c'est-a-dire intervenant au cours de la préparation du traitement et se
répercutant tout au long des séances,

= aléatoires, c'est-a-dire intervenant au cours de la délivrance du traitement.

La conséquence sur la distribution de dose des erreurs systématiques est un décalage des
isodoses tandis que celle des erreurs aléatoires est la génération d'un flou (il s’exprime en fait
comme la convolution de la distribution de dose avec la fonction de densité de probabilité des
erreurs aléatoires). Dans le schéma (Cf. Figure 16) qui suit nous avons défini toutes ces
incertitudes inhérentes au traitement afin de les limiter au maximum ou d’en tenir compte lors de la
délivrance du faisceau.

Scanner

Inc. sur I'image de simulation (bruit)

Opérateur

Accélérateur /
\ Dose recue Inc. sur le contourage de la tumeur
au

Inc. mécaniques Inc sur la méthodologie des mesures
centre de la

Fluctuation du TOP et
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de la qualité du faisceau v\
TPS / T Patient

Expérimentations

Inc. sur le repositionnement

Inc. sur la prédiction de la dose Inc. sur le mouvement d’organe

Détecteurs :
Chambre
d’ionisation, films,
détecteurs
thermoluminescents

Inc. sur la mesure

Figure 16 : Origines et nature des incertitudes sur la dose dél ivrée au centre de la tumeur.

(Inc. : incertitude)
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4.1 Accélérateur

La valeur de l'unité moniteur comporte une incertitude due d’'une part a la chambre moniteur de
I'accélérateur et de la chambre d’ionisation utilisée pour I'étalonnage du faisceau. On distingue
dans notre cas, les incertitudes statistiques liées a la nature stochastique des processus physiques
et de détection ; et les incertitudes systématiques liées a une méme erreur reproduite a chaque
fois. Dans le rapport 398 de I'lAEA, sur la détermination de la dose absorbée dans I'eau, la valeur
de 'UM doit avoir une tolérance de 2%.

4.2 TPS

La précision de la dose prévisionnelle calculée par le TPS correspond a la déviation entre les
données mesurées lors de la recette de la machine (rendement en profondeur et profils) et ces
mémes données modélisées par I'algorithme de calcul. Nous avons vu précédemment qu’elles
étaient les valeurs de tolérances entre la dose mesurée et la dose issue de la modélisation (Cf.
figure 14). Lors de l'implémentation des données machines dans notre TPS, nous nous sommes
assuré gue cette précision était supérieure a 3%.

4.3 Opérateur

L’erreur est faite ici soit par le physicien, c'est-a-dire celui qui réalise les mesures ou modélise les
faisceaux (il introduit une erreur systématique), soit le médecin qui contoure le volume tumoral
et/ou les organes a risque. Une étude intéressante s'est penchée sur la variabilité de contourage
inter-observateur dans le cancer du poumon [Fletcher, 1973a;Van de et al., 2002]. Les extensions
maximales du GTV ont été quantifiées avec une variabilité de 2,8 a 7,3 cm. Concernant le
contourage ganglionnaire (CTV), 37% de faux négatifs ont été observés. La probabilité d’irradier
au moins 95% du GTV avec 95% de la dose prescrite est diminuée de 96% a 88% en passant d'un
GTV validé par un consensus a un GTV non validé. Les raisons d'une telle variabilité ont été
imputées a des problemes de méthodologies, une difficulté a différencier une structure
pathologique et la tumeur, une structure normale et la tumeur, et un manque de connaissances
cliniques [Steenbakkers et al., 2005;Steenbakkers et al., 2006].

4.4 Patient

Les incertitudes sur le patient sont de deux ordres :

» e repositionnement du patient lors de la mise en traitement et de séance en séance

» les mouvements physiologiques.
L’amplitude des erreurs de repositionnement devrait étre systématiquement mesurées en fonction
de la nature de la contention (ou absence) au moyen de l'imagerie portale ou Cone beam.
Dans le chapitre suivant, nous analyserons en détails la quantification des erreurs dues a la
respiration du patient. Il faut également savoir que le patient peut a tout moment d’'une séance
provoquer une incertitude aléatoire sur la dose comme tousser, bouger dans sa contention,
déglutir, etc. Il est bien entendu difficile d’anticiper ce type d’événement mais sur cela n'entrave
pas l'intégralité du traitement.

5. Conclusion du chapitre

Comme nous I'avons explicité dans ce chapitre, la précision de la dose prévisionnelle administrée
a la tumeur pulmonaire reste encore limitée; ceci principalement, parla performance des
algorithmes de calcul des TPS. Nous allons ajouter un deuxiéme élément d’incertitude a cette
dose prévisionnelle dans le chapitre 3 : la respiration du patient

34



Chapitre 3 : Technigues actuelles d’intégration du mouvement
respiratoire et/ ou tumoral dans le plan de traitem  ent

La précision balistique est une recherche constante en RTC3D : en se conformant au plus prées de
la tumeur, nous devons nous assurer qu’elle recevra une dose homogéne (prévisionnelle) tout au
long du traitement. Du fait de la respiration, la tumeur bronchique est une cible mobile qui perturbe
les pré-requis mémes de la RTC3D. La respiration peut étre une source de sous-dosages locaux
en bordure de tumeur et aussi de surdosage des organes sains avoisinants la tumeur. Par ailleurs,
le mouvement respiratoire est complexe et la trajectoire tumorale difficilement prédictible et
modélisable pour tous les patients.

Depuis une dizaine d’années, de nombreuses études ont été menées afin de mesurer le
déplacement de la tumeur au cours de la respiration libre et de déduire la marge interne
nécessaire. Les différentes modalités d’imagerie de simulation (la fluoroscopie, I'IRM, le scanner
3D et 4D) ainsi que les imageries de contrble associées a I'accélérateur (image portale* et Cone
Beam CT*) ont été et sont encore largement exploitées dans ce but. L'intégration du mouvement
respiratoire dans le plan de traitement et son contrbéle au cours du traitement nécessitent a la fois
une information spatiale et temporelle de la tumeur et la connaissance du signal respiratoire.

Nous verrons dans cette partie :

» |es méthodes d’enregistrement du signal respiratoire,

* |les modalités d'imagerie permettant de quantifier le mouvement de la tumeur,

» les méthodes d'asservissement respiratoire et d'intégration du mouvement
respiratoire dans le plan de traitement.

1. Méthodes d’acquisition du signal respiratoire

Toute technique tenant compte de la respiration du patient requiert I'enregistrement de la position
de la tumeur au cours du cycle respiratoire. Si celui-ci est impossible, le signal provenant d’'une
mesure interne ou externe peut permettre de corréler le mouvement interne de la tumeur avec le
signal interne ou externe recueilli. Les signaux d’origine externe sont par exemple la quantité d’air
entrant / sortant des poumons ou le déplacement du thorax, tandis que ceux d’origine interne sont
directement extraits de l'image a partir des déplacements des structures telles que le poumon, le
diaphragme ou la tumeur elle-méme.

1.1. Spirométrie

Le spirométre permet de mesurer les variations de volume d’air pulmonaire expiré et inspiré du
patient a travers un embout buccal. Il peut étre exploité lors des acquisitions d’images 4D ou pour
tout asservissement respiratoire. Une étude portant sur le tri des images 4D au moyen d'un
spirométre a montré gu’il existe une relation linéaire entre le volume enregistré par le spirometre et
I'air contenu dans les poumons. Cette corrélation a été trouvée avec une précision inférieure a 8%
[Lu et al., 2005b]. L'inconvénient du spirométre est que la mesure peut étre perturbée par une
dérive du signal. Cette dérive peut avoir plusieurs origines telles que des fuites d’air ou la dérive du
systeme de mesure, etc. Zhang et al caractérisent cette dérive et proposent une méthode de
correction afin d’obtenir un signal correct et représentatif de la respiration a chaque cycle [Zhang et
al., 2003].
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1.2. Ceinture abdominale

La ceinture abdominale contient un capteur de pression qui mesure les variations de pression
dues a I'expansion du thorax et de I'abdomen. Elle se présente sous deux aspects (Cf. Figure 20).
La ceinture Anzai a nhotamment été étudiée dans le cadre du tri des images tomographiques 4D
[Dietrich et al., 2006]. L'inconvénient d’un tel systéme est le caractére relatif des mesures, c'est-a-
dire qu'il est fortement dépendant de la position de la ceinture et de son serrage sur le patient ;
différentes amplitudes et différents niveaux du zéro sont obtenus en raison de son
repositionnement non reproductible (méme si la mesure de la pression reproductible est
reproductible au niveau de la sonde) [Kriminski et al., 2005]. Il faudrait donc recalibrer la jauge de
pression a chaque utilisation pour un méme patient.

1.3. Marqueurs surfaciques abdominaux

La position de marqueurs émetteurs (ou réflecteurs) de lumiére infrarouge est repérée par une
caméra. L'amplitude (ou la hauteur) du déplacement du marqueur au cours du cycle respiratoire
est donc enregistrée. Le Real time position Management ou RPM commercialisé par Varian® est le
systeme le plus répandu actuellement non seulement en synchronisation avec la TDM 4D mais
aussi en asservissement avec l'accélérateur dans le cadre du « gating » respiratoire (Cf. partie
3.2.3). Tout comme l'accessoire précédent, la position du marqueur sur le patient reste un
inconvénient.

1.4. Thermocouple

Un thermocouple situé a l'entrée d'un masque a oOxygéene peut enregistrer la variation de
température entre I'air froid inspiré et I'air chaud expiré. L’amplitude de température varie entre 25

et 35T [Wolthaus et al., 2005].

1.5. Reconstruction surfacique (stéréovision)

Un systéeme récent, constitué de deux blocs contenant chacun un projecteur et 2 (ou plus)
caméras stéréoscopiques suspendues soit dans la salle de simulation soit dans la salle de
traitement, permet d'imager la surface du patient et donc d’enregistrer les variations surfaciques du
thorax et de 'abdomen pendant la respiration (Cf. Figure 17).

g - V|S|$ﬂ?'t 31/10/2006 16:24 a B
caméras Ml — ==
B & ——

- == Reconstruction
=== surfacique 3D

Respiratory Thresholds

Extraction du signal
respiratoire et gating

Figure 17 : Le systéme de reconstruction surfacique par Visio n RT Ltd (a droite : GateRT® : interface
d’asservissement respiratoire).
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1.6. Image

Christensen et al. ont proposé une méthode d’extraction du signal respiratoire a partir des coupes
scanners [Christensen et al., 2007]. lls ont obtenu des résultats préliminaires qui montrent une trés
bonne corrélation entre I'expansion/la contraction mesurée par le log-Jacobien 3D sur des images
CT consécutives (en mode multi coupes) et les données d’'un spirométre. Ce résultat suggére que
l'algorithme utilisé (le SLICE image registration algorithm) est capable de suivre activement le
mouvement respiratoire du poumon a travers des acquisitions d'images CT consécutives. Simon
Rit a également proposé une méthode d’extraction du signal respiratoire a partir de la séquence
de projections 2D cone-beam (CB) acquises autour du thorax en respiration libre sans systeme
d’enregistrement externe [Rit, 2006]. Le mouvement est extrait entre deux projections cone-beam
consécutives par un algorithme de mise en correspondance de blocs (Cf. Figure 18). Ceci
nécessite cependant des travaux supplémentaires pour valider ces résultats et utiliser
I'enregistrement de I'image pour améliorer la radiothérapie en temps réel.

Figure 18 : A gauche, projection Cone Beam CT avec les points d'intérét positionnés et les points
des trajectoires définies a l'instant t du cycle re spiratoire. A droite, points des trajectoires
correspondant aux signaux sélectionnés en fonction de la durée et de I'amplitude moyenne des
signaux.

Nous avons également mis au point un systeme original composé d’une baguette soutenue par un
point d’appui sur le thorax du patient [Rit S et al., 2007]. Celle—ci, radio-opaque, est visible dans
limage tomographique ; son signal peut étre exploité notamment pour le tri des coupes
tomographiques en fonction de I'amplitude respiratoire (Cf. Figure 19). Nous ne la décrivons pas
plus en détail ici car des tests sont encore en cours. Un systéme similaire a été décrit par Berlinger
[Berlinger et al., 2006].

J / Sl : ,'I : M
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Figure 19 : A gauche, positionnement du systéme « b aguette » sur le patient. A droite, extraction de

points de la baguette en graphite a partir de I'ima  ge et de I'algorithme « Block Matching Algorithm ».
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La Figure 20 représente une synthése des dispositifs d’enregistrement du signal respiratoire les
plus utilisés dans les centres de radiothérapie, qu’ils soient internes, externes, a une, deux ou trois
dimensions.

-
-~

L
-~ N - -
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Figure 20 : Schémas récapitulatifs des méthodes d’'a  cquisition du signal respiratoire du patient. A
gauche, les signaux externes sont représentés par|  a ceinture, le spirométre et le marqueur
surfacique ; le signal respiratoire est exprimé en amplitude de volume en mL ou en amplitude de
déplacement en mm. A droite, les signaux internes a 'image proviennent de la baguette, de la
stéréovision, du marqueur interne imagé en scopie e  t des projections Cone Beam CT ; le signal
respiratoire est exprimé en unité arbitraire.

1.7. Avantages et inconvénients de ces méthodes

L’avantage commun des différents systéemes, internes ou externes, est leur non invasivité pour le
patient (Cf. Tableau 3). L'étape de validation des techniques précédemment citées est obligatoire
afin d’en assurer la fiabilité et la reproductibilité durant tout le traitement du patient. La validation
du spiromeétre et des marqueurs abdominaux a été réalisée en terme de reproductibilité inter et
intra séance au moyen de la fluoroscopie. D’aprés cette étude, le volume respiratoire a une
meilleure corrélation avec le mouvement de la tumeur que les déplacements surfaciques
abdominaux enregistrés [Hoisak et al., 2004]. Une étude a partir d'images IRM, a montré que le
mouvement supéro inférieur était relativement bien décrit par le marqueur représenté par la peau,
contrairement aux autres directions. Cette constatation est évidente puisque c’est dans cette
direction que l'amplitude du mouvement respiratoire est maximale. L'inconvénient majeur des
marqueurs surfaciques est donc la corrélation entre la position des structures internes pulmonaires
et 'amplitude surfacique mesurée a la peau du patient [Koch et al., 2004;Liu et al., 2004].

Aussi, d’'aprés une étude sur des tumeurs hépatiques, la position des marqueurs surfaciques
influence la corrélation avec la position de la tumeur ; ici les marqueurs étaient placés a mi
distance entre la xiphoide et I'ombilic [Gierga et al., 2005].
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Avantages Inconvénients

Bonne corrélation avec le

Spirométrie X Dérive du signal
volume pulmonaire
Thermometre Bonne sensibilité Dérive du signal
Sensibilité du signal
Ceinture Facilité d'utilisation Reproductibilite du
positionnement sur le
patient
Marqueurs abdominaux Facilité d'utilisation Corrélation signal interne et
externe
Reconstruction N . Corrélation signal interne et
: Non génant pour le patient
surfacique externe
Image Non génant pour le patient Analyse a posteriori

validation

Tableau 3 : Avantages et inconvénients des méthodes d’acquisition du mouvement respiratoire.

2. Quantification et modélisation du mouvement de | a tumeur pulmonaire

La connaissance a priori de la trajectoire de tous les points de la cible pendant des cycles
respiratoires du patient, permet d’assurer une couverture optimale de la dose a la tumeur au cours
du traitement. Or, le déplacement tumoral, décrit par une composante spatiale et une composante
temporelle, est complexe et lié a de nombreux paramétres tels que la localisation de la tumeur
dans le poumon, sa taille et I'état respiratoire du patient. Sa connaissance permet de définir
I'Internal Target Volume ou ITV représentant I'excursion maximale de la tumeur (GTV ou CTV)
pendant la respiration.

Nous distinguons deux types de mouvement de la cible :

* intra-séance, qui a lieu durant la séance d'acquisition d'images ou durant le
traitement,

= et inter-séance, qui differe d'une séance a une autre.

En RTC3D « classique », le mouvement intra-séance est mesurable lors de la simulation en
multipliant, par exemple, les acquisitions TDM ou en effectuant une TDM 4D, tandis que le
mouvement inter-séance est mesurable les trois premiéres séances de traitement par imagerie de
contréle lorsque la tumeur (image portale numérique, CBCT...) est suffisamment visible sur les
images. Dans le cadre d'un traitement stéréotaxique extra-craniale pulmonaire, il est capital de
guantifier le mouvement intra-séance afin de s’assurer que la forte dose sera distribuée
conformément au plan de traitement prévisionnel. L’objectif est donc de personnaliser la marge
interne dans la réalisation du plan de traitement ou de vérifier que celle-ci « englobe »
correctement les déplacements de la tumeur observés avant la séance.

2.1. Méthodes de quantification
Nous citons rapidement les techniques d’imagerie qui ont contribué & donner des valeurs de

déplacement tumoral ou de structures pulmonaires (dont le déplacement est supposé corrélé a
celui de la tumeur).
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2.1.1. Fluoroscopie

Cette imagerie a été largement utilisée pour évaluer la mobilité de la cible, en mode ciné (« movie
loops ») sur des vues antéro-postérieures ou latérales. Ceci suppose bien entendu que la tumeur
pulmonaire soit visible sur I'image radiographique [Ekberg et al., 1998c;Hanley et al., 1999c]. Dans
le cas contraire'!, la méthode la plus simple a été d’assimiler le mouvement de la tumeur & celle du
diaphragme ou du poumon entier, organes facilement repérables en imagerie de basse énergie.
Cependant elle n'est pas forcément satisfaisante en terme de précision sur le mouvement : elle est
assez approximative. En effet, il est difficile de faire une corrélation entre le mouvement du
diaphragme ou du poumon dans son entier et la tumeur car le déplacement de celle-ci peut étre
différent (du fait notamment de sa densité, plus grande que celle du poumon). Par ailleurs, cette
imagerie est planaire et non tridimensionnelle. Il est délicat de relier les informations quantitatives
spatiales recueillies lors de la fluoroscopie avec la TDM 3D du plan de traitement du fait de la
position aléatoire de la tumeur sur le scanner.

Une comparaison entre les déplacements mesurés avec la fluoroscopie, d’'une part, et avec la
TDM 4D, d’autre part, a souligné une sur-estimation du mouvement de la tumeur pouvant aller
jusgqu’'a 2,4 mm en moyenne [van der Geld et al., 2006a]. Ceci a une répercussion directe sur le
volume de I'ITV, augmenté ici de plus de 52%. La fluoroscopie n’est donc pas lI'imagerie adéquate
pour les traitements stéréotaxiques pulmonaires quand le but est de limiter au maximum la taille de
ITV. L'implantation de marqueurs dans la tumeur a permis de gagner en précision lors de
I'utilisation de la fluoroscopie. Elle n'est pourtant pas dénuée d’'inconvénients : invasivité pour le
patient, risque de migration des marqueurs et technologie relativement lourde et colteuse.
Actuellement, seule une équipe au monde (Hokkaido, Japon) est dotée du systeme « real-time
tumor-tracking radiotherapy » ou RTRT [Shimizu et al., 2001a]. Mais le développement du Cone
beam CT est peut étre un nouveau champ d’étude pour I'étude du mouvement, a partir, entre
autre, des images fluoroscopiques.

2.1.2 Tomodensitométrie 3D et 4D

Une des premiéres études de quantification du mouvement de la tumeur a été basée sur 'analyse
d'images TDM 3D ultra rapides [Ross et al., 1990b]. Elle a mis en évidence une prépondérance
des mouvements latéraux pour les tumeurs médiastinales (en raison des battements cardiaques),
des mouvements supéro-inférieurs pour les tumeurs des lobes inférieurs (proches du diaphragme)
et des mouvements de moindre amplitude pour les tumeurs des lobes supérieurs. La TDM 4D,
nouvelle modalité d'imagerie de simulation qui intégre le temps, est trés informative quant a la
position et a la forme de la tumeur dans un intervalle de temps précis du cycle respiratoire du
patient [Liu et al., 2007a]. Nous y reviendrons en détails dans la partie suivante.

2.1.3 IRM dynamique

Le développement de I'lRM rapide a permis, avec une haute résolution spatiale et temporelle, une
visualisation directe et dynamique du mouvement respiratoire notamment de la paroi thoracique et
du diaphragme. Une bonne corrélation a été trouvée entre les marqueurs externes « coil » et le
mouvement du poumon [Plathow et al., 2004b].

2.1.4 Imagerie portale

L’'image portale numérique, issue du faisceau de traitement, donc de haute énergie, permet de
repositionner le patient en cas de décalage entre le positionnement de la simulation et celui du

' Dans I'étude de van der Geld et al., 20% des vues antéro-postérieures étaient inexploitables en terme de
mesure de déplacement tumoral [van der Geld et al., 2006b].
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traitement. 1l se fait généralement a l'aide de structures osseuses. Les tumeurs pulmonaires sont
tout de méme difficilement visibles et leur délimitation reste trés aléatoire du fait de la faible
résolution de I'image en haute énergie surtout pour les tissus mous. Néanmoins des études ont été
réalisées sur des tumeurs pulmonaires [Erridge et al., 2003a].

2.1.5 Méthode de recalages

Les outils informatiques de traitement d’images sont devenus indispensables en radiothérapie. lls
sont généralement destinés a faciliter la visualisation des images et a quantifier des
transformations permettant de passer d'une image a une autre et ceci de maniere semi
automatique. Ainsi l'erreur inter-observateur devient limitée et cela améliore [linterprétation
clinigue. Le but d'un recalage d'images est de mettre en correspondance deux images. Un
recalage revient a trouver la transformation telle que le critere de similarité (par exemple somme
des carrés des différences pixel a pixel) devienne optimal (c'est-a-dire minimal, « dissimilarité », ou
maximal, « similarité ») entre deux images. L’expression mathématique du recalage est la
suivante :

T =argmax S(l;, T(I»))
T
avec T, transformation cherchée
argmax, I'argument maximal de la transformation
S, mesure de similarité
I, image de référence
l,, image a recaler

Nous considérons deux familles de recalage d’images :
» e recalage rigide ou la transformation est limitée a 3 translations et 3 rotations d’'un
objet rigide (Cf. Figure 21),
= et le recalage non rigide qui permet de déterminer des déformations locales entre
deux images (Cf. Figure 22).

Figure 21 : lllustration du recalage rigide sur deu  x images de nature différente (TDM a gauche et IRM
a droite) avec son expression mathématique.

Le recalage rigide est relativement bien maitrisé. Son transfert dans le domaine de la médecine
(radiologie, radiothérapie, médecine nucléaire, etc) existe depuis quelques années afin de recaler
des images de méme nature (monomodale'?) ou de nature différente (multimodale®®). Nos stations
Focal® (CMS) de contourage sont dotées de la fonctionnalité fusion d’image. C'est en réalité un
procédé de recalage rigide basé sur I'algorithme d’information mutuelle associé a un procédé de
fusion d’'images. Nous recalons entre autres des coupes TDM avec des coupes d’'IRM, pour les
tumeurs cérébrales, car ces derniéres sont plus informatives au niveau des tissus mous cérébraux.

Le recalage déformable est en revanche un probleme difficile [Cheung et al., 2003c;Sarrut, 2006].
De nombreuses méthodes existent mais trés peu sont industrialisées. Ce type de recalage

2 par exemple TDM/TDM.
13 par exemple TDM/IRM ou TDM/TEP.
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consiste a chercher la correspondance entre chaque voxel de I'image de référence et chaque
voxel correspondant de I'image objet. Le résultat d'un recalage non rigide 3D est un vecteur de
déplacement en chaque point considéré du volume par mise en correspondance d'un point de
l'image de référence avec un point de I'autre image (Cf. Figure 23).

Figure 22 : Représentation du champ de vecteurs par surimpression des vecteurs de déplacement
2D sur les coupes TDM d’un patient. L'amplitude du déplacement est matérialisée par la longueur du
vecteur et sa couleur. Ici les vecteurs sont espacé s tous les 7 mm mais cette résolution est
modifiable par l'utilisateur.

La mesure de similarité provient de méthodes basées :

= sur des points d'intérét (« feature-based methods »),

= sur le niveau de gris du voxel (« intensity-based methods ») : Optical flow

» les points d'intérét et le niveau de gris (méthodes « hybrides »).
De nombreux modéles de transformation, ®, sont également disponibles comme (nous citons les
plus connus dans nos applications cliniques) :

* |es globaux : Transformation affine, polynomiale,

* |es semi-globaux : B-Spline

» les locaux : lineaire élastique, Jacobien

» les bioméchaniques : Finite-Element Model (FEM).

D(X)=x¥U(x)

Info :
norme et direction

Image réference - t,- Image objet - t-

Figure 23 : lllustration du recalage déformable réa  lisé sur deux TDM d’un thorax acquis a des
instants respiratoires différents.
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Dans I'équation de la Figure 23, la transformation ® associe a chaque point x un autre point X',
éloigné du premier par le vecteur u(x). En ce qui concerne nos recherches, nous utilisons un
algorithme proposé par Boldea et Sarrut [Boldea V, 2006;Sarrut et al., 2005d]. Il s’appuie sur la
valeur des intensités des pixels de I'image. Pour chaque point considéré de l'image de référence,
nous cherchons son correspondant dans l'image objet en suivant le sens du gradient. Un
processus de régularisation est ensuite mis en place pour supprimer des incohérences spatiales
(par exemple des vecteurs voisins avec des directions croisées). En pratique, nous limitons les
solutions (pour supprimer un maximum de solutions aberrantes) par des processus de
régularisation ou lissage entre deux itérations. Les applications de l'utilisation des champs de
déformation en radiothérapie sont multiples :

» [|'estimation de la trajectoire et du déplacement de la tumeur a partir d'un TDM 4D,
[Sarrut D. et al., 2007],

= la propagation de contours sur plusieurs TDM (Atlas) [Boldea V. et al., 2006;Chao M.
et al., 2007]

= la dosimétrie dynamique, quelle soit prévisionnelle ou adaptative®, que nous
développerons en détails dans le chapitre 4 et 5.

Le point le plus délicat de ce genre de procédés informatiques en est la validation. Des travaux
sont en cours d’élaboration au sein de notre équipe pour valider le recalage déformable avec des
experts médicaux. La précision des champs de vecteurs a été estimée par I'expertise médicale de
repéres anatomiques dans des TDM 3D de poumon [Vandemeulebroucke J. et al., 2007]. Les
erreurs moyenne et maximale mesurées sont respectivement 1,2 mm (S.D de 0,4 mm) et 2,6 mm
(les données du POPI Model, Point-validated Pixel-based Breathing Thorax sont disponibles sur le
site http://www.creatis.insa-lyon.fr/rio/popi-model). Rietzel et al. ont utilisé des points de controle
sur des images TDM 4D pour valider leur méthode : ils en ont déduit que la précision de leur
l'algorithme est de 2,1+ 1,5 mm [Rietzel and Chen, 2006]. De méme, nous décrirons dans le
chapitre 4 (partie 2), une validation de la méthode au moyen d'un modéle expérimental, en
I'occurrence un fantbme mobile.

2.1.6 Amplitudes des déplacements

Le Tableau 4 regroupe les valeurs d’amplitudes de mouvement relevées dans la littérature.
D’apres les valeurs de celui-ci nous dégageons les points importants suivants :

» les mouvements dans le sens supéro inférieur sont plus amples,

» les déplacements des différentes structures varient énormément d’'une méthode a une

autre.

Une relation entre la taille du GTV et 'amplitude du mouvement dans le sens supéro-inférieur a été
constatée sur une cohorte de patients [Liu et al., 2007d]. Ekberg et al. ont souligné une grande
variation individuelle du mouvement de la tumeur en respiration libre [Ekberg et al,
1998b;Wurstbauer et al., 2005e]. La marge interne issue d’'une population de patients n’est donc
pas satisfaisante, quelle que soit la localisation de la tumeur et la méthode de quantification du
déplacement de la cible. Il convient de mesurer pour chaque patient ce mouvement afin de
personnaliser cette marge.

“ Dans le cadre de I'GART, Image Guide Adaptive radiothérapie (IGART) ou Radiothérapie adaptative
guidée par I'image.
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Méthodes
Acquisition et
traitement des images

Structures

Quantification du
mouvement en mm

Références

Scanner ultra rapide

Poumons

- hile : 9,2 (D/G)

- médiastin : 8,7 (D/G)

- lobe inférieur : 10,1 (D/G
et A/P)

- lobe supérieur : 2,2

[Ross et al., 1990a]

IRM
Ultrason

Diaphragme Fluoroscopie

13
127
26,4

Korin, 1992
Davies, 1994
[Hanley et al., 1999a]

Fluoroscopie

-24enD/G et AIP
-39enT/P

[Ekberg et al.,
1998a;Wurstbauer et
al., 2005d]

sens TP

- lobe supérieur : 3,4mm
- lobe médian : 4,5 mm

- lobe inférieur : 7,2 mm
amplitude du mouvement
-6,8-15,9en T/P

- 8,1-14,6 en A/P
-5,5-10,0 en D/G

8 patients, amplitude du
mouvement

-8,6enT/P

-3,9en AP

-1,9enD/G

Pour 95% des tumeurs
étudiées, 'amplitude de
mouvement était inférieure
a:

-13,4enT/P

-0,59en A/P
-0,4enD/G

IRM dynamique [Plathow et al., 20044a]

RTRT [Shimizu et al., 2001b]

Tumeur

TDM 4D [Britton et al., 2007]

TDM 4D [Liu et al., 2007b]

Tableau 4 : Amplitude des déplacements de structure
techniques d’imagerie (T/P : sens téte pieds ; A/P
gauche).

s pulmonaires mesurée par différentes
: sens antéro postérieur ; D/G : sens droite

2.2 Modélisation du mouvement tumoral

Quelques études ont tenté de modéliser la trajectoire de la tumeur. Les travaux de Shirato sur le
suivi de la trajectoire tumorale par imagerie en ligne de marqueurs implantés dans la tumeur
(RTRT) ont permis de fournir des données précises. En respiration libre normale, les amplitudes
moyennes mesurées sur 21 tumeurs pulmonaires étaient de 1 mm dans la direction droite gauche,
2,8 mm en téte-pieds, et 1,5 mm en antéro-postérieur. Les tumeurs du lobe inférieur sont plus
mobiles que celles du lobe supérieur du fait du mouvement du diaphragme (12 mm par rapport a 2
mm respectivement). L'amplitude du mouvement tumoral et I'hystérésis*'®> sont constantes au
cours de la respiration normale. Une autre analyse sur la variation de I'amplitude absolue des
marqueurs dans la cible a montré des variations considérables entre les patients, lors d'une
séance et entre les séances [Shirato et al., 2006]. Cela suppose qu'il faut tenir compte du

*Ici cela revient a dire gue les points du poumon ne prennent pas la méme trajectoire a l'inspiration et a
I'expiration.
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mouvement résiduel de la tumeur inter-séance lors de I'acquisition des données anatomiques du
patient. Toujours, dans le cadre du suivi tumoral, les positions de tumeur de 20 patients ont été
relevées tout au long des cycles respiratoires du traitement [Seppenwoolde et al., 2002a]. Il a été
constaté une position moyenne de la cible proche de la position en expiration pour tous les
patients car celle-ci passe plus de temps dans la phase expiratoire que dans la phase inspiratoire
(Cf. Figure 24). D'apres leur étude, le mouvement de la tumeur ainsi que I'hystérésis* peuvent étre
modélisés avec une fonction asymétrique trigonomeétrique. La régression de la tumeur en terme de
volume, au cours de traitement, a été étudiée avec I'imagerie portale numérique [Erridge et al.,
2003b]. Pour 40% des patients, plus 20% de régression de volume ont été observés apres en
moyenne la 4°™°- 5°™° semaine de traitement. Jusqu’a présent, il est encore trés délicat de prédire
la trajectoire de la tumeur du fait de la respiration irréguliére de certains patients et de la variation
de la forme de la tumeur entre les séances.

Patient 1 20 Patients

' '~ expiration
AP oy

<10 g 8
i
s

"o~ . - inspiration = P
P o 8
L e s
sl -2 DG sl
JOUR 1

Figure 24 : Représentation 3D des trajectoires tumo  rales. En haut a gauche, trajectoire 3D pour le
patient 1 ; En haut a droite, représentation des tr  ajectoires 3D globales sur un arbre bronchique pour
I'ensemble de la population étudiée ; En bas, varia  tion inter-séance de la trajectoire 3D de la tumeur

pour le patient 2 d’aprés  [Seppenwoolde et al., 2002b] .

3. Méthodes d'intégration du mouvement et d’asserv  issement respiratoire

Il existe trois grands types de méthodes d’intégration (de réduction ou de prise en compte) du
mouvement de la tumeur dans le traitement en radiothérapie :

» J'addition d’'une marge de sécurité interne,

» Jasservissement respiratoire

= et le suivi tumoral.
Ces méthodes sont de complexité et technicité variables. Elles sont donc appliquées selon la
stratégie thérapeutique et les moyens de I'hépital puisqu’elles restent encore trés onéreuses et
consommatrices de temps.

3.1. Définition de la marge de sécurité interne (I M)

Comme nous l'avons précisé dans la partie 2, les rapports de I''CRU 50&62 ont défini I'TV
représentant le CTV additionné d'une marge interne tenant compte des mouvements
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physiologiques internes, respiratoires pour nous. Au début de la radiothérapie conformationnelle,
cette marge interne était totalement empirique, isotropique et basée sur une population de
patients. Elle n’était donc pas personnalisée puisqu’elle ne reposait pas sur les déplacements réels
de la tumeur du patient. Classiquement, le GTV (ou le CTV dans le cas d'un traitement post
opératoire) est expansé d'une marge globale de 10-15 mm, comprenant la marge interne et la
marge de repositionnement, pour obtenir le PTV. La marge interne ne représente alors que 5 a 10
mm si nous considérons une marge de repositionnement égale a 5 mm. Or nous avons vu dans le
chapitre précédent que le déplacement de la tumeur peut atteindre jusqu’a 20 mm ; cette marge
empirique peut facilement conduire a de graves sous dosages tumoraux et mettre en péril le
controle local de la tumeur.

3.1.1. Acquisition tomodensitométrique 3D

L’acquisition tomodensitométrique du volume cible correspond a une capture d'image de sa
position & un instant donné dans le cycle respiratoire’®. Elle a une importance capitale dans la
détermination de la marge interne. En effet, selon les paramétres d’acquisitions employés par les
utilisateurs, des incertitudes peuvent survenir sur la reconstruction du volume cible.

Trois types d’'artéfacts sont observés sur les images (le patient respirant normalement) :

= un «flou»de la tumeur si la vitesse d'acquisition est inférieure a la vitesse de la
tumeur,

= une position et une forme de la tumeur capturées a des phases respiratoires
arbitraires si la vitesse d’acquisition est supérieure a la vitesse de la tumeur,

*= une position et une forme de la tumeur distordues si la vitesse d'acquisition est égale
a la vitesse de la tumeur.

L'illustration caractéristique des artéfacts dus au mouvement respiratoire dans les acquisitions
rapides spiralées (avec un pitch trop grand) est le flou de la coupole diaphragmatique et du déme
hépatique. Dans les lobes inférieurs pulmonaires, le diaphragme apparait puis disparait sur les
coupes (sursauts). De méme, un objet sphérique subit des distorsions : il apparait avec une forme
caractéristique de « poire » (Cf. Figure 25 et Figure 26).

Figure 25 : Reconstruction des images d’'une sphére mobile (amplitude = 1cm, période = 4,4 s).
Différents artéfacts sont observés selon les parame  tres d’acquisition. Images a, b et c issues
d’acquisitions axiales : interférence entre la phas e de mouvement de I'objet et de la TDM. Image d
acquisition en position statique et images el, e2 e t e3 issues de reconstruction 4D en fonction de la

phase du mouvement cm [Rietzel et al., 2005b].

18| es acquisitions TDM 3D possédent deux modes : spiralé (coupe acquise selon une hélice, déplacement
de la table avec un certain pitch) et axial (une coupe transverse est a chaque position de table).
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Acquisition CT spiralée Acquisition CT axiale lente

[\ | P 17
=)
Tumeur statique \
=)
VVvyy -
Plan coronal
-Mouvement du lit du CT - Rotation du tube en 4s
-Mouvement de la Tumeur
-Hélice (pitch et
épaisseur de coupe)
ﬂ Tumeur mobile ! !
Artéfacts Flou représentant
Reconstruction du volume I'excursion maximale
en forme de poire de la tumeur

Figure 26: Incidence des paramétres d’acquisition d u scanner sur la reconstruction de la tumeur.

Ainsi, un faible échantillonnage temporel du scanner par rapport a la période du cycle respiratoire,
de 4s en moyenne, induit des erreurs :
= de reconstruction 3D du volume cible et des organes a risque (poumons et coeur)
correspondant & un manque de données anatomiques,
= sur la position de l'isocentre (centre de la tumeur),
=  surle calcul des HDV, des TCP et NTCP.

L'impact du mouvement respiratoire sur les images tomodensitométriques et sur les indices
dosimétriqgues du plan de traitement a été étudié dans le cadre de tumeurs abdominales et
pulmonaires [Balter et al., 1996]. Des acquisitions tomodensitométriques spiralées en respiration
libre (référence) ont été comparées a des acquisitions tomodensitométriques en inspiration et
expiration bloquées (positions extrémes du volume courant). Dans le traitement d’'une tumeur
hépatique, il a été constaté une différence de distance source peau non négligeable, de 1,5 cm sur
I'axe du faisceau, entre le contour patient en inspiration bloquée et le contour patient en expiration
bloguée. Ceci influe sur la pondération des faisceaux. Aussi, les NTCP ont été calculés pour
chaque TDM. Les NTCP des plans de traitement pulmonaires sont plus faibles en inspiration qu'en
expiration. D’'une fagon générale, les plans de traitement en expiration bloquée se rapprochent
plus de ceux en respiration libre.

Une étude basée sur des acquisitions TDM multiples a permis de dégager une taille moyenne de
marge interne égale & 5 mm pour les acquisitions lentes nécessaire pour couvrir I'excursion de la
lésion. En revanche, les déplacements de tumeur dans les trois directions, mesurés a partir des
acquisitions TDM spiralées rapides, sont trés variables et ne permettent pas I'établissement d’une
marge interne fiable. Il a également été confirmé dans cette étude que, quelle que soit la
localisation du volume cible, son mouvement supéro-inférieur est plus grand que dans les deux
autres directions [Van Sornsen de Koste JR et al., 2003b]. Shimizu et Langerwaard ont mis en
évidence la meilleure fiabilité et reproductibilité de I'acquisition TDM lente pour la définition de
I'excursion maximale des tumeurs pulmonaires périphériques ; cependant le manque de données
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concernant la cible a été quantifie en moyenne a 20% [Lagerwaard et al., 2001;Van Sornsen de
Koste JR et al.,, 2003a]. Shih a déterminé la taille de la marge interne en fonction du type
d’acquisition TDM et ce sur une population de 13 patients [Shih et al., 2004]. Dans cette étude,
'ITV est considéré comme un GTV composite représentant la somme des GTVs issus d’images
TDM acquises a différentes phases respiratoires (blocages en inspiration et expiration du volume
courant, acquisition axiale lente 4s et acquisition spiralée rapide en respiration libre). Le Tableau 5
montre I'imperfection des paramétres d’acquisitions TDM spiralée rapide et axiale lente pour la
définition de I'lTV.

Acquisitions TDM
Spiralée rapide Axiale lente Blocage_en expiration et
AR o inspiration (du volume
Respiration libre Respiration libre
courant)
Marge interne moyenne
nécessaire a la
détermination du GTV 3,5 mm (4,2 mm) 2,7 mm (3,5 mm) 1,0 mm (1,9 mm)

composite (écart type)

Tableau 5 : Taille des marges internes mesurées a partirde d  ifférents types d’acquisitions TDM
d’apres Shih 2004.

Wurstbauer et al. ont mis en évidence une meilleure description du volume tumoral (GTV) avec
une acquisition CT axial lente (sur 4s) par rapport a une acquisition CT spiralée avec une
différence médiane sur le diametre maximal de la tumeur s’élevant a 2 mm [Wurstbauer et al.,
2005c]. La répétition de trois acquisitions TDM axiales lentes a montré une bonne reproductibilité
avec une différence maximale sur les bords de la tumeur mesurée a 1,6 mm (dans toutes les
directions). Les auteurs recommandent l'utilisation d’'une marge de 7 mm autour du GTV (égale a

la somme de la marge interne de 2 mm et la marge de repositionnement de 5 mm) pour I'obtention
du PTV.
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3.1.2. Acquisition tomodensitométrique 4D

a/ Principe

Le développement, entre autre, des détecteurs matriciels'’, a permis I'apparition d’'une nouvelle
technologie pour la simulation en radiothérapie : la tomodensitométrie corrélée (ou synchronisée) a
la respiration appelée communément scanner 4D. Cette imagerie est définie comme l'acquisition
d'une séquence d'images TDM 3D définie sur des moments consécutifs du cycle respiratoire
[Keall, 2004]. La stratégie consiste a associer a chaque coupe TDM une information indiquant sa
situation dans le cycle respiratoire. Il est alors possible d’attribuer & chaque coupe sa position dans
le cycle respiratoire, puis dans un second temps de sélectionner les coupes acquises a un moment
respiratoire. Cette technique permet donc de reconstruire rétrospectivement (a posteriori) un
examen 3D complet pour chaque instant du cycle respiratoire en fonction de 'amplitude ou de la
phase respiratoire. Une image 4D correspond en fait & une image 3D sur échantillonnée. Le
principe du tri des coupes CT acquises est le suivant : les coupes sont reconstruites a chaque
position de table déterminée pour un intervalle de temps égal a la période du cycle respiratoire (Cf.
Figure 27).

A0 Cycle respiratoire ‘1

=4 seconde

| Tri des données en !'nnctlun lin slgnal resplratulre]

vf,(/ u,{/ b -1
&

'} L Groupes de
Données

Inspiration Expiration Expiration Irspiration
Maximale Mayenne Maximale Moyerne J

Figure 27 : Représentation schématique du principe de la tomodensitométrie corrélée a la
respiration. Ici, le tri des images est effectué sur 4 instants du signal respiratoire (d'apres S. R it).

Les pré requis de la TDM 4D sont une rotation du tube a RX faible par rapport au cycle respiratoire
et un pitch trés petit.

La TDM 4D est obtenue selon deux modes distincts :

* le mode ciné : par position de table, une rotation du tube a rayons X en 4 s (le temps
de cycle ou le temps a une position donnée doit étre supérieur ou égal au temps
respiratoire du patient additionné au temps de reconstruction d’une image)

* le mode spiralé : 'avancée de la table pendant le cycle respiratoire doit étre inférieure
ou égale a la largeur de détection (nommée aussi collimation, correspondant a
I'épaisseur de coupe nominale).

7 Actuellement, les constructeurs proposent jusqu'a 256 coupes par rotation du tube a RX grace a la
technologie des capteurs plan et de la géométrie d’acquisition Cone Beam [Mori et al., 2005] — Constructeur
Toshiba.

49



La TDM 4D permet de suivre la position et la déformation du GTV en fonction de ['instant
respiratoire. L’'union des GTV appartenant a chaque TDM 3D, retranscrit la trajectoire du GTV
pendant la respiration libre et représente donc I'I'TV. Ce dernier peut s’exprimer comme l'union des
GTV correspondant a I'expiration maximale et I'inspiration maximale (ou l'union de tous les GTV
tracés sur chaque TDM 3D correspondant a un instant respiratoire) :

ITV = GTVexpimax O GTVinspimax ou_ ITV=0 [GTV1+GTV2+GTV3+...+GTVn]

Une étude sur fantdme (sphére placée sur une plateforme mobile) a montré la présence d'artéfacts
de mouvement résiduel essentiellement a la surface de I'objet, qui sont de I'ordre de I'épaisseur
d’'une coupe. L'imprécision sur le volume de I'objet, ou le rapport entre le volume réel de I'objet et
celui de I'image (a niveau de gris fixe), a été estimé supérieur a 92% pour un rayon de sphére de
1,2 cm et supérieur a 98% pour un rayon de sphére de 1,8 cm [Rietzel et al., 2005a].

Malgré I'amélioration de la précision en terme de position et de forme de la tumeur, il est important
de tenir compte de la présence d’artéfacts liés a I'irrégularité de ventilation du patient, a I'effet de
projection partiel et a la tolérance fixée pour le tri en fonction de la phase du cycle respiratoire.
D’ailleurs dans le cadre du contrble de qualité du TDM 4D, Simon et al. ont développer évaluer la
précision du tri des images 4D, au moyen d’une plateforme et d’un objet représentant une tumeur
dans un poumon [Simon et al., 2006].

b/ Synchronisation respiratoire

Le systéme de synchronisation respiratoire est également un facteur pouvant influencer la qualité
de tri des images en fonction de la phase ou de I'amplitude. Lu et al. ont comparé la spirométrie et
le RPM en tant signaux de synchronisation pour I'acquisition d’'une TDM 4D [Lu et al., 2005a]. Ills
ont constaté plus de variations dans le signal respiratoire du RPM que celui du spirométre (volume
courant pour la spirométrie et hauteur de I'abdomen pour le RPM) du fait de petites vibrations
abdominales et cardiaques. Les deux systémes ont une bonne corrélation avec le contenu d’air
interne, mais d’'une maniére générale, le spirometre offre une information métrique plus précise.
Une autre question se pose concernant cette nouvelle technologie : un seul examen TDM 4D est-il
suffisant pour avoir une bonne représentation de I''TV ? Une étude, menée dans le cadre de la
stéréotaxie du poumon, a estimé le mouvement résiduel intra —séance de la tumeur en réalisant
plusieurs acquisitions TDM 4D de suite [Guckenberger et al.,, 2007]. Il en ressort qu'il est
préférable de réaliser plusieurs acquisitions seulement pour les patients ayant une fonction
pulmonaire déficiente donc irréguliére.

Liu et al. ont confirmé la nécessité d'utiliser une marge interne anisotropie et personnalisée [Liu et
al., 2007c]. En effet, 95% des 166 tumeurs analysées présentaient une amplitude de mouvement
inférieur & 1,34 cm dans le sens supéro-inférieur, 0,40 cm dans le sens droite gauche et 0,59 cm
dans le sens antéro postérieur. De plus, I'amplitude de mouvement de la cible est fortement
corrélée avec son volume et sa position dans le poumon.

Depuis septembre 2006, nous disposons du Big Bore® de Philips, scanner de derniére génération,
dédié a la radiothérapie. Il possede les principales caractéristiques suivantes :

= un large tunnel dont le diametre est de 85 cm; il facilite ainsi I'utilisation de
contentions encombrantes comme les plans inclinés de sein,

= une matrice de détecteurs autorisant I'acquisition de 24 mm a chaque rotation du
tube,
= une vitesse de rotation du tube allant jusqu’a 0,44 s par tour,

= la synchronisation respiratoire avec la ceinture de type Pneumo chest bellows
(Lafayette Instruments®).

L'option synchronisation respiratoire permet bien entendu de réaliser, a posteriori (mode
rétrospectif), un tri des coupes en fonction de I'instant respiratoire donc de réaliser des examens
4D. Nos études de simulation des distributions de dose dynamique ont été réalisées a partir des
images de fantdbme et de patient acquises en synchronisation respiratoire avec le Big Bore (Cf.
Chapitre 4 partie 2 et Chapitre 5 partie 3).
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3.2. Techniques d’'asservissement respiratoire

L’asservissement respiratoire peut étre défini comme toute technique contrdlant ou maitrisant la
respiration du patient au cours du traitement. Il a pour objectif de contraindre la respiration du
patient, donc de réduire les mouvements de la tumeur. Comme nous lI'avons décrit précédemment,
le recueil et l'analyse d'un signal corrélable, au mieux, au mouvement de la tumeur sont
nécessaires. Ce signal doit étre recueilli a la fois a I'acquisition des données anatomiques et aux
cours des séances. Nous décrirons les techniques les plus fréequemment employées dans les
centres de radiothérapie a savoir le blocage respiratoire volontaire ou passif et le gating.

3.2.1. Blocage volontaire

Le blocage respiratoire volontaire, connu sous le terme anglais de Deep Inspiration Breath Hold
(DIBH) consiste a demander au patient de retenir sa respiration en inspiration forcée lors de la
délivrance du faisceau. Le blocage respiratoire peut étre maximal (100 % de la capacité vitale) ou
modérée (environ 70 % de la capacité vitale). Le contrdle du signal respiratoire se fait par un
simple spirometre. La variation du volume d'air inspiré/expiré est mesurée et transmise
analogiquement a un programme informatique (Cf. Figure 28).

Blocage respiratoire volontaire du
patient en inspiration
Spiromeétre

Lunettes vidéo

Figure 28 : Les éléments constitutifs du blocage volontaire d e Dyn'R.

Barnes et al. ont rapportés sur une population de 8 patients les bénéfices de la DIBH par rapport a
la respiration normale [Barnes et al., 2001]. lls correspondent a :

= une réduction de mobilité de la tumeur de 70,2%
= et une réduction du V,, de 32,5%.

Un gain en escalade de dose a également été prouvé avec le DIBH sans pour autant excéder les
25% de NTCP pulmonaires (69,4 Gy en respiration libre versus 87,9 Gy en blocage volontaire)
[Rosenzweig et al., 2000]. La reproductibilité de cette méthode a été évaluée par fluoroscopie en
mesurant la position du diaphragme. Le mouvement résiduel intra—blocage moyen a été estimé a 1
mm alors que le mouvement résiduel inter-blocage a 2,5 mm [Chapet, 2007b;Hanley et al.,
1999b].
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3.2.2. Blocage actif

L’Active Breathing Coordinator © (ABC), commercialisé par Elekta, est le second systéme
autorisant le blocage respiratoire, mais cette fois-ci de maniéere active. En 1999, I'équipe de Wong,
du William Beaumont Hospital (Royal Oak, E.U.), a été la premiére a publier une étude sur ce
systeme dans le cadre des irradiations pulmonaires [Wong et al., 1999b]. D’autres types de cancer
sont candidats a lirradiation avec 'ABC comme le cancer du sein et du foie et la maladie
d’Hodgkin [Stromberg et al., 2000;Frazier et al., 2004;Remouchamps et al., 2003].

L'Active Breathing Coordinator est constitué :
= d’'un module de circulation du flux d’air relié au patient par un spirometre
= d'un module informatique qui permet de suivre la variation du volume d'air inspiré et
expiré par le patient au cours du temps (courbes ABC) et de définir un seuil de
blocage pour lirradiation (Cf. Figure 29).
Deux types de blocage respiratoire avec des seuils variables sont réalisables, en inspiration et en
expiration.

\ Blocage

---------- B respiratoire active

Ecran de control du : \ en inspiration
Seuil du blocage

signal respiratoire

Ezcsinie

Servo-ventilateur

Miroir pour la visualisation de
I’écran de contréle

spirométre

Poignée de déclenchement ou
dlinterruption du systéme

Figure 29 : Les éléments constitutifs de I'Active B reathing Control (Elekta).

Contrairement au systéme Dyn'R ou le patient contrdle ses apnées inspiratoires (contrdle passif du
blocage), 'ABC comporte une valve obstructive qui bloque la respiration du patient (controle actif
du blocage). Quand l'opérateur active le systéme depuis le module informatique, le patient doit
effectuer une inspiration profonde jusqu’a atteindre un seuil déterminé. La valve (ou ailette) est
alors stoppée pendant un temps prédéfini, entrainant le blocage inspiratoire. Dans le cas de I'ABC,
la valve ne mesure pas des variations de pression mais des variations de volume d’air
inspiré/expiré (capteur de flux d’air). Les données recueillies (volumes d’air mesurés) sont ensuite
envoyees a un servo-ventilateur. Outre I'immobilisation respiratoire permettant la réduction des
marges internes, lintérét dosimétrique majeur de ces méthodes de traitement en inspiration
profonde est de sortir le volume pulmonaire sain des isodoses élevées [Wong et al., 1999a].
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La Figure 30 illustre le bénéfice en terme de qualité d'image thoracique d'une acquisition
tomodensitométrique d’un poumon en blocage respiratoire avec 'ABC. Dans le cas du patient a
dont la respiration est immobilisée en inspiration maximale, nous observons une dilatation
importante des deux poumons ainsi que des contours du diaphragme et de la tumeur plus nets. En
respiration libre, I'image est tres floue au niveau du diaphragme. Il en est de méme sur les images
tomodensitométriques du patient b qui ont été acquises avec différents niveaux d'immobilisation
respiratoire (expiration, inspiration moyenne et maximale).

Tumeur
Position du
diaphragme

Patient a

Respiration libre

Blocage a 70% de la capacité
maximale - INSPIRATION

Patient b
tumeur g _
: Posit ' '
aphr; : .
Blocage a -0.2L au dessus du Blocage a +0,2L au dessus du Blocage a 70% de la capacite
volume courant - EXPIRATION volume courant - INSPIRATION maximale - INSPIRATION

— -

imprécision

Respiration libre

Figure 30 : Coupes tomographiques coronales recons  truites, acquises avec et sans blocage
respiratoire actif (ABC).

De nombreuses méthodologies ont été exploitées afin d’évaluer la reproductibilité du blocage, que
ce soit en intra-séance ou en inter-séance (Cf. Tableau 6).
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Méthode Structure Repr,od. moy intra Repr}od. moy inter Références
séance (mm) séance (mm)
Fluoroscopie 2,3 4,3
Foie [Dawson et al.,
(marqueurs) 1,9 (S) 6,6 (SI) 2001]
TDM 3D
répétés 0,6 (DG) 3,3 (DG)
0,6 (AP) 3,2 (AP)
Tumeur L1(S) [Cheung et al.,
TDM 3D pulmonaire - 0,3 (DG) 2003b;Wurstbau
1,2 (AP) er et al., 2005Db]
Tumeur i 0,9 45,9 (SD respective s |
pulmonaire de 0,4 et 0,7) arrut et al,
dzfeo (i?rig%lee . . 2005c;Wurstbau
Poumon ) 2,3 & 4 (SD respective er et al., 2005a]
de 1,4 et 3,3)

Tableau 6 : Evaluation de la reproductibilité dub  locage respiratoire par différentes méthodes
(Sl=supéroinférieur ; AP=antéro postérieur ; DG=dro ite gauche).

3.2.3. Gating

Le Gating consiste a contrler la respiration libre du patient et a irradier la tumeur dans une phase
stable du cycle respiratoire. Ce concept a été initialement développé en premiére intention pour les
tumeurs mobiles (dues a la respiration) traités par protonthérapie ou thérapie par ions carbone au
Japon [Ohara et al., 1989] puis mis en application pour la radiothérapie avec Kubo [Kubo and Hill,
1996].

L’'ensemble du systéme, nommé RPM (Real time position Management, Varian®) se compose :
= d'un cube radio-transparent équipé de 2 réflecteurs,

» d'une caméra émettrice d’'une lumiére infrarouge et réceptrice du signal réfléchi par
les réflecteurs,

= et d'un logiciel associé asservissant le scanner (acquisition d’images) et I'accélérateur
(traitement) a la position choisie du réflecteur (Cf. Figure 31).

Il mesure la hauteur de la surface du thorax dans la direction antéro-postérieure. Comme on peut
le voir sur la figure ci-dessous le cube radio-transparent est placé sur le thorax du patient (en bas
du sternum). Ces réflecteurs renvoient la lumiére d’'un illuminateur infrarouge sur une cameéra
reliée a un ordinateur. Cette caméra recueille en temps réel les données de positionnement du
capteur censées représenter de la position de la tumeur. Des travaux de Vedam et al. ressortent
les parameétres optimaux ainsi que la démarche a suivre afin de procéder a un traitement « gaté »
de qualité [Vedam et al., 2001]. La phase optimale dans le cycle respiratoire est I'expiration
puisque elle correspond a une position relativement stable et reproductible de la tumeur.
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t t t

irradiation

Figure 31 : Le Real-Time position Management RPM (V  arian).

L'efficacité du gating a notamment été évaluée avec des images portales numériques et
gammagraphies en mesurant de la variation de position du diaphragme [Ford et al., 2002]. Cette
variation moyenne était de 2,8 mm entre la position de la DRR prévisionnelle et celle de la
gammagraphie. Le mouvement résiduel intra-séance a également été estimé entre 0,6 et 1,4 mm
a partir de plusieurs images portales numériques successives. L'acquisition TDM corrélée a la
respiration (4D mode ciné) a permis de mesurer I'erreur intra-séance. Elle a été réduite de 50%
par rapport a un traitement classique et estimée inférieure a 0,6 cm [Mageras et al., 2004].

Une étude récente a consisté a implanter des billes d’or en périphérie de tumeurs pulmonaires
chez 5 patients et a relever le déplacement des billes sur des acquisitions TDM 4D hebdomadaires
ainsi que des images portales numériques pendant le traitement «gaté » [Nelson et al.,
2006;Nelson et al., 2007]. 1l a été constaté un mouvement résiduel assez important (de 0 a 20 mm)
pour certain patient et dans certaines directions, ainsi qu'une grande variabilité inter-séance pour
tous les patients. D’aprés ces résultats, l'efficacité du gating semble meilleure pour des
mouvements en respiration normale supérieurs a 5 mm.

Remarque : Un autre systeme existe pour contraindre la respiration du patient : le Stereotactic

Body Frame d’Elekta (SBF) . Ce cadre stéréotaxique réservé aux irradiations thoraciques ou
abdominales, comporte un systeme de compression diaphragmatique. Une vis de serrage sur une
plaque posée sur 'abdomen (au niveau du diaphragme) permet de limiter 'amplitude respiratoire.
Il est difficile de limiter le déplacement de la coupole diaphragmatique a moins d’'un centimétre. Il
reste donc moins efficace que les autres techniques citées plus haut mais il peut convenir pour des
localisations des lobes supérieurs pulmonaires [Gassa et al., 2006].

3.3. Suivi tumoral

3.3.1. Suivi tumoral de type Real Time Tumor Track ing (RTRT)

Il a été décrit la premiére fois en 1999 par Shirato [Shirato et al., 1999;Shirato et al., 2000]. Cette
technique relativement lourde, nécessite tout d’abord I'implantation d’'une bille en or de 2mm de
diamétre dans la tumeur; les coordonnées de ce marqueur sont notées lors de I'acquisition
scanner puis transférées au RTRT. Le systeme RTRT est constitué de deux fluoroscopes (couples
tube a rayons X — amplificateur de brillance) dont les axes coincident avec lisocentre de
I'accélérateur (Cf. Figure 32). Lors du traitement du patient, des images du marqueur sont
réalisées et ses coordonnées sont enregistrées toutes les 0,03s. La synchronisation de
'accélérateur avec le systeme d’'imagerie en temps réel autorise l'irradiation du patient seulement
lorsque le marqueur se trouve dans une zone prédéfinie de déplacement toléré (Cf. Figure 33).
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Figure 32 : Le systeme Real-time tumor tracking.

IRRADIATION M
Position de
/ référence
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du marqueur pendant le
traitement
Figure 33 : Principe du suivi tumoral sur les images fluoroscop iques de la tumeur pulmonaire.

3.3.2. Cyberknife

Récemment, une nouvelle technologie de traitement, relativement « exotique », a vu le jour : le
Cyberknife ®. Il rassemble a la fois les propriétés de la stéréotaxie et du tracking. En effet, cette
technique apparentée a la radiochirurgie, a la capacité d’irradier avec un fin pinceau de faisceau
(photons de 6 MV) de petites Iésions pulmonaires en synchronisation respiratoire. Sa précision est
estimée a 1 mm. La Figure 34 ci-dessus montre le bras articulé du Cyberknife asservi aux
mouvements de marqueurs externes et internes du patient le bras articulé. Le systeme de
synchronisation respiratoire, représenté par une veste recouverte de marqueurs optiques. Ce
matériel reste encore assez colteux pour étre démocratisé dans les centres de radiothérapie (a ce

jour, nous n’en comptons qu’un seul en France). Cette technique apparait intéressante cependant
nous manguons encore de recule pour I'évaluer.
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Figure 34 : Le Cyberknife et son systéeme de synchro  nisation respiratoire.

3.3.3 SMART (Synchronized Moving Aperture Radiatio  n Therapy)

Nous évoquons rapidement la SMART rassemblant a la fois les technologies de 'IMRT et du
tracking. Elle consiste a suivre la cible avec un collimateur multilames* dynamique (ou dMLC). Des
études ont été menées sur les éventuels problemes d'interférences, appelés « interplay effect »,
entre le mouvement des lames et le mouvement de la tumeur. En effet, cet effet générerait une
distribution de dose « floutée » (forte dose au centre et une augmentation du volume recevant de
faibles dose) et par conséquence ainsi une diminution du contréle tumoral [Ehler et al.,
2007;Verellen et al., 2006].

3.5. Assurance gualité et controles

Afin d’assurer la qualité de I'asservissement respiratoire, il est crucial d’évaluer la reproductibilité
de la méthode choisie [Simon et al., 2007]. Pour cela, une étape préliminaire d’information et
d’apprentissage du patient au systeme est effectuée. En effet, elle permet d’'une part de noter la
tolérance du patient a l'asservissement avant d'effectuer la simulation. Aussi, I'entrainement
favorise la régularisation du cycle respiratoire pour le cas du gating et la reproductibilité du niveau
de blocage pour le blocage respiratoire. La tolérance des patients vis-a-vis de ces techniques
d’asservissement respiratoire a été estimée notamment par Berson et al. : 97% des patients ont pu
suivre la totalité de leur traitement soit en respiration libre soit en blocage respiratoire avec le
systeme RPM [Berson et al., 2004;Yan et al., 2006].

D’autre part, un contrble de qualité des systémes est obligatoire pour éviter toute dérive des
capteurs et autres moyens de mesure. Comme nous l'avons souligné précédemment,
l'inconvénient du spiromeétre est que son signal possede une dérive a long terme. Il est donc
primordial de prendre en compte cette dérive en corrigeant le signal respiratoire afin d’obtenir un
signal précis, ce qui est fait automatiquement par 'ABC. Il doit étre étalonné environ une fois tous
les 6 mois au moyen d'une seringue graduée de 3L afin de vérifier la précision des volumes
enregistrés. Cette calibration est réalisée a partir d’'une succession de volumes d’air inspiré et
expiré (correspondant au volume courant, soit de 0 & 1,2L).

Simon et al. ont réalisé une étude comparative entre les volumes mesurés par le spirométre et
ceux avec le scanner 4D. Bien que l'information du mouvement donné par le RPM soit a une
dimension, il a été constaté une bonne corrélation avec la variation de volume. Une variation de
volume inférieure a 3% a été mesurée, respectivement avec le CT et le spirometre, entre le DIBH
et la fin d’expiration [Simon et al., 2005].

4. Conclusion du chapitre

Malgré le flot d’études et la complexité des techniques mises en ceuvre afin de caractériser au
mieux le mouvement des tumeurs pulmonaires selon leur taille, leur localisation, la modalité de
traitement, etc..., leur trajectoire n'est pas encore prédictible avec une précision suffisante. Ne
connaissant pas exactement la trajectoire tridimensionnelle de la tumeur durant le traitement, nous
pouvons seulement I'estimer avec une erreur, ce qui rend obligatoire I'utilisation d’'une marge de
sécurité interne. Par ailleurs, la distribution de dose prévisionnelle n'est pas véritablement
personnalisée a la trajectoire de la tumeur et n'est pas représentative de ce qu’elle recevra
réellement, car actuellement les TPS ne génére pas de plans de traitement « dynamiques », c'est-
a-dire des distributions de dose intégrant lors du calcul le mouvement de la tumeur (et du poumon
dans son ensemble).

Les trois chapitres précédents ont permis de situer le contexte du probleme de la prise en compte
des marges de conformation et de respiration dans le CBNPC a la fois sur le plan médical,
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physique et technologique. Dans le chapitre 4, nous proposons une série d’études expérimentales
permittant d’analyser les phénomenes de déséquilibre électronique aux interfaces de milieux
eau/air et I'élargissement de la pénombre du faisceau en présence de faible densité, avec ou sans
mouvement du fantdbme. Dans le chapitre 5, nous transposerons nos observations expérimentales
sur fantdme sur des cas cliniques de patient. Nous proposerons également la mise en place d’'une
méthode permettant de calculer le dépdt de dose sur des organes en mouvement. La méthode de
calcul ainsi que les études sur la précision des algorithmes de calcul sont mis a profit sur des cas
cliniques.
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Chapitre 4 : Mesures expérimentales a l'aide de fan  tdmes
simulant une tumeur dans le poumon

Ce chapitre concerne les mesures de doses relatives et absolues, sur fantbmes, en modalité
statique et dynamigue. Nous avons voulu mettre en évidence les problémes liés a la présence
d'«hétérogénéités» dans un milieu d'intérét, a la fois sur le plan prédiction de la dose et
délivrance de la dose. Ces travaux ont été initialement motivés par les études du STIC RAR 2003
(Soutien aux Techniques Innovantes Couteuse dans le cadre de la Radiothérapie Asservie a la
Respiration). Nous avons aussi proposé une Méthode de Cumul de Dose représentative de la
dose dynamique intégrant la respiration du patient. Cela apportera quelques réponses aux
problémes soulevés dans le chapitre 2 (calcul des distributions de dose en milieu hétérogéene) et le
chapitre 3 (volume dynamique et déformable).

Toutes les irradiations décrites dans ce chapitre ont été effectuées avec I'accélérateur linéaire
Precise d’Elekta. Quant aux prédictions de dose, elles ont été générées a partir du systeme de
planification de traitement XiO® (CMS). Afin de nous affranchir au mieux des erreurs aléatoires et
d’opérateur, toutes les mesures sur fantbmes ont été répétées au moins deux fois et réalisées par
le méme opérateur.

1. Etude des déséquilibres électroniques en présenc e de milieux de faible
densité en modalité statique

Dans un premier temps, nous nous sommes intéressés aux perturbations électroniques existant au
niveau des interfaces de milieux possédant des densités massiques tres différentes. Le choix des
matériaux est représentatif, au mieux, de la composition du poumon. Nous avons donc choisi un
matériau de densité proche de 1, équivalent eau, et des matériaux correspondant a des valeurs
extrémes de densités pulmonaires (fibrose* versus emphyséme*), que nous nommons
«hétérogénéités» . Dans ce cas précis, la modalité d’irradiation est appelée « statique » car le
fantdme n’a pas de mouvement.

1.1. Obijectifs

Cette étude implique différentes configurations de fantdmes et a pour but de répondre aux
questions suivantes :

= Quelle est la variation de la dose aux interfaces milieu équivalent eau / milieu
équivalent poumon ?

= Quelle est la performance des différents algorithmes disponibles dans le logiciel XiO
en terme de la modélisation de la dose aux interfaces milieu équivalent eau / milieu
équivalent poumon ?

= De quel ordre de grandeur est 'élargissement de la pénombre dans les milieux de
faible densité ?

1.2 Dispositifs expérimentaux

1.2.1 Fantbmes
Nous avons concu deux fantdmes originaux : le fantbme A destiné aux mesures de dose aux

interfaces et le fantbme B destiné a la quantification de I'élargissement de la pénombre (Cf. Figure
35 et Figure 36).
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Figure 35 : Dispositif expérimental (fantdbme A) pou  rla détermination de la dose aux interfaces.
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fantome.

60



Le fantdme A est constitué de plaques de polyéthylene (ou PolyE, densité 0,96), puis de plagues
de matériaux de densités plus faibles, le bois (densité 0,45) et le polystyrene expansé (ou PE,
densité 0,05), puis a houveau de plaques de polyéthylene. La densité du bois peut ainsi simuler la
densité d'un poumon fibrosé, et celle du polystyréne expansé la densité d'un poumon
emphysémateux (cas fréquent chez les personnes agées®). Les interfaces proximale et distale
(entre les milieux de nature différente) sont dotées d’'une rainure dans laquelle nous avons inséré
des détecteurs thermoluminescents®.

Le fantbme B a la méme constitution que le fantbme A, a la différence prés de I'épaisseur des
plagues. Au centre de la zone dite «hétérogéne» (constituée de bois ou de polystyréne expansé),
nous avons placé des films radiographiques.

1.2.2 Détecteurs

a/ Détecteurs thermoluminescents (TLD)

Dans le fantbme A , les TLD sont des batonnets de 6 mm de long et de 1 mm de diamétre de type
100 Rod HARSHAW. lIs sont composés de cristaux extrudés de fluorure de Lithium dopé au
Magnésium et Titane (LiF:Mg, Ti). Les principaux intéréts d'utilisation de tels détecteurs sont leur
équivalence aux tissus (Z=8,2; densité proche de 1), leur petite taille (bonne résolution de
mesure) et leur forte sensibilité pour nos applications dosimétriques (seuil de détection 10 mGy).

Avant d’effectuer les mesures de dose absolue aux points cités plus haut, nous avons procédé aux
étapes préliminaires, obligatoires, a savoir la détermination du facteur d’étalonnage propre a
chaque détecteur et I'établissement de la courbe d’étalonnage en dose® (Annexe 5 et Annexe 6).
Nous avons également évalué la répétabilité des mesures (Annexe 7 et Annexe 8). La répétabilité
de nos mesures a été estimée a 1,8 % pour des photons de 6 MV et de 1,6 % pour des photons
de 10 MV (celle du constructeur est de 2 %) : elle est donc tres satisfaisante.

b/ Films XOMAT V

Les détecteurs placés dans le fantdbme B sont des fiims X-OMAT V® (KODAK). lls sont
couramment utilisés en routine, non seulement pour réaliser des clichés de centrage mais aussi en
tant qu’outil de contréle de la géométrie et de la qualité du faisceau d’irradiation (vérification de
taille, symétrie, homogénéité du champ). lls peuvent étre irradiés jusqu'a 0,8 Gy, zone de
saturation du film a une densité optique de 2. Nous les avons utilisés ici comme outil de dosimétrie
relative.

Avant toute mesure dans le fantbme, nous avons établi la courbe de calibration des films,
déterminant la relation entre le noircissement du film (ou densité optique) et la dose regue. D’'aprés
les recommandations de Pai et al, nous avons vérifié au préalable, I'influence de la méthode de
calibration sur la mesure de la pénombre [Pai et al., 2007]. En effet, le coefficient d’atténuation
massique de l'effet photoélectrique variant au cube avec le numéro atomique (Z°), les films sont
sensibles aux photons d’'une énergie inférieure a 400 keV?'. Ceci est d’autant plus vrai dans les
conditions d’augmentation du diffusé, c'est-a-dire les grandes tailles de champ et les profondeurs
importantes. Du fait de la configuration de notre fantbme B (matériaux de densités variables), nous
avons donc estimé l'influence des paramétres suivants :

= la profondeur équivalente de calibration (Cf.

* Annexe 9)

= et l'énergie du faisceau (Cf. Annexe 10).

'® | a densité d’un poumon emphysémateux est de I'ordre de 0,1.

% pour des raisons de facilité de compréhension, nous avons représenté, sur la figure 26, le fantdme a la
verticale alors que dans la réalité il a été irradié a I'horizontale (bras a 09.

20 Cette courbe permet de passer d'une valeur de lecture de charges collectées (nC) & une valeur de dose

Gy).
gl Les films sont constitués d’ions Argent de Z élevé.
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En faisant varier la profondeur du film dans le fantdme équivalent eau lors de la calibration, nous
avons déduit un écart moyen en dose inférieur a 1,5 %.

L'étude de l'influence de la courbe d'étalonnage (en fonction de la profondeur équivalente) sur la
mesure de la taille de la pénombre a montré des écarts maxima de 2,1 mm pour les champs de 15
x 15 cm? (Annexe 11). Nous n'avons pas trouvé de variation significative de la courbe
d’étalonnage en faisant varier I'énergie. Nous nous sommes toutefois assures :

= dutiliser la courbe d’étalonnage a la profondeur équivalente correspondante, pour
une énergie donnée

= et de réaliser systématiquement une nouvelle courbe d’étalonnage a chaque
nouvelle boite car des écarts importants ont pu étre observés entre les courbes
d’étalonnage correspondant aux différentes boites de films.

1.2.3 Modes d'irradiation des détecteurs et analys e des résultats

Les Figure 35 et Figure 36 décrivent les conditions d'irradiation. Nous avons fait varier I'énergie
des photons (6 et 10 MV) et la taille de champ (5x5 cm?, 10x10 cm?, 15x15 cm?). Aprés un recuit
post-irradiation, la lecture des TLD a été faite avec le lecteur TLD SYSTEM 4000 de la société
Harshaw. Les lectures des TLD irradiées dans le fantdme A ont été converties en dose au moyen
de la courbe d’étalonnage en dose (Cf. Annexe 5, Annexe 6 et Annexe 8).

Concernant les films, leurs lecture et analyse ont été réalisées avec le Vidar VXR-16® (Dosimetry
Pro) associé au logiciel RIT 113. La densité optique mesurée sur chaque film a été convertie en
dose au moyen de la courbe d'étalonnage correspondante (Cf. Annexe 9 et Annexe 10). Nous
avons ensuite relevé les valeurs de pénombres mesurées, représentant la distance entre l'isodose
20% et 80% d'un profil de dose normalisé (a I'axe du faisceau), ainsi que la distance entre
l'isodose 50% et 95%, représentant la distance entre le bord du champ et I'isodose de référence,
cette derniére mesure possédant en effet un caractére plus clinique.

1.2.4 Simulation des mesures de dose avec le TPS

Les fantdmes A et B ont été représentés sous forme de fantdmes géométriques a l'aide du
logiciel de planification afin de calculer les doses aux interfaces et les profils de dose avec les
différents algorithmes disponibles, c'est-a-dire le Clarkson, la Convolution et la Superposition. Les
densités électroniques affectées correspondent aux densités moyennes des matériaux du fantbme
réel (Cf. Figure 37). Nous avons simulé les mémes conditions d'irradiation :

= 3 tailles de champ,

= DSP 100, photons de 6 et 10 MV,

= 200 UM prescrits pour le fantdme A et fantéme B .
Une grille de calcul, suffisamment fine, de 2x2x2 mm?, a été utilisée. Nous avons enfin relevé les
valeurs de dose aux profondeurs des détecteurs.
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Figure 37 : Coupe sagittale montrant I'irradiation du fantdme A simulé sur le TPS. Les points de dose
mesurés avec les TLD (points jaunes) ont été compar  és avec les points calculés par les algorithmes
de XiO.

1.3. Reésultats

1.3.1 Mesure de dose aux interfaces

Nous avons tout d’abord comparé, en fonction de I'énergie, les doses mesurées avec les TLD pour
chacune des configurations du fantbme A .

a/ Comparaison des algorithmes de calcul et des mes  ures avec TLD

Pour les photons de 6 MV, La dose a l'interface proximale du PE est plus faible que celle en milieu
homogéne. Ceci s’explique par le manque de rétrodiffusé di a la faible densité du polystyrene
expansé (PE) (Cf. Figure 38). A l'interface distale pour les champs 15x 15 cm? et 10x 10 cm?, la
dose du PE est plus élevée que celle du milieu homogene en raison de la tres faible atténuation
des 6 cm de PE. Ce n’est pas le cas du champ 5x 5 cm?, car I'équilibre électronique n’est pas
encore restitué. Concernant le bois, nos valeurs de dose a l'interface proximale ne semblent pas
satisfaisantes car supérieures aux valeurs de dose dans le milieu homogéne alors qu’elles
devraient suivre la méme tendance que dans le PE (Cf. Figure 39). En revanche, a l'interface
distale nous retrouvons bien, pour toutes les tailles de champs, une dose plus élevée comme nous
l'avons explicité avec le PE. Pour les photons de 10 MV, les mémes phénomenes sont observés
gu’'avec des photons de 6 MV, si ce n'est qu'’ils sont majorés surtout dans le PE (Cf. Annexe 12).
Dans la Figure 38 et la Figure 39, nous avons choisi de relier les points mesurés aux profondeurs
65 et 125 mm pour permettre une meilleure lisibilité. Bien entendu, cela n’est pas du tout
représentatif des doses intermédiaires.
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Figure 38 : Valeurs de dose mesurées des TLD irradi
d’intérét (6,5 cm et 12, 5 cm) dans le fantbme A. L

ées avec des photons de 6 MV, aux profondeurs
es points rouges correspondent aux valeurs de

référence (fantdme A de configuration homogéne). Le

s points bleus correspondent aux valeurs

obtenues dans le fantdme A de configuration « Poly

styréne expansé ».
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Figure 39 : Valeurs de dose mesurées avec les TLD i
profondeurs d'intérét (6,5 cm et 12, 5cm) dansle  fan
valeurs de référence (fantbme A de configuration ho

valeurs obtenues dans le fantéme A
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Dans un deuxieme temps, nous avons compare les profils de dose (ou rendement en profondeur)
calculés par les 3 algorithmes, a I'axe du faisceau, dans le fantbme A .

Dose en cGy
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Figure 40 : Profils de dose issus du calcul dans le fantdbme A (Bois) avec les algorithmes de
Clarkson, Convolution et Superposition (champ 10 x 10 cm?, photons de 6 MV) et mesures avec les
TLD aux profondeurs d'intérét.
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Figure 41 : Profils de dose issus du calcul dans le fantbme A (PE) avec les algorithmes de Clarkson,
Convolution et Superposition ( champ 10 x 10 cm 2, photons de 6 MV) et mesures avec les TLD aux
profondeurs d’intérét

Les figures Figure 40 et Figure 41 illustrent, seulement pour le champ 10 x 10 cm? et des photons
de 6 MV, la différence de prise en compte du transport des électrons dans les milieux peu denses
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par les algorithmes de calcul de dose dans le bois et le PE (Cf. Annexe 13 pour le milieu
homogéne). Nous avons calculé la différence entre les valeurs données par les TLD et celles
calculées par les différents algorithmes comme suit :

Difference (%) = 100 X (D caicutéetps ~DmesuréeTtp )/ DmesuréeTLD

A l'interface proximale, dans la configuration « Bois », les TLD semblent avoir une sur-réponse
avec une différence maximale de 3,7 % (Superposition) par rapport aux valeurs données par les 3
algorithmes. Dans la configuration « PE », la différence est de 3,4 % au maximum (Clarkson).
A l'interface distale, le Clarkson et la Convolution surestiment la dose :

= de 12,4 % et 16,7 % respectivement, dans le configuration « PE » et

= de 4,9 % et 6,7 % respectivement dans la configuration « Bois ».
Quelle que soit I'interface, les valeurs de dose calculées par la Superposition sont en accord avec
celles des TLD a moins de 2,9% (sauf pour l'interface proximale dans le bois). Dans la suite, nous
avons retenu la Superposition pour les comparaisons de doses mesurées et calculées en fonction
de la taille de champ, de I'énergie de l'irradiation et du milieu. Nous partons du postulat que cet
algorithme modélise mieux les perturbations électroniques en milieu hétérogene.

b/ Comparaison des mesures avec TLD avec l'algorith me de Superposition dans le bois

Nous avons superposé les courbes de rendement en profondeur issues du calcul en Superposition
avec les points de mesures (TLD) a partir du fantdme A irradié a 6 et 10 MV (en configuration bois
et polystyréne expansé).

= Interface proximale — photons de 6 MV : nous ne constatons pas de variations
significatives de la dose sur les profils du TPS quelle que soit la taille de champ (Cf.
Figure 42).

= Interface distale — photons de 6 MV : nous observons un léger sous dosage pour le
champ 5 x 5 cm? dans la zone de bois allant jusqu’a 4,8% par rapport au champ 15 x
15 cm? (Cf. Figure 42).

= Interface proximale — photons de 10 MV : la dose pour le champ 5 x 5 cm? est
moindre par rapport aux autres champs du fait du manque de rétrodiffusé (Cf. Figure
43).

= Interface distale — photons de 10 MV : les profils issus du TPS se disjoignent dans le
bois et de maniére plus significative pour le champ 5 x 5 cm? en raison
essentiellement du manque de diffusé (Cf. Figure 43).

¢/ Comparaison des mesures avec TLD avec l'algorith  me de Superposition dans le PE

= Interface proximale et distale — photons de 6 MV : dans la zone de l'interface distale
l'allure des rendements en profondeur est caractéristique. En effet, nous observons
une diminution de la dose notable a I'extrémité du polystyréne expansé (devenant
critique pour le champ 5x 5 cm?) dés I'entrée dans le polyéthyléne nous constatons
un augmentation croissante de la dose. Pour le champ 5x 5 cm?, cette zone de build
up s’étend sur 10 mm (Cf. Figure 44).

= Interface proximale et distale — photons de 10 MV : le méme phénoméne est amplifié
avec des photons de 10 MV. Pour le champ 5x 5 cm?, le zone de build up s’étend
sur 20 mm. Aux deux énergies, les doses calculées avec la Superposition sont en
accord avec celles mesurées avec les TLD (Cf. Figure 44 et Figure 45).

Les comparaisons des mesures avec le calcul dans le milieu homogéne sont rapportées dans
I'’Annexe 14.

66



Dose en cGy

240 ~
220
N
180
160 -
140 - '\
120 1 — TPS 5x5 ‘\\
D s asas —
¢ TLD 5x5

60 ¢ TLD 10x10

40 ¢ TLD 15x15

20 ~

0. | ‘Polyé‘thylém‘e | g | | Pol)‘/éthylé‘ne | |

0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 140 150 160 170 180
Distance en mm

Figure 42 : Rendements en profondeur issus du calcu | de dose dans le fantdme A (Bois) avec le TPS
(photons de 6 MV) et points de dose mesurés avec| es TLD aux interfaces proximale et distales.
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Figure 43 : Rendements en profondeur issus du calcul de dose da  ns le fantdme A (Bois) avec le TPS
(photons de 10 MV) et points de dose mesurés avec  les TLD aux interfaces proximale et distales.

67
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Figure 44 : Rendements en profondeur issus du calcul de dose d ans le fantdbme A (polystyréne
expansé) avec le TPS (photons de 6 MV) et pointsd e dose mesurés avec les TLD aux interfaces
proximale et distales.
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Figure 45 : Rendements en profondeur issus du calcu | de dose dans le fantdme A (polystyrene

expansé) avec le TPS (photons de 10 MV) et points  de dose mesurés avec les TLD aux interfaces
proximale et distales.
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Les écarts observes entre les doses mesurées avec les TLD et celles calculées figurent dans le
Tableau 7 et le Tableau 8. Des différences supérieures a 5% ont été notées essentiellement au
niveau des interfaces proximale et distale avec le fantéme A en configuration bois. Nos mesures
dans le bois, surtout en photons de 6 MV, ne sont pas en accord avec les valeurs de dose
calculées avec la Superposition. A l'interface distale, dans la configuration polystyréne expansé,
pour un champ de 5 x 5 cm? nous avons également de grandes différences quelle que soit
I'énergie (7,18 % et 5,60 % aux photons de 6 et 10 MV respectivement). Ceci est di non
seulement a la zone de gradient dans cette région mais aussi a I'absence d’équilibre électronique
avec ce petit champ.

1.3.2 Pénombres mesurées vs pénombres calculés par  le TPS

Outre I'étude de la variation de la dose aux interfaces en fonction du milieu irradié et de la modalité
de calcul sur le TPS, nous avons quantifié la variation de la pénombre en fonction des mémes
parameétres que précédemment. Cette fois-ci nous avons utilisé le fantdbme B . Volontairement,
nous n'avons pas illustré toutes nos mesures mais retenus les plus pertinentes (les autres
mesures sont en annexes). Les valeurs des pénombres mesurées en modalité statique pour des
photons de 6 et 10 MV et nos tailles de champ d'intérét, sont données dans la Figure 46 et la
Figure 47. L'axe des ordonnées correspond a la pénombre dans le sens des lames, tandis que
I'axe des abscisses correspond a la pénombre dans le sens des méachoires du collimateur.
pénombre Y en mm

30 - ( /P.dans-le-sens

28 | des méachoires)
26
24 [ B
-
20 A
18 7 A polyéthyléne chp 5
16 | L S A polyéthyléne chp 10
14 A polyéthyléne chp 15
12 # bois chp 5
10 @ bois chp 10
2 : . @ bois chp 15
:’ W polystyréne chp 5
41 A W polystyréne chp 10
2 M polystyréne chp 15

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30

pénombre X en mm
(D/G, dans le sens des lames)

Figure 46 : Variation de la taille de la pénombre m  esurée en fonction du milieu et de la taille du
champ en mode Statique pour des photons de 6 MV (le s droites en pointillé aident a la visualisation
seulement).

Les pénombres dans le polyéthylene constituent notre référence (milieu homogene de densité 1).
La pénombre des lames est toujours plus grande que celle des machoires, en raison de leur
géométrie. En photons de 6 MV, les pénombres dans le bois sont élargies au plus de 2 mm dans
les deux sens. Il en est tout autrement pour le PE : les pénombres ont trés significativement
augmenté par rapport au polyéthylene, pouvant atteindre 26 et 27 mm pour un champ de 15 x15
cm?, dans les directions X et Y respectivement. Les pénombres du PE du champ 5 x 5 cm? sont
distantes de celles des champs 10 x 10 cm? et 15 x 15 cm?; nous ne sommes pas dans les
conditions d’équilibre électronique latéral.
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Figure 47 : Variation de la taille de la pénombre e  n fonction du milieu et de la taille du
champ en mode Statique pour des photons de 10 MV.

Nous observons les méme phénomeéenes en photons de 10 MV mais encore plus amplifié. Les
pénombres dans le bois augmentent plus significativement par rapport au polyéthyléne. Les
pénombres dans le polystyréne expansé sont de I'ordre de 28 a 30 mm sauf pour le champ 5 x 5
cm? (mémes raisons évoquées plus haut).

La Figure 48 montre I'allure des profils mesurés dans le fantdme B . Une comparaison des profils
de dose normalisés a I'axe du faisceau, en configuration homogéne et hétérogene.
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— Fantdbme homogene

@
o>
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pénombre:
m. homoG = 0,56 cm

m.hétéroG = 1,66 cm

40 A

/
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Distance en cm

9

Figure 48 : Superposition des profils horizontaux d u champ 5x5cm ? dans le fantdme B en
configuration homogeéne et hétérogéne pour des photo ns de 6MV.
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Dose en cGy a l'interface proximale (6,5 cm de pro

fondeur)

Homogene Bois Polystyréne expansé

Energie T;Igem%e TLD Superposition  diff (%) TLD Superposition  diff (%) TLD Superposition  diff (%)
15 X 15 cm” 181,009 175,97 -2,78 183,190 174,89 -4,53 172,09 173,87 1,03
6 MV 10 X 10 cm? 167,021 168,61 0,95 174,36 167,81 -3,76 164,59 166,88 1,39
5 X 5 cm” 158,726 155,6 -1,97 163,48 155,16 -5,09 153,57 154,1 0,35
15 X 15 cm? 205,00 200,82 -2,04 215,56 200,03 -7,20 201,25 199,13 -1,05
10 MV 10 X 10 cm? 187,00 193,09 3,26 202,7 192,57 -5,00 200,48 192,43 -4,02
5X 5 cm” 180,00 180,04 0,02 182,05 179,82 -1,22 182,22 179,92 -1,26

Tableau 7 : Comparaison des dose mesurées avec les  TLD et celles calculées par le TPS, a l'interface p
constituant le fantéme A (diff=différence).

roximale dans les différents milieux

Dose en cGy a linterface distale (12,5 cm de prof  ondeur)
Homogene Bois Polystyrene expansé
Energie Tcigem%e TLD Superposition  diff (%) TLD Superposition  diff (%) TLD Superposition diff (%)
15 X 15 cm? 137,4 132,3 -3,71 142,31 141,47 -0,59 142,48 147,49 3,52
6 MV 10X 10 cm® 124,16 124,02 -0,11 131,89 133,47 1,20 132,65 135,61 2,23
5X5cm? 109,53 110,41 0,80 125,77 120,29 -4,36 96,83 103,78 7,18
15 X 15 cm? 159,4 157,19 -1,39 171,4 167 -2,57 171,03 171,52 0,29
10 MV 10 X 10 cm? 150,1 148,91 -0,79 159,98 158,77 -0,76 149,33 152,96 2,43
5X 5cm’ 138,49 135,48 -2,17 148,87 142,55 -4,25 100,85 106,5 5,60

Tableau 8 : Comparaison des dose mesurées avec les  TLD et celles calculées par le TPS, a l'interface p
constituant le fantéme A.
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La Figure 49 montre la variation de la pénombre en fonction de I'énergie des photons a partir des
profils de dose mesurés normalisés a I'axe du faisceau dans le PE.
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] pénombre
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0 04 08 12 16 2 24 28 32 36 4 44 48 52 56 6 64 68 72

Distance en cm

Figure 49 : Superposition des profils horizontaux d u champ 10x10cm % dans le fantdme B en
configuration hétérogéne pour des photons de 6 MV et 10 MV.

Nous avons ensuite comparé les profils de dose calculés avec les 3 algorithmes différents, illustrés
a la Figure 50, pour toutes les tailles de champs, en photons de 10 MV, dans le PE. Les valeurs
des pénombres pour les deux énergies sont dans I’Annexe 16.
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Figure 50 : Superposition des profils normalisés a I'axe du faisceau (profondeur de 7 cm) calculés
avec les différents algorithmes et mesurés par film - photons de 10 MV (S : Superposition ; C :

Convolution ; CI : Clarkson ; M : Mesure).
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Les caractéristiques majeures de ces comparaisons sont :

= e profil de dose en milieu peu dense présente une forme arrondie, ayant pour
conséquence un sous dosage de par et d’autre de I'axe du faisceau ;

= un élargissement notable de la pénombre en milieu de faible densité. Il est par
exemple, de plus de 11 mm par rapport au milieu homogéne pour le champ 5 x 5
cm? (Cf. Figure 48) ;

= la pénombre est d’autant plus grande que I'énergie est augmente. Une différence de
4 mm a été mesurée a partir de profils en configuration hétérogéne pour un champ
10 x 10 cm? (Cf. Figure 49) ;

= Jalgorithme de superposition modélise au plus pres la pénombre en milieu de faible
densité par rapport & la pénombre mesurée avec le film, notre référence (Cf. Figure
50).

= les algorithmes Clarkson et Convolution ne restituent pas correctement les
déséquilibres électroniques latéraux.

Nous avons remarqué que les profils de dose mesurés dans le fanttme B avec les films
possedent deux points d’inflexion de part et d’autre de I'isodose 50%. lls s’accentuent avec la taille
de champ et I'énergie. Nous avons alors procédé a une comparaison avec une mesure a la
chambre d'ionisation (CC13® ; Wellhofer). Nous n’avons pas retrouvé ses points sur le profil de
dose avec la chambre (Cf. Annexe 15). Les raisons possibles expliquant ces phénoménes sont la
sensibilité accrue des films aux rayonnements de faible énergie et la taille de la chambre trop

importante (atténuant les effets).

1.4. Discussion

a/ Faiblesse de la modélisation des algorithmes de calcul

Les algorithmes de Clarkson et convolution ne sont pas adaptés pour restituer le plus précisément
possible la dose apres une épaisseur de milieu de faible densité. D’aprés nos mesures, ils peuvent
engendrer des erreurs sur la dose allant jusqu'a 17% dans le PE (Convolution). Dans le cas du
Clarkson , cette surestimation de la dose dans le poumon vient du fait qu’il accentue l'effet de
perte d’atténuation du primaire dans le poumon sans tenir compte du manque de dép6t de dose
des électrons secondaires provenant du diffusé [Ahnesjo and Aspradakis, 1999b]. D’ailleurs, des
études similaires ont montré que les algorithmes basés sur une simple correction d’hétérogénéité
pouvaient engendrer jusqu'a 14% d’erreur sur la dose [Carrasco et al., 2004b]. De méme,
I'algorithme de Convolution est basé sur un kernel invariant avec la densité du milieu. Cela
implique que le milieu est considéré comme invariant ou homogene du point d’interaction jusqu’au
point de dépbt de dose, considération applicable uniquement sur le faisceau primaire. La
simplification de la modélisation du transport des électrons entraine donc des erreurs dans les
milieux de faible densité. Hormis les résultats obtenus dans la configuration du fantéme A avec le
bois et quelques mesures de petits champs (Cf. Tableau 7 et Tableau 8), l'algorithme de
Superposition respecte les critéres préconisés par Venselaar, c'est-a-dire une différence de dose
avec la mesure de + 3 a 4% dans les zones de fort gradient et dans les zones hétérogénes
[Venselaar et al., 2001a]. En effet, I'algorithme de Superposition basé sur des kernels de dépbt
d’énergie mis a I'échelle avec la densité, tient compte des photons diffusés dans toutes les
directions en présence d’hétérogénéités. Miften a montré que le calcul de la Superposition
(Multigrid Superposition ou MGS) était en accord avec le code Monte Carlo « Beam » avec des
tolérances de 3% - 3 mm dans un fantbme contenant du matériau équivalent poumon (densité
0,31) [Miften et al., 2000a]. Il nous semble que cet algorithme aurait tendance a sous estimer
légérement la dose quand on passe d'un milieu de faible densité a un milieu de forte densité
(interface distale air-polyéthyléne) pour des photons de 6 MV. En revanche, nous ne retrouvons
pas la méme tendance avec des photons de 10 MV comme le souligne [Arnfield et al., 2000a].
Woo et Cunningham ont aussi trouve, pour I'algorithme Collapse Cone, une surestimation de la
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dose au niveau des interfaces proximales et distales tissus mous/poumon [Woo and Cunningham,
1990].

Par ailleurs, les compraisons de rendements en profondeurs dans le fantdme A ont souligné le fait
gue l'algorithme de Superposition est le seul des trois algorithmes restituant le build up apres une
interface « poumon/eau ».

b/ Variation en fonction de I'énergie

Plus I'energie augmente plus les effets de déséquilibre électronique aux interfaces sont accentués.
Les rendements en profondeur indiquent qu’aprés une épaisseur de milieu de faible densité, la
zone de build up dans le milieu homogéne atteint jusqu’a 20 mm pour des photons de 10 MV
comparé a 10 mm pour des photons de 6 MV. Le méme phénomene est noté en ce qui concerne
I'élargissement de la pénombre dans un milieu peu dense : le parcours des électrons secondaires
est d’autant plus grand que I'énergie est grande.

¢/ Taille des pénombres en milieu de faible densit  é

Nos mesures par films ont permis de quantifier I'élargissement de la pénombre dans le polystyréne
expansé (PE). C’est 'augmentation du parcours des électrons secondaires dans les régions peu
denses qui génére un gradient de dose moins important (pentu) dans la zone de la pénombre.
Nous ne pouvons réellement comparer nos valeurs de pénombre avec celles de la littérature car
les géomeétries ainsi que les densités des fantdmes utilisés varient énormément. Par ailleurs, nous
ne pouvons pas vraiment nous prononcer sur la surestimatimation ou sous estimation de
I'élargissement de la pénombre par l'algorithme de Superposition car nous avons les deux
tendances (Cf. Annexe 16). Engelsman et al. ont montré que les algorithmes de leur simulation
(tumeur dans un milieu constitué de liege de densité 0,25) sous estimaient la taille de la pénombre
[Engelsman et al., 2001a]. Dans I'étude de Carrasco et al., I'algorithme Collapse Cone surestime
légerement les valeurs de pénombres en milieu peu dense par rapport a celles obtenues avec
Monte Carlo [Carrasco et al., 2004a].

Il faut savoir aussi qu’une erreur systématique est introduite dans la mesure des pénombres sur le
TPS XiO. En effet, lors de la modélisation des faisceaux et notamment le transfert des mesures de
profils, seule la pénombre dans le sens des lames (droite-gauche) est prise en compte. Or c'est la
pénombre la plus défavorable par rapport a celle des machoires principales du fait de la géométrie
des lames.

¢/ Petits champs

Le probleme majeur causé par les petits champs irradiant des milieux contenant de faibles
densités est le non équilibre électronique. En effet, le parcours des électrons secondaires étant
plus grand dans un milieu peu dense, le manque d'équilibre électronique latéral est d’autant plus
critigue pour les faisceaux de petite section. Dans notre étude avec le fantdme A , nous avons
constaté une diminution significative de la dose dans la zone d’hétérogénéité puis un
accroissement de la dose apres linterface distale (plus ou moins grand selon I'énergie). Il faut
donc étre tres prudent en bordure de cible en stéréotaxie pulmonaire. Les surestimations de la
dose faites par le Clarkson et la Convolution peuvent donc entrainer un probable échec du
contrdle tumoral. Ding et al. ont évalué la performance de différents algorithmes de calcul de dose
pour un petit champ stéréotaxique du poumon de 3x3 cm? [Ding et al., 2007b]. Ils ont comparé les
doses calculées par les algorithmes et celles mesurées a l'aide d’'un fantbme ayant une géométrie
proche de la notre et des détecteurs MOSFETS®.

Nous reparlerons de ce probleme ultérieurement dans le cas clinique (chapitre 5, partie 1).

d/ Incertitudes de nos mesures

2 Les MOSFETS (Metal Oxide Semiconductor Field Effect Transistor), dosimétres semi conducteurs

caractérisés par leur faible résolution sont utilisés notamment en dosimétrie in vivo.
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Nous avons choisi délibérément I'utilisation des TLD comme des dosimétres absolus. En effet, les
chambres que nous disposons au centre ne sont pas adaptées a ce genre d’expérimentation en
raison de leur grand diametre, réduisant donc défavorablement la résolution de nos mesures.
Nous avons essayé de limiter au maximum les imprécisions de mesures avec les TLD, notamment
en répétant les mesures et en vérifiant systématiquement le ccefficient d’étalonnage d’'un lot de
TLD (irradiation en milieu homogéene, Cf. Annexe 6 et Annexe 7).

Il reste cependant des mesures non satisfaisantes telles que celles obtenues dans le bois. Nous
avons sélectionné 'essence de bois ayant la densité massique la plus faible ; cependant celui-ci
s'est avéré hétérogene (stries, veinages) ce qui peut expliquer la discordance mesures et calculs.
Toutefois cela peut étre représentatif des erreurs qui pourraient résulter de la prise en compte
d’une densité moyenne plutét que voxeélisée.

2. Simulation de la dosimétrie dynamique sur une g  éométrie simple de fantéme

Le deuxieme axe de notre étude sur fantdme porte sur I'analyse des variations de la dose en
présence de mouvement. En effet, outre la différence de densité électronique liée a la nature du
milieu, nous avons fait varier un deuxiéeme paramétre, I'amplitude de déplacement. Rappelons tout
de méme, que cette expérimentation n’est qu'une approche basique des phénoménes de dépbt
d’énergie dans le poumon. Ici nous ne considérons pas les déformations ; nous supposons que la
tumeur subit une transformation rigide.

2.1. Objectifs

Cette étude a pour buts :

= de quantifier I'élargissement de la pénombre en présence de mouvement,

= de proposer une méthode de simulation de distribution de dose dynamique pour 1
seul mouvement (dans la direction supéro-inférieur), appelée Méthode de Cumul de
Dose ou MCD,

= et de comparer les distributions de dose dynamiques mesurée (issues des
irradiations de films) avec les distributions de dose cumulées (issues de la MCD et
du calcul avec le TPS).

2.2. Proposition d'une Méthode de Cumul de Dose (M  CD)

Nous proposons dans cette partie une Méthode de Cumul de Dose. Elle part du postulat que nous
connaissons le modéle de mouvement de I'objet. En somme, la simulation d’'une dose cumulée
pour un élément de volume? consiste & discrétiser le mouvement en fonction du temps décrit par
un modele. Pour chaque intervalle élémentaire, nous attribuons une distribution de dose calculée
« statiquement » pour un élément de volume a cet instant. La simulation dynamique revient a
cumuler la dose regue par ce méme élément au cours du temps. Cette sommation est justifiée car
le dépbt de d'énergie dans un élément de volume, ne changeant pas de masse, accroit
linéairement avec le temps. En guise de bibliographie, nous rappelerons d’abord la méthode de

sommation arithmétique, puis nous décrirons enfin notre propre Méthode de Cumul de Dose.

2.2.1 Méthode simple de sommation arithmétique de distributions de dose

Dans la littérature, il existe quelques travaux faisant référence a la modélisation mathématique du
mouvement d’'un organe. Dans I'étude de Lujan et al. [Lujan et al., 1999b], consistant a incorporer
les mouvements respiratoires dans la distribution de dose statique par convolution, le mouvement
de I'organe d'intérét (foie) a été modélisé a partir des mesures de déplacement du diaphragme par
fluoroscopie.

2% Cet élément peut étre par exemple un voxel (volume élément) d’une image TDM.
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Le modeéle est le suivant :
2t) = 2, ~bcos" (% - §)
T

ou Zo: position a I'expiration
b : amplitude
T : période du cycle respiratoire
n : parameétre décrivant la pente et le plateau de la courbe
@: phase de début du cycle.

La fonction de distribution de probabilité, ou PDF, est la probabilité affectée a un intervalle entre z
et z+dz. Elle est égale au temps passé entre t et t+dt.

24t
IO(Z)—TOIz

La position du foie en fonction du temps a été discrétisée en 10 intervalles de temps. La position
correspondant a un intervalle correspond a la moyenne (pondérée par le temps) de la position de
I'organe dans cet intervalle. George et al ont étendu le model de Lujan pour différentes valeurs de
parameétres et démontré que les PDF pour de tels paramétres permettent d’obtenir un signal
respiratoire plus réaliste [George et al., 2005]. Afin d’obtenir une distribution de dose dynamique
(calculée et sommée), a une profondeur donnée, il suffit d’affecter un coefficient de pondération a
chacune des distributions de dose calculées (statiques) avant de les sommer, puisque le signal du
mouvement varie au cours du temps avec une fonction sinusoidale (Cf.

Figure 51 et Figure 52).

Soit f(t) la fonction sinusoidale du déplacement du fantéme et f la position moyenne du fantéme
pour chaque intervalle de temps 4t, définie telle que :

Déplacement f( t) t2

A f':jf(t)mt

N\ b
f(t2) - f(t) f /

t1 t
\_Y_)

At

» Temps (t)

Figure 51 : Fonction f(t) décrivant le déplacement  au cours du temps. Ce signal est discrétisé en
intervalle de temps At

Cette méthode consiste en fait & approximer le mouvement par une seule position moyenne.
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correspondant chacune a fonction du temps et totale calculee et
une position du fantéme intégration simulee

Figure 52 : Méthode de simulation d’une distributio n de dose dynamique selon le modéle de Lujan
[Lujan et al., 1999a].

2.2.2 Méthode de Cumul de Dose (MCD)

Notre méthode de Cumul de Dose (MCD) est basée sur un modele de mouvement, c'est-a-dire la
connaissance de tous les points d’'une image au cours du temps. Ce modeéle peut étre décrit par la
formule suivante :

e(x,y,z,t)=x",y",z'

ou ¢ estle champ de déformation,

X, Y, Z sont les coordonnées d’'un point de I'image a l'instant t, de référence
X', y', 2’ sont les coordonnées d’un point de 'image a l'instant t.
D’aprés cette formule, connaissant le champ de déformation nous pouvont déduire la position du
point a un instant t par rapport a I'instant de référence t,. Notons que cela nécessite de chosir un
instant de référence t, qui peut étre la fin d’expiration (phase la plus stable) ou la phase
intermédiaire. Ce modéle de mouvement peut par exemple étre obtenu par recalage déformable
(Cf. Chapitre 3, partie 2.1.5). Il nous faut bien entendu disposer de I'image de l'objet :

= soit 2 TDM 3D, correspondant a deux instants différents du mouvement respiratoire

comme par exemple la fin d’expiration et la fin d’'inspiration [Sarrut et al., 2006],

= soitun TDM 4D.
Dans notre cas, hous disposons d’'un TDM 4D, donc de 10 TDM 3D, parmis lesquels nous fixons
un TDM 3D de référence t, (par exemple, la phase intermédiaire du cycle respiratoire). La dose
cumulée revient donc a sommer des doses statiques correspondant a chaque instant selon le
modele de mouvement, c'est-a-dire en tenant compte du champ de déformation. Elle peut étre
exprimée de la fagon suivante :

Dcumulée(xiyiz) - '[Dtissu (gD(X,)/,Z,t),t)dt

avec Deumuige (X,Y,2), la dose que chaque élément de tissu recoit (globale)

Diissu (@ (X,Y,2,1),t), la dose que chaque élément de tissu regoit a un instant t

t, temps couvrant I'ensemble du cycle respiratoire
La MCD nous a servi essentiellement a valider le procédé d’obtention de distributions de dose
cumulée avec cette MCD puisque nous ne disposons pas encore de fantdome déformable (dans
lequel nous pouvons faire des mesures avec détecteurs). Nous n’avons retenu ici qu'un seul

mouvement du plateau mobile (sens supéro-inférieur) : nous ne mesurons qu'une transformation
rigide (pas de déformation, distorsion du fantdme).
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2.3 Dispositifs expérimentaux
2.2.1 Fantébmes

Notre dispositif est composé de deux éléments: un fantdbme cubique représentant le milieu
d’'intérét a irradier et un plateau dynamique doué d’'un mouvement supéro-inférieur et antéro-
postérieur (Cf. Figure 53). Le fantdbme cubique est dans la configuration de référence
« homogene » lorsqu’il est constitué uniformément d’'un matériau équivalent eau (polyéthyléne de
haute densité de densité 0,97). Ses dimensions sont de 20x20x20 cm® Il est dans la
configuration « hétérogene » ou « tumeur dans le po  umon » lorsqu'il est constitué d'un insert
en polyéthylene (« tumeur ») centré dans du bois (poumon). L'insert a pour dimensions : 4x4x4
cm®. Le plateau peut générer des mouvements sinusoidaux, dans une ou deux directions
(simultanément), avec une de période fixée a 4s, correspondant a la période respiratoire moyenne
chez 'homme, et des amplitudes de déplacement variables (0,5, 1 et 1,5 cm).

photons de 6 MV
champ 6x8cm? a l'isocentre
(centre de l'insert)

A )\
iy

insert “tumeur”

film S

déplacement
antéro-postérieur

plateau —§
I q M dynamique q M
\ 4

[ : FI ] [ : FI ]
+«—> +«—>
déplacement
supéro-inférieur
Configuration homogéne Configuration hétérogene
Référence « Tumeur dans poumon »

Figure 53 : Coupe sagittale du dispositif expérimen  tal pour les mesures avec films en modalité
dynamique (M : moteur).

2.2.2 Modalités d’irradiation

Un film en position centrale dans le fantbme cubique a permis d’estimer I'élargissement de la
pénombre en présence de mouvement (Cf. Figure 53) et de valider le modéle de cumul de la dose
(Cf. Figure 55). Le choix de la taille des champs d’irradiation a été entrepris selon deux critéres : le
premier correspondant au cas clinique et le deuxiéeme correspondant au cas le plus défavorable
(pas de marges de sécurité). Dans la situation clinique, nous avons choisi d’irradier les films avec
un champ de 6 x 8 cm® En effet, nous avons voulu tenir compte des différentes marges
habituellement ajoutées a la tumeur (c'est-a-dire de linsert). La marge interne compense du

mouvement antéro postérieur d’amplitude de 5 mm et du mouvement supéro inférieur d’amplitude
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de 10 mm. La marge de conformation est de 5 mm dans toutes les directions®*. Nous nous
sommes affranchis de la marge de repositionnement (Cf.

Figure 54).

Ce cas nous a servi a la quantification de I'élargissement de la pénombre en fonction du milieu et
de 'amplitude du mouvement ainsi qu’'a la comparaison de profils de dose dynamique mesuré et
simulé.

6cm 8 cm
G —————— < >
- .
T NE ¢ T : S Marge interne
3 : :
2 L 2 004 Marge de
0,5cm 0,5cm 0,5cm 1cm conformation

directions droite/gauche et antéro-postérieure  direction supéro-inférieure

Figure 54 : Marges utilisées pour les irradiations en mode dynamique (T=tumeur).

Dans le cas de la validation de notre Méthode de Dose Cumulée, nous nous sommes placés dans
les conditions les plus défavorables a savoir, lirradiation du fantéme avec un champ
correspondant strictement a la taille de I'insert soit un champ de 4 x 4 cm?. Nous n’avons donc pas
pris en compte les différentes sources d’incertitudes dans ce cas la.

Toujours dans le cadre de la MCD, nous avons comparé les distributions de dose mesurées,
issues de l'irraditaion d’un film dans le fantbme en mode dynamique, et les distributions de dose
cumulées par la MCD, issues de la simulation (calcul avec le TPS). En pratique, nous avons
acquis, a l'aide du Big Bore, les images 4D du fantdme possédant un mouvement supéro inférieur
sinusoidal de 15 mm d’amplitude. Nous avons reconstruit les images en 10 phases modélisant un
cycle respiratoire. Ici, le déplacement entre deux phases du 4D TDM est estimé par recalage
déformable. Nous avons ainsi obtenu un modéle de mouvement. Sur chacune des phases, nous
avons calculé une distribution de dose avec un faisceau antérieur statique. Comme nous
disposons du modele de mouvement, nous pouvons suivre un élément de volume donc la dose
recue tout au long du cycle respiratoire. Nous pouvons représenter la dose dynamique sur
n'importe qu’elle phase du cycle en attribuant a chaque élément de volume la dose cumulée par la
MCD. Nous avons choisi de prendre la phase intermédiaire du cycle respiratoire, c'est-a-dire la
phase 40%, comme référence. Des profils de dose ont été tracés dans la direction du mouvement
et en passant par le centre de l'insert (Cf. Figure 55). Ces sont les profils mesurés et les profils
simulés (par la MCD) que nous avons compareés.

Film X OMAT V

Profil de dose

Film iradié
« dynamigue »

Champ lateral N
4xd cm? ]
Photons 6 MV :

| o Film iradié

supérieur m inférieur « statiqgue »

24 Classiquement, nous rajoutons 3 mm dans le sens supéro inférieur ; nous ne I'avons pas fait puisque
nous n'avons qu’'un seul faisceau.
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Figure 55 : Coupe sagittale du fantdbme « tumeur dan s poumon » passant par le centre de l'insert ;
visualisation du film, du champ d’irradiation et du mouvement du plateau dynamique dans le sens
supéro-inférieur.

2.3. Résultats

2.3.1 Elargissement de pénombre

La Figure 56 et la Figure 57 montrent les valeurs de pénombres selon les deux dimensions du
faisceau. Dans la Figure 56, les pénombres ont été mesurées par films dans le milieu homogéene
(HomoG), le bois (Bois) et le polystyréne expansé (Polyst). Les irradiations ont été effectuées avec
un mouvement dans le sens antéro postérieur (AP) de 5 mm ou un mouvement dans le sens
supéro-inférieur (TP) de 10 mm ou sans mouvement (statique). Dans la Figure 57, les
mouvements sont combinés et d’amplitude 15 mm.

pénombre Y en mm
(T/P, dans le sens

25 T—des machoires
24 ) = .
23
A
22 REF
21 A
20
19 © homoGstat -
18 ®homoG_mvtTP [
ig A homoG_mvtAP| |
15 ¢ Bois_stat |
14 B Bois_mvtTP [
ig A Bois_mvtAP | |
11 ¢ Polyst_stat
10 a H Polyst mvtTP —
g n A Polyst mvtAP [
7 REF
6 REF ¢ A
5
4 T \‘ T A T T T T T T T T T T T T

4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20

pénombre X en mm
(D/G, dans le sens des lames)

Figure 56 : Variation de la taille de la pénombre d  ans le milieu de référence homogéne et dans les
autres milieux hétérogénes, avec et sans mouvement d'amplitude Antéro-postérieur (de 5 mm et
supéro-inférieur de 10 mm. (HomoG pour homogéne ; P olyst pour polystyréne expanseé)
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pénombre Y en mm
(T/P dans le sens des
machoires)

30

20 ¢ REF_HomoG_statique
18 ¢ REF_Bois_statique

17 ® homoG_mvtcomb;15 15
15 @ Bois_mvtcom;15_15

13 ® ® Polyst_mvtcomb;15_15

8

7

6 //\,\ Références statiques
7 I

-

40 50 60 70 80 90 100 11,0 12,0 13,0 14,0 15,0 16,0 17,0 18,0 19,0 20,0

pénombre X en mm
(D/G, dans le sens des lames)

Figure 57 : Variation de la taille de la pénombre e  n fonction du milieu, le plateau mobile ayant les 2
mouvements combinés (antéro-postérieur et supéro-in férieur) d’'une méme amplitude de 15 mm.

Nous constatons d’aprés la Figure 56 que la pénombre est bien élargie dans la direction du
mouvement par rapport a la référence statique. Le mouvement supéro inférieur (TP) a tendance a
légérement diminuer la largeur de la pénombre dans le sens droite-gauche (des lames) tandis que
le mouvement antéro postérieur conserve la taille de la pénombre dans le sens TP des machoires,
toujours par rapport a la référence statique. La Figure 57 montre I'effet des mouvements combinés
de 15 mm sur I'élargissement de la pénombre. Le mouvement antero posterieur a peu d’influence
sur cet élargissement. En effet, les films sont positionnés perpendiculairement au déplacement
antéro postérieur du fantdbme or celui-ci ne fait que varier la taille du champ. Les tailles de
pénombres dans le PE sont particulierement importantes puisqu’elles ateingnent 27 mm dans le
sens des machoires.

2.3.2 Comparaison des profils de dose dynamique me  surée et calculée
(méthode basée sur le recalage)

Nous n’allons pas montré ici nos résultats effectués avec la méthode simple de sommation
arithmétique de distributions de dose car le fantéme utilisé avait une tout autre configuration®.
Cependant, ils figurent dans I

Annexe 17. La Figure 58 et la Figure 59 présentent les comparaisons d’hémi profils obtenus par la
mesure et la simulation (MCD), en mode statique et dynamique, dans le bois et le polystyrene
expansé respectivement. Concernant le bois, nous observons une assez bonne corrélation entre
les hémi profils mesuré et simulé en mode dynamique. La comparaison des hémi profils en mode
statique n’est pas satisfaisante dans la zone de pénombre (isodoses < a 50%). Les courbes se
croisent au niveau de l'isodose 50% : le mouvement n’a pas d’influence sur la taille de champ.

?® Ce fantdme possédait un seul mouvement sinusoidal antéro-postérieur et un petit fantdbme de 12x12x12
cm® matérialisant « la tumeur dans le poumon »)
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— Dynamique mesuré Dose Normalisée
— Statique Mesuré

- - - Dynamique Simulé (TPS)
- - - Statique Simulé (TPS)

TU

Q
D

D
D

H
D

N
[e»)

O
T T T T T T \%4

-35 -3 -2,5 -2 -1,5 -1 -0,5 0
Distance en cm

Figure 58 : Comparaison des hémi-profils statique e  t dynamique, mesuré et simulé dans le fantéme
en configuration « bois ».

En revanche, dans le polystyrene expansé, nous n’observons pas d’accord entre les profils
mesurés et simulés. La pénombre mesurée est effectivement bien élargie lorsque nous passons
du mode statigue (4 mm) au mode dynamique (14 mm). Les pénombres simulées sont
surestimées par rapport aux mesures.

—— Dynamique mesuré
— Statique mesuré

- - - Statique simulé (TPS) 85
- - - Dynamique simulé (TPS)

Dose Normalisée

o)
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Figure 59 : Comparaison des hémi-profils statique e  t dynamique, mesuré et simulé dans le fantéme
en configuration « polystyréne expansé ».
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2.4. Discussion

L’irradiation d’'un objet en mouvement souléve plusieurs probléemes que nous allons discuter point
par point.

a/ Conséquences du mouvement de l'objet sur la dist  ribution de dose

Le mouvement d’'un objet en cours d’irradiation entraine un étirement des isodoses, donc un flou.ll
se matérialise par I'élargissement de la pénombre. La comparaison des profils de dose issus d’'une
irradiation dynamique et statique montre que les courbes se croisent a I'isodose 50% : la taille de
champ n’est pas agrandie par le mouvement.

b/ Faisabilité de la « dose cumulée » et limites

Nous avons vu que les résultats dans le bois semblent cohérents et qu’ils nous confortent dans la
faisabilité et la validité de la Méthode du Cumul de la Dose puisque I'écart est faible entre le profil
mesuré et le profil calculé (issu de la MCD). Dans la littérature, trés peu d’études font I'objet d’'une
validation des méthodes permettant le calcul d’'une dose cumulée. Le temps de calcul n'est pas
vraiment rédhibitoire : il est de 2 heures environ pour modéle de mouvement et de moins de 2
minutes pour le calcul de la dose cumulée. La premiere limite est I'utilisation d’'un seul mouvement
du fantdme. En effet, notre plateau mobile ne possédant pas de mouvements synchronisés, nous
n'avons utilisé que le mouvement supéro inférieur pour notre étude. L'utilisation d’'un fantéme
rigide, non déformable est également une limite.

¢/ Qualité du dispositif expérimental

La conception d’'un fantdbme anthropomorphique respirant est délicate. D’'un part, le choix des
matériaux constituant le fantdme « tumeur dans le poumon » est limité car fonction de leur densité
massique, géomeétrie, facilité d’'usinage et colt. D'autre part, des nombreuses précautions sont a
prendre dans la motorisation du plateau afin qu’aucun matériau de haute densité ne vienne
perturber le champ direct d'irradiation. Nous pouvons dire que notre plateau dynamique et le
fantdme représentent au mieux le poumon du point de vue de la densité de matériaux, du volume
exploré (cube de 80 cm®) et des amplitudes et période de mouvement. Seulement quelques
auteurs disposent d’un dispositif simulant le poumon. Kashani et al. ont publié une note technique
concernant un fantdme déformable constitué d’'un fantbme thoracique associé a un diaphragme
motorisé. Ce dernier compresse et décompresse la mousse contenue dans le thorax [Kashani et
al., 2007]. Une équipe anglaise a construit fantbme respirant anthropomorphique avec des
poumons déformables [Nioutsikou et al., 2006]. Une tumeur, dont la trajectoire est pilotée, est
insérée dans un des poumons. Des études dosimétriques ont été réalisées a l'aide de films
Gafchromic pour étudier les effets de la respiration sur les traitements IMRT.

d/ Prise en compte des petits champs et du milieud e faible densité par la Superposition

Cette étude a encore soulevé le probleme de la qualité de restitution de la dose par I'algorithme en
condition de petit champ et de faible densité. Notre simulation de dose cumulée en présence de
PE n'a pas pu étre validée en raison de la faiblesse de la modélisation : pour que les profils
mesureés et simulés en mode dynamique ne coincident il faut tout d’abord que les profils statiques
soient bien modélisés. Il faut souligner aussi que nous avons choisi le cas le plus défavorable
c'est-a-dire que la taille du faisceau au centre du dispositif (isocentre) correspond strictement a la
taille de I'insert. Donc deux phénomenes complexes viennent s’ajouter : la pénombre élargie du
faisceau par le milieu peu dense et le mouvement du fantéme.

3. Conclusion du chapitre

Il'y a quelques années encore la correction d’hétérogénéité créait un débat dans le domaine de la
physique médicale. Nous avons montré que les algorithmes basés sur une correction simplifiée
comme le Clarkson et la Convolution représentaient une source d’erreur non négligeable sur la
restitution de la dose dans les milieux de faible densité puisqu’ils ont tendance a la surestimer. Par
contre, l'algorithme de Superposition présente une performance de calcul satisfaisante, non
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seulement au niveau des interfaces « poumon/eau>» mais aussi en ce qui concerne
I'élargissement de la pénombre du faisceau en milieu équivalent poumon, puisqu’il se rapproche
de la mesure a moins de 4% (dans ces conditions). Notre modele de calcul de référence dans les
milieux de faible densité est donc la Superposition.

Ces études expérimentales sur fantdbmes nous ont également permis de mettre en exergue la
difficulté de trouver un modele expérimental ainsi que des détecteurs parfaits, c'est-a-dire limitant
au maximum les incertitudes sur les mesures de la dose. En effet, nous avons constaté que le bois
n'est pas satisfaisant en terme de précision de mesures de dose aux interfaces « poumon/eau ».
Enfin, nous avons proposé et validé expérimentalement une méthode de cumul de dose. Cette
méthode utilise un modele de mouvement pour « déplacer les points de dose » et donc restituer la
dose réellement recue par I'objet en tenant compte du temps. Ce processus est encore délicat a
mettre en ceuvre dans la routine clinique car les TPS ne sont pas adaptés pour l'instant.

Dans le chapitre suivant, nous avons repris les comparaisons de performance des algorithmes du
TPS ainsi que le modele de cumul de la dose mais cette fois sur des données patient.
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Chapitre 5 : Application clinique de la personnalis ation des
marges en modalité statique et dynamique

by

Ce chapitre correspond a I'application clinigue de ce que nous avons mis en évidence
expérimentalement dans le chapitre 4. Nous nous sommes donc appuyés sur des données de
patient. Deux marges ont été étudiées, la marge correspondant au mouvement de la tumeur c'est-
a-dire la marge interne , et la marge correspondant a la pénombre du collimateur que nous avons
nommée marge de conformation . Nous rappelons que la marge interne intervient dans la
construction du volume prévisionnel (PTV) tandis que la marge de conformation compense la
décroissance de dose due & la pénombre du collimateur primaire®®. La Méthode de Cumul de
Dose a également été utilisée afin de rendre compte de la dose réaliste recue par le patient au
cours de sa respiration.

1. Performance des algorithmes de calcul de dose et détermination de la taille de la
marge de conformation en modalité statique

1.1. Obijectifs

Cette étude est une vérification, sur les images TDM d’un patient, des observations faites avec les
fantbmes A et B . Elle a pour but :

= dévaluer la performance des algorithmes de calcul de distribution de dose
disponibles sur notre TPS,

= et les marges de conformation nécessaires afin que la couverture de dose du PTV
soit conforme aux spécifications de I''CRU 50 et 62.

1.2. Méthodes

1.2.1 Performance des algorithmes de calcul de dos e

Nous avons sélectionné un examen TDM d'un patient atteint d’'une petite tumeur dans le lobe
pulmonaire inférieur gauche. Des profils dans les trois directions ainsi que l'analyse des
histogrammes dose volume, nous ont permis de déduire qu'elles étaient les marges de
conformation adaptées a ce traitement méme (Cf. Figure 60).

Norm:Dose(7000.0 cGy 100%
Profil droite gauche

Maximized s=13 cm) Scale=1: 1.36

Figure 60 : Coupe transverse passant par I'isocentr e de la balistique (12 faisceaux, dose totale
prescrite = 70Gy).

%% Elle assure les critéres de validation de la planimétrie décrits dans I'lCRU 50 et 62, une couverture de
dose du PTV comprise entre 95% et 107% de la dose prescrite.

85



1.2.2 Taille des marges de conformation

Comme nous l'avons constaté avec les mesures sur fantdme statique, lalgorithme de
Superposition est celui qui restitue le mieux les phénomenes de manque de diffusé liés aux faibles
densités et I'accroissement de dose, « build up » a I'entrée d’'un milieu de densité plus élevée
(égale a 1). Nous avons donc estimé la taille des marges isotropiques nécessaires autour du PTV
afin que celui-ci recoive au moins 95% de la dose prescrite.

Nous avons simulé 4 cas cliniques correspondant a des tumeurs de diamétres différents irradiées
avec ou sans blocage respiratoire :

= un GTV de diamétre 1cm en blocage respiratoire (GTV1 BR),

= un GTV de diamétre 1cm en respiration libre moyenne (GTV1 RL),

= un GTV de diamétre 3 cm (GTV3) en blocage respiratoire (GTV3 BR),

= etun GTV de diamétre 3 cm (GTV3) en respiration libre moyenne (GTV3 RL).

Dans le cas du blocage respiratoire, nous avons défini un une marge de 0,5cm pour I'obtention du
CTV et une marge de 1cm pour I'obtention du PTV (Cf. Figure 61). La marge de 1cm résulte de
I'addition de la marge résiduelle de mouvement, de la marge de repositionnement du patient et
des erreurs de calculs dosimétriques et de la géométrie de I'accélérateur. Les densités
électroniques du GTV et des poumons ont été fixées respectivement a 1 et 0,15. Une balistique
composée de 12 faisceaux équidistribués et isopondérés a été réalisée (dose totale de 70 Gy).
Les faisceaux sont conformés au PTV avec des marges de conformation croissantes. L'algorithme
utilisé pour le calcul de la distribution de dose est la Superposition (Cf.Figure 62). La méme
procédure a été suivie en respiration libre si ce n’est que la densité des poumons est de 0,25 et la
marge assurant le passage du CTV au PTV fixée a 1,5 cm. La superposition de I'isodose 95%
avec le bord du PTV nous permet de dire que la conformation est adaptée.

@) 1cm
0,5cm

1,5cm

@ .. 1,5cm

0,5cm
1,5cm

Figure 61 : A gauche (1) Simulation d’'une tumeur du lobe médian droit chez un patient traitée en
blocage respiratoire. (2) Simulation d'une tumeur d u lobe médian droit chez un patient traitée en
respiration libre moyenne ; A droite, coupe coronal e montrant les GTV fictif, ses marges et la
balistique de traitement.
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Maxinized

Figure 62 : Coupe transverse montrant les volumes f ictifs dans le poumon droit ainsi que la
balistique a 12 faisceaux.

Nous avons repris la méme configuration que précédemment a savoir, les deux tailles de GTV et
les deux modalités respiratoires de traitement. Nous avons comparé ici trois méthodes de calcul
de distribution de dose :
» Méthode 1 : un calcul avec l'algorithme de Clarkson et une marge de conformation de 5
mm,
» Méthode 2 : un calcul avec I'algorithme de Superposition et une marge de conformation
de 10 mm,
» Méthode 3 : un calcul avec I'algorithme de Superposition et une marge de conformation
adaptée a la taille de la tumeur et a la modalité respiratoire (Cf. Tableau 9).

Marges de conformation en mm
Méthode 1 Méthode 2 Méthode 3
GTV1 i‘i 5 10 objet de I'étude
GTV3 i‘i 5 10 objet de I'étude

Tableau 9 : Marges de conformation appliquées dans chacune des méthodes.

Une marge de 3 mm dans la direction supéro-inférieur a systématiquement été rajoutée afin de
compenser la différence de combinaison des pénombres de tous les faisceaux. Les volumes de
I'isodose 95% et de I'isodose 50% ont été relevés dans les trois méthodes.

1.3. Reésultats

1.3.1 Performance des algorithmes de calcul de dos e

Sur la Figure 63, la Figure 64 et la Figure 65, nous avons comparé, dans chaque direction, les
profils de dose calculés par les 3 algorithmes disponibles sur XiO, en indiquant les bords du PTV
et du CTV ainsi que les isodoses de prescription de I'lCRU 50 et 62 (la 95 % et la 107%).
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Figure 65 : Comparaison des profils dans le sens su  péro-inférieur pour une irradiation avec des
photons de 6 MV avec les trois algorithmes de calcu | de dose.

Nous constatons que les distributions de dose issues des calculs avec les algorithmes de Clarkson
et de Convolution semblent bien couvrir la tumeur. En revanche, un sous-dosage est observé sur
les profils de dose obtenus avec la Superposition, plus précisément sur les bords du CTV et du
cbté du parenchyme pulmonaire. Il est estimé au maximum a 6,2% (par rapport a I'isodose 95%)
dans le sens droite gauche, 7,2% dans le sens antéro postérieur et de 21,3% dans le sens supéro
inférieur. Concernant la répartition spatiale des isodoses, nous remarquons une différence nette
entre les algorithmes (Cf. Figure 66). Tandis qu'avec le Clarkson et la convolution, les isodoses
sont tres rapprochées, traduisant un important gradient de dose, celles de la Superposition sont
plus espacées. Ces dernieres traduisent bien I'élargissement de pénombre qui existe au sein d’'un
milieu de faible densité. L'isodose 95% de la distribution de dose issue du calcul avec la
Superposition n'a pas une forme arrondie comme les autres mais plutot ovale avec une incursion
en direction des cotes. La distribution de dose issue du calcul en Superposition est insatisfaisante
car seul le GTV est couvert. Les marges de sécurité « standards » utilisées pour ce plan de
traitement semblent correctes avec les algorithmes de Clarkson et Convolution mais sont tout a fait
insuffisantes avec I'algorithme de Superposition.
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Figure 66 : Coupes coronales montrant les distribut ions de dose calculées par le Clarkson (en haut a
gauche), la Convolution (en haut a droite), la Supe  rposition (en bas). Les contours en blanc
correspondent, aux GTV, CTV et PTV. L'isodose de ré férence (95%) apparait en violet et la dose
maximale apparait sous forme d’étoile rose.

1.3.2 Taille des marges de conformation

a/ Simulation du blocage respiratoire - densité pul monaire : 0,15 - @ du GTV : 1 cm

D’aprés la Figure 67, la Figure 68 et la Figure 69 montrant les profils de dose dans deux directions,
il serait nécessaire d'utiliser une marge dosimétrique de pres de 18 mm tout autour du PTV afin
d’assurer une couverture de dose compatible avec les criteres décrits par I''CRU 50 et 62. Dans le
sens supéro-inférieur, 3 mm de plus sont nécessaires a bonne couverture de dose (Cf. Figure 69).
La Figure 70 permet de visualiser I'évolution de la couverture de dose du CTV et du PTV en
fonction de la marge de conformation utilisée.

Les variations de la couverture du volume cible par l'isodose de référence en fonction de la taille
de la marge de conformation pour la simulation du blocage respiratoire avec un GTV de 3 cm se
trouvent dans '’Annexe 18.
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b/ Simulation de la respiration libre - densité pul monaire : 0,25 - @ du GTV:1cm

Les résultats des profils de dose apparaissent dans ’Annexe 18 et ’Annexe 21. Dans ce cas, une
marge de 12 mm était nécessaire afin que le PTV recoive au moins 95% de la dose prescrite. La
Figure 71, la Figure 72, la Figure 73 et la Figure 74 qui suivent donnent les variations de volume
des isodoses de référence en fonction de la méthode et de la taille du GTV. Les points sont reliés
par des droites pour faciliter la lecture. Les variations de la couverture du volume cible par
l'isodose de référence en fonction de la taille de la marge de conformation pour la simulation du
respiration libre avec un GTV de 3 cm se trouvent dans I’Annexe 19.

Volume de l'isodose

95% en cc
800 GTVdiamlcm
—&— GTVdiam3cm
= == volPTV1
250 A — - vol PTV3

200
\ 8mm de marge
de conformation

150

100

50

Méthode 1 Méthode 2 Méthode 3

Figure 71 : Variation du volume de l'isodose 95% en fonction de la modalité de calcul et de sa marge
de conformation associée - Respiration Libre
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Figure 72 : Variation du volume de l'isodose 95% en fonction de la modalité de calcul et de sa marge
de conformation associée - Blocage respiratoire
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Figure 73 : Variation du volume de l'isodose 50% en fonction de I'algorithme de calcul et de sa marge
de conformation associée - Blocage respiratoire
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Figure 74 : Variation du volume de l'isodose 50% en fonction de I'algorithme de calcul et de sa marge
de conformation associée - Respiration Libre
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Figure 75 : Coupes coronales montrant les distribut ions de dose issues des méthodes 1, 2 et 3
(simulation du GTV de 1cm de diameétre, blocage resp  iratoire).

1.4. Discussion

a / Conséquences cliniques de la modélisation impar  faite des algorithmes de calcul

Tout comme I'étude expérimentale sur fantdbme, nous constatons que les algorithmes de Clarkson
et de Convolution surestiment la dose notamment aux bords de la Iésion, c'est-a-dire a l'interface
entre le poumon et la tumeur de densité 1. Ceci s’explique par la mauvaise prise en compte de
I'équilibre électronique latéral. 1l faut noter que nos observations en terme de faiblesse de
corrections d’hétérogénéités sont moins prononcées au niveau du plan de traitement du fait de la
compensation avec le nombre de faisceaux utilisés. Nous retrouvons les mémes constatations que
dans I'étude d’Engelsman et al. montrant des sous dosages du PTV allant jusqu’a 13% en photons
de basse énergie et 21% en photons de haute énergie du fait de la mauvaise modélisation des
algorithmes [Engelsman et al., 2001b].

Dans les cas cliniques, le danger de la faiblesse des algorithmes de calcul de dose réside au
niveau de la validation du plan de traitement par le radiothérapeute. En effet cette validation
repose sur une distribution de dose non réaliste, des calculs d’histogrammes dose —volume, de
TCP et NTCP erronés.

b / Marge de conformation

Les marges de conformation que nous avons déduites de nos simulations sont relativement
importantes (Cf. Tableau 10). Le passage du blocage respiratoire a la respiration libre, se
traduisant par une augmentation de densité de 0,1 engendre tout de méme une réduction de
marge de conformation pouvant atteindre 6 mm.
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Taille des marges en mm

diamétre du GTV Blocage respiratoire (d=0,15) Respiration libre (d=0,25)
lcm 18 12
3cm 15 8

Tableau 10 : Récapitulatif des marges de conformati  on nécessaires a la couverture du PTV par
l'isodose 95%.

Bien entendu, avant d’introduire de telles marges, il faut s’assurer qu’elles ne sont pas délétéres
pour le poumon sain. Nous n'avons pu faire cette vérification que dans le cas du blocage
respiratoire puisque l'acquisition TDM du patient a été réalisée ainsi (il n'y a donc pas
d’extrapolation possible en respiration libre sinon nous introduisons le biais des volumes
pulmonaires). C'est pourquoi, dans nos résultats nous avons toujours regardé le point de vue du
PTV et CTV afin d’'orienter le choix du radiothérapeute. Miller et al. ont également étudié les
marges entre le bord du faisceau et le PTV afin que l'isodose 95% entoure ce dernier [Miller et al.,
1998]. Des marges de 2 cm étaient nécessaires pour des énergies de 6 et 10 MV et de 2,5 cm
pour une énergie de 25 MV.

Notre balistique consiste en 6 paires de faisceaux opposés co-planaires. Nous avons vu que dans
le sens supéro-inférieur, la couverture du PTV est plus délicate : nous devons encore accroitre la
taille de la marge dans cette direction. L'utilisation de faisceaux multiples mais non co-planaires
permettrait de pallier a ce probleme car la contribution d’'une pénombre spécifique a la dose a un
certain point diminue.

b / Petits champs

Dans la partie expérimentale sur fantdme, nous avons déja soulevé le probleme des petits champs
survenant particulierement en stéréotaxie du poumon. Dans les traitements hypofractionnés, il
arrive que le diametre de la tumeur soit inférieur & 1 cm. Des champs trop petits compromettent
'hnomogénéité de dose sur la tumeur car les conditions d’équilibre électronique ne sont pas
remplies. Donc une le choix d'une mauvaise modélisation peut étre source d’'un échec local du
traitement. Ding et al. ont comparé différents algorithmes de calcul plus ou moins performants en
terme de correction d’hétérogénéités dans les traitement stéréotaxiques extra-craniaux [Ding et al.,
2007a]. lls ont trouvé jusqu’'a 40% de surestimation de la dose par I'algorithme Pencil Beam avec
une correction d’éhétogénéité de type Batho.
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2. Evaluation des marges internes résiduelles de mo  uvement pour le traitement du
CBNPC par asservissement respiratoire

Depuis 2002, notre service de radiothérapie traite en asservissement respiratoire des patients
atteints de CBNPC, de maladie de Hodgkin, de cancer du foie et de la glande surrénale, avec le
systéme Active Breathing Control™ (ABC) d’Elekta Oncology System (Cf. Figure 29 du chapitre 3).
Nous comptons a ce jour plus de 200 patients ayant bénéficié de cette technique. Comme nous
I'avons signalé dans le chapitre 1, une étude basée sur un protocole clinique, appelé RESPI 2000,
nous a permis d'évaluer la reproductibilité intra-séance dans I'ensemble du poumon [Sarrut et al.,
2005b]. Nous commencerons donc dans cette partie a résumer les résultats de cette étude pour
rebondir sur I'étude lui succédant, a savoir l'intégration dosimétrique des incertitudes de blocage
respiratoire dans le plan de traitement.

2.1. Résumé de l'étude préliminaire “Non rigid regi  stration method to assess
reproducibility of breah-holding with ABC in lung ¢ ancer” [Sarrut et al., 2005a]

Nous n’avons extrait que le résumé de cet article dont l'intégralité figure a la fin du chapitre (voir
Annexe 22). Cette étude a consisté a analyser la reproductibilité inter-séance du blocage

respiratoire avec I'ABC et a développer des outils informatiques évaluant le déplacement
pulmonaire tridimensionnel de chaque patient.

Onze patients atteints de CBNPC et insuffisants respiratoires ont été inclus dans un protocole
clinique de phase Il. Nous avons réalisé pour chacun d’eux 4 acquisitions TDM :

* une en respiration libre (référence),

= et trois en blocage respiratoire avec 'ABC (le patient se déplace entre chaque acquisitions,
permettant ainsi une comparaison inter-séance des blocages respiratoire).
Le niveau de blocage a été effectué a environ 70% de la capacité vitale du patient ; il correspond a
un blocage modéré. Nous avons utilisé des outils informatiques automatiques, basés sur le
recalage déformable 3D (Cf. chapitre 3, partie 2.1.5) afin d’analyser les mouvements résiduels,
inter-séance, du poumon et de la tumeur.

Tous les patients, sauf un, ont bien toléré le traitement conformationnelle avec I'ABC. Pour ces six
patients, les différences de volume pulmonaires étaient inférieures a 5 %. Le déplacement résiduel
3D moyen a l'intérieur du poumon a été évalué entre 2,3 mm (SD 1,4) et 4 mm (SD 3,3), et celui
du GTV de 0,9 mm (SD 0,4) a 5,9 mm (SD 0,7). Ce mouvement résiduel est apparu un peu plus
élevé dans la partie inférieure du poumon. Pour 2 patients, nous avons mesuré des variations de
volumes de plus de 300 cm?® et des déplacements supérieurs & 10 mm, probablement di a la
présence d’'atélectasie et d’emphyseme*.

Le blocage respiratoire avec I'ABC est efficace sur 6 patients. Des écarts significatifs ont été
observés chez 2 patients en raison de leur état pulmonaire déficients. La méthode de recalage
déformable est un outil performant dans I'évaluation de la reproductibilité de blocage et donc dans
la personnalisation des marges internes.

2.2 Objectifs de notre étude

Des déplacements résiduels de la tumeur ont été observés dans I'étude préliminaire. En effet, d’'un
blocage a un autre, la tumeur peut avoir une position différente. On parle d’erreur intra-blocage
lorsque les incertitudes de blocage surviennent entre deux blocages d'une méme séance (entre
deux champs par exemple) et d’erreur inter-blocages lorsque les incertitudes surviennent entre
deux séances différentes. C’est pourquoi, nous avons défini deux objectifs :

= quantifier les conséquences dosimétriques de ces déplacements résiduels sur la
couverture de dose du PTV,
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= et déterminer les marges adaptées pour les traitements en blocage respiratoire avec
'ABC.

Remarque : Dans cette étude, nous nous affranchissons de I'algorithme de calcul. Cette étude
étant antérieure aux travaux sur la performance des algorithmes de calcul et la personnalisation
des marges de conformation, l'algorithme avec lequel les calculs de distribution de dose ont été
faits est le Clarkson. Seul le mouvement résiduel inter-blocage est analysé.

2.2. Matériel et méthode

2.2.1 Acquisition des données patient

Huit patients, atteints de CBNPC et traités en radiothérapie, ont été inclus dans deux différents
protocoles d’essai thérapeutique de phase Il (Loi Huriet). Dans cette étude, notre critere d’éligibilité
de patients a reposé sur le volume du GTV devant étre inférieur a 100 cc (Cf. Tableau 11). Avant
leur traitement les patients ont subi des tests de fonctionnalité respiratoire (Exploration
Fonctionnelle Respiratoire*, EFR) afin d’évaluer leur état respiratoire ainsi que l'incidence du
traitement sur leur fonction pulmonaire.

Le premier protocole, RESPI 2000, comprenait 4 patients ayant une tumeur non résécable (T1-T4,
NO-N1, MO) et une sévere insuffisance respiratoire. Nous avons réalisé pour chacun de ces
patients 3 examens tomodensitométriques en blocage respiratoire, appelés scan.g, scan; etscan,.
Le second protocole, OPTIM, comprenait 4 patients atteints de CBNPC ayant un volume
expiratoire maximum par seconde* (VEMS) supérieur & 1 L. Nous avons réalisé pour chacun de
ces patients seulement 2 examens tomodensitométriques en blocage respiratoire, appelés scan
et scan;. Les blocages respiratoires ont été obtenus au moyen de I'ABC.

Patients Protocole Position de la tumeur Volume du GTV (cc)
P1 OPTIM BSG 89,6
P2 OPTIM LSG 87,7
P3 OPTIM LSG 55,1
P4 Respi 2000 LIG 4,8
P5 Respi 2000 LSD 85,8
P6 Respi 2000 LSG 22,9
P7 OPTIM LMD 26,8
P8 Respi 2000 LID 38,7

Tableau 11 : Caractéristiques des patients inclus dans I'étude. Abréviations : BSG : bronche souche
gauche ; LSG : lobe supérieur gauche ; LIG : lobe i  nférieur gauche ; LMD : lobe médian droit ; LID :
lobe inférieur droit.

Avant l'acquisition des données anatomiques, les patients ont été informés sur la technique de
traitement avec le systeme ABC et entrainés a effectuer plusieurs blocages respiratoires a la suite.
En pratique, cette séance d’entrainement indispensable permet également de déterminer le seuil
de blocage le plus adapté a la capacité respiratoire du patient. La durée moyenne des blocages
respiratoires est de I'ordre de 15 s. Nous avons demandé aux patients de respirer régulierement
(succession de plusieurs volumes courant) puis d’'inspirer de maniére modérée jusqu’a atteindre le
seuil de blocage, correspondant a environ 70% de la capacité vitale*.

Les examens tomodensitométriques ont été exécutés avec notre ancien scanner Picker® PQ 2000
(mono barrette) avec les paramétres suivants :

= mode spiralé,

= pitch de 1,5,

= ¢épaisseur de coupe de 5 mm,

= temps de rotation du tube de 1s.

Avec un scanner monobarrette, 7 & 8 sessions de blocage respiratoires ont été nécessaires pour
acquérir 'ensemble du thorax (10 a 12 coupes acquises par session). Contrairement au scan,y, le
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scan; et le scan, (RESPI 2000) ont été faits successivement dans le temps (sans bouger le patient

de la table).

Les coupes tomodensitométriques ont ensuite été transférées sur la station dédiée a la fusion et
au contourage, FocalSim (Computerized Medical System, Inc., St Louis, MO).

2.2.2 Définition des volumes et détermination des marges

Le GTV,a été contouré par un médecin sur les coupes axiales du scan,. Les poumons droit et
gauche ainsi que la moelle épiniére ont été contourés par segmentation automatique. Nous avons
utilisé les deux méthodes suivantes afin de définir les marges internes spécifiques au plan de
traitement en asservissement respiratoire (avec 'ABC) :

Méthode 1: Cette méthode a consisté a recaler puis fusionner les coupes
tomodensitométriques des scan.s, Scan; et scan, (RESPI 2000) pour tous les
patients a l'aide d’'un algorithme basé sur la recherche d’information mutuelle. Si
besoin, ce procédé était ajusté en utilisant des structures osseuses. Les GTV; et
GTV, ont été créés par duplication du volume GTV,s; nous les avons ensuite
repositionnés sur les acquisitions tomodensitométriques correspondantes a savoir le
scan; et le scan,. Une marge automatique a été additionnée au GTV; (i O {ref, 1, 2})
afin d’obtenir les volumes CTV,, CTV; et CTV,. Le volume cible interne composite
ou ITVeomp a été défini comme étant I'union géomeétrique du CTV,, CTV; et CTV,. La
marge de repositionnement (SM) a enfin été ajoutée au CTV; et a I'l'TV¢omp pour
I'obtention des PTV; et PTV,,mp respectivement (Cf. figure 54).

\

Les marges internes personnalisées a ce type de traitement ont donc pu étre
estimées dans les 6 directions a partir de la boite englobante autour de I''TVcomp.
Ces marges résultantes correspondent bien au déplacement maximal dans chaque
direction.

Méthode 2: Les incertitudes de reproductibilité de blocage respiratoire peuvent
conduire a des déformations locales du poumon. Celles-ci ne peuvent étre mises en
évidence par un simple recalage rigide des images tomodensitométriques. Ainsi,
pour 5 patients (protocoles RESPI 2000 et OPTIM), nous avons quantifié les
déplacements tumoraux a lI'aide d’'une méthode de recalage déformable conduisant &
un champ de vecteurs de déplacements [Sarrut et al., 2005e]. Pour chaque patient,
une ellipse englobant au mieux la tumeur originale a été représentée. Les vecteurs
de déplacement ont été calculés sur cette méme ellipse puis moyennés afin d’obtenir
une valeur de déplacement moyenne de l'ellipse dans les 3 directions. Ces marges
n'ont pas été intégrées dans le plan de traitement mais comparées a la méthode 1
(Cf. Figure 76).
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Recalage et Fusion
(FocalSim)- scan

Boite englobante => Marge interne

(x, v, z direction) ITVcomp= CTVref U CTV1 L CTV2

PTV=CTV, + 5mm (SM)
PTVcomp=ITVcomp + Smm (SM)

=5

Figure 76 : Définition des volumes selon la Méthode 1. Apres fusion des différents examens
tomodensitométriques (premier CT scan = scan () et repositionnement du GTV ; et du GTV; sur

I'examen correspondant, CTV j, ITV¢omp, PTV; and PTV comp 0Nt ét€ obtenus selon les étapes

successives décrites au dessus. (Abréviations : S : subclinical invasion; SM : set up margin)

2.2.3 Planimétrie

Deux plans de traitement ont été générés a partir du scan,; sur le logiciel de planification de
traitement XiO (Computerized medical System, Inc., St Louis, MO). Un plan de traitement, PLAN
A, vise a quantifier les conséquences dosimétrigues dues aux déplacements tumoraux ; un
deuxiéme plan, PLAN B, vise a évaluer I'éventuelle augmentation de la toxicité pulmonaire avec
I'addition de marges internes spécifiques. Six paires de faisceaux paralléles opposés de photons
de 18 MV (SL20, Elekta) centrés et conformeés sur le PTV,e and PTVcomp pour le PLAN A et B
respectivement ont été créés ; la dose totale prescrite a été fixée a 70 Gy. Les criteres de
validation de la dosimétrie repose bien entendu sur ceux recommandés par I''CRU 50&62 a savoir
la couverture de dose du PTV (isodose 95%) et la tolérance aux organes a risque (poumons et
moelle, Cf. Chapitre 1). Concernant le PLAN A, les HDV des PTV,y, PTVi, PTV,, PTVomp €t des
poumons ont été calculés. Quant au PLAN B, seuls les HDVs des poumons ont été analysés
puisque la balistique a été conformeée sur le volume de PTV censée étre le plus grand, le PTV omp.

2.3. Résultats

2.3.1 Couverture de dose tumorale

La balistique du PLAN A étant conformé sur le PTV,« (SCan.s), Nous avons dans ce cas la négligé
les déplacements tumoraux inter-blocages. Le Tableau 12 montre le volume de PTVS (PTV,,
PTVscan1, PTVscan2, PTVeomp) recevant 95% de la dose prescrite (Vgs) et la dose moyenne (Dpgy)
calculée a partir des HDVs du PLAN A pour chaque patient. La dose calculée pour le PTVcomp
représente le cas le plus défavorable.

Pour les patients 4 et 6, la Vgs du PTVgan1 diminue de 3 et 2% respectivement. Néanmoins nous
n'observons pas de changement en terme de couverture de dose pour le PTVgn2. Pour le patient
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8, 1a Vgs du PTVgean1 et PTVgean, diminue. Dans ces trois cas, la couverture de dose du PTVcemp
diminue fortement avec une Vg5 variant de 95% a 89%.

o PTV,er i PTVeoan i PTVecans i PTVeomp i eng'llsé’t;%steles

V95 % (cc) (é"% V95 % (cc) (G”‘;S’ V95 % (cc) (é"% V95 % (cc) (G”‘;S’ % )S

P1 100 (264) 70,6 100 (271) 70,6 - - 99 (281) 70,6 95,9

P2 98 (247) 71,1 98(255) 71,1 - - 98 (268) 71,1 -

P3 83" (139) 69,2 81'(138) 68,8 - - 81' (147) 68,6 60,0

P4 99 (31) 70,2 96 (28) 69,9 99(27) 70,19  95(33) 69,7 79,6

P5 99(236) 71,4 98(234) 71,3 98(234) 71,3  98(254) 7172 94,0

P6 98(108) 70,1  96(111) 69,9  98(112) 70,1  95(120) 79,8 85,0

P7 93 (95) 69,2 93 (98) 69,2 - - 93(104) 69,0 90,0

P8 96 (128) 70,4  94(135) 70,1  94(135) 70,3  89(145) 69,7 78,3

Tableau 12 : Pourcentage de volume (et valeurs abso  lues) des différents PTV recevant au moins 95%
de la dose prescrite (70 Gy), dose moyenne regue pa rchaque PTV et isodose englobant tous les
PTVs (Plan A); T tumeur envahissant le corps vertéb  ral.

2.3.2 Marge interne résiduelle de déplacement

Y

Les marges internes déterminées a partir de la boite englobante autour de IlTVim, sont
représentées dans le Tableau 13. La taille des marges varie entre 0 et 5mm.

Marges Internes (mm) selon les directions — Méthode 1

Patients
Supérieur Inférieur Antérieur Posterieur Droite Gau che
P1 0,0 0,0 1,5 1,5 1,5 1,5
P2 0,0 0,0 3,0 1,0 1,0 2,5
P3 0,0 0,0 1,5 1,0 1,5 1,0
P4 5,0 0,0 1,0 3,0 1,0 1,0
PS5 0,0 0,0 2,5 2,5 1,5 1,5
P6 0,0 0,0 1,0 2,5 2,5 1,0
P7 0,0 0,0 0,0 4,0 1,0 0,0
P8 0,0 0,0 3,0 2,0 4,0 2,0

Tableau 13 : Marges calculées dans toutes les direc  tions selon la méthode 1.

Concernant les patients P4 a P8, les marges ont également été calculées en utilisant la méthode
de recalage déformable (Méthode 2). Nous constatons que ces dernieres sont comparables a
celles obtenues par la méthode « manuelle » (Méthode 2).

Dans le cas du patient 4, le déplacement résiduel moyen de la tumeur, calculé entre scan,g/scan;
et scan/scan,, a été estimé de 5,5 mm dans le sens supéro-inférieur, 0,4 mm dans le sens droite
gauche et 1,6 mm dans le sens antéro-postérieur.

La Figure 77 montre une coupe coronale de I'examen tomodensitométriqgue du scan, surlaquelle
ont été superposés (de maniere graphique) les champs de vecteurs de déplacement dans tout le
poumon et uniqguement dans la tumeur. Bien que la position de la coupole diaphragmatique droite
du scan,¢s sSemble bien recalée avec celle du scan;, nous observons un déplacement important au
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niveau de la coupole droite ainsi qu’au niveau de la tumeur, estimé de I'ordre de 5 mm dans la
direction verticale.

G View 1:abclk Lobits.vox
Eile Miew 1 Miew?2 Yiew 3 Taols

Variabilité de la position du diaphra :
au niveau du poumon gauche [ 2

Figure 77 : Méthode de recalage déformable appliqué  au scan ¢ et scan ; pour le patient 4.

En haut a gauche: coupe coronale du scan ¢ avec les champs de vecteurs en surimpression; enh  aut
a droite : coupe coronale du scan ;; en bas a gauche : coupe axiale scan ¢ avec le champ de
vecteurs, en bas a droite : coupe coronale du scan s avec le champ de vecteurs sur la tumeur

uniguement.

2.3.3 Toxicité pulmonaire

Comme nous l'avons dit precédemment, l'intérét du PLAN B est de déterminer si le PTVcomp €St
corrélé avec une augmentation du volume pulmonaire irradié. Nous n'avons pas observe de
changements significatifs sur les HDVs pulmonaires, quels que soient les patients.

2.3.4 Courbes ABC

Les courbes ABC du patient 8 ont été analysées (Cf. Figure 78). Bien que le seuil de blocage ait
été fixé a 1,3L (pour ce patient), tous les blocages respiratoires ont été réalisés au dessus de ce
seuil. Ce phénomene s’explique par la réponse du détecteur et par la variation de la vitesse
d’inspiration du patient. Ces variations de niveau de blocage respiratoire peuvent donc contribuer
au déplacement résiduel de la tumeur, aussi bien en intra-blocage qu’en inter-blocage.
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Figure 78 : Courbe respiratoire du patient 8 obtenu e avec I’ABC. Le seuil de blocage prédéfini a été
fixé ici a 1,3L (droite rouge). Dans ce cas, 7 bloc  age respiratoires ont été nécessaires afin d'acquér ir
I'ensemble du thorax du patient

2.4. Discussion

D’apres les chiffres du tableau, les plans de traitement se basés uniquement sur le PTV,¢ ne sont
pas satisfaisants en terme de couverture de dose recue par le PTVgan1 €t PTVgean2- En effet, la V95
recue par le PTV,.m, peut étre significativement diminué : de blocage en blocage, les critere de
validation de la planimétrie peuvent ne plus étre respectés du fait des sous-dosages sur le GTV
liés aux déplacements résiduels du GTV méme (Patients 4, 6 et 8). Ce phénoméne compromettant
la précision requise de la radiothérapie conformationnelle peut étre donc responsable d'échecs
locaux sur la tumeur.

Comme nous l'avons expliqué dans le chapitre 3 partie 3, les principaux bénéfices du blocage
respiratoire en inspiration profonde (DIBH) avec ’ABC sont 'immobilisation des poumons et leur
expansion durant le traitement, permettant ainsi une diminution du pourcentage de volume
pulmonaire irradié (le GTV gardant a peu prés la méme taille).

Pour une méme couverture de dose du PTV, Hanley et al. ont obtenu un gain de 30% sur le
volume du PTV (dont la marge interne était de 3 mm) sur les plans de traitement en DIBH compare
au plans de traitement en respiration libre (PTV dont la marge interne était de 10 mm). Dans notre
étude, l'addition d’'une marge interne pour compenser des mouvements résiduels de la tumeur n'a
pas modifié les HDVs sur les poumons. L'analyse du plan B du patient 5 n’a pas montré de
variation significative du volume des poumons recevant 20 Gy : il est de 16% sur les poumons
« globaux » (poumons composites c'est-a-dire représentant I'union des poumons des 2 ou 3
acquisitions tomodensitométriques) et de 17% sur les poumons du scanes.

La définition des marges est fortement liée aux éléments suivants :

BN

= Ja modalité dirradiation, c'est a dire quelle soit de type conventionnelle,
conformationnelle 3D, par modulation d’intensité ou stéréotaxique,

2" Rappelons que cette étude a été réalisée a partir d'images tomodensitométriques acquises au scanner
PQ2000 de Picker, possédant une seule barrette de détecteurs.
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= [|'état respiratoire du patient, c’est a dire qu’il soit libre ou contrélé (asservissement
respiratoire),

= et la nature des images tomodensitométriques de référence (au plan de traitement),
c'est-a-dire gu’elles soient 3D, 4D, fusionnées ou non [van Herk, 2004].

Wong et al. ont étudié la reproductibilité intra —séance de volume pulmonaires immobilisés avec
'ABC [Wong et al., 1999c]. Cette derniere a été estimée a 6 % avec une variation maximale de 3
mm dans la dimension des poumons. Cheung et al. se sont intéressés a la reproductibilité inter —
séance dans le cas de tumeurs pulmonaires périphériques [Cheung et al., 2003a]. La marge
interne requise pour prendre en compte les déplacements inter —séance du GTV (dus a la variation
de blocage respiratoire) est de 3,6 mm dans la direction droite —gauche, 4,6 mm dans la direction
antéro-postérieure et 7 mm dans la direction supéro-inférieure (avec un intervalle de confiance de
95%). Ces résultats confirment les marges internes mesurées pour le patient 4 et ceci
principalement dans la direction supéro-inférieure (tumeur située dans le lobe inférieur gauche).

Les marges que nous avons déterminées sur I'ensemble des patients sont relativement faibles
(<5mm). Cependant, la variabilité inter-patient n'est pas négligeable : 'amplitude de la marge
semble étroitement dépendante de I'aptitude du patient a inspirer fortement de maniere
reproductible et de la localisation tumorale. Cependant, il faut savoir que les deux méthodes que
nous proposons possedent des limites :

= [lincertitude dans la direction supéro-inférieure due a I'épaisseur de coupe du TDM
(5 mm),
= et lincertitude due au recalage manuel entre 2 TDM bloqués (erreur de I'opérateur).
Nous n’avons pas pu savoir si trois acquisitions TDM sont suffisantes pour déterminer des marges
internes statistiquement significatives. Pour le patient 4, la méthode de recalage déformable a mis

en évidence une déformation locale (sur la tumeur) contrairement au recalage rigide qui ne
montrait pas de déplacements.
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3. Application clinique du Cumul des distributions de dose

Dans cette partie, nous avons appliqué sur un cas clinique la démarche décrite dans le chapitre 4
partie 2, c'est-a-dire la simulation d'une distribution de dose d'un objet en mouvement, ou
distribution de dose dynamique.

3.1. Objectifs

Jusqu'a présent, aucun TPS commercialisé ne propose d’algorithme capable de réaliser la
planimétrie sur un examen tomodensitométrique 4D de patient. Grace a notre Méthode de Cumul
de Dose (MCD), nous avons pu simuler la dose déposée dans le volume cible pulmonaire d'un
patient au cours d’'un cycle respiratoire. Cette distribution de dose se rapproche au mieux de la
réalité : une balistique « statique » délivrée a chague séance sur un patient dont la géométrie est
variable dans le temps puisque son thorax bouge et se déforme lorsqu’il respire.

3.2. Matériels et méthodes

Afin de remplir notre objectif, nous avons disposé des éléments suivants: un examen
tomodensitométrique 4D, un algorithme de recalage déformable et un systeme de planification de
traitement.

3.2.1 Données patient

Le patient sélectionné pour cette étude comportait une tumeur de forme ellipsoidale du lobe
supérieur droit, sans adénopathie et sans métastase (NO, M0). La taille de la tumeur était de
I'ordre de 3 cm dans le sens supéro-inférieur et 2,3 cm dans les autres directions.

3.2.2 Acquisitions tomodensitométriques

Nous avons effectué 2 types d’acquisitions tomodensitométriques du patient : un TDM hélicoidal
classique, dont les paramétres ont été adaptés pour le thorax, et un TDM 4D. La premiere
acquisition a servi a I'élaboration du plan de traitement tandis que la deuxiéme acquisition a servi a
notre étude. Les parametres d’acquisition les plus pertinents de I'examen 4D figurent dans le
Tableau 14 qui suit. La collimation et le pitch ont été choisis selon les préconisations du
constructeur®,

Paramétres valeurs
Collimation 16*1,5
Epaisseur de coupe / Incrément 2/-2
Pitch 0,15
Temps de rotation (s) 0,5
Nombre de cycles respiratoires 17
Temps d’acquisition (s) 43,42
Fréquence respiratoire moyenne 2,6 s/cycle
Nombre d’images par pile de coupes 3D du patient 141 x 10

Tableau 14 ;: Paramétres d’acquisition du TDM synchr  onisé a la respiration du patient.

8 Nous avons cependant constaté, dans une étude sur fantdme ultérieure, que pour améliorer la qualité
intrinseéque des images triées, il convenait d'utiliser une collimation de 16*1,5 et un pitch minimum de 0,079.
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A l'issue de la reconstruction rétrospective de I'acquisition 4D, nous avons obtenu :

= un TDM 3D appelé « untagged » , représentant une moyenne de toutes les coupes
acquises c'est-a-dire une image « floutée », intégrant le mouvement respiratoire,

= 10 TDM 3D correspondant & chacune des phases respiratoires (triées en fonction de
la phase, phases équitemporelles).
Tous les TDM ont ensuite été transférés sur la console de planimétrie Xio (devenant alors des
studysets). Notre TDM de référence est I'untagged car c'est sur celui-ci que nous avons réalisé
notre balistique.

3.2.3 Planimétrie

Le GTV a été contouré par un méme opérateur sur chacun des 10 studysets. Le CTV et le PTV ont
été générés par expansion automatique avec des marges de 5 mm dans les deux cas (CTV =
GTV+ 5 mm; PTV = CTV + 5 mm). Volontairement, nous n’avons pas pris en compte les
mouvements respiratoires puisque le TDM de référence comprend normalement I'excursion
maximale de la tumeur (Cf. Figure 79). La balistique réalisée sur le TDM untagged comporte 12
faisceaux de photons de 6 MV, équidistribués (tous les 309 et équipondérés. Les champs ont été
conformés au PTV avec une marge de conformation de 12 mm (tumeur en plein parenchyme
pulmonaire) afin de s’assurer que le PTV soit bien couvert par Iisodose 95%. L'algorithme de
calcul utilisé est la Superposition (résolution de la grille de calcul de 5x5x5 mm?®. La dose totale
prescrite est de 70Gy.

Figure 79 : A gauche, coupe transverse passant par les volumes GTV, CTV et PTV ; a droite, DRR
antérieure montrant la conformation du champ autour du PTV.

La balistigue a été exportée sur chaque studyset en conservant les mémes coordonnées de
l'isocentre (et non pas en se centrant sur le GTV du studyset).

Méthode de Cumul de Dose (MCD)

La MCD repose sur le méme principe énoncé dans le Chapitre 4 partie 2. Le modéle de
mouvement a été obtenu grace au TDM 4D. Les champs de déformation ont été calculés par
rapport au TDM de référence correspondant a la phase respiratoire intermédiaire, c'est-a-dire la
40%. Puis la dose cumulée a été déterminée en sommant les doses statiques de chaque TDM
correspondant a un instant respiratoire selon le modele de mouvement. La Figure 80 est une
représentation schématique de notre méthodologie avec les différentes distributions de dose
statiques qui ont été cumulées en tenant compte des champs de vecteurs (VF : vector field) et la
dose cumulée qui est finalement superposée sur le TDM de référence.
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Figure 80 : Cumul des différentes distributions de dose (issues des TDM 3D correspondant a chaque
phase du cycle respiratoire) sur la phase de référe  nce (40%). VF = vector field.

3.3. Résultats

3.3.1 Etude de la variation des différents volumes

Avant de procéder a la comparaison qualitative d’'une distribution de dose « statique » avec une
distribution de dose « dynamique », nous avons analysé la variation de certains paramétres tels
gue le GTV, les volumes pulmonaires, les HDV pulmonaires en fonction des instants respiratoires.
Les valeurs figurent dans un tableau récapitulatif de I’Annexe 21. La variation des volumes
pulmonaires suit bien le cycle respiratoire : son amplitude est de 184 cm?® pour le poumon gauche
et de 256 cm?® pour le poumon droit (Cf. Figure 81). En revanche, nous ne trouvons pas de réelle
corrélation entre la phase respiratoire et la variation de la dose moyenne recue par le PTV (Cf.
Figure 82). Le volume du GTV ayant été contouré manuellement sur chacun des TDM 3D
correspondant a une phase respiratoire, il persiste une erreur liée a I'opérateur.
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Figure 81 : Variation du volume de poumon en foncti  on de la phase respiratoire.
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Figure 82 : Variation de la dose moyenne recue par  le PTV au cours du cycle respiratoire.
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3.3.2 Cumul de la dose

La Figure 83 montre les coupes axiales de distributions de dose statique et cumulée de la phase
intermédiaire ainsi que la différence des deux. D’aprés cette différence, nous avons estimé les
écarts maximaux dans la coupe passant par l'isocentre a -2,8 Gy en antérieur et 3,4Gy en
postérieur. Dans la Figure 84, nous nous sommes placés sur des plans coronaux. Les différences
maximales entre la distribution de dose statique et la distribution de dose cumulée sont de -6,5 Gy
et 20,2 Gy. D’aprés ces derniers chiffres, nous pouvons dire que la dose statique que nous avons
calculée a partir du TDM untagged surestime la dose sur le bord inférieur de la tumeur par rapport
a la distribution de dose cumulée, censée représenter au mieux la distribution de dose réaliste.
Ces écarts peuvent paritre importants mais il faut garder a I'esprit que ces points sont situés en
bord de champ donc en zone de gradient de dose.

3.4. Discussion

Notre étude est encore a I'état préliminaire et nous n’avons fait qu’'une comparaison qualitative des
distributions « statique » et « cumulée ». Nous ne pouvons pas a ce stade donner des conclusions
sur les variations des HDV pulmonaires mais juste constater si la tumeur est au cours de la
respiration bien couverte par lisodose de référence. Néanmoins, nous avons observé une
surestimation de la distribution de dose statique par rapport a la distribution de dose cumulée
tenant compte de la respiration du patient. Nous souhaiterions alors dans ce cas diminuer de
moins de 5 millimetres la marge interne dans le sens inférieur afin d’éviter un surplus de dose aux
tissus sains. Guerrero et al. ont été parmi les premiers a décrire l'intégration du mouvement
respiratoire dans une distribution de dose [Guerrero et al., 2005]. Huit phases de I'examen 4D d'un
fantdbme numérique (4D NCAT) représentant une tumeur dans un poumon ont été reconstruites.
Dans leur étude, seule la marge d’extension a été considérée conduisant donc a l'analyse de la
couverture de dose du CTV (celui-ci devait recevoir au moins 95% de 60 Gy, dose prescrite). lls se
sont donc placés dans le cas le plus défavorable, c'est-a-dire ne tenant pas compte de la marge
de mouvement interne. lls ont constaté que l'isodose 95% ne couvrait pas le CTV dans le sens
supéro-inférieur : lorsque l'inspiration augmente, la tumeur se déplace dans le sens inférieur et
donc la partie inférieure de la tumeur est sous-dosée pendant cette phase. Contrairement a leur
protocole, nous avons tenu compte de I'extension maximale de la tumeur en utilisant le TDM
untagged pour réaliser notre balistique.

Par ailleurs, nous devons tenir compte de lincertitude générée par l'algorithme de recalage
déformable sur le modéle de mouvement. Comme nous l'avons dit précédemment, son erreur
maximale est estimée a 2,6 mm. Sa performance est donc assez satisfaisante. La limite de la
méthode provient surtout du fait que nous ne disposions pas d'outils pour la partie TPS notamment
dans les exports et imports de distributions de dose 3D.

A l'avenir, des critéres d’analyse de dose 4D devront étre développés afin de pouvoir intérepréter
réellement les bénéfices sur le traitement.
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B 1]

- 14,6 Gy 20,6 Gy

Figure 83 : Coupes axiales passant par le centre de  la tumeur : en haut a gauche, distribution de
dose statique de la phase intermédiaire 40, en hau t a droite, distribution de dose cumulée projetée
sur la phase 40, en bas au centre, différence desd eux distributions de dose . Les valeurs indiquées

en rouge correspondent aux valeurs maximales de dif ~ férence de dose dans la coupe alors que
I'échelle donne les valeurs maximales de différence de dose dans le patient 3D.

B 1

- 14,6 Gy 20,6 Gy

Figure 84 : Coupes axiales passant par le centre de la tumeur : en haut a gauche, distribution de
dose statique de la phase intermédiaire 40, en hau t a droite, distribution de dose cumulée projetée
sur la phase 40, en bas au centre, différence desd eux distributions de dose (mémes remarques que

précédemment pour les valeurs de dose).
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4. Conclusion du chapitre

Aux vues des résultats sur un cas clinique, il est évident qu'il est indispensable de réaliser le calcul
de distributions de dose avec la Superposition, qui intégre relativement bien les perturbations
électroniques liées au poumon comme nous l'avons démontré dans le chapitre précédent. Par
ailleurs, l'étude sur les marges de conformation a apporté des données quantitatives sur ces
marges en fonction de la taille de la tumeur et de la densité pulmonaire. Ce qu'il faut rappeler, c’est
que nos simulations correspondent a des tumeurs situées en plein parenchyme pulmonaire. Or
ceci est loin d’étre toujours le cas car de nombreuses tumeurs sont rattachées au médiatin. Il
convient alors d’étre prudent dans la valeur de marge de conformation a donner. Cette marge
devrait certainement étre asymeétrique, non isotropique.

Les marges internes de déplacements résiduels de GTV, spécifiques au traitement avec '’ABC, ont
été étudiées. Elles doivent étre intégrées dans la planimétrie et adaptées au mieux aux conditions
physiologiques du patient (état respiratoire et localisation de la tumeur). Nous avons vu que de
telles marges issues d'une population de patients ne conviennent pas en raison de la forte
variabilité inter-patients. La méthode de recalage déformable, utilisée ici, constitue un outil fiable
dans la mesure de déformations locales au niveau du poumon global ou sur une zone bien
spécifiqgue du poumon donc de définition de marges internes spécifiques.

Nous avons enfin appliqué notre Méthode de Cumul de Dose sur un cas de patient. Nous l'avions
au préalable validée sur fantdbme (Cf. Chapitre 4 partie 2). Nous avons démontré sa faisabilité au
moyen d’'un modéle de mouvement. Malgré l'aspect relativement qualitatif des résultats, il nous
semble que la distribution de dose statique surestime la dose sur la partie inférieure des champs
d’irradiation par rapport a la distribution de dose cumulée. Il serait donc possible, a I'avenir de
réduire, avec parcimonie, les marges internes du PTV.

Comme le souligne fortement Rosu et al., I'exacte restitution de la dose dans le poumon par
I'algorithme du TPS est plus cruciale que la définiton des marges de mouvement interne dans le
plan de traitement des CBNPC [Rosu et al., 2005].
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Conclusion générale

Durant nos travaux de recherche, nous avons cherché a apporter des données chiffrées et
applicables en planimétrie pour l'optimisation des marges de conformation et de mouvement
interne dans le traitement des CBNPC.

Nous avons tout d’abord mis au point des fantdmes originaux, irradiés en modalité statique et
dynamique. lls nous ont permis de mettre en évidence les phénoménes de déséquilibre
électronique dans les zones d'interfaces entre les milieux et I'élargissement de la pénombre en
milieu de faible densité, toujours en quantifiant les écarts par rapport au milieu homogene et en
fonction de I'énergie du faisceau. Apres une zone de transition, le build-up est plus favorable avec
des photons de 6 MV comparé a des photons de 18 MV. Les algorithmes disponibles sur nos
systemes de planification de traitement ont été évalués avec les différentes configurations de
fantdbmes : I'algorithme de Superposition délivre les calculs de dose dans les valeurs de tolérances
préconisées, c'est-a-dire entre 3 et 4%. Nous avons également contribué a la quantification de la
marge de conformation en fonction de la taille de la tumeur et de I'énergie du faisceau incident
pour une taille de tumeur spécifique et montrer gu'il était nécessaire d’additionner une marge de
conformation de 6 & 18 mm. Ces valeurs sont applicables uniqguement pour les tailles de tumeurs
simulées en plein parenchyme pulmonaire, en respiration libre et bloquée. Nous avons développé
une méthode de calcul de dose sur une cible mobile et déformable. La faisabilit¢é du cumul de
distributions de dose statiques a été validée sur le fantbme composé de bois. Puis, elle a été
appliquée sur un TDM 4D de patient et étudiée de maniere qualitative. Cette simulation de
dosimétrie intégrant la respiration du patient ne permet a ce stade la que de s’assurer que le PTV
est toujours compris dans I'isodose de référence 95%.

D’aprés nos investigations, il semble évident que le facteur le plus limitant & la restitution la plus
précise de la dose prévisionnelle du patient dans le poumon est la modélisation par I'algorithme.
Cependant, il faut rester trés précautionneux avant de modifier une méthodologie (en l'occurrence
une augmentation marges de conformation dans le poumon). En effet, il est préférable de faire des
modifications progressives plutét qu’'adopter une transition abrupte au risque de changer les
résultats cliniques et peut étre d’augmenter la toxicité du poumon sain.

En résumé, I'amélioration de la précision du calcul de dose impose de trouver I'algorithme de
calcul le plus performant et de calculer une distribution de dose dynamique.

Les plateaux techniques n’étant pas pourvus de la méme facon en France, nous pouvons
proposer des démarches logiques et pratiques pour optimiser le traitement des CBNPC selon les
moyens du service. Deux cas de figures sont envisagés :

Traitement conventionnel actuel

Il faut quantifier les erreurs a toutes les étapes et les intégrer dans le plan de traitement. La
premiére étape consiste a évaluer 'algorithme de calcul de dose du TPS en milieu hétérogéne afin
de convenir de la marge de conformation. La deuxiéme étape consiste a acquérir les données
anatomiques du patient minimisant le mouvement de la tumeur. Cela permettra d'orienter la
modalité de traitement c'est-a-dire de sélectionner la technique de traitement adaptée au patient,
en fonction de son état général et pulmonaire, du stade de la maladie, etc. (Cf. Figure 85).

112



Volume cible
postopératoire
ou en place

position bien spécifiée

PET CT +++

Taille +/- ganglions ?
Etat respiratoire du patient ?

GTV < 3cm Insuffisant GTV ©> 3cm
respiratoire Ganglions +++
Blocage Respiration
respiratoire libre
(BR) (RL)
Acquisition + Entrainement »  Entrainement avec le systéme
scanner + ABC de synchronisation respiratoire
¢ 1 acquisition TDM avec 2 BR en RL
au moins * 1 acquisition TDM 4D
e 1 acquisition centrée sur la * Reconstruction rétrospective :

tumeur pour évaluer la au moins les phases extrémes

reproductibilité de BR et la phase intermédiaire
_Plan de * Résiduelle définie *  GTVinspi-GTVexpi

traitement et par I'acquisition TDM
définition des e ou3mm
marges
e 5mm
Densité pulmonaire ?
<015 0,25 >0,4
e 16 mm e 8mm e 6mm

Figure 85 : Démarche proposée pour le traitement de
respiration libre.
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Traitement de haute précision (& venir)
La précision et l'intégration du mouvement dans le calcul de la distribution de dose dans le
poumon réclame I'évolution des TPS. En effet, ceux-ci doivent maintenant pouvaoir :
= gérer des TDM 4D,
= propager de maniére rapide et conviviale des contours du GTV et des OARs (poumons,
acesophage, moelle/ organe « rigide ») sur les phases respiratoires d’intérét,
= intégrer obligatoirement des algorithmes de recalage déformable (suffisamment robustes et
validées),
= intégrer un algorithme de calcul de dose de type Monte Carlo,
= restituer la distribution de la dose cumulée en fonction de la respiration du patient,
= et enfin restituer des HDV pulmonaires, des TCP et NTCP tenant compte du mouvement
respiratoire (avec des modéles suffisamment robustes).
L'automatisation des techniques de quantifications, I'utilisation des algorithmes de recalage par
exemple, devient trés utile pour supprimer les biais humains. Si les erreurs dans le calcul de
distribution de la dose sont minimisées (ou maitrisées ?) et que cette distribution devient plus
réaliste, alors I'escalade de dose sur la tumeur bronchique devient envisageable.
Concernant I'avenir de la radiothérapie, nous tendons de plus en plus vers une stratégie globale
et individualisée du patient. La Radiothérapie guidée par I'image (IGRT) en est I'exemple flagrant
car elle s’inscrit dans une prise en charge du patient depuis I'acquisition des données anatomiques
jusqu’au contréle quotidien du traitement. |l ne s’agit donc pas de traiter des solutions isolées mais
au contraire de prendre en compte un maximum de paramétres d’'intérét dans la réalisation du
traitement du patient en radiothérapie, tels que :

= la tumeur : informations génétiques (marqueurs spécifiques), microscopiques (anatomo-

pathologie) et macroscopiques (imagerie), sur la maladie (lien entre la tumeur et
'organisme du patient). Des voies de recherche sont actuellement en train d’essayer de
modéliser le fonctionnement de la cellule tumorale dans son environnement.

= les caractéristiques du plateau technique : qualité du TPS, des appareils de traitement

(collimateur multilames*, IMRT, etc...), du faisceau (photons, protons ou ions carbone), des
systémes de synchronisation respiratoire, des systémes d’imagerie de contréle (imagerie
portale, Cone Beam CT, etc...). Bien entendu, plus le plateau technique sera complet et
doté d'un programme d’'assurance qualité régulier, plus il permettra de diminuer les
incertitudes liées au traitement. La encore, la modélisation Monte Carlo, devra améliorer la
précision du calcul.

= |a radiobiologie : modéles de survie des cellules saines et tumorales aux rayonnements.
Les radiobiologistes affinent les modéles de survie cellulaires et les adaptent a la nature du
rayonnement (efficacité biologique relative, EBR, plus importante en hadronthérapie).

La modélisation mathématique est donc en train d’investir les sciences biologiques et physiques
afin de mieux prédire I'efficacité d’un traitement, et notamment celui de radiothérapie. D’ailleurs,
un dernier concept a été introduit recemment, le Biologically guided radiation therapy ou BGRT
visant a intégrer des informations biologiques dans le plan de traitement et & personnaliser au
mieux le traitement au patient [Stewart R.D. and Li X.A., 2007].

Par ailleurs, les imageries de contrbéle de plus en plus développées vont permettre de valider ou
d’invalider les marges de mouvement déterminées lors de la simulation. Ceci sera intéressant pour
les patients ayant une respiration irréguliere et pour ceux traités en hypofractionnement car nous
pourrons adapter le jour de la séance ou la séance suivant le traitement. C’est la radiothérapie
adaptative en ligne (on line) ou hors ligne (offli  ne).

L’idée est de tendre vers une radiothérapie adaptat  ive et individuelle.

Les deux autres perspectives de traitement par rayonnement sont la protonthérapie et
I'hadronthérapie. La protonthérapie a déja une certaine avance sur la thérapie par ions carbone,
avec, entre autre, I'expérience en France du Centre de Protonthérapie d’'Orsay (CPO). Les deux
modalités consistent a exploiter la précision balistique des protons et ions lourds. En effet, elles
possédent la particularité de délivrer un maximum d’énergie trés localement (principe du Pic de
Bragg) dans les tissus et d'autre part une efficacité biologique relative plus grande que les

114



photons. L'intérét est donc la protection plus importante des tissus sains tout en administrant une
dose importante au volume tumoral. Notre région Rhdne-Alpes a élaboré depuis une dizaine
d’'années déja le Projet Etoile, visant a construire un péle d Hadronthérapie a Lyon, accepté en
2005. Nous devrions voir le premier patient traité en hadronthérapie en France vers 2012.

La difficulté dans la prise en charge thérapeutique des CBNPC est le recul nécessaire pour
évaluer le bénéfice d’'un traitement spécifique. Pour chaque utilisation de nouveaux protocoles il
faut attendre des années avant d’étre certain de I'efficacité ou non sur la survie des patients. Nous
espérons que nos stratégies proposees amélioreront au mieux la qualité du traitement et peut étre
aussi l'efficacité thérapeutique.

115



Perspectives de travaux

Fantbme mobile :

Comme nous l'avons souligné dans le chapitre IV, notre dispositif expérimental est encore assez
primitif. En effet, il ne permet pour l'instant que I'étude de mouvement rigide. Nous souhaitons par
la suite améliorer la synchronisation des deux mouvements actuels et pouvoir moduler la forme et
'amplitude du signal. Ce plateau dynamique nous permettra de compléter notre démarche
optimisation des parameétres d’acquisition 4D Big Bore® et nos études sur les conséquences
dosimétrigues du mouvement. Nous ferons d'ailleurs a ce sujet une mesure de lisodose
enveloppe. Cette mesure se fera a l'aide de TLD insérés dans des tubes en siponyl et entourant
quatre arrétes de l'insert (Cf. Figure 85) que nous irradierons avec une balistique « standard » de
traitement conformationnel du poumon. Nous comparons les mesures de dose avec TLD et celles
délivrées par le calcul avec 'algorithme de Superposition.

D — détecteur ~— |

thermoluminsescent

insert

milieu “hétérogeéne” (bois ou __|
polystyréne expanseé)

Figure 86 : Représentation de la disposition des dé  tecteurs thermoluminescents pour les mesures de
I'isodose enveloppe ; a droite coupe coronale du fa ntdme cubique.

De nouveaux détecteurs, les OSL pour « optically stimulated luminescence », seront également
évalués pour se substituer éventuellement aux TLD assez délicats a manipuler.

Calcul Monte Carlo :

Le calcul Monte Carlo devrait d'ici quelques années étre intégré dans la routine clinique. Nous
possédons dans notre groupe de recherche des plateformes Monte Carlo de type MCNPX, Géant
4 et THIS (fast-Gate). Concernant MCNPX, un accélérateur a entierement été modélisé avec un
point photon (6 MV). Nous avons d'ores et déja procédé a quelques simulations de dose aux
interfaces de milieux de densités différentes comme dans notre configuration de fantéme A ?°. Les
résultats préliminaires de simulation sont encourageants aux deux interfaces puisqu’ils se
rapprochent de la mesure avec une difféerence maximale étant de 2,4% (Cf. Figure 87). Nous
pourrons donc quantifier les écarts entre I'algorithme de superposition et Monte Carlo en fonction
de la densité pulmonaire et ajuster nos marges de conformation.

La voxélisation®*® de TDM 3D de poumon de patient permettra aussi d’appréhender la dose
« réellement » délivrée au patient. L'étape ultime sera bien évidemment de voxéliser un examen
TDM 4D afin de réunir les deux éléments délicats du plan de traitement du poumon : la dose
absorbée par des tissus de faibles densités qui se déforment au cours du cycle respiratoire.

? Une différence est a noter : I'épaisseur de notre milieu hétérogéne (polystyréne expansé) n'est ici que de

5cm.
% | a voxélisation est une modélisation de données TDM nécessaire pour étre intégrer dans un modéle de

calcule de type Monte Carlo.
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Annexe 1 : Incidence et mortalité des principaux ca  ncers chez 'homme et chez la
femme [IARC, 2007]

Incidence Mortalité
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Annexe 2 : Nombre et proportion de morts par cancer attribuables a I'exposition
professionnelle, par type de cancer en 2000 [IARC,  2007]

Cancer Hommes Femmes
FA% Déceés FA% Décés

Poumon 113 2320 42 T7
Mesothéliome 83.2 504 384 62
Veszie 5.1 163 0.6 6
Leucemie 4.1 104 0.4 )
Larynx 3.1 63 0.3 0
Sinus Nasal 27 27 6.5 3
Ton: cancers 37 3183 0.5 258

FA = fraction attribuable
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Annexe 3 : Classification TNM et Stades

T
= T1 < 3 cm, sans envahissement de la bronche souche, entourée de poumon ou de plevre

= T2 :toute tumeur ayant une des caractéristiques suivantes :
> 3 cm, ou atteinte de la plevre viscérale, ou de la bronche souche a distance de la caréne
(> 2 cm), ou atélectasie étendue a la région hilaire mais pas a tout le poumon.

= T3 : tumeur de toute taille envahissant la paroi thoracique, ou le diaphragme, ou la plévre
médiastinale, ou le péricarde, ou proche de la carene (< 2 cm).

= T4 :tumeur de toute taille envahissant le médiastin, la carene, les gros vaisseaux, le caeur,
I'cesophage, la trachée ou épanchement pleural ou péricardique métastatique, ou nodule
satellite dans le méme lobe pulmonaire

= NO: absence d’envahissement

= N1 : envahissement hilaire ou péribronchique

= N2 : envahissement médiastinal homolatéral

= N3 : envahissement controlatéral ou susclaviculaire

M
= MO : absence

= M1 : présence (dont nodule satellite dans un lobe non envahi par la tumeur primitive)

Stades

Stade 0 Tis NO MO
Stade | T1 NO MO
T2 NO MO

Stade I T1 N1 MO
T2 N1 MO

Stade Il A T1 N2 MO
T2 N2 MO

T3 NO MO

T3 N1 MO

T3 N2 MO

Stade IlI B tous T N3 MO
T4 tous N MO

Stade IV tous T tous N M1
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Annexe 4 : lllustration du Rapport Tissu-Air (RTA)

RTA(d,rg) = 24
air

D4 (d,rg) : dose a la profondeur d dans le fantome
Dair(d,rq) : dose dans 'air a la méme profondeur
rq: le rayon du champ circulaire

x ety : taille du champ en cm?
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Annexe 5 : Procédure d'utilisation des détecteurst  hermoluminescents (TLD)

Nous disposons de 63 TLD au Fluorure de Lithium de type TLD 100 Rod de Harshaw. Ceux-ci ont
été préparés a partir de lithium naturel 7,4 % °Li et se présentent sous forme de batonnets de
diamétre 1 mm et de longueur 4 mm.

La lecture des dosimetres TL s'effectue toujours par chauffage dans un lecteur (le CLB dispose
d'un lecteur TLD SYSTEM 4000 de la société Harshaw).

Aprés une irradiation a forte dose, les cristaux ne reviennent pas completement a leur état initial.
La répartition des pieges stables dans le cristal est modifiée, de telle sorte que méme plusieurs
relectures successives ne sont pas suffisantes pour vider totalement les piéges. De ce fait une
dose résiduelle vient s’ajouter systématiquement aux mesures et les propriétés dosimétriques ne
sont plus valables. Ainsi, apres une irradiation a forte dose, un traitement thermique spécial,
appelé régénération, est appliqué aux dosimétres TL afin de rétablir la structure stable du cristal.
Le CLB possede un four du type Servelec de la société d’Etude Techniques Chimiques Electriques
thermiques. Ce four constitue un maillon important de la chaine de mesure. Il permet le traitement
thermique des TLD avant et apres leur irradiation.

Traitement pré-irradiation :

Cette opération permet de régénérer les TLD (pour vider completement les piéges du réseau
cristallin).

A réaliser avant toutes nouvelles irradiations Elle consiste a chauffer les détecteurs selon le cycle
de 400 pendant 1 heure puis 100C pendant 2 heure s.

Traitement post-irradiation :

Juste avant la lecture, permet d’éliminer les pics instables indésirables (cycle de chauffage de
100C pendant 10 minutes).

La chambre d’ionisation IC13 Wellhoffer a été utilisée pour la mesure de dose dans les conditions
de référence (TOP) en photons.
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Annexe 6 : Etalonnage des TLD

=  Calcul de la sensibilité individuelle

Pour le calcul de la sensibilité, 2 séries d’irradiation de 90 UM sont effectuées (DSP 98 cm, TLD a
I'isocentre/profondeur 2 cm, champ de 15*15 cm?, faisceau de photons de 6 MV du Precise). La
valeur du TOP est mesurée dans les mémes conditions que pour les TLD.

La lecture s’effectue un jour aprés l'irradiation car le signal est stabilisé [Arib et al., 2006].

Le BDF, mesuré en effectuant 8 lectures sans TLD, est soustrait de la lecture. La moyenne est
faite sur les 2 lectures et si I'écart entre les 2 lectures est supérieur a 3 %, nous éliminons les TLD
de notre étude.

Nous calculons un coefficient de sensibilité défini par :

_ moyenne ou « moyenne » est la moyenne des lectures de tous les TLD.

i
lecture;

La lecture corrigée du TLD; sera égale au produit entre la lecture brute moins le bruit de fond et la
sensibilité :

Leor,i = (Lbrute - BDF)[Si

= Etalonnage en dose

Différentes irradiations a des valeurs de dose croissante permettent de déterminer le passage
entre la lecture lue (nC) et la dose (cGy).

Nous formons plusieurs groupes de 4 TLD qui sont irradiés de 0.2 Gy a 3 Gy. Le tracé de la
courbe de le lecture corrigée en fonction de la dose donne la droite d’étalonnage des TLD :

Etalonnage en dose
8000

7000 -

y=25,843x- 116,86
R? = 0,9989

g 5000 /
(O] -

£ 4000 /

§ 3000

2000 -

6000 -

1000

O T T T T T
0 50 100 200 250 300

150
Dose?cGy)
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Annexe 7 : Etude de la variation de la réponse des  TLD

Les TLD ont été étalonnés pour I'énergie 6 MV. Le but de cette étude est de connaitre si nous
pouvons utiliser les TLD étalonnés pour un faisceau d’'une énergie donnée avec un faisceau d’'une
autre énergie et/ou de nature différente (électrons/photons).

=  Energie du faisceau

Matériels et méthode
* Unlotde 4 TLDs irradiés en X6 (100 UM)
* Unlotde 4 TLDs irradiés en X10 (100 UM)
e Unlotde 4 TLDs irradiés en X18 (100 UM)
e TLD placées a 5 cm de profondeur (DSP = 95 cm)
e Mesure de la valeur de I'UM pour chaque énergie dans les conditions d’irradiation
des TLD.

Résultats
Nous corrigeons les lectures comme précédemment. On corrige les lectures du TOP c'est-a-dire,
nous multiplions les lectures des TLD irradiés en X10 et X18 par le rapport :

TOPxg TOPxg _ . )
u (au final, la lecture correspond a la méme dose recue).
TOPyx1c TOPx1g
. Lecture Lecture corrigée Ecart / Lect xg
SN corrigée (nC) O () TOP (an)] (%)
X6 2569,53 1,035 2569,53 i
X10 2803,07 1,181 2456,54 -4,4
X18 2655,83 1,137 2417,58 -59

Comparaison de la dose lue par TLD (en utilisant la droite d’étalonnage réalisée en X6) et de la

dose mesurée a la chambre d’ionisation :

Energie Dose Chambre Dose TLD Ecart / chambre
(cGy) (cGy) (%)
X6 103,5 103,9 0.44
X10 113,0 118,1 -4,3
X18 107,3 113,7 -5,6

La réponse du détecteur diminue avec 'augmentation de I'énergie du faisceau.

Les écarts en dose entre la mesure a la chambre et la mesure des TLD issues de la courbe
d’étalonnage en photons de 6 MV sont excellents en 6 MV, par contre, aux autres énergies, I'écart

est de 5 %.

Par conséquent, il faut réaliser un étalonnage par
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Annexe 8 : Etalonnage des TLD avec des photonsde 6 MV et 10 MV

Pour étudier l'effet de I'énergie des photons sur la réponse des TLD, nous avons étalonné une
trentaine de TLD avec des photons de 6 MV et une trentaine avec des photons de 10 MV (il aurait
préférable d'utiliser les mémes TLD pour les 2 étalonnages mais le temps pour cela est bien trop
long...).

La sensibilité des TLD est calculée a partir de 3 irradiations. La reproductibilité est également
étudiée a partir de 3 mémes irradiations. L'écart type relatif a la moyenne pour chaque TLD est
inférieur & 3% . L'escalade de dose est réalisée dans les mémes conditions que la sensibilité
(technique DSA, 5 cm de milieu DSP 95 cm et 6 cm de rétro diffusé avec un champ de 15*15 cm).
Nous obtenons deux droites d’étalonnage dont le ccefficient directeur est quasi égal. Par contre
'ordonnée a I'origine est bien différente. L'écart entre les 2 courbes pour une méme lecture donne
des valeurs de dose différente de 5 & 8 % (voir graphe ci dessous).

6000

Lecture (nC)

5000 -
y = 24,998x - 28,055

R? = 0,9998

4000

3000 -

2000

y = 23,191x - 47,015

R? = 0,9996
1000 1

@ photons 6 MV
M photons 10 MV

0 50 100 Dose (cGy) 150 200 250
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Annexe 9 : Variation de la courbe d’étalonnage des
la profondeur de milieu équivalent eau (3,5et 7 c

films X OMAT V en fonction de
m) pour des photons de 6 MV

Remarque : toutes les courbes de calibration ont été réalisées dans le fantdme équivalent eau

spécial IMRT.

Densité Optique

3,00
2,80

2,60

2,40
2,20

2,00

1,80
1,60 A
1,40

1,20

—#- photons 6 MV,profondeur3cm

1,00 ~
0,80 -

—@- photons 6 MV,profondeur 5cm
—®-photons 6 MV,profondeur 7cm

0,60 -

0,40
0,20

0,00 T/

10,00

0,00 20,00 30,00 40,00 50,00 60,00 70,00

Dose (cGy)

Annexe 10 : Variation de la courbe d’étalonnage des

I'énergie des photons.

Densité Optique

80,00

90,00 100,00 110,00 120,00

films X OMAT V en fonction

3,00

2,80

2,60

2,40

2,20

2,00

1,80

1,60

1,40

1,20

1,00

—@— photons 6 MV,profondeur 7cm

0,80

—&— photons 10 MV, profondeur 7cm

0,60

0,40

0,20

0,00 T/

10,00 20,00 30,00 40,00 50,00 60,00
Dose (cGy)

0,00 70,00
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Annexe 11 : Ecart absolu en mm sur la taille de la pénombre, dans le sens droite
gauche en fonction de la profondeur d'étalonnage (7 cm et profondeur équivalente)

Ecart en mm = DG polyX6
2,40 = DG polyX10
2.20 4 DG bois X6
® |4 DG bois X10

2,00

1,80

1,60
1,40 s

1,20

1,00

0,80

>N

0,60

0,40

0,20

A A

0,00 = A
5x5cm2 10 x 10 cm2 15 x 15 cm2
Taille de champ
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Annexe 12 : Valeurs de dose mesurées des TLD irradi  ées avec des photons de 10
MV, aux profondeurs d’'intérét (6,5 cm et 12, 5 cm)  dans le fantdbme A. Les points
rouges correspondent aux valeurs de référence (fant 6me A de configuration
homogene). Les points bleus correspondent aux valeu rs obtenues dans le fantbme
A de configuration Polystyrene expansé ou bois.

- PE_5x5cm2 —— PE_10x10cm2 —e— PE_15x15cm2
—#-HomoG_5x5cm2  —4- HomoG_10x10cm2 —e— HomoG_15x15cm2

Dose en cGy

230
220
210
200
190 -
180 -
170
160
150
140
130
120
110
100
90 7 : :
80 - : : : : : ;
55 65 75 85 95 105 115 125 135
Distance en mm

- BOIS_5x5cm2 —— BOIS_10x10cm2 —e—BOIS_15x15cm2
—#-HomoG_5x5cm2  —4- HomoG_10x10cm2 —e— HomoG_15x15cm2

Dose en cGy

230
220 A
210 A
200 ~
190 ~
180
170
160
150 ~
140
130
120
110

100 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
55 65 75 85 95 105 115 125 135
Distance en mm
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Annexe 13 : Profils de dose issus du calcul dans le fantdme A (Polyéthylene) avec

les algorithmes de Clarkson, Convolution et Superpo sition (champ 10 x 10 cm 2,

photons de 6 MV) et mesures avec les TLD aux profon  deurs d’intérét.

Distance en cm —Clarkson

: : — Convolution

— Superposition
® TLD

230
220
210
200

190
180
170
160
150
140
130
120
110
100
90
80
70
60
50 1
40
30
20 :
10 1 Polyéthylene
0 \ \ \ \ \ — \ ‘ ‘ ‘ — ‘ ‘ ‘ ‘ ‘

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 100 11 12 13 14 15 16 17 18
Dose en cGy

141



Annexe 14 : Profils de dose issus du calcul de dose dans le fantbme A
(polyéthylene) avec le TPS et points de dose mesuré s avec les TLD aux interfaces
proximale et distales.

* photons de 6 MV

Dose en cGy

240

220
200
180
0 ——
140 W

120 A —TPS 5x5 \\\\
100 —TPS 10x10 —
80 —TPS 15x15 \\

¢ TLD HomoG 5x5
60 ¢ TLD HomoG 10x10
¢ TLD HomoG 15x15

40

20 ~

Polyéthylene
O T T T y T y T

0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 140 150 160 170 180
Distance en mm

* photons de 10 MV

Dose en cGy
240
220
200 -+
180 -
160
140
120 —TPS 5x5 —~——
— TPS 10x10 \
100 T —Tps 15x15
80 - @ TLD homoG 5x5
60 ¢ TLD homoG 10x10
¢ TLD homoG 15x15
40
20
0. If Polyéthylene

0O 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 140 150 160 170 180
Distance en mm
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Annexe 15 : Comparaison des profils avec films obte  nus dans le fantdme B et des
profils avec la chambre d’ionisation CC13 (Wellhoff  er) pour un champ 10 x 10 cm
des photons de 6 MV.

2 ot

Les points d’inflexion du profil de dose par film en vert, sont notés.
La taille de champ reste identique quel que soit le détecteur (fleche verte).

Dose normalisée

- — chambre d'ionisation
—Film

D

75 55 -35 15 0,5 2,5 45 6,5
Distance en cm
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Annexe 16 : Valeurs de pénombres en mm issues du ca

de Xio (superposition, convolution, et Clarkson) et

photons de 6 MV

Taille de la
pénombre (sens

lcul avec les 3 algorithmes

de la mesure par films.

35 droite gauche) en
33 mm A 5x5 cm2
31 A 10x10 cm2
29 1 A 15x15 cm2
27 A
25 : n
23
21 A
19
17 &
15
13
11
2
A
Film Superposition Convolution Clarkson
photons de 10 MV
Talille de la
pénombre (sens
35 droite gauche) en
33 mm A 5x5 cm2
31 1 A 10x10 cm2
29 : A 15x15 cm2
27
A
25
23
A
21 a
19
17
15
13
11
A
I\ i
Film Superposition Convolution Clarkson
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Annexe 17 : Abstract soumis et accepté pour un post er a 'AAPM - American
Association of physicist in Medecine (juillet 2006) : Cumul de distributions de dose
dans le cadre de la simulation de la dose dynamique . étude expérimentale

Cumulating static dose distributions to simulate dy namic dose distributions: an experimental study
Introduction: The irradiation of a moving object leads to a blurred dose distribution. The “blurring effect” is
characterized by an enlarged beam penumbra mainly depending on the object movement patterns. It can be
obtained by the convolution of the dose distribution with a motion kernel [1]. The blurred dose distribution
induced by the breathing can compromise the goal of conformal radiotherapy which tends to reduce the
margins around lung tumors. Engelsman et al. evaluated the influence of tumor motion on 3D cumulative
dose with a static inhomogeneous phantom [2]. They simulated respiration-induced tumor motion with an
amplitude of 5mm. They found that a small amplitude of breathing motion contributed very slightly to the
decrease of Equivalent Uniform Dose and Tumor Control probability. Lujan et al. validated the convolution
based method to incorporate organ motion due to breathing in dose distributions [3]. In this study, we
analyzed the dose deposit in an inhomogeneous moving phantom with an amplitude of 2cm. We quantified
the increase of the beam penumbra. We also propose to compare measured Dynamic Dose Distributions
(DDD) with calculated and simulated DDD.

Materials and method: An inhomogeneous moving phantom, representing “a tumor in lung” was used for
the study. It consisted of a 4x4x4acm® polyethylene insert embedded in a 12x12x12cm® wood phantom. The
phantom was set on a moving plate which simulated respiration. The sinusoidal movement of the plate was
defined by a vertical amplitude of 2cm and a 4s period (figure 1). X-OmatV films were placed at the center of
the phantom and were irradiated perpendicularly to the direction of the movement with a 8x8cm” field size of
a 6MV photon beam (figure 1). The movement of the plate was split in 4 intervals of positions. We
determined the duration in which the plate stayed for each interval of position. The total dose received at the
center of the tumor can be described according to the equation 1:

D(¥) =) T(D(xt)w
where S(X) is the dose incorporating organ motion at a point x in the object, T the displacement of the point

from the instant t to the instant t, (reference) D(x,t) the dose at the point x at the instant t and [, the temporal
weight. In our case, we assume that the “tumor” in the phantom had a vertical motion. Static Dose
Distributions (SDD) were calculated for the different positions of the moving phantom with the superposition
convolution algorithm of the Xio-TPS. Dynamic dose distributions (DDD) were simulated by summing SDD
weighted with the temporal weight according equation 1. Different dose distributions comparisons were
made at the center of the phantom (figure 2):

- measured SDD from the films versus measured DDD from the films

- measured DDD from the films versus simulated DDD from the TPS
The beam penumbra (Dgo-D,g distance) was measured from each comparison.
Results: Table 1 indicates penumbrae values for the different dose distributions. The penumbra calculated
from the TPS is 1.3mm larger than the penumbra measured in the static configuration. This is due to the
superposition convolution algorithm which does not accurately predict the beam penumbra, mostly in non-
homogeneous media. The ratio between penumbrae from measured and calculated SDD is 0.81. The ratio
between penumbrae from measured and simulated DDD is 0.93. These preliminary results will be completed
with measurements for two other depths (interfaces of the insert).
Discussion and Conclusion:  For an amplitude of 2cm, the penumbra increased with a factor of 2.7 while
penumbra from calculated dose distributions increased with a factor of 2.4. Our experimental system allowed
first to quantify the increase of penumbra, and secondly, to validate the method simulating dynamic dose
distribution.

References:

! T. Borfeld, S.B. Jiang, E. Rietzel, “Effects of motion on the total dose distribution”, Seminars in radiation
oncology, Vol 14, No 1, 41-51, 2004.

2 M. Engelsman, E. Damen, K. De Jaeger, K. van Ingen, B. Mijnheer, “The effect of breathing and set-up
errors on the cumulative dose to a lung tumor”, Radiother Oncol. Vol. 60, p95-105, 2001.

*A. Lujan, E. Larsen, J. Balter, R. Ten Haken, “A method for incorporating organ motion due to breathing into
3D dose calculations”, Med. Phys. Vol. 26(5), p715-720, 1999.
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Figure 1: The inhomogeneous phantom set on the dyna

6 MV beam

Vertical
y I excursion
of 2cm

mic plate and the irradiation configuration

Measured dose distributions from films

Calculated dose distributions from the TPS

Static configuration

Dynamic configuration

Static configuration

Dynamic configuration

Figure 2: Static/dynamic dose distributions obtaine
measurement or the TPS.

d at the center of the phantom from either film

Penumbra = Dgp-D, distance in mm

Measured Calculated Simulated
Film / Static Film / Dynamic Sup. Conv. / Static Sup. Conv. / Dynamic
5.7 15.7 7.0 16.9

Table 1: Table of penumbra widths measured at the ¢

movement (beam perpendicular to the motion).
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Annexe 18 : Variation de la couverture du volume ci  ble par I'isodose de référence
en fonction de la taille de la marge de conformatio  n - simulation de lirradiation
d'un GTV de diamétre 3 cm traité en blocage respira toire - densité pulmonaire :
0,15

pourcentage de volume
ayant recu 95% de la
dose prescrite

100 1 — {5 {5
95,01
80
——Vv95 (PTV)
60 1 ——V/95 (CTV)
40
20
4
0 2 4 6 8 10 12 14 16

marge en mm
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Annexe 19 : Variation de la couverture du volume ci

fonction de la taille de la marge de conformation -
GTV de diametre 3 cm traité en respiration libre -

pourcentage de volume
ayant recu 95% de la

ble par I'isodose de référence en
simulation de l'irradiation d’'un
densité pulmonaire : 0,25

dose prescrite
100 L

80 A

60

92,1

——V95 (PTV)
—8—V95 (CTV)

40
0/

20

4
marge en mm
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Annexe 20 : Profils de dose mesurés dans les trois
simulation de l'irradiation d’'un GTV de diamétre 1

densité pulmonaire : 0,25

Dose en cGy

directions, dans le cas de la
cm traité en respiration libre -

8000

7000

6000

— marge Omm

N/

——marge 4mm

——marge 8mm

NV

—— marge 12mm

/
0 T T T
0 5 10 Distance en cm 15 20 25
Profils Droite Gauche en fonction de la taille de |  a marge.
Dose en cGy
8000
7000
6000 \ —
‘ \\\ ——marge Omm
5000 -
... N
4000
\\ ——marge 8mm
3000 \ \\—marge 122mm [
1000 / N
0 T T T
0 5 10 Distance en cm 15 20 25
Profils Antéro-Postérieur en fonction de la taille de la marge.
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Dose en cGy

8000

7000

6000

5000

4000

3000

2000

1000

-10 -5 o distance encm

Profils supéro-inférieur en fonction de la taille d

150

——marge Omm

——marge 4mm

—— marge 8mm

——marge 12mm

10

e la marge.



Annexe 21 : Variation de la couverture du volume ci  ble par I'isodose de référence
en fonction de la taille de la marge de conformatio  n (dans le cas de la simulation
de lirradiation d’'un GTV de diamétre 1 cm traité e n respiration libre - densité
pulmonaire : 0,25)

pourcentage de volume
ayant recu 95% de la
dose prescrite

100 L L L J
90 |
/ 94,15
80

60
——V95 (PTV)
—B—V95 (CTV)
50
40
30
20
"/
10
0 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
0 2 4 6 Margeenmm 8 10 12
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Annexe 22 : Article sur l'utlisation du recalage d  eformable pour l'avaluation de la
reproductibilité de blocage avec 'ABC [Sarrut, 20  06]

Nonrigid registration method to assess reproducibi lity of breath-holding with ABC
in lung cancer, Sarrut,D.; Boldea,V.; Ayadi,M.; Badel,J.N.; Gineste t,C.; Clippe,S.; Carrie,C.

(Voir page suivante)
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Annexe 23 : Tableau d’analyse des parameétres volume s et couverture de dose issus de I'étude du cumul d e dose

Untagged phase 0 phase 10 phase20 phase30 phase40 phase5 0 phase60 phase70 phase80 phase 90
GTV 10,8 10,03 11,9 16,15 16,27 15,49 13,03 13,03 13,88 12,94 12,41

CTV 40,9 - - - - - - - - - -

Volumes PTV 81,05 - - - - - - - - - -
PD 3085 3049 3107 3139 3093 3012 2939 2883 2894 2942 2983
PG 2471 2490 2506 2508 2475 2411 2369 2324 2319 2360 2433
Dose min 63,87 63,93 63,93 62,2 61,97 64,69 63,89 64,06 64,23 64 63,88
b1V Dose max 70,65 70,47 70,48 70,47 70,45 70,64 70,55 70,38 70,5 70,49 70,48
D99 65,38 65,35 65,11 64,27 64,39 65,65 65,16 65,23 65,46 65,42 65,17
Dose moy 68,28 68,19 68,38 67,93 67,92 68,23 68,21 68,1 68,25 68,26 68,23

Dose min - - - - - - - - - - -
PD* Dose max 70,65 70,47 70,48 70,47 70,45 70,64 70,55 70,38 70,5 70,49 70,48
Dose moy 16,57 16,34 16,46 16,23 16,49 16,91 17,29 17,4 17,19 16,95 16,82

Dose min - - - - - - - - - - -
PG* Dose max 25,87 25,7 25,67 25,63 25,65 25,86 25,75 25,35 25,56 25,74 25,68
Dose moy 5,6 5,54 5,57 5,49 5,56 5,63 5,65 5,85 5,83 5,77 5,68
Dose max 69,36 69,16 69,17 68,67 68,52 68,78 68,89 68,98 69,03 69,09 68,9
PD+PG Dose moy 11,04 10,82 10,94 10,65 10,8 11,05 11,31 11,48 11,36 11,24 11,12
PTVZ \o0en%w 1667 16,34 16,51 16,07 16,32 16,75 17,22 17,69 17,35 17,02 16,79

V30 en % 11 10,74 10,86 10,47 10,67 10,97 11,26 11,79 11,42 11,22 11

L pp: poumon droit
%2 pG: poumon gauche
% PD+PG-PTV : somme des volumes des poumons droit et gauche soustraits du PTV, volume global utilisé pour I'analyse des HDV pulmonaires.
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