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Résumé 
Le cancer du sein est le cancer le plus fréquent chez la femme, touchant une femme sur 

dix, selon la zone géographique. L’irradiation partielle et accélérée du sein (IPAS) constitue 

un nouveau concept d’irradiation postopératoire du sein après chirurgie conservatrice pour 

cancer à faible risque de rechute locale.  

Dans le premier chapitre de cette thèse, nous discutons les rationnelles de l’utilisation 

de la méthode IPAS comme une alternative à l’irradiation totale du sein ainsi que ses 

principes et les avantages et inconvénients des différentes techniques utilisée.  

L’une de ces techniques est la curiethérapie interstitielle à haut débit de dose (HDD). La 

curiethérapie interstitielle de haut débit de dose est la technique d’irradiation partielle et 

accélérée du sein qui bénéficie du suivi le plus important, avec des résultats encourageants.  

La précision du système de planification de traitement (TPS) dans la localisation de la 

source et le calcul de la dose est absolument nécessaire pour assurer l’administration de la 

dose prévue. L’Intégrale de Sievert et le formalisme TG43 fournissent des méthodes rapides 

et simples pour vérifier la dose calculée par le TPS. Dans le deuxième chapitre, nous 

discutons un outil de vérification et d’optimisation de dose calculée pour l’IPAS en HDD. Cet 

outil permet de simuler une dose à partir des paramètres définis par le physicien. 

Souvent, le radiothérapeute effectue un recalage mental pour traduire les positions des 

cathéters, simulés sur les images CT de planification, en positions réelles dans le sein. Cette 

opération peut induire des erreurs à cause des différences de forme et de position du sein sur 

l’échographie per-opératoire, par rapport à celles du CT de planification. Dans le troisième 

chapitre de la thèse, nous proposons une méthode de recalage des données de planification et 

de l’échographie de guidage per-opératoire comme une solution qui permettra de reporter de 

manière automatique les données de planification sur la grille de curiethérapie installée, et 

visualiser le tout sur les moniteurs de contrôle. 

La technique IPAS est considérée comme une méthode invasive et coûteuse pour des 

raisons de radioprotection. La thermothérapie par laser interstitiel (LITT) est une technique 

ablative, mini-invasive, et en cours d’évaluation.  La LITT provoque une zone de nécrose de 

coagulation dont le volume doit être contrôlé tout en réduisant les effets sur les tissus 

adjacents. Dans le quatrième chapitre, nous présentons les résultats préliminaires de la 

simulation de la distribution de la chaleur et du dommage thermique de l’application la 

méthode LITT pour la thérapie focale du cancer du sein.  
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Abstract 
Breast cancer is the most common in women, affecting one in ten women, by 

geographic area. Accelerated Partial Breast Irradiation (APBI) is a new concept of 

postoperative irradiation after breast conserving surgery for cancer at low risk of local 

recurrence. 

In the first chapter of this thesis, we present the rational use of the APBI method as an 

alternative to the whole breast irradiation and then we discuss the principles, the benefits, and 

the drawbacks of the different techniques used. One of these techniques is the multicatheter 

high dose rate (HDR) interstitial brachytherapy. Multicatheter interstitial brachytherapy was 

the originally employed APBI technique and as a consequence has generated clinical 

experience with the longest follow-up duration, and with encouraging results. 

The accuracy of treatment planning system (TPS) in the source location and the dose 

calculation is absolutely necessary to ensure the planned dose. Sievert Integral and TG43 

formalism provide quick and easy methods to check and to verify the dose calculated by the 

TPS. In the second chapter, we discuss a dose calculation and optimization tool for the APBI 

method using HDR sources. This tool simulates the dose from the parameters defined by the 

physicist. 

Often, the radiotherapist performs during the procedure a mental re-adjustment of 

catheters positions simulated on the CT images. This operation could lead to errors due to 

differences in breast form and catheters positions on the intra-operative ultrasound images 

compared to the planed one on CT images. In chapter three of this thesis, we propose a 

registration method between data from planning and the one from intra-operative ultrasound 

images as a solution that will allow to the radiotherapist to report planning data automatically 

on the brachytherapy template to visualize all data on the computer monitor. 

The APBI technique is considered an invasive and expensive method due to radiation 

protection reasons. Laser Interstitial Thermotherapy (LITT) is minimally invasive ablative 

technique, and under evaluation. The LITT produces a coagulation necrosis area where the 

target volume is controlled while minimizing effects on surrounding tissues. In chapter four, 

we present the preliminary results of simulation of heat and damage distribution from 

applying the LITT method for focal laser ablation of breast cancer.  
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Introduction générale 
 

Le cancer du sein est le cancer le plus fréquent chez la femme, touchant une femme sur 

dix, selon la zone géographique. En France, l’incidence moyenne de ce cancer est d’environ 

(100 /100000 habitants) et l’accroissement de l’incidence est de 2,4% par an, portant sur 

toutes les classes d’âge. Grâce aux programmes d’amélioration du dépistage, la détection se 

fait de plus en plus dans un stade précoce (volume ≤ 2 cm). 

Actuellement, le traitement standard du cancer du sein localisé est une chirurgie 

conservatrice associée à une irradiation adjuvante pendant 5 à 7 semaines. L’irradiation 

partielle et accélérée du sein (IPAS) constitue un nouveau concept d’irradiation postopératoire 

du sein après chirurgie conservatrice pour cancer à faible risque de rechute locale. 

L’irradiation du sein est dite « partielle » car elle ne traite que le lit tumoral en incluant une 

marge de sécurité et « accélérée » car elle délivre une dose de 21 à 38,5 Gy en 5 à 7 jours.  

La méthode IPAS peut être réalisée par plusieurs techniques. Elle différent entre elles 

par la façon de déposer l’énergie pour détruire le volume cible. Dans le premier chapitre de 

cette thèse, nous discutons les rationnels de l’utilisation de la méthode IPAS comme une 

alternative à l’irradiation totale du sein ainsi que ses principes et les avantages et 

inconvénients des différentes techniques utilisée. 

L’une de ces techniques est la curiethérapie interstitielle à haut débit de dose (HDD). 

Historiquement, la curiethérapie interstitielle de bas débit de dose a été la première technique 

d’irradiation partielle et accélérée du sein. Rapidement, la curiethérapie interstitielle de haut 

débit de dose a été utilisée par des équipes nord-américaines puis européennes. La 

curiethérapie interstitielle de haut débit de dose est la technique d’irradiation partielle et 

accélérée du sein qui bénéficie du suivi le plus important, avec des résultats encourageants.  

La précision du système de planification de traitement (TPS) dans la localisation de la 

source et le calcul de la dose est absolument nécessaire pour assurer l’administration de la 

dose prévue. Avec les progrès de la technologie de traitement avec l’utilisation de logiciels 

sophistiqués d’optimisation de dose, il est devenu indispensable de vérifier la dose délivrée 

dans le but d’exclure toute erreur. La dose délivrée peut être calculée entre autres par deux 

méthodes : Intégrale de Sievert et le formalisme TG43. L’Intégrale de Sievert et le formalisme 

TG43 fournissent des méthodes rapides et simples pour vérifier la dose calculée par le TPS. 



Introduction générale 

2 

 

 

L’assurance qualité (AQ) pour un plan de traitement complexe avec des sources 

radioactives haut débit de dose a toujours été un défi pour la communauté des physiciens. Un 

bon programme d’assurance de qualité efficace pour la planification et l’administration du 

traitement est extrêmement important et est nécessaire pour traiter les patientes en toute 

sécurité. Dans le deuxième chapitre, nous discutons un outil de vérification et d’optimisation 

de dose calculée pour l’IPAS en HDD. Cet outil permet de simuler une dose à partir des 

paramètres définis par le physicien et de l’évaluer en utilisant deux algorithmes : Intégrale de 

Sievert et formalisme TG43.  

Dans la phase de planification prétraitement, le volume irradié est défini et la dose 

nécessaire est estimée en fonction du volume cible, de l’anatomie de la glande mammaire, et 

de la présence de structures à risque. Quant au traitement, durant lequel les cathéters sont 

insérés dans les positions planifiées, il est réalisé sous guidage échographique tout en s’aidant 

d’une grille externe. Souvent, le radiothérapeute effectue un recalage mental pour traduire les 

positions des cathéters, simulés sur les images CT de planification, en positions réelles dans le 

sein. Cette opération peut induire des erreurs à cause des différences de forme et de position 

du sein sur l’échographie per-opératoire, par rapport à celles du CT de planification. 

L’utilisation de l’imagerie CT ou IRM per-opératoire, couplée à un recalage des 

données de planification, peut répondre à ce problème. Dans le chapitre trois de la thèse, nous 

proposons une méthode de recalage des données de planification et de l’échographie de 

guidage per-opératoire comme une solution qui permettra de reporter de manière automatique 

les données de planification sur la grille de curiethérapie installée, et visualiser le tout sur les 

moniteurs de contrôle. 

Dans la dernière partie de cette thèse, nous introduirons une nouvelle thérapie capable 

de traiter des tumeurs de petites tailles de manière efficace tout en minimisant les coûts. En 

effet, la technique IPAS, basée sur l’utilisation des rayonnements, est considérée comme une 

méthode invasive et coûteuse pour des raisons de radioprotection. Ainsi, la recherche sur 

l’utilisation des techniques ablatives et mini-invasives en même temps dans le traitement des 

patientes porteuses d’un cancer localisé du sein (in-situ) comme une alternative aux méthodes 

de traitement invasives (la radiothérapie et la curiethérapie) et les méthodes radicales de 

traitement reste toujours une question d’actualité.  

Ce type de traitement, dit thérapie focale, est défini comme une technique permettant de 

réaliser l’ablation des régions cancéreuses du sein de petits volumes (< 2 cm) tout en 

épargnant les tissus sains. Plusieurs techniques ont été proposées et testées, comme la 
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cryothérapie, les ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU), l’ablation par radiofréquence 

(RFA), l’ablation par micro-ondes et la thermothérapie par laser interstitiel (LITT). Ces 

techniques se différencient par la forme et la quantité d’énergie déposée dans la zone des 

tissus à détruire. Toutefois, ces techniques ne sont pas encore au point, ne disposent pas d’une 

technologie facilement utilisable et nécessitent encore des évaluations plus approfondies. 

La thermothérapie par laser interstitiel (LITT) est une technique mini-invasive en cours 

d’évaluation.  Cette technique est basée sur la diffusion de laser de faible puissance, délivrant 

une énergie lumineuse à l’aide de système optique adapté (diffuseur). La LITT provoque une 

zone de nécrose de coagulation dont le volume doit être contrôlé tout en réduisant les effets 

sur les tissus adjacents. Dans le chapitre quatre, nous présentons les résultats préliminaires de 

l’application la méthode LITT pour la thérapie focale du cancer du sein localisé.  

Dans le but de simplifier la présentation des travaux effectuées dans cette thèse, nous 

avons choisi de présenter les différents chapitres sous forme d’articles scientifiques 

comportant une introduction, une partie méthodes et matériels, des résultats, une discussion, 

et une conclusion.  En effet, sur chacun de ces chapitres nous avons tenté d’apporter une 

valeur ajoutée pour une meilleure compréhension des techniques utilisée dans le nouveau 

concept thérapie focale du cancer du sein localisé. 
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1.1. Introduction  

Le sein joue un rôle important dans la féminité et dans l’image que la femme a de son 

corps. La structure du sein est complexe, chaque sein (appelé aussi glande mammaire) est 

composé de 15 à 20 compartiments séparés par du tissu adipeux qui donne au sein la forme 

qu’on lui connaît. Chacun de ces compartiments est constitué de lobules et de canaux. Le rôle 

des lobules est de produire le lait en période d’allaitement; les canaux transportent ensuit le 

lait vers le mamelon (Figure 1.1). 

 

 

Figure 1.1. L’anatomie de sein; ©Patrick, J. Lynch, 2006 (wikipedia) 

Le cancer du sein, dans le monde entier, touche principalement les femmes. Chaque 

année plus d’un million de nouveaux cas apparaissent. Cela représente 30% des nouveaux cas 

de cancers féminins dans les pays industrialisés et 14% dans les pays en voie de 

développement. Le cancer du sein est aussi la première cause de mortalité (19,4 %) par 

rapport aux autres types des cancers chez les femmes avec plus de 51 000 cas d’incidences et 

plus de 11500 décès en 2008 [Globocan 2008] (voir la Figure 1.2).  
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En 2010, l’incidence moyenne de ce cancer était de (62,8/100 000 habitants) en Europe, 

et de (99,7/100 000 habitants) en France. L’accroissement de l’incidence de ce cancer est de 

2,4% par an et porte sur toutes les classes d’âge, (Figure 1.3). Cette incidence augmente 

régulièrement entre l’âge de 35 ans et 80 ans. 

Nous pouvons noter aussi dans la figure 1.3 que le nombre de nouveaux cas a augmenté 

de manière constante chaque année de 1980 à 2005. Dans le même temps la mortalité par 

cancer du sein diminue de 1,3% par an en moyenne entre 1995 et 2005 (Institut national du 

cancer, France). 

 

 

Figure 1.2. Comparaison entre le cancer du sein avec les autre de cancers, par (a) l’incidence 
et (b) la Mortalité estimé en France en 2008 [Source : (Globocan 2008) (IARC)]. 
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Ces évolutions inverses s’expliquent notamment: par le dépistage organisé qui conduit à 

des diagnostics plus précoces, et par l’amélioration de l’efficacité des traitements disponibles. 

 

 

Figure 1.3. Cancer du sein : incidence (points blues) et mortalité (points rouges) estimées en 
France entre 1980 et 2005. [Source : Institut national du cancer, France]. 

L’hétérogénéité géographique de l’incidence des cancers du sein en France est faible. 

Le taux régional le plus élevé se situe dans le Nord-Pas-de-Calais avec (114,9/100 000) et le 

plus bas en Auvergne avec (75,3/100 000) et les régions de l’est [Trétarre B, 2004]. En 

France, le programme national de dépistage a été mis en place en 2001. Il est actif depuis le 

début de l’année 2004.  

Actuellement, dans les cancers du sein localisés, après une chirurgie conservatrice, la 

radiothérapie adjuvante de la totalité du sein est le standard thérapeute. En fait, à la fin des 

années 1980, Fisher et al. ont obtenu des résultats très encourageant en appliquant d’un 

traitement conservateur associant une mastectomie partielle suivie d’une irradiation 

locorégionale [Fisher B, 1989 et 1995]. Donc, l’irradiation mammaire devient indispensable 

dès que le traitement chirurgical conservateur est possible. La radiothérapie permet d’avoir 

une survie globale identique à celle du traitement radical, et d’obtenir un meilleur contrôle 

local par rapport à la chirurgie seule.  
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Parallèlement à la chirurgie, la radiothérapie a connu une évolution remarquable ces 

dernières années tant sur le plan technique que sur le plan des indications. L’une des avancées 

dans la prise en charge du traitement adjuvant du cancer du sein est la mise en évidence d’un 

effet dose. La chirurgie conservatrice du cancer de sein est habituellement suivie de 5 à 7 

semaines de radiothérapie externe délivrant une dose de 50 Gy sur l’ensemble de la glande 

mammaire, suivie (ou non) d’un complément de dose (10 à 16 Gy) au niveau de lit 

chirurgicale. 

En effet deux essais ont montré qu’un complément de dose (boost) dans le lit 

chirurgical augmente significativement le contrôle local. Dans l’essai lyonnais  [Romestaing, 

1997] et celui de EORTC [Bartelink, 2001], le contrôle local était significativement plus 

élevé chez lez patientes ayant reçu après une irradiation mammaire de 50 Gy un complément 

de dose de 10 et 16 Gy respectivement par rapport aux patients qui ont reçu une irradiation 

mammaire seulement 50 Gy. 

Devant la faible probabilité de récidive locale à distance du lit chirurgical chez cette 

population, l’irradiation de l’ensemble du sein pourrait être remplacée par une irradiation 

localisée du lit tumoral. Dans l’essai conduit par Hughes et al. la radiothérapie post-opératoire 

de l’ensemble de la glande mammaire n’apportait pas des déférences statistiquement 

significatives chez les femmes de plus de 70 ans [Hughes, 2004]. Fyles et al. ont également 

rapporté l’absence d’impact de l’irradiation dans le sous-groupe de femmes âgées de plus de 

60 ans, ayant une tumeur de moins de 10 mm [Fyles, 2004].  

Le concept d’irradiation partielle et accélérée du sein permettant de délivrer en 4 à 5 

jours une dose biologiquement équivalent à 45-50 Gy dans le lit chirurgical, pourrait 

représenter une alternative à l’irradiation standard du sein étalée sur 5 à 6 semaines. Cette 

technique est actuellement en cours d’évaluation. L’objectif de l’irradiation partielle du 

cancer de sein est de prévenir le risque de récidive locale dans le lit tumoral tout en diminuant 

le nombre de transports et la durée du traitement, qui est alors de 5 à 8 jours.  

La technique irradiation partielle et accélérée du sein se focalise sur le site tumoral et 

permet de délivrer dans un volume cible défini la dose nécessaire. Parmi les techniques 

d’irradiation partielle, on distingue la radiothérapie per-opératoire par les électrons, ou par 

photons de base énergie, la radiothérapie post-opératoire (similaire à la radiothérapie externe 

conformationnelle tridimensionnelle (RCT-3D), le nouveau dispositif de curiethérapie : le 

MammoSite® et la curiethérapie interstitielle à bas débit de dose (BDD), ou à haute débit de 

dose (HDD). 
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Dans ce chapitre, nous allons discuter le rationnel de l’irradiation partielle du cancer de 

sein puis nous aborderons les différentes modalités de cette technique en présentant le 

principe, l’avantage et l’inconvénient de chaque modalité. 

1.2. Rationnel de l’irradiation partielle du cancer de sein (IPAS) 

Actuellement, une controverse majeure existe pour savoir si la méthode de l’IPAS 

devrait être considérée comme un traitement investigationnel ou acceptée comme une 

alternative à l'irradiation totale du sein. Les motivations présentées pour considérer la 

méthode de l’IPAS comme un traitement investigationnel sont les suivantes :  

 

1 – La méthode de l’IPAS n’a pas achevé les essais de phase III pour comparer ses 

résultats avec les résultats de traitement par irradiation totale le sein. Le seul essai 

de phase III sera mené par le RTOG-NSABP (National Surgical Adjuvant Breast 

and Bowel Project) chez 3000 patientes. Différentes modalités d’irradiation 

partielle seront utilisées : curiethérapie interstitielle, MammoSite®, RTC-3D (38,5 

Gy en 10 fractions, 2 fractions par jour) [Streeter, 2003]. Dans cette étude, les 

critères de sélection des patientes ne sont peut-être pas assez stricts et seul un 

suivi à long terme permettra d’apporter une réponse. 

2 – L’efficacité de la l’IPAS avec ces déférentes modalités modernes à long-terme 

reste inconnue.  

3 – Les critères de sélection appropriée des patientes pour le traitement par l’IPAS ne 

sont pas connus parfaitement. 

4 – Les effets tardifs de la méthode IPAS sur les tissus normaux sont inconnus. La 

majorité des complications de la qualité de vie à long-terme associé à la 

radiothérapie hypo- fractionnée se développent quelques années après la fin du 

traitement, et ces complications ne sont pas nécessairement liées à l’absence 

d’effets secondaires à court-terme.   

 

Les motivations présentées pour considérer la méthode de l’IPAS comme un traitement 

alternative à l'irradiation totale du sein peuvent être les suivantes: 

1 – Les résultats matures de l’essai de phase III comparative ne seront probablement 

pas disponibles avant une décennie. 
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2 – L’irradiation totale du sein n’est pas une option pour certaines patientes atteintes 

de cancer de sein en raison de son programme de traitement de longue durée. 

3 - Les essais de phase II multicentrique ont montré d’excellents taux de contrôle local 

et faibles taux de blessures graves des tissus normaux.  

 

En 2003, l’ABS (American Brachytherapy Society) a publié un rapport suggérant que 

l’IPAS pourrait être considérée comme une option de traitement approprié pour les patientes 

sélectionnées s’il y a un programme d’assurance de qualité adéquate mis en place [Arthur, 

2003]. De plus, l’ASBS (American Society of Breast Surgeons) a également accepté l’IPAS 

comme une option de traitement standard pour les patientes candidates sélectionnées de 

manière appropriée [American Society of Breast Surgeons, 2008]. Plus récemment, 

l’ASTRO (American Society of Therapeutic Radiology and Oncology) a formé un groupe de 

travail sur l’irradiation partielle du sein pour élaborer une déclaration de consensus.   

La sélection des patientes est un facteur critique qui détermine les patientes éligibles 

pour le traitement par IPAS et inclure probablement la région à risque de la maladie 

résiduelle. Des essaies randomisés ont contribué à définir les facteurs de sélection. Ces 

facteurs incluent l’âge de la patiente (en particulier plus de 70 ans), la largeur négative des 

marges chirurgicales, la maladie primaire T1, l’absence d’une composante intra-canalaire 

extensive et pathologiques [Veronesi, 2001].  

Le tableau 1.1 présente les différents détails sur les critères de sélection déclarés par 

l’ABS (American Brachytherapy Society), par l’ASBS (American Society of Breast 

Surgeons) et également par le projet de RTOG-NSABP de l’essai de la phase III pour 

comparer les résultats de l’IPAS avec les résultats d’irradiation totale de sein. 

Le rationnel de l’irradiation partielle du sein repose principalement sur l’analyse de la 

littérature concernant le site de récidive locale après traitement conservateur radio-chirurgical 

[Smith, 2000; Bartelink, 2001; Veronesi, 2001] montrant que 85% à 90% des récidives 

locales surviennent au niveau du lit tumoral initial tableau 1.2. 
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Tableau 1.1. Les critères de sélection des patientes éligibles pour IPAS 

Les Critères ABS* 
(Vicini et al. 2007) 

ASBC* 
(Holland et al. 1985) NSABP/RTOG* 

Age ≥ 45 > 50 > 45 

Histologie Unifocal IDC IDC, DCIS* DCIS ou ≠ histologie 

Taille ≤ 3 cm ≤ 2 cm ≤ 3 cm 

Marges N0 tumeur in ink ≥ 2 mm N0 tumeur in ink 

NL* Négative Négative < 4 + NL 

(* ) ABS: American Brachytherapy Society; ASBC: American Society of Breast Surgeons; 
NSABP, National Surgical Adjuvant Breast and Bowel Project; RTOG, Radiation Therapy 
Oncology Group; DCIS, ductal carcinoma in situ; IDC, infiltrating ductal carcinoma; NL: 
node(s) des lymph.  
 

Tableau 1.2. Taux de rechute locale au niveau du lit opératoire 

Auteurs Nombre de rechutes locales Rechute locale au niveau 
du lit opératoire 

Smith, 2000 136/1152 90% 

Bartelink, 2001 291/5318 85% 

Veronesi, 2001 16/294 85% 

 

En conclusion, le développement la méthode d’irradiation partielle et accélérée de 

cancer du sein passe par la sélection rigoureuse des patientes traitées pour des tumeurs bien 

définies avec ses marges de sécurité. Les différentes modalités d’irradiation concentrée et 

focalisée sur le site tumorale doivent permettre de délivrer dans un volume suffisant la dose 

nécessaire pour éradiquer la tumeur résiduelle tout en évitant d’irradier les organes à risque. 

Les organes à risque définis dans la littérature pour l’irradiation de cancer de sein sont les 

poumons, le cœur, et la peau.  
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1.3. Techniques d’irradiation partielle per-opératoire du sein  

1.3.1. Généralités 

La radiothérapie per-opératoire est une technique d’irradiation effectuée immédiatement 

après la chirurgie conservatrice dans la même séance opératoire. Elle permet de réaliser 

l’irradiation au bloc opératoire en utilisant un accélérateur linéaire mobile dédié. Cet 

accélérateur délivre la totalité de la dose prescrite en une seule fraction dans le lit chirurgical. 

Cette technique permet la visualisation directe de la géométrie du lit chirurgical et permet 

donc d’y délivrer une dose totale par un faisceau concentré et direct. Le faisceau délivré est 

constitué soit d’électrons, soit des photons de basse énergie (50 KeV de rayons X). 

1.3.2.  Irradiation per-opératoire par électrons (Electron-thérapie) 

L’électron-thérapie ou Intra-Operative RadioTherapy (IORT) est une technique 

d’irradiation développée par l’équipe de Milan [Veronesi, 2001 et 2003]. Elle permet de 

délivrer une dose de fraction unique de 21 Gy immédiatement après quadrantectomie 

(ablation chirurgicale d’un quart ou quadrant du sein). Cette technique est principalement 

utilisée en adjuvant comme unique traitement. 

Dès 1999, Veronesi et al. ont décrit une technique d’irradiation per-opératoire par 

électrons du lit tumoral après quadrantectomie. Ils ont utilisé un accélérateur linéaire mobile 

dédié à l’IORT. C’est un accélérateur de type Novac 7 (Hitesys SPA, Italie) dont la tête 

d’irradiation se déplace grâce à un bras articulé (Figure 1.4). L’irradiation se fait à l’aide de 

faisceaux d’électrons (rayons X) d’énergie de 3 à 9 MeV. La préparation du traitement par 

irradiation consiste à protéger la paroi thoracique en insérant sous le pectoral un disque en 

plomb sur une surface de 5 à 10 cm2 autour de lit tumoral (Figure 1.5(a)) et à maintenir la 

peau à distance du faisceau d’irradiation grâce à un système d’écarteur (Figure 1.5(b)). Le 

collimateur (applicateur) dont le diamètre dépend de la taille de la cavité opératoire, est placé 

au contact du volume cible (Figure 1.5(b)). Le volume traité prend en compte une marge 

autour du lit tumoral (1 à 3 cm autour du lit tumoral en fonction de sa taille). L’énergie est 

choisie en fonction de l’épaisseur de tissu à traiter. Un calcul dosimétrique in vivo est assuré 

pendant la séance d’irradiation. Grâce à la technique IORT utilisée par l’équipe Milan, la 

durée de l’intervention chirurgicale est diminuée de 20 à 40 minutes. 
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Entre juillet 1999 et septembre 2000, l’équipe de Veronesi a fait une étude de phase I/II 

chez 101 patientes atteintes de cancer du sein de type carcinome canalaire infiltrant de taille 

de moins de 2,5 cm.  Cette étude a été effectuée pour évaluer les différents niveaux de dose 

entre 10 et 21 Gy, chaque dose prescrite est délivrée en une fraction. Par conséquent, la dose 

21 Gy a été atteinte sans aucun effet secondaire majeur. En utilisant le modèle linéaire-

quadratique de radiobiologie, la dose de fraction unique de (20 – 22) Gy est équivalent 

biologique à une dose de 60 Gy délivrée en 30 fractions pour les tissus à renouvellement 

rapide  
�
� � 10, soit à une dose de 110 Gy pour les tissus à renouvellement lent  

�
� � 3. 

Après fixation de la dose à 21 Gy pour les phases I et II, l’équipe de Milan a effectué en 

décembre 2000 une étude randomisée de phase III. Ils ont comparé l’électron-thérapie 

utilisant une fraction unique de 21 Gy à une radiothérapie radicale qui utilise une dose en 

totalité de 50 Gy suivie d’un complément de 10 Gy dans le lit opératoire. En octobre 2005, 

876 patientes ont été inclues, l’essai se poursuit actuellement pour inclure plus de 1000 

patientes. 

En France, l’équipe de Montpellier a rapporté récemment son expérience sur 50 

patientes traitées par cette technique comme « boost » préalable à la radiothérapie mammaire 

en totalité [Lemanski, 2006]. Un essai de phase II à visée exclusive chez des patientes de plus 

de 65 ans est en cours. 

En conclusion, cette méthode semble prometteuse et la procédure est simple, rapide de 

20 à 40 minutes selon l’expérience de l’équipe. La courbe d’apprentissage est courte. Les 

avantages de l’IORT sont de réduire l’exposition aux radiations ionisantes de la peau, des 

poumons et des tissus sous-cutanés et par conséquent de diminuer les séquelles radio-induites, 

mais également d’éviter l’irradiation du sein controlatéral. 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.4. Novac accélérateur linéaire dédié placé dans bloc opératoire dans le cadre de 
l’IORT. 
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                               (a)                                                                             (b) 

Figure 1.5. (a) Insertion un disque en plomb sous le pectoral. (b) Système d’écartement pour 
l’IORT. 

1.3.3.  Irradiation Per-opératoire par photons (Photon-Thérapie) 

La photon-thérapie ou TARgeted Intraoperative Therapy (TARGIT) est une technique 

d’irradiation per-opératoire développée à Londres par l’équipe de Vaidya. Cette technique 

utilise le même principe que la technique de Milan mais avec un appareil différent. Cet 

appareil délivre un faisceau des rayons X (photons X) de basse énergie (50 KeV). La dose 

prescrite est de 5 Gy à 1 cm autour de la cavité, ce qui équivaut à 20 Gy à la surface de 

l’applicateur [Vaidya, 2001 et 2002]. L’appareil d’irradiation utilisé est le photon 

Radiosurgery System développé par la corporation Photoélectron au Massachusetts (USA), 

(Figure 1.6). 

Le principe repose sur l’utilisation d’électrons accélérés jusqu’à une énergie de 50 KeV 

à travers un champ électromagnétique. Ces électrons sont ensuite dirigés sur une cible en or et 

des rayons X de basse énergie sont alors produits. L’extrémité distale du système est 

composée d’une sphère qui est introduite dans la cavité de tumorectomie (Figure 1.7 (b)) afin 

d’être au contact du parenchyme mammaire résiduel. Le diamètre de cette sphère peut varier 

de 2,5 à 5 cm (Figure 1.7 (a)), il est choisi selon la taille de la cavité opératoire. 

Il est important que l’applicateur soit immobile pendant toute la durée de l’irradiation 

[Vaidya, 2002]. La source d’irradiation est entourée d’une gaine conique avec une sphère à 

son extrémité. La sphère permet de produire un débit de dose homogène à sa surface afin de 

délivrer une dose d’irradiation uniforme en profondeur.  
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Comme des rayons X de faible énergie sont utilisé, la dose est rapidement atténuée  

� ~ 

��  et elle est relativement faible pour les tissus les plus éloignés, réduisant ainsi le risque 

de toxicité à distance. Le débit de dose dépend du diamètre de l’applicateur et de l’énergie du 

faisceau, les deux pouvant être modifiés afin d’optimiser le traitement. La paroi thoracique est 

protégée par une plaque constituée de tungstène-polyuréthane. Cette plaque permet d’atténuer 

la dose délivrée aux tissus sains comme les vaisseaux coronaires et le cœur pour les tumeurs 

du sein gauche (Figure 1.8) [Vaidya, 2002]. Comparativement à la curiethérapie interstitielle 

ou à la radiothérapie externe conformationnelle, cette technique est plus simple. 

En 2001, l’équipe de Vaidya a fait une étude de faisabilité sur 25 patientes âgées de 30 à 

80 ans, ayant des tumeurs classées T1/T2. Après une large excision et un curage axillaire, elles 

ont reçu une dose per-opératoire par le dispositif « Targit ». Après un suivi médian de 24 

mois, cette étude a montré une parfaite tolérance sans aucune récidive locale. 

En conclusion, cette technique est simple et réalisable avec un appareil mobile et permet 

de faire une bonne dosimétrie avec des faibles mesures de radioprotection. Le Targit est donc 

une technique d’irradiation sûre et faisable dans le cancer du sein localisé avec une bonne 

sélection des patientes 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1.6. (a) Dispositif d’irradiation per-opératoire par photons de basse énergie (Targit); 
(b) Tube de rayonnement X.  
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                            (b)                                                                            (a) 

Figure 1.7. (a) Introduction de la sphère dans la cavité opératoire; (b) Les différentes tailles 
de sphères utilisées dans le système Targit. 

 

 

Figure 1.8. Positionnement de l’applicateur dans le sein et schéma de l’applicateur. 
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1.4. Techniques d’irradiation partielle post-opératoire du sein  

 1.4.1. Généralités  

Les techniques de radiothérapie externe et de curiethérapie peuvent être utilisées dans 

les jours ou les semaines qui suivent l’acte chirurgical. Les techniques post-opératoires 

utilisées sont: la radiothérapie conformationnelle tridimensionnelle, la curiethérapie avec un 

ballonnet appelé « MammoSite® » et la curiethérapie interstitielle, utilisant soit un bas débit 

de dose (BDD), soit un haut débit de dose (HDD). 

1.4.2. La radiothérapie conformationnelle tridimensionnelle 

La radiothérapie externe peut être utilisée dans le cadre d’une irradiation partielle du 

sein en délivrant une irradiation concentrée et focalisée au lit opératoire (Figure 1.9). Depuis 

une vingtaine d’années, la radiothérapie externe conventionnelle a été utilisée pour irradier la 

cavité opératoire par l’équipe de Manchester [Riberio, 1990]. Riberio et al. avaient rapporté 

les résultats de 708 patientes atteintes d’un carcinome mammaire de taille  ≤ 40 mm, en 

comparant après tumorectomie, une radiothérapie locorégionale classique de 50 Gy en 25 

fractions et 5 semaines, à une irradiation externe partielle du lit opératoire à la dose de 42,5 

Gy en 8 fractions et 10 jours, par électrons de 8 à 14 MeV [Riberio, 1993]. Après un recul 

médian de 65 mois, le taux de survie globale était 71,2 % versus 72,7 %. Les résultats de cette 

étude montrent l’équivalence entre le traitement par l’irradiation classique et le traitement par 

l’irradiation partielle.  

La radiothérapie conformationnelle du lit opératoire est rapportée par de nombreuses 

équipes américaines comme la technique la plus facilement accessible et la moins onéreuse. 

Elle est réalisée en décubitus dorsal ou ventral par multiples faisceaux de photons [Baglan, 

2003], d’électrons ou de protons [Taghian, 2006].  

Depuis quelques années, la radiothérapie conformationnelle tridimensionnelle (RTC-

3D) s’est développée pour de nombreuses localisations autres que le sein. L’objectif est de 

délivrer une dose maximale au lit tumoral en évitant au maximum l’irradiation des tissus 

sains. La faisabilité de l’irradiation de la cavité de tumorectomie par la RTC-3D a été 

rapportée récemment par l’équipe du William Beamont Hospital [Balgan, 2003]. 
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radiothérapie sont déjà équipés d’accélérateurs linéaires, de logiciels nécessaires à la 

planification 3D, et cette technique ne demande aucune formation supplémentaire. En 

revanche, ses inconvénients sont le sein lui-même, cible mobile impliquant alors des marges 

de sécurité plus importantes, des volumes irradiés plus grands de tissus sains même à faible 

dose à cause du nombre plus important de faisceaux nécessaires à la couverture 

conformationnelle du CTV.     

 1.4.3. La curiethérapie par dispositif MammoSite®  

En mai 2002, un nouveau dispositif avec ballonnet, le MammoSite®, a reçu 

l’autorisation d’utilisation par la FDA (Food and Drug Administration). Le MammoSite® est 

constitué d’un seul cathéter muni d’un ballonnet et introduit dans la cavité opératoire. Une 

source d’iridium 192Ir à HDD est projetée à travers le cathéter puis positionnée au centre du 

ballonnet pour délivrer en quelques minutes la dose totale d’irradiation. Parmi les avantages 

du dispositif MammoSite®, il semblerait que la courbe d’apprentissage soit courte, ce qui 

permettrait à un plus grand nombre d’équipes d’accéder à ce type de traitement, contrairement 

à la curiethérapie interstitielle qui nécessite une certaine expérience de la curiethérapie 

[Edmundson, 2002]. D’après Le Proxima Therapeutics aux USA, 2500 médecins ont traité 

plus de 6300 patientes avec le MammoSite®.  

Le dispositif MammoSite® se compose d’un cathéter en silicone à deux voies et d’un 

ballonnet gonflable à son extrémité distale. Le ballonnet peut être gonflé jusqu’à un volume 

maximal de 70 ml (Figure 1.10(a)). Après avoir été placé dans la cavité de tumorectomie, il 

est rempli en injectant par l’une des voies de sérum physiologique (90%) et du produit de 

contraste (10%) afin d’obtenir un diamètre adapté à la cavité (diamètre du ballonnet 4 à 5 cm 

correspondant à un volume de 35 à 70 cm3). La source d’iridium Ir192 est projetée à partir 

d’un projecteur de source (Figure 1.10(b)) dans la 2ème voie pour se positionner au centre du 

ballonnet et réaliser une irradiation conformationnelle des tissus entourant la cavité.  

Certaines règles d’implantation du MammoSite® doivent être respectées pour assurer la 

qualité du traitement. Ainsi, une épaisseur minimale de peau recouvrant la surface du 

ballonnet (au moins 7 mm) est requise afin d’éviter les surdosages cutanés. L’irradiation doit 

être réalisée par une source d’iridium 192Ir à HDD (10 Gy/heure) et doit délivrer une dose 

totale de 34 Gy en 5 jours avec une dose par fraction de 3,4 Gy. Deux fractions par jour 

séparées d’un intervalle minimal de 6 heures. La dose totale est prescrite à 1 cm de la surface 

du ballonnet, ce qui correspond au PTV [Streeter, 2003].  
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Figure 1.10. (a) Illustration du Dispositif MammoSite
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nombre de patientes qui auraient été éligibles pour le dispositif MammoSite® selon les critères 

de l’American Society of Breast Surgeons ASBS et le volume de résection chirurgicale. Ce 

dernier est donné par l’équation suivante : 

           

  
� �  �� 
�  �ℓ � � � ��                                             (1.1) 

où 

ℓ : La largeur de la cavité opératoire; 

d : La longueur de la cavité opératoire; 

h : La hauteur de la cavité opératoire. 

 

Dans cette étude, 443 femmes ayant un carcinome canalaire infiltrant ou un carcinome 

in situ ont été traitées par chirurgie conservatrice. Le volume de résection médian était de 

67,61 cm3 sans aucune différence entre les carcinomes intra-canalaire et les carcinomes 

canalaire infiltrant. 

Le profil de dose en profondeur pour un ballonnet, par exemple, d’un diamètre de 4cm 

et d’un volume de 35 cc a une dose sur la surface de ballon de 225% lorsqu’il prescrit une 

dose à 1 cm atour du ballonnet. En raison de la loi en carré inverse, la dose sur la surface du 

ballonnet sera plus faible avec l’augmentation du volume. En outre, le volume total recevant 

la dose prescrite augmente avec l’augmentation du volume de remplissage et de diamètre du 

ballonnet. La figure 1.11 montre les courbes des profils de la dose en profondeur (en 

pourcentage) autour du ballonnet sphérique normalisé au point de prescription pour des 

différents diamètres d’inflation de 4, 5, et 6 cm.  

En France, entre avril 2003 et octobre 2005, Belkacemi et al. au centre Oscar Lambret 

de Lille ont fait une étude d’évaluation la performance du MammoSite® RTS comme 

technique d’irradiation partielle du sein. 43 patientes ont été incluses dans une étude de phase 

II monocentrique. Les critères d’éligibilité des patientes étaient les suivants : 1) Tumeur 

classée T1N0M0; 2) Age supérieur ou égal à 60 ans; 3) Berges saines sur au moins 5 mm; 4) 

Épaisseur de peau autour du ballonnet d’au moins 7 mm; 5) Ganglion sentinelle sain. 
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Figure 1.11. La distribution de dose radiale autour du ballonnet sphérique de différents 
diamètres [Edmundson, 2002]. 

 

Toutes les patientes ont reçu une dose totale de 34 Gy en 10 fractions en 5 jours à raison 

de deux fractions par jour espacées de six heures. La dose totale a été délivrée à 1 cm autour 

du ballonnet après une dosimétrie tridimensionnelle. La qualité de vie a été évaluée avant et 

après la curiethérapie. Cette étude a montré que l’approche de l’irradiation concentrée 

focalisée au lit opératoire pour réduire la durée totale du traitement est en cours d’évaluation. 

Les résultats préliminaires obtenus par cette étude sont différents de ceux rapportés dans les 

études américaines. 

En conclusion, cette nouvelle technique de curiethérapie en faisant la preuve de sa large 

faisabilité semble prometteuse. Cependant, un suivi plus long et des essais randomisés restent 

indispensables avant l’utilisation en routine du MammoSite®.  
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1.4.4. La curiethérapie interstitielle « Multi-cathéters » 

1.4.4.1. Généralités 

Dans le cadre de l’irradiation partielle du sein, la curiethérapie interstitielle est utilisée 

après chirurgie conservatrice pour traitement des tumeurs du sein de petite taille. Son 

avantage par rapport à l’irradiation externe par photons ou électrons est d’irradier de manière 

satisfaisante des tumeurs situées en profondeur dans le sein avec une meilleure distribution de 

dose, et d’épargner les tissus sous-cutanés. Elle permet ainsi d’augmenter la dose d’irradiation 

au niveau du site tumoral initial en épargnant les tissus sains (Figure 1.12). 

La curiethérapie peut utiliser soit un bas débit de dose (BDD) soit un haut débit de dose 

(HDD). Le débit de dose des sources radioactives diffère par leur activité linéique. Selon la 

définition du rapport 38 de l’ICRU (International Commission on Radiation Units and 

Measurements), le niveau du BDD se situ entre 0,4 et 2 Gy/heure et celui du HDD est 

supérieur à 12 Gy/heure. Pour la curiethérapie mammaire, les sources radioactives utilisées 

sont l’Iridium 192Ir pour l’implantation temporaire et actuellement le Palladium  103Pd pour 

l’implantation permanente [Pignol, 2006]. 

 

Figure 1.12. La distribution de dose en 3D dans le lit chirurgical en utilisant la curiethérapie 
interstitielle « multi-cathéters » 

 

Les techniques de curiethérapie interstitielle impliquent tout d’abord une implantation 

rigoureuse de vecteurs rigides non radioactifs, cathéters ou tubes plastiques. Le chargement 

du dispositif par les sources radioactives se fait secondairement et de deux façons : 
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chargement manuel réalisé directement au bloc opératoire ou chargement différé par 

l’intermédiaire d’un projecteur de source placé dans une pièce isolée qui permet une 

radioprotection totale du personnel médical et paramédical (Figure 1.13). En effet, les sources 

sont transférées du projecteur au patiente et vice et versa par commande informatique grâce à 

un logiciel. Ce dernier système est essentiellement utilisé pour le HDD. 

La technique de mise en place du matériel vecteur est la même pour la curiethérapie 

interstitielle quel que soit le débit de dose utilisé. Quant à la curiethérapie interstitielle à BDD, 

certaines règles doivent être respectées lors de la mise en place du dispositif pour obtenir une 

répartition homogène de la dose aux tissus. 

La curiethérapie interstitielle mammaire obéit aux règles du système de Paris. Ces 

règles sont les suivantes : 

1 – Les lignes radioactives doivent être rectilignes, parallèles, et disposées de manière à ce 

que leurs centres soient dans un même plan perpendiculaire à la direction des lignes. Ce 

plan est appelé plan central (Figure 1.14(a)); 

2 – L’activité linéique doit être uniforme le long de chaque source et identique pour toutes les 

sources; 

3 – Les sources radioactives doivent être équidistantes les unes par rapport aux autres et 

placées selon des triangles (Figure 1.14 (c)) ou des carrés (Figure 1.14 (d)) équilatéraux 

si le volume à traiter est important et nécessite plus d’un plan de traitement. 

 

 

Figure 1.13. Projecteur des sources radioactives utilisées pour la curiethérapie interstitielle. 
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La mise en place des tubes vecteurs pour la curiethérapie interstitielle peut être réalisée 

soit en per-opératoire, soit à distance de la chirurgie (dans les 6 

des études). Durant la procédure chirurgicale, la mise en place de clips métalliques est 

fortement recommandée pour aider au repérage du lit opératoire (

permettent au moment du scanner dosimétrique de mieux visualiser les limites du volume 

cible. Le repérage du site opératoire a été étudié par Perera et 

que la précision de ce repérage conditionnait la qual

soit le type de matériel utilisé, et par conséquent le contrôle local.

 

                           

                             

Figure 1.14. Principe d’implantation d’équidistance (System
coplanaires. (c) en triangles. (d) en carrés.

Figure 1.15. Clips utilisés pour repérer les limites du lit chirurgical.
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La mise en place des tubes vecteurs pour la curiethérapie interstitielle peut être réalisée 

opératoire, soit à distance de la chirurgie (dans les 6 

des études). Durant la procédure chirurgicale, la mise en place de clips métalliques est 

fortement recommandée pour aider au repérage du lit opératoire (

permettent au moment du scanner dosimétrique de mieux visualiser les limites du volume 

cible. Le repérage du site opératoire a été étudié par Perera et 

que la précision de ce repérage conditionnait la qual

soit le type de matériel utilisé, et par conséquent le contrôle local.

      

                           (a)                                                                         

               

                             (c)                                                                            

Principe d’implantation d’équidistance (System
coplanaires. (c) en triangles. (d) en carrés. 

Clips utilisés pour repérer les limites du lit chirurgical.

29 

La mise en place des tubes vecteurs pour la curiethérapie interstitielle peut être réalisée 

opératoire, soit à distance de la chirurgie (dans les 6 – 8 semaines pour la plupart 

des études). Durant la procédure chirurgicale, la mise en place de clips métalliques est 

fortement recommandée pour aider au repérage du lit opératoire (Figure 1

permettent au moment du scanner dosimétrique de mieux visualiser les limites du volume 

cible. Le repérage du site opératoire a été étudié par Perera et al. [Perera, 1995]

que la précision de ce repérage conditionnait la qualité de la procédure d’irradiation quel que 

soit le type de matériel utilisé, et par conséquent le contrôle local. 

                                                                         (b) 

               

                                                                            (d)           

Principe d’implantation d’équidistance (System de Paris) : (a) plan central.  (b) 

 

Clips utilisés pour repérer les limites du lit chirurgical. 

Clips 

La mise en place des tubes vecteurs pour la curiethérapie interstitielle peut être réalisée 

8 semaines pour la plupart 

des études). Durant la procédure chirurgicale, la mise en place de clips métalliques est 

Figure 1.15). Ces clips 

permettent au moment du scanner dosimétrique de mieux visualiser les limites du volume 

[Perera, 1995]. Ils ont établi 

ité de la procédure d’irradiation quel que 

 

   

            

: (a) plan central.  (b) 
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Lorsque le dispositif est placé en post-opératoire, le repérage de la cavité opératoire se 

fait par échographie ou lors du scanner dosimétrique. Les clips disposés dans le lit opératoire, 

les remaniements des tissus et la présence d’air aident à ce repérage. L’index d’homogénéité 

de la dose (défini par le volume traité par l’isodose 100% recevant moins de 150% de la dose 

prescrite : 
����� ��������  est utilisé pour estimer la qualité de l’implantation.  

Les sources d’irradiation doivent être placées à une distance minimale de 5 à 7 mm de la 

surface cutanée pour minimiser la dose reçue. Cependant, malgré les avantages de la 

curiethérapie interstitielle, il faut noter que des patientes refusent cette procédure à cause de 

leur appréhension à l’implantation des aiguilles. Les résultats de la curiethérapie interstitielle 

dans le cadre de l’irradiation partielle du sein en termes de récidive locale semblent 

prometteurs, mais le suivi médian est encore faible. Quant aux résultats esthétiques, ils sont le 

plus souvent jugés comme bons ou excellents. 

1.4.4.2.  La curiethérapie interstitielle à bas débit de dose (BDD) 

Lors d’une curiethérapie à BDD, la mise en place de tubes plastiques ou d’aiguilles 

vectrices est réalisée le plus souvent pendant l’intervention chirurgicale, de manière à pouvoir 

définir avec le plus de précision possible le volume cible. Pour les implants de curiethérapie à 

bas débit de dose, l’activité des sources d’iridium 192Ir doit produire un débit de dose minimal 

(périphérique) d’environ 0,45 Gy/heure [Hannoun-Lévi, 2004]. Ainsi, le débit de dose 

conseillé est de l’ordre de 0,60 Gy/heure, permettant de réaliser le traitement en 3 à 4 jours et 

de délivrer sur l’isodose de référence une dose totale de 46 à 50 Gy [Mazeron, 1991; 

Hannoun-Lévi, 2003]. 

Les résultats les mieux documentés sont ceux rapportés par l’équipe du William 

Beaumont Hospital [Vicini, 2001]. 120 patientes ont eu une curiethérapie à bas débit de dose 

(0,52 Gy/heure) délivrant une dose totale de 50 Gy en 96 heures. Le volume traité 

correspondait à la cavité de tumorectomie plus une marge de 1 à 2 cm.  

La majorité des patientes ayant eu une reprise chirurgie du lit opératoire, les berges 

chirurgicales étaient alors négatives dans tous les cas. Dans 75% des cas, la berge minimale 

de sécurité était supérieure à 5 mm. L’âge moyen des patientes était de 65 ans. La taille 

moyenne de la tumeur était de 11 mm, dont 95% sans carcinome in situ. Une comparaison 

avec une série appariée de 447 patientes traitées par irradiation mammaire classique n’a 

retrouvé aucune différence en terme de contrôle local ou de survie [Vicini, 2001]. De plus, les 

résultats cosmétiques étaient jugés comme bons à excellents 90% des patientes. Les résultats 
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de l’étude de phase II rapportée par Fentiman et al. [Fentiman, 1996] sur 27 patientes sont 

très intéressants, ils montrent l’importance de la sélection des patientes lors d’une irradiation 

partielle du sein. Après un suivie de 6 ans, le taux de récidive locale de 37% (10/27 patientes) 

est inacceptable. Dans cette étude, 30% des patientes ayant développé une rechute locale 

avaient une tumeur de plus de 40 mm. 

Alors que les critères de sélection des patientes semblent mieux définis dans les essais 

prospectifs d’irradiation partielle du sein, la dose totale et le volume cible restent à 

déterminer. Lawenda et al. [Lawenda, 2003] ont réalisé une étude prospective de phase I/II 

évaluant une escalade de doses dans le cadre d’une curiethérapie interstitielle à BDD. Entre 

1997 et 2001, 48 patientes avec des tumeurs classées T1N0M0 ont été incluses. Le volume 

cible correspondait à la cavité opératoire plus une marge de 3 cm. Différents niveaux de dose 

ont été étudiées : 50 Gy (19 patientes), 55 Gy (16 patientes), 60 Gy (13 patientes) délivrés en 

5 jours avec un débit de dose de 0,5 Gy/heure. L’analyse a aussi concerné 4 sous-groupes de 

patientes définis en fonction du volume traité : 76 – 127 cm3, 128 – 164 cm3, 165 – 204 cm3, 

et > 204 cm3. Après un suivi médian de 23 mois, aucune rechute locale, régionale ou à 

distance n’a été observée. Les résultats cosmétiques étaient considérés comme bons à 

excellents dans 96% des cas parmi les patientes évaluées par les médecins (46/48 patientes).  

D’autres études restent cependant indispensables pour définir la dose totale d’irradiation 

nécessaire au contrôle local et le volume mammaire à traiter. Certains facteurs semblent 

prédictifs des résultats cosmétiques après la curiethérapie interstitielle : le volume d’exérèse, 

la ré-excision du lit tumoral, le débit de dose (> 1 Gy/heure) et l’index d’homogénéité de la 

dose. 

1.4.4.3.  La curiethérapie interstitielle à haut débit de dose (HDD) 

La technique de mise en place du matériel vecteur utilisé pour une curiethérapie à haut 

débit de dose est la même que celle utilisée pour une curiethérapie à bas débit de dose. Les 

avantages du haut débit sont : l’absence d’hospitalisation durant le traitement, la 

radioprotection totale du personnel médical, l’utilisation d’algorithme d’optimisation de dose, 

réduction de la durée de traitement. 

Les protocoles d’irradiation sont généralement bi-fractionnés, avec un intervalle de 6 

heures entre les 2 fractions quotidiennes afin de permettre la réparation des tissus sains. Les 

doses par fraction varient de 3,4 à 5,2 Gy. La dose totale délivrée sur 4 à 5 jours est comprise 

entre 32 et 37,20 Gy, et l’irradiation est débutée 48 heures après l’implantation du matériel 

vecteur. 
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Le RTOG est l’un des premiers groupes à avoir mené une étude de phase I/II 

prospective sur l’irradiation partielle du sein [Kuske, 2002]. 99 patientes atteintes d’un cancer 

du sein ont été traitées par chirurgie conservatrice et curiethérapie interstitielle à bas débit de 

dose (33 patientes recevant 45 Gy en 3,5 à 5 jours ou à haut débit de dose (66 patientes) 

recevant 34 Gy en 10 fractions et 5 jours. Après un suivi médian de 2,7 ans, les résultats 

préliminaires en termes de toxicité aiguë ont été considérés comme acceptables quel que soit 

le débit utilisé. Dans une mise à jour plus récente (suivi médian de 3,7 ans), le taux de rechute 

locale à 4 ans était de 3% [Kuske, 2004]. 

Arthur et al. ont conduit une étude afin d’identifier les facteurs prédictifs de mauvais 

résultats cosmétiques [Aethur ,  2003]. Les patientes avec des tumeurs invasives de taille ≤ 4 

cm, N0, berges microscopiques négatives et sans carcinome intra-canalaire extensif étaient 

incluses dans cette étude et traitées soit par curiethérapie à HDD (31 patientes) à la dose totale 

de 34 Gy en 10 fractions et 5 jours, soit par curiethérapie à BDD (13 patientes) délivrant 45 

Gy (0,5 Gy/heure). Après un suivi médian de 42 mois, aucune récidive loco-régionale n’a été 

observée. L’analyse de cette étude retrouvait les facteurs prédictifs de résultats cosmétiques  

pour la curiethérapie à BDD sont défavorables. 

Baglan et al. [Baglan, 2001] ont montré que l’irradiation partielle du sein était une 

option qui pouvait être proposée à des patientes sélectionnées et à bas risque de récidive 

locale. Après un suivi médian de 31 mois chez 37 patientes traitées par curiethérapie à HDD, 

une seule rechute locale mais en dehors du quadrant de la tumeur initiale a été notée. Ce 

résultat était dû à une bonne couverture dosimétrique du lit tumoral. La toxicité aiguë était 

minime et les résultats cosmétiques étaient bons à excellents chez toutes les patientes. La 

distribution de dose homogène au volume cible évitait de surdosage ce qui a minimisé le 

risque de cytostéatonécrose.     

La curiethérapie interstitielle est une des techniques les plus utilisées en cas 

d’irradiation partielle et accélérée de cancer du sein. Historiquement, la curiethérapie 

interstitielle de bas débit de dose a été la seule disponible mais rapidement le haut débit de 

dose a, petit à petit, supplanté le bas débit de dose. Les avantages de la curiethérapie 

interstitielle de haut débit de dose sur la curiethérapie de bas débit de dose sont nombreux 

[Hannoun-Levi, 2008(b)] :  

1 – La curiethérapie interstitielle de haut débit de dose permet une analyse de la 

distribution de dose en 3D avec création d’un histogramme dose volume 
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(HDV) tant pour le volume cible et pour les organes à risque (Le cœur, les 

poumons controlatéral, et la peau du sein). 

2 – La curiethérapie interstitielle de haut débit de dose permet aussi une 

optimisation de la distribution de la dose par modification du temps et/ou la 

position d’arrêt de la source d’iridium 192 de haut débit de dose.  

3 – La curiethérapie interstitielle de haut débit de dose permet également de 

réaliser cette irradiation dans des conditions optimales de radioprotection pour 

l’équipe soignante, car la patiente n’est exposée par la radioactivité que 

quelques minutes pendant la séance du traitement. 

 

La curiethérapie interstitielle à haut débit de dose présente également des avantages par 

rapport à l’irradiation externe partielle et accélérée du sein. L’un des points clé de l’irradiation 

partielle est la détermination du volume cible anatomo-clinique. La possibilité d’implanter les 

tubes vecteurs pendant l’opération en collaboration avec le chirurgien qui vient justement de 

réaliser l’ablation du lit chirurgical (avec mise en place de clips [Rabinovitch, 2000] 

représente un atout de première importance pour guider le geste du curiethérapeute. 

L’irradiation interstitielle partielle et accélérée du sein de haut débit de dose permet, 

contrairement à la radiothérapie externe, une préservation optimale de la peau avec la 

possibilité d’optimiser la distribution de dose en regard de cet organe à risque. 

1.5. Études évaluant l’irradiation globale du sein versus l’irradiation 

partielle du sein 

En Europe, l’équipe hongroise de Polgar a été la première à comparer les deux types de 

traitement dans une étude randomisée [Polar, 2002]. 126 patientes ont été traitées soit par 

irradiation globale du sein à une dose totale de 50 Gy (sans complément de dose au niveau du 

lit tumorale) soit par une irradiation localisée au niveau du lit opératoire.  

L’irradiation localisée pouvait être réalisée par curiethérapie interstitielle à Haut débit 

de dose (HDD) (5,2 Gy × 7 fractions) ou par un faisceau direct d’électrons dont l’énergie était 

choisie en fonction de la profondeur à traiter (dose totale de 50 Gy prescrite sur l’isodose 

80%). Après un suivi médian de 30 mois, le contrôle loco-régional était de 100% dans les 2 

bras. La survie sans rechute à 3 ans était de 98,4% pour le groupe irradiation globale et de 

94,4% pour le groupe irradiation partielle, respectivement. Aucune différence entre les 2 bras 
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de traitement n’a été retrouvée en termes d’effets secondaires. Les auteurs ont conclu sur la 

nécessité d’un plus long suivi et de la réalisation d’autres études de phase III.  

Une étude comparant une cohorte d’irradiation partielle et accélérée du sein à une série 

appariée a été rapportée en 2003 par Vicini et al. [Vicini, 2003]. Ils ont comparé les résultats 

de 199 patientes traitées par curiethérapie interstitielle exclusive de haut ou bas débit de dose 

à une série appariée de patientes ayant eu une radiothérapie de la glande mammaire. Après un 

suivi médian de cinq et neuf ans respectivement, le taux de rechute locale était de 1 % dans 

les deux groupes. Aucune différence en termes de survie n’a été observée. Avec une médiane 

de durée de suivi de 8,6 ans, cette même équipe vient de rapporter des résultats esthétiques 

bons et excellents dans 99 % des cas des 199 malades après curiethérapie exclusive et des 

taux actuariels de rechute locale à cinq et dix ans respectivement de 1,6 et 3,8 % [Vicini, 

2007]. C’est la seule étude publiée comparant l’irradiation partielle du sein à l’irradiation 

globale du sein avec un recul minimal de 5 ans. Cette étude montre que l’irradiation partielle 

du sein peut être une option chez des patientes sélectionnées et que des essais randomisés sont 

indispensables pour évaluer cette approche. 

Au congrès ASTRO 2003, Chen et al. ont présenté les résultats esthétiques des 199 

patientes traitées dans cette étude par irradiation partielle. A 6 mois, 2 et 5 ans, les taux de 

résultats esthétiques jugés bons à excellents étaient de 95%, 97%, et 99%, respectivement 

[Chen, 2003]. L’année suivante, Keisch et al. ont rapporté les résultats esthétiques des 

premières patientes irradiées avec le dispositif MammoSite® aux Etats-Unis. Ces résultats 

étaient jugés bons à excellents et s’amélioraient avec le temps : 90%, 91%, et 100% à 1,2 et 3 

ans après la fin du traitement respectivement [Keisch, 2004].  

De nombreux essais sont en cours (Tableau 1.3). L’un des critères communs à ces 

essais est la nécessité d’inclure un nombre considérable pour démontrer une équivalence entre 

l’irradiation partielle et accélérée du sein (quelle que soit la technique utilisée) et la 

radiothérapie mammaire classique. 

L’essai le plus important est l’essai NSABP-B39/RTOG 0413 (National Surgical 

Adjuvant Breast and Bowel Project ; Radiation Therapy Oncology Group) qui a été ouvert en 

mars 2005 pour inclure 3000 patientes âgées de plus de 18 ans et traitées pour des lésions de 

moins de 30 mm sans envahissement ganglionnaire ou avec un envahissement d’un à trois 

ganglions. En juin 2006, 1100 patientes ont été incluses et irradiées par une technique 

curiethérapie ou de radiothérapie conformationnelle. Pour cette étude, les critères d’inclusion 
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des patientes ne sont peut-être pas assez stricts et seul un suivi à long terme permettra 

d’apporter une réponse.  

L’essai du GEC–ESTRO (Groupe européen de curiethérapie – European Society for 

Therapeutic Radiology and Oncology) est également activé. Il doit inclure 1170 patientes 

avec des critères semblables au premier mais n’utilisant que la curiethérapie HDD ou à bas 

débit pulsé. Deux autres essais utilisant exclusivement la RTC 3D avec (l’essai anglais, UK 

Import) ou sans modulation d’intensité (Rapid-OCOG) vont également inclure plus de 2000 

patientes. Enfin, un essai italien (IRMA) va randomiser l’irradiation standard de la totalité de 

la glande mammaire contre une irradiation partielle à la dose de 38,5 Gy en dix fractions, 

utilisant dans les deux cas une radiothérapie conformationnelle. Les critères et différences 

entre ces essais sont présentés dans le tableau 1.3.  

1.6. Études de comparaison dosimétrique entre différentes techniques de 

l’IPAS 

Plusieurs études ont été faites pour comparer les différentes techniques de l’IPAS. En 

2002, La technique de curiethérapie par MammoSite® a été comparée à la curiethérapie 

interstitielle par Edmundson et al. [Edmundson, 2002]. L’index médian d’homogénéité de la 

dose par MammoSite® était inférieur à celui de la curiethérapie interstitielle (0,77 versus 0,93 

respectivement). D’autre part, Edmundson et al. ont aussi montré que la valeur moyenne de la 

dose D90 (dose reçue par 90% du volume cible) correspondait à 90% de la dose prescrite avec 

le MammoSite® versus 70% avec la curiethérapie interstitielle. Le MammoSite® permettrait 

alors une meilleure couverture des berges de résection mais également une meilleure 

reproductibilité. Cependant, la seule limite de ce traitement était liée à la taille de l’applicateur 

qui n’était pas adaptée aux cavités opératoires supérieur à 6cm et par conséquent augmentait 

la durée du traitement ainsi que les doses reçues par les tissus sains. 

Au congrès de l’ASTRO 2003, Edmundson et al. [Edmundon, 2003] ont montré que la 

RTC-3D avait la meilleure couverture dosimétrique pour le PTV mais qu’elle était associée à 

une irradiation plus importante des tissus sains par rapport à la curiethérapie interstitielle ou 

MammoSite®. Néanmoins, le MammoSite® couvrait mieux le PTV que la curiethérapie 

interstitielle et semblait être un compromis entre ces 2 techniques (Tableau 1.4).  
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Tableau 1.3. Différences entre les essais en cours comparant l’irradiation partielle du sein à l’irradiation du sein en totalité 

Critères Targit ELIOT IMPORT RAPID NSABP/RTOG GEC/E STRO IRMA 

Nombre de 
patientes 

2232 2000 2100 2128 3000 1170 3302 

Âge (ans) > 40 > 48 > 50 > 40 > 18 > 40 > 49 

Taille tumorale 
(mm) 

< 30 < 25 < 20 < 30 < 30 < 30 < 30 

Grade I - III I - III I - II I - III I - III I - III I - III 

Taille des 
berges (mm) 

Négative a > 10 > 2 Négative a Négative a > 2 invasif > 2 

Technique 
Per-

opératoire 
RX 50 KV 

Electron -
thérapie 

RTC 3D + MI RTC 3D RTC 3D et CI et MMS 
CI à HDD et 

BDP 
RTC 3D 

Dose/fraction 
pour IPS 

20 Gy/1 f 21 Gy/1 f - 38,5 Gy/10 f 
RTC : 38,5 Gy/10 f 

CI et MMS : 34 Gy/10 f 
HDD : 34 Gy 
BDP : 50 Gy 

38,5 Gy/ 10 f 

 
RTC 3D : radiothérapie conformationnelle en 3D ; MI : modulation d’intensité ; MMS : MammoSite® ; CI : curiethérapie interstitielle ; HDD: haut 
débit de dose ; BDP : bas débit pulsé ; IPS : irradiation partielle du sein ; CIS : carcinome in situ. 
aLa taille des berges requise pour l’inclusion est non précise. (source: [Belkacémi et al., 2007]). 
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Tableau 1.4. Comparaison dosimétrique entre 3 types d’irradiation partielle du sein : RTC-
3D, MammoSite® et curiethérapie interstitielle [Villette,  2005]. 

 
Volume mammaire (cc %) recevant un certain  

% de la dose prescrite 
PTV (cc %) recevant un 

certain % de la dose prescrite 

Isodose 150% 100% 50% 100% 90% 

RTC-3D 0 cc           0% 362 cc    23% 731 cc    48% 225 cc   48% 327 cc   100% 

MammoSite® 20 cc         1% 87 cc        5% 292 cc    18% 81 cc     76% 97 cc      91% 

Curiethérapie 
interstitielle 

24 cc         1% 186 cc    10% 483 cc    26% 105 cc   58% 124 cc     68% 

 

1.7. Discussion 

L’irradiation globale du sein reste le traitement standard après une chirurgie 

conservatrice. L’irradiation partielle et accélérée du sein peut être une alternative 

thérapeutique chez des patientes sélectionnées avec un cancer du sein dans un stade précoce. 

L’irradiation partielle et accélérée du cancer de sein a plusieurs intérêts : 

1.7.1.  Diminution la durée du traitement par irradiation  

La durée totale de l’irradiation standard du cancer de sein localisé est de 5 à 7 semaines. 

Si l’irradiation partielle du sein confirmait à l’avenir son équivalent au traitement standard, la 

durée serait l’un des arguments majeurs pour adopter cette méthode dans la routine du 

traitement. Ce gain de temps présent un grand avantage pour les patientes et le temps du 

traitement par augmenter la qualité de traitement et la qualité de vie des patientes surtout pour 

les patientes âgées.  

1.7.2.  Diminution de la toxicité cardiaque et pulmonaire  

Avec l’irradiation partielle et accélérée du cancer de sein, les volumes irradiés sont 

réduits, de plus le cœur et le poumon sont protégés grâce à l’interposition d’une plaque 

(IORT) et les tissus sous-cutanés en maintenant la peau à une certaine distance du dispositif 

(MammoSite®) et des cathéters en curiethérapie interstitielle. Ainsi, l’avantage des techniques 

d’irradiation per-opératoire par photons de basse énergie (50 KeV rayon-X) (Targit) ou 
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électrons (IORT) est l’atténuation rapide de la dose permettant la protection des tissus sous-

jacents. De même, pour l’irradiation par curiethérapie interstitielle, la dose aux tissus sains 

environnants diminue très rapidement grâce au gradient de dose élevé. Pour la radiothérapie 

conformationnelle tridimensionnelle, l’objectif est de délivrer la dose prescrite au lit 

chirurgical tout en respectant les contraintes de dose aux tissus sains.  

1.8. Conclusion  

Le concept de l’irradiation partielle et accélérée du sein pourrait à l’avenir « bousculer » 

le dogme de la radiothérapie systématique de la totalité du sein après chirurgie mammaire 

conservatrice chez toutes les patientes sans distinction. Cependant, elle reste pour le moment 

le standard thérapeutique étant donné l’expérience acquise largement supérieure à celle de 

l’irradiation partielle et accélérée du sein en termes de délai de suivi des patientes. 

Les résultats préliminaires publiés en utilisant différentes techniques d’irradiation 

partielle et accélérée du sein sont rassurants et incitent la poursuite de cette recherche dans le 

cadre d’essais randomisés. 
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2.1. Introduction 

Dans le chapitre précédent, nous avons discuté les rationnels de l’utilisation de 

l’irradiation partielle et accélérée du cancer du sein (IPAS). Cette technique est de plus en 

plus utilisée comme une alternative à l'irradiation totale du sein, après une chirurgie 

conservatrice chez certaines patientes atteintes de cancer du sein au stade précoce [Sanders, 

2007]. L’irradiation du sein est dite «partielle» car elle ne traite que le lit tumoral en incluant 

une marge de sécurité et dite «accélérée» car elle délivre une dose de 21 à 38,5 Gy en un à 

cinq jours [Hannoun-Lévi, 2003]. Aussi, La méthode IPAS peut être réalisée par la 

curiethérapie interstitielle basse ou haute débit de dose, par la curiethérapie endocavitaire 

« MammoSite® », par la radiothérapie intra-opérative (électrons ou photons), ou par la 

radiothérapie externe conformationnelle. 

À ce jour, la plus grande expérience clinique de l’IPAS a été rapportée par la 

curiethérapie interstitielle (multi-cathéters) [Baglan, 2001k; Arthur, 2003; Shah, 2004]. En 

effet, historiquement, la curiethérapie interstitielle de bas débit de dose a été la première et la 

seule technique d’irradiation partielle et accélérée du sein disponible mais rapidement la 

technique de haut débit de dose a, petit à petit, supplanté le bas débit de dose [Hannoun-Lévi, 

2008]. La technologie utilisée à l’origine pour l’IPAS, donc, était la curiethérapie interstitielle 

et cette méthode est actuellement en cours de test dans des essais des phases III en Amérique 

du Nord [Vicini, 2005] et en Europe [Polgar, 2005]. Les avantages de la curiethérapie 

interstitielle à haut débit de dose par rapport aux autres modalités de traitement ont été 

discutés dans le chapitre 1.  

Actuellement, l’imagerie multi-modalités (Tomodensitométrie (TDM ou CT), imagerie 

par résonance magnétique (IRM), et l’imagerie fonctionnelle (TEP et TEMP)) peuvent être 

intégrée et utilisée dans les systèmes de planification de dose (Treatment Planning System, 

TPS) pour définir les différentes régions d’intérêts comme le volume cible planifié (PTV) et 

les organes à risques (OAR). Ensuite, des algorithmes de calcul des doses sont utilisés pour 

optimiser la dose délivrée dans le PTV, minimiser le volume d’implantation nécessaire pour 

couvrir adéquatement le PTV et réduire la dose reçue par les OAR. Idéalement, le but à 

atteindre est de délivrer 100 % de la dose prescrite dans 100 % du volume cible. Cependant, 

cet objectif est difficilement atteignable. Un plan du traitement peut être réaliste et acceptable 

lorsque 90% du lit chirurgical reçoit 90% de la dose prescrite. La plupart des protocoles 

exigent ce seuil.  Cependant, une couverture de 95% est recommandée. 
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La planification du traitement étant une procédure multi-étapes, des erreurs peuvent 

survenir. Il est donc important de réaliser une vérification des doses calculées par un TPS 

commercial [Das, 2006]. Dans ce chapitre, nous discutons un outil de vérification et 

d’optimisation de dose calculée pour l’IPAS en HDD. Cet outil permet de simuler une dose à 

partir des paramètres définis par le physicien et de l’évaluer en utilisant deux algorithmes : 

Intégrale de Sievert et formalisme TG43. Ainsi, il est possible de vérifier la dose du TPS par 

rapport à celle simulée. 

Avant de décrire cette plateforme, nous commencerons par présenter des critères 

d’évaluation d’un plan de traitement de planification. 

2.2. Assurance qualité d’un plan du traitement 

Actuellement, la majorité des systèmes de planification de traitement ont la possibilité 

d’importer des séries d’images de patients (CT, IRM, et échographie) à travers le réseau local 

(LAN). La définition du PTV et les structures critiques comme le cœur et les poumons ont 

aidé énormément à conformer les plans de traitement. En plus, l’utilisation d’histogramme 

dose-volume (HDV) des régions d’intérêt pour corréler les résultats cliniques et la toxicité est 

devenue indispensable pour réaliser une distribution de dose homogène [Kestin, 2000].  

L’assurance qualité (AQ) pour un plan de traitement complexe avec des sources radioactives 

haute débit de dose  a toujours été un défi pour la communauté des physiciens. Un bon 

programme d’assurance de qualité et efficace pour la planification et l’administration du 

traitement est extrêmement important et est nécessaire pour traiter les patientes en toute 

sécurité.   

Une attention particulière sera prêtée aux points suivants : 

2.2.1. Couverture du volume cible planifié  

Dans le cas idéal, le lit chirurgical et le volume cible planifié doivent être couverts par 

la ligne isodose prescrite. La figure 2.1 représente un plan de traitement idéal réalisé sur un 

fantôme. Le nuage isodose 100% (en bleu) couvre le lit chirurgical (en rose foncé) et aussi le 

PTV (en rose claire). La figure 2.2 montre le HDV cumulative du lit chirurgical, avec un 

volume de 19,9 cc totalement couvert par la ligne isodose 100%. 
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 Figure 2.1. Une vue 3D de la distribution de dose dans le lit chirurgical (rose foncé) et le 
volume cible planifié (rose claire) pour un cas idéal (fantôme). 

 

 

 

Figure 2.2. Histogramme Dose-Volume (HDV) cumulatif pour une implantation mammaire 
interstitielle idéale (fantôme). 
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2.2.2. Volume de surdosage  

Pour tout implant, les tissus autour de la source radioactive seront des zones chaudes 

«hot-spot». Toutefois, l’extension de ces zones chaudes peut être contrôlée par l’implantation 

des cathéters de manière équidistante (la distance doit être de 1 à 1,5 cm entre les cathéters). 

Lors de l’optimisation de la distribution de dose, la plus grande attention doit être prêtée pour 

la distribution des points chauds « hot-spots » (ligne 150 % d’isodose) entre les positions 

d’arrêt. C’est une règle essentielle afin d’éviter que deux lignes d’isodose de 150 % 

adjacentes se chevauchent. Donc une implantation optimale des cathéters devrait prendre en 

considération cette règle. 

2.2.3. La dose reçue par la peau du sein 

Une forte dose sur la peau est dommageable sur le plan cosmétique et pourrait entrainer 

à long terme, dans certains cas, des complications.  Un programme d’assurance qualité doit 

contrôler la dose sur la peau notamment pour certains PTV à une certaine profondeur sous la 

peau (souvent prise comme 5 mm). La figure 2.3 montre un PTV généré en ajoutant une 

marge 2 cm autour du lit chirurgical puis modifié pour être à 5 mm sous la peau, ce qui limite 

généralement la dose sur la peau à environ 80% de la dose prescrite [Das, 2004].   

 

Figure 2.3. Le PTV planifié (en orange) est modifié pour être à 5 mm sous la peau et au 
dessus des muscles pectoraux.       
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2.2.4. Le temps d’arrêt en fonction de volume 

Tous les projecteurs de source utilisent la technique de mouvement de source (pas à pas) 

« stepping source », ce qui permet au physicien de maximiser l’uniformité de la dose tout en 

minimisant le volume d’implantation nécessaire pour couvrir de manière adéquate le volume 

planifié PTV.  Cette flexibilité constitue un défi quand il s’agit de vérifier les calculs 

optimisés avec des techniques pratiques de calcul en quelques minutes et au même temps 

détecter les erreurs significatives. La commission de réglementation nucléaire considère 

comme évènement médical un écart supérieur à 20% entre la dose administrée et la dose 

calculée [CNRC, 2005]. Généralement, les variations de plus de 5% dans le traitement par 

faisceau externe peuvent compromettre les résultats. Bien que la précision de traitement par 

curiethérapie soit moins pointue, il y a clairement le besoin d’une méthode rapide pour 

vérifier l’exactitude d’un plan de traitement optimisée. 

En utilisant le tableau de Manchester de volume d’implant, le temps d’irradiation 

calculé peut très facilement être utilisé comme un paramètre d’assurance qualité pour la 

curiethérapie de haut débit de dose (HDD). Le tableau 2.1 montre le tableau de Manchester 

de volume d’implant, avec les valeurs de colonne 3 corrigées des et facteurs modernes et la 

conversion de mg Ra Eq # h/1000R  à Ci s Gy�
 [Williamson, 1994], tandis que le tableau 

2.2 présente les facteurs d’élongation tel qu’ils ont été publiés [Paterson and Parker, 1938]. 

 

Tableau 2.1. Les désintégrations nécessaires pour délivrer une dose de Rv  [Williamson, 1994] 
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Tableau 2.2. Les facteurs d’élongation [Paterson and Parker, 1938] 

 

Pour un volume de traitement donné (V100), le temps d’irradiation (en seconds) nécessaire 

pour délivrer la dose prescrite (en Grays) avec une source d’activité en curie est exprimé par : 

Time �s� �  R� �Ci s Gy�
�  � Facteur d3elogation � dose préscrite �Gy�Activité �Ci�                   �2.1� 

                             

Le temps calculé à partir de l’équation (2.1) peut alors être comparé avec le temps 

calculé par la planification de traitement. Une étude récente sur 50 plans de traitement a 

montré que les deux temps calculés sont pratiquement similaires (± 7%) [Das, 2004]. 

2.2.5. Les longueurs des cathéters 

Comme il a été indiqué précédemment, dans une implantation des cathéters avec des 

longueurs différentes, le plus grand soin doit être pris lors de la mesure des longueurs de ces 

cathéters ainsi que les tubes des transferts. Le transfert précis de la longueur mesurée de 

chaque cathéter au système de planification du traitement est essentiel, et exige un contrôle de 

qualité. En outre, vérifier la longueur enregistrée contre la longueur programmée avant 

chaque traitement est une tâche essentielle car tout écart produit une distribution de dose 

totalement différente au PTV. 

Nucletron Corporation a mis au point un système de cathéter de longueur fixe (Confort 

cathéter), comme le montre la Figure 2.4. Même si la distance de bouton-à-bouton du cathéter 

peut varier, la longueur du tube plastique qui est inséré dans le cathéter est fixée. Au lieu de 

mesurer la longueur de chaque cathéter, une longueur pré-mesurée applicable à tous les 

cathéters peut être utilisée. Ce qui réduit le temps de simulation.  
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Figure 2.4. Modèle du cathéter confort (Nucletron BV, Veenendaal, Netherlands) 

2.3. Méthodes 

Dans cette section, nous décrivons la plateforme de vérification et de contrôle qualité 

que nous avons développée. Nous aborderons les points suivants : les sources radioactives, les 

algorithmes de planification et les critères de contrôle. 

2.3.1. Sources radioactives 

L’Iridium 192 est le radio-isotope le plus utilisé en curiethérapie HDD et est le meilleur 

choix en raison de sa forte activité spécifique, ce qui permet avec une petite source d’avoir la 

même activité. De plus, grâce à la basse énergie des photons émis, il impose moins de 

protection par rapport à d’autres types de sources.  

Sept modèles de la source sont les plus utilisés pour des traitements en curiethérapie. 

Ces modèles sont le microSelectron HDD (‘Old’ et ‘New’ modèles), le VariSource (‘Old’ et 

‘New’ modèles), le GammaMed HDD (‘12i model’ et ‘Model Plus’ modèles) et le modèle de 

Buchler.   

Ces modèles sont différents par la longueur (entre 3,5 et 10mm), diamètre (entre 0,3 et 

0,6 mm) et l’épaisseur de la source radioactive, ainsi que par le type d’encapsulation. Leurs 

différentes caractéristiques sont décrites dans [Baltas, 2007]. Une base de données a été 

établie dans notre outil en intégrant les caractères physique et les caractères géométriques de 

chaque modèle d’Iridium 192 HDD. Grâce à cette basse de donnée, il est possible de simuler 

chaque modèle et on peut ainsi calculer la dose délivrée de chacun.   
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2.3.2. Calcul de la dose 

La dose délivrée par chaque source radioactive au point P peut être calculée selon deux 

méthodes ; la première méthode est basée sur le modèle de l’Intégrale de Sievert, la seconde 

méthode utilise le formalisme du TG43. Ces deux méthodes sont utilisées par la plupart des 

logiciels commerciaux. A titre d’exemple, le logiciel « TheraPlan™ Plus » utilise l’Intégrale 

de Sievert et ‘Nucletron Plato Brachytherapy™ utilise le formalisme TG43.   

2.3.2.1. Méthode basée sur l’intégrale de Sievert 

Cette méthode consiste à diviser la source ligne en sources élémentaires, et à appliquer 

l’inverse du carré et des corrections de filtration à chaque source [Sievert, 1921]. Le débit de 

dose D> �r, θ� en tout point P exprimé en coordonnées polaires P(r,θ) dans un milieu défini (air, 

eau, tissus, etc.) est exprimé par : 

D> �r, θ� �  SA �rB, θB�. D> CDE�r, θ�                                                 (2.2) 

où  SA �rB,θB� (cGy/h) est le Air Kerma Strength (AKS) mesuré au point de référence 

P(r0, θ0) et situé à 1 cm de l’axe transversal de la source. Il est calculé comme le produit du 

AKS (U) de la source et le constant de débit de dose (cGy/h/U). 

D> CDE�r, θ� est le débit de dose relative en tout point P situé à une distance r et à un angle 

θ de la source :   

    D> CDE�r, θ� �  F> �C,θ�
F> �C�,θ��                                                                 (2.3) 

et  

D> �r, θ� �  I�r, θ�. T�r�                                                              (2.4) 

D> �rB, θB� �  I�rB, θB�. T�rB�                                                       (2.5) 

où I représente l’intégrale de Sievert et T représente le facteur de coefficient 

d’atténuation dans les tissus. L’Intégrale de Sievert est exprimée par : 

   I�r, θ� � 

I J e�µ.LMNOPMQRS�S� . dθ                                                      (2.6) 

où h est la distance entre le point P(x, y) et la source radioactive, µ est le paramètre 

d’atténuation oblique, tobl est l’épaisseur de la source oblique.  

Le paramètre (µ.tobl) peut être calculé par la formule suivante : 
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μ. tUVE � μWXEE. tWXEE Y  μZU[C\D. tZU[C\D                                           (2.7) 

Il est utile de calculer la dose à partir des quantités mesurées uniquement dans un milieu 

[Shalek, 1969].  Plusieurs mesures de facteurs d’atténuation dans les tissus pour la source 

Iridium 192 HDD sont décritees dans la littérature [Young, 1964]. Ces mesures sont 

interpolées pour déduire la fonction d’atténuation T. Les valeurs interpolées sont réalisés sur 

une distance maximale de 10 cm autour de la source radioactive et l’équation résultant est 

exprimée comme: 

T�r� �  #6x10��. r_ #  2x10�_. r Y 1.0183                                      (2.8) 

Une fois le calcul du débit de dose a été réalisé, la dose totale absolue peut être calculée 

en multipliant le débit de dose D> �r, Ѳ� par le facteur de temps de l’implantation bc�d�: 

D�r, θ� �  D> �r, θ�. bc�d�                                                            (2.9) 

  Comme le type d'implant dans cette étude est temporaire, le facteur temps est donné 

par: 

b�d� � ef1 # g�hij                                                      (2.10) 

où t est le temps d’arrêt (heure), et e  est la durée de vie moyenne (heure) définie par : 

  τ � l� �⁄En �_�                                                       (2.11) 

où d
 _⁄  est la période radioactive (demi-vie) de la source utilisé (heure).  

Pour calculer la dose totale absolue d’un implant multi-source à un point P, la dose au 

point P est déterminée pour chaque source puis sommée sur tous les points : 

�o,pqprs � ∑ �o,uuqvwx� qy zq{�|xu}
                                      (2.12) 

 

2.3.2.2. Méthode TG43 

Ce modèle a été proposé par l’American Association of Physicists in Medicine (AAPM) 

Task Group 43 [Nath, 1995; Rivard, 2004]]. Dans ce modèle les effets de plusieurs facteurs 

physiques sur la distribution de la dose ont été considérés séparément. Le débit de dose   

D> �r, θ� en tout point P a été exprimé dans les coordonnées polaires P(r,θ) dans un milieu 

défini est exprimé comme : 
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D�r, θ� �  S~ Λ � ��C,S�
��C�,S��� g�r�. F�r, θ�. d                                             �2.13�                                       

où Sk  est le Air kerma Strength, (cGy.cm2/h), Λ est le constant de débit de dose,  G(r, θ) 

est le facteur de la géométrie, g(r) est la fonction de dose radiale, F(r, θ) est la fonction 

d’anisotropie, r (cm) est la distance entre le point P et le centre de la source. t est le temps 

d’arrêt (en seconde) et  θ  est l'angle sous-tendu par l'axe central de la source et la ligne reliant 

le centre de la source et le point de calcul la dose P (Figure 1). r0 et θ0 sont les paramètres de 

référence pris à 1 cm et 90° respectivement. Les constantes de débit de dose pour la source 

d’Iridium 192 HDD sont décrites par Taylor et al. [Taylor, 2008] et listé dans le tableau 2.3.  

Dans les études de [Lliso, 2001 et 2003], les avantages de l’utilisation des fonctions 

résultants de l’ajustement de données (Fitting data) au lieu des tableaux pour la fonction 

d’anisotropie F(r, θ) et la fonction de dose radiale g(r) ont été discutés. Prenant en 

considération ces conclusions, nous avons utilisé les formules résultant de l’ajustement 

analytique des données de Monte Carlo pour les sept modèles de source d’Iridium 192 HDD 

mentionnées dans le tableau 2.3. Ces formules ont été utilisées dans cette étude pour 

déterminer les valeurs de g(r)  et F(r) pour  un point de calcul P.  

Ainsi, pour la fonction de dose radiale g(r), la forme fonctionnelle générale résultant des 

données ajustées se présente comme: 

g�r� �  I.C�

��.C�                                                                (2.14) 

où h, i, j, et k sont les paramètres d’ajustement des données de Monte Carlo pour la 

source Iridium 192 HDD. 

Pour la fonction de la géométrie G(r, θ), nous avons utilisé la fonction suivante : 

G�r, θ� �  arctanf2. r. sin�θ� Y cot�θ�j Y  arctan f2. r. sin�θ� # cot�θ�jL. r. sin �θ�            �2.15� 

 L est la longueur active de la source.  Pour la fonction d’anisotropie, la forme générale 

de la fonction résultant de l’ajustement des données de Monte Carlo est exprimée par : 

F�r, θ� �  k�r� Y  a�r��θ r� �\�C�
1 Y b�r��θ r� �\�C� Y  a3�r��1 # θ r� �\��C�

1 Y b3�r��1 # θ r� �\��C�                               �2.16� 
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Tableau 2.3. Les paramètres interpolées de la fonction radiale g(r), et la constante de débit de 
dose pour les 7 modèles de la source 192Ir haut débit de dose.  

Modèle de la source 192Ir 
HDD 

h i j k Λ
(*) 

MicroSelectron 

(Old 
design) 

1,00021 5,942×10-3 2,1307×10-4 2,9038 1,115± 0,006 

(New 
design) 

1,0011 2,354×10-2 1,074×10-3 2,3650 1,108± 0,001 

VariSource 

(Old 
design) 

1,0001 9,48×10-3 1,361×10-4 3,0681 1,044± 0,002 

(New 
design) 

1,000 8,4×10-3 9,9742×10-5 3,197 1,101± 0,006 

GammaMed 

(12i 
Model) 

1,0002 9×10-3 2,1×10-4 2,636 1,118± 0,003 

(Model 
plus) 

1,001 7,69×10-3 2,1×10-4 2,63 1,118± 0,003 

Buchler 1,0002 7,6×10-3 2,08×10-4 2,595 1,115± 0,003 

 (*)  Λ: Constante de débit de dose (cGyh-1U-1), où (U = mCi or mgRaEq) 

h, i, j et k sont les paramètres interpolés à partir des données de Monte Carlo pour la 

source 192Ir haut débit de dose.  

Où les équations suivantes sont les constantes ajustées à partir des données de Monte 

Carlo : 

 

431 ..)( 2 krkrkrk k ++=     

431 ..)( 2 ararara a ++=
                 43

'
1 '.'.')(' 2 ararara a ++=

  

431 ..)( 2 brbrbrb b ++=
                 43

'
1 '.'.')(' 2 brbrbrb b ++=  

431 ..)( 2 crcrcrc c ++=
                 43

'
1 '.'.')(' 2 crcrcrc c ++=

 

Les valeurs des constantes analytiquement ajustées utilisées dans la fonction dose 

anisotropie sont présentées au tableau 2.4. Les positions d’arrêt (xi, yi, zi) et les temps d’arrêt 

correspondants sont calculés dans le système cartésien.  
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Tableau 2.4.  Les paramètres interpolés pour la fonction anisotropique F (r, θ) 

192Ir type i  k i ai bi ci a'i b' i c'i 

MicroSelectron 
(Old design) 

1 2,6133×10-2 0 5,8123 1,088 0 1,334×10-5 -1,629×10-4 

2 -1,44644 0 -1,0123 -2,146×10-2 0 -3,572 -3,827 

3 3,918×10-2 -1,960 4,60×10-1 0 -6,5169×10-1 3,4474×10-1 0 

4 1,2917×10-1 35,863 64,82 7,446×10-1 25,220 65,552 1,9574 

MicroSelectron 
(New design) 

1 1,8111×10-2 0 3,072 2,1846×10-1 0 7,2814×10-2 2,1846×10-1 

2 -1,48814 0 -1,5753 -5,565×10-1 0 -3,137 -5,565×10-1 

3 3,5352×10-2 -1,2851 -1,2076×10-1 0 1,227 -1,2149×10-1 0 

4 1,6317×10-1 29,523 69,696 1,74 29,941 65,54 1,8305 

VariSource   
(Old design) 

1 9,7125×10-1 17,542 106,858 -2,16×10-1 26,0619 28,561 -8,709×10-2 

2 6,113×10-2 -1,073×10-1 1,3673×10-1 -2,085 1,105337 -5,3172×10-1 -3,646 

3 3,086×10-2 4,9608 -11,16535 -4,836×10-2 -39,7765 -6,7652 -5,854×10-2 

4 -1,254083 50,245 -3,406 1,6151 73,554 77,124 1,5911 

VariSource  
(New design) 

1 5,372×10-2 2,4×10-2 5,447 1,559 -1,9×10-2 3,766×10-2 -2,169×10-1 

2 -1,113 0 -1,37 -3,25×10-2 0 -3,3867 -5,68×10-1 

3 3,707×10-2 -1,6629 -8,77×10-1 -5,9×10-3 -9,482×10-1 8,11×10-1 -9,8×10-3 

4 -1,184×10-1 40,663 64,17 -1,35×10-1 33,4 64,01 1,6675 

GammaMed 
 (12i Model) 

1 -4,16×10-1 0 3,707×10-1 -4,9×10-3 0 -8,140 02 -1,1×10-1 

2 -9,26×10-2 0 -1,32 -2,469 0 -1,456×10-1 -1,02 

3 3,665×10-2 -3,023×10-1 1,69×10-1 4×10-4 -5,216×10-1 -1,57×10-1 -1,18×10-2 

4 2,9356×10-1 8,36 16,7 1,3574 26,037 26,037 1,156 

GammaMed 
(Model plus) 

1 -2,305 69 0 4,97×10-1 -1,7×10-3 0 -14,54 -1,14×10-1 

2 -1,98×10-2 0 -1,46 -2,96 0 -1,5588×10-1 -1,057 

3 2,847×10-2 -3,25×10-1 5,2×10-1 0 -6,3265×10-1 -4,47×10-1 -1,81×10-2 

4 2,273 78 11,5962 24,586 1,469 17,0192 39,889 1,2924 

Buchler 

1 3,5047×10-1 0 34,02 -1,804 0 2,047 2,3427 

2 5,554×10-1 0 5,7×10-2 2,7×10-2 0 6,57×10-1 1,984×10-2 

3 -2,99×10-2 -1,57×10-1 1,2×10-1 0 -4,407×10-1 7,77×10-2 1,747×10-2 

4 -4,583×10-1 4,552 -9,01 3,96 13,132 9,222 -1,8128 
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où  

i: index de paramètre ; 

k, a, b, et c sont les constantes interpolées à partir de données de Monte Carlo pour la 

source 192Ir haut débit de dose.  

La dose en un point quelconque (xr, yr, zr) peut être exprimée comme :  

D�xC, yC, zC� �  � D��, �� X�
n

�}B
                                              �2.17� 

r et θ sont données par : 

� � ���� # ���_ Y ��� # ���_ Y ��� # ���_                                 �2.18�                                           

 avec 

� � � cos � ��.������.�����                                                        �2.19�                                                             

r1, and r2 sont deux vecteurs (Figure 2.5). 

 

Figure 2.5. Schéma de la géométrie utilisée pour le calcul de r et θ. 
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2.3.3. Analyse histogramme dose volume (HDV)  

L’histogramme dose volume (DVH) peut être représenté sous deux formes: cumulative 

et différentielle. Le DVH cumulatif est une courbe du volume d’une structure recevant une 

certaine dose, en fonction de la dose. Tout point sur la courbe cumulative DVH représente le 

volume qui reçoit la dose indiquée ou plus. Le DVH différentielle est une courbe qui 

représente le volume recevant une dose dans un intervalle de dose spécifié en fonction de la 

dose. Le DVH cumulatif est plus couramment utilisé que le DVH différentielle. Par 

conséquence, la forme DVH cumulative a été implémentée pour notre outil de vérification. 

Nous avons construit le DVH de la manière suivante : le volume cible planifié (PTV) et 

les organes à risque (OAR) sont définis en utilisant les contours délimités sur les images CT. 

Chaque structure a été divisée en volumes élémentaires de dose de dimensions voxel. Ensuite, 

ces sous-volumes ont été accumulés.  

2.3.4. Critères de contrôle qualité de la dose 

La vérification de la qualité de dose pourrait être faite par le calcul de différents critères 

[Feuvert, 2006]: 

2.3.4.1.  Paramètres de conformité 

La conformité est définie par trois paramètres (C1, C2, C3) représentant l’indice de 

conformation du volume cible et les organes à risques (OAR).  

C1 est donné par:    

C
 � PTV� PTV                                                                �2.20� 

PTVIR est le volume tumoral planifié couvert par l’isodose de référence. PTV est le 

volume tumoral planifié. Ce paramètre représente le pourcentage du volume tumoral planifié 

qui reçoit au moins la dose prescrite.  

Cet indice varie de 0 (toute la cible tumorale est en dehors de l’isodose de prescription) 

à 1 (tout le volume tumoral est irradié à la dose choisie). Pour C1 entre 0,9 et 1,0, la qualité de 

couverture du volume tumoral est considérée bonne, si C1 est entre 0,8 et 0,9, la qualité de 

couverture du volume tumoral est considérée acceptable, et si C1 < 0,8 il y a une déviation 

majeure et la planification doit être (rejetée). 
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Le deuxième indice est C2 :  

C_ � PTV� V�                                                       �2.21� 

où PTVIR est le volume tumoral planifié couvert par l’isodose de référence. 

VIR volume de l’isodose de référence.  

Cet indice mesure la proportion du volume de l’isodose de référence incluant du tissu 

tumoral : c’est-à-dire indirectement le volume de tissus sains compris au sein de l’isodose de 

référence. Il varie de 0 (aucune concordance spatiale entre les deux volumes et aucune 

protection de tissus sains dans l’isodose concernée) à 1 (conformation parfaite). Si C2 > 0,75 

la planification est considérée comme acceptable [Lomax, 2003]. 

 

C� � ¡f1 # V¢£ ,� ,�V¢£ ,�
n

�}

j                                             �2.22� 

Le troisième indice est C3 : où n est le nombre des organes à risque. V¢£ ,� ,� est le 

volume de l’organe à risque (i) recevant au moins la dose de référence,   V¢£ ,� est le volume 

de l’organe à risque (i).  

Ce paramètre tend vers 1 avec l’amélioration de la protection des organes à risque par 

rapport à la dose de référence. Ainsi cet indice varie entre 0 et 1. Si C3 > 0,8, la planification 

peut est considérée acceptable. 

A partir de ces indices, d’autres paramètres de contrôle qualité ont été définis. Van’T 

Riet et al. ont créé, pour pallier aux défauts des indice C1 et C2, un indice appelé « nombre de 

conformation » (NC) [Van’t, 1997]. L’obtention de ce NC permet de tenir compte en même 

temps de l’irradiation de la tumeur et de l’irradiation des tissus sains. Ce nombre est défini de 

la façon suivante : 

NC �  C
 �  C_                                                         �2.23� 

Le NC varie de 0 à 1, valeur idéale. Une valeur proche de 0 signifie soit une absence 

totale de conformation c’est-à-dire que la tumeur n’est pas irradiée soit un volume 

d’irradiation très volumineux par rapport au volume de la tumeur. La dernière situation 

correspond au cas caricatural de l’irradiation encéphalique totale pour une métastase unique 
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de petit volume, où l’indice tend vers 0, puisque le VIR est très supérieur au PTVIR. Malgré la 

prise en compte de l’irradiation de la tumeur et des tissus sains, cet indice n’est pas parfait et 

son interprétation non univoque. En effet, un NC à 0,6 peut amener à 2 interprétations 

différentes. Dans un premier cas, le volume tumoral est incomplètement irradié avec une 

totale protection des tissus sains. Dans un second cas, le volume tumoral et les tissus sains 

sont partiellement irradiés [Lomax, 2003]. 

Baltas et al. ont appliqué le NC à la curiethérapie en ajoutant un paramètre 

supplémentaire : la notion d’organes à risque (OAR) [Baltas, 1998]. Cet indice est appelé 

COIN (COnformal INdex). Ce paramètre est calculé comme : 

COIN �  C
 �  C_ �  C�                                      �2.24� 

 Le COIN tient compte de la qualité de l’irradiation tumorale, de l’irradiation des tissus 

sains non à risque et de l’irradiation des organes à risque. Les deux premiers paramètres 

correspondent au NC décrit ci-dessus. Il est multiplié par d’autres indices liés aux différents 

organes critiques. Au total, chacune des composantes du COIN tend idéalement vers 1 ainsi 

cet index varie entre 0 et 1. Lors de la réalisation d’un plan de traitement, il est important 

d’assurer une couverture tumorale optimale, de limiter les doses maximales aux organes 

critiques et d’épargner au mieux les tissus sains avoisinants. 

Le calcul complet de ces indices est basé sur le volume de l’isodose de référence qui est 

liée à l’isodose entourant la cible. Pour la curiethérapie, il est de 85% de la dose moyenne 

basale, qui est définie par la dose minimale entre les sources.   

2.3.4.2. Paramètre d’homogénéité 

Ce paramètre est défini par l’indice d’Homogénéité de Dose (HD). Il indique si le 

nombre de cathéters implanté est suffisant pour couvrir le lit chirurgical. L’indice 

d’homogénéité de dose (HD) est équivalent à la fraction du volume totale traité qui reçoit la 

dose entre 100% et 150% de la dose prescrite [Andrew, 1988]. L’homogénéité de dose est 

exprimée par :  

HD � 1 #  V
¨B%V
BB%                                                     �2.25� 

avec V
BB% and V
¨B%  sont les volumes qui reçoivent   100% and 150% de la dose prescrite. 

La planification dosimétrique est considérée acceptable si HD ≥ 0,75.  
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2.3.5. Implémentation les algorithmes  

Les algorithmes de calcul la dose et les indices de conformité et d’homogénéité de dose 

ont été implémentés en utilisant MATLAB 7.5 (The MathWorks™, 

http://www.mathworks.fr). La plate-forme logicielle intègre 2 parties : calcul de la dose et 

évaluation de dose. Dans le partie calcul de la dose, la plate-forme  charge une série d’images 

de la patiente puis les volumes sont définis (volumes cible (PTV) et les organes à risque 

(OAR)) en utilisant l’outil « Free Hand Draw » technique (Figure 2.6, (A)). Les étapes pour 

construire un plan de vérification sont les suivantes (Figure 2.6, (B)): 

- Sélection du modèle de la source radioactive d’Iridium 192 HDD, 

- Choix du nombre de cathéters à insérer,  

- Choix du nombre de graines iridium dans chaque cathéter, 

- Choix du temps d’arrêt des graines implantés, 

- Choix du  Air Kerma Strength (AKS), 

- Simulation des positions des cathéters, 

- Sélection de l'algorithme de calcul (Sievert Intégral, TG43). 

Pour la partie évaluation de dose, le logiciel intègre un outil de chargement pour 

construire l’histogramme de dose volume (HDV) pour chaque dose calculée par la plate-

forme et ensuite calculer les indices d’homogénéités et conformités. La figure 2.7 présente un 

diagramme montrant la procédure pour effectuer le calcul de dose et d'évaluation de 

planification du traitement. 
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  (A) 

 

(B) 

Figure 2.6.  (A) : Interface principale de l'outil de vérification de dose; (B) : L'interface pour 
sélectionner les paramètres de calcul de dose. 
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Figure 2.7.  Diagramme montrant la procédure pour effectuer le calcul de dose et l'évaluation 
de planification du traitement. Où NC : Nombre de conformation; COIN : Conformation 
Indice; HD : Homogénéité de Dose. 
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2.4. Validation expérimentale 

2.4.1. Données 

Les données de planification de traitement (Images CT, PTV, OAR (poumon 

controlatéral, cœur et la peau), les doses et les précédents indices décrits) pour quatre 

patientes traitées par la curiethérapie interstitielle HDD ont été utilisées (tableaux 2.5, 5.6 et 

2.7). Les doses et les indices étaient calculés par Nucletron PLATO Brachytherapy v14.3. Ce 

logiciel commercial calcule la dose en utilisant un algorithme de simulation de l’optimisation 

de la planification inverse.     

Sur la base des images CT, le PTV et la définition des OAR, nous avons utilisé notre 

plateforme pour construire les plans de traitement. Les deux algorithmes (IS et TG43) ont été 

utilisés pour calculer les doses et les indices pour calculer les critères d’assurance de qualité 

du traitement (Figure 2.8).  

La validation des résultats repose sur la comparaison entre nos plans de traitement à 

ceux du TPSs dans 4 positions cliniques (A, B, C et D dans la Figure 2.9). Pour faciliter la 

comparaison, le logiciel CERR® ("Computational Environment for Radiotherapy Research”, 

Washington University) a été utilisé pour importer et afficher les doses de TPSs. CERR est un 

logiciel qui peut importer et afficher des plans de traitement d’une grande variété de systèmes 

de planification (y compris le format RTOG et maintenant le format DICOM-RT). 

 

Tableau 2.5. Le nombre des cathéters, positions d’arrêt d’Ir 192, et coupes des images CT 
utilisés pendant calculer la dose dans les TPSs pour les 4 cas cliniques  

 

Cas 
clinique 

n° 

Nombre de 
catheters  

Nombre de 
positions d’arrêt 

d’192Ir  

Nombre de 
coupes CT 

Dose totale 
(cGy) 

1 15 205 74 667 

2 12 181 95 884 

3 16 190 110 881 

4 11 98 107 680 
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2.4.2. Résultats 

Les résultats de la comparaison de doses sont présentés dans le tableau 2.6. A partir de 

ce tableau, il apparaît que les variations entre les doses calculées par les TPSs et les doses 

calculées par notre outil sont inférieures de 5%. Ces valeurs sont considérées bonnes (moins 

de 5%, accordée par les recommandations ICRU N°56 [Nath, 1997]). 

Les doses totales calculées par le TPSs commercial étaient 667, 844, 881, et 680 cGy 

respectivement, tandis que les doses totales calculées par l’Intégrale de Sievert étaient 673, 

840, 875, et 689 cGy respectivement, et celles calculées par TG43 étaient 662, 832, 868, et 

674 cGy respectivement. Les pourcentages de variations étaient 0,74%, 0,95%, 0,80%, et 

0,68% respectivement entre TPSs et IS, et -0,89%, -0,47%, 0,68%, et -1,02% respectivement 

entre PTSs et TG43. 

L'assurance qualité pour chaque dose clinique calculée a été évaluée en utilisant 

l'analyse HDV et les critères d'assurance qualité de dose. Par exemple, les figures 2.10, 2.11, 

et 2.12 montrent les HDVs calculés pour le TPS, IS et TG43 respectivement pour la patiente 

1. Il s’avère que les volumes cibles planifiées (PTV et V90) sont mieux traités par la méthode 

IS que par le TPS (Par la méthode IS, la dose délivrée était 162,5 et 322 cGy, alors que par le 

TPS, la dose délivrée est 160 et 306 cGy). 

Les critères de contrôle qualité (NC, COIN, et IH) ont également été calculés à partir 

des HDVs (tableau 2.7). À partir de la couverture de PTV et V90, il semble que l’algorithme 

d’IS a donnée les meilleurs indices du NC, ce qui signifie que la meilleure irradiation de PTV. 

Ces données indiquent que les indices COIN ont été optimisés par les algorithmes.  
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Tableau 2.6. Les doses calculées par le TPS et les doses calculées par la vérification de dose 
en utilisant les deux algorithmes (Intégrale de Sievert et TG43) pour les 4 cas cliniques.  

Patientes Points 
Dose 
TPS 
(cGy) 

Dose IS 
(cGy) 

IS* 
Différence 

(%) 

Dose TG43  
(cGy) 

TG43 
Différence 

(%) 

1 

A 157,940 163,643 -3,6109 157,001 0,5945 

B 4,0364 4,128 -2,1310 4,0015 0,8646 

C 0,8595 0,901 -4,8284 0,8465 1,5125 

D 7,960 8,140 -2,2613 7,681 3,5050 

2 

A 169,821 166,420 2,0027 168,901 0,5417 

B 6,304 6,103 3,1885 6,401 -1,5387 

C 0,9871 1,002 -1,5095 1,012 -2,5225 

D 10,541 11,041 -4,7424 10,114 4,0508 

3 

A 188,128 190,325 -1,1678 187,953 0,0930 

B 7,325 7,621 -4,0410 7,0214 4,1447 

C 1,125 1,201 -6,7556 1,135 -0,8889 

D 12,365 12,652 -2,3211 12,042 2,6122 

4 

A 173,453 177,364 -2,2548 174,632 -0,6797 

B 6,854 7,021 -2,4365 6,720 1,9551 

C 0,9972 1, 033 -3,5901 0,9960 0,1203 

D 11,235 11,654 -3,7294 11,012 1,9849 

IS* : est Intégrale de Sievert. 
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Tableau 2.7. Critères de contrôle qualité des doses : Nombre de Conformation (NC), indice 
d’Homogénéité (IH), et indice de conformation (COIN)) fournis par le logiciel de vérification 
de dose pour les 4 cas clinique.  

Patientes  Méthode du 
calcul de dose 

Nombre de 
Conformation 

(NC) 

Indice 
d’Homogénéité 

(IH) 

Indice de 
conformation 

(COIN) 

1 

TPS  0,946 0,773 0,64 

IS* 0,951 0,783 0,92 

TG43 0,940 0,752 0,92 

2 

TPS 0,906 0,791 0,71 

IS 0,912 0,761 0,92 

TG43 0,901 0,789 0,92 

3 

TPS 0,912 0,740 0,69 

IS 0,922 0,762 0,91 

TG43 0,910 0,759 0,91 

4 

TPS 0,888 0,676 0,74 

IS 0,890 0,688 0,89 

TG43 0,887 0,690 0,89 

IS* : est Intégrale de Sievert. 

 

 

 

 

 

 

 



Chapitre II : Planification, contrôle de qualité, et optimisation de l’IPAS

 

 

 

 

 

Figure 2.8. Simulation d’une distribution de dose en utilisant 
de Sievert (en haut) et le formalisme TG43 (en bas). 
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Simulation d’une distribution de dose en utilisant 
de Sievert (en haut) et le formalisme TG43 (en bas). 
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Simulation d’une distribution de dose en utilisant les deux algorithmes, Intégrale 
de Sievert (en haut) et le formalisme TG43 (en bas).  
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Figure 2.9. La dose du TPS importée et affichée en utilisant le logiciel CERR® 
("Computational Environment for Radiotherapy Research”, Washington University) 
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Figure 2.10.  Analyse d’Histogramme Dose Volume (HDV) fourni par le TPS. 

 

Figure 2.11.  Analyse d’Histogramme Dose Volume (HDV) établi en utilisant la méthode 
Intégrale de Sievert dans la Plate-forme. 
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Figure 2.12.  Analyse d’Histogramme Dose Volume (HDV) établi en utilisant la méthode 
TG43 dans la Plate-forme. 

 

2.5. Discussion 

L’importance d’une vérification de la dosimétrie avant l’application de traitement a été 

recommandée à travers le monde de la thérapie par radiation. Cette tâche est spécifiée par les 

conseils de réglementation de l’énergie atomique (Atomic Energy Regulatory Board 

(AERB)), ainsi que dans les guides d’autres organismes de réglementation internationaux 

[AERB, 2007].  

Certains de ces guides consistent à vérifier l’exactitude des données d’entrée tels que la 

dose prescrite, la longueur des cathéters, le temps d’arrêt, les positions d’arrêt [Liu, 2004], 

l’Air Kerma Strength actuel, etc. D’autres impliquent des vérifications indépendantes de 

calcul de la dose, soit manuellement ou par un second programme informatique. Ainsi, une 

méthode simple, rapide et précise de vérification de dose est donc nécessaire.  

Plusieurs méthodes de vérification et de comparaison de doses ont été proposées pour 

diverses techniques d’optimisation des plans du traitement par la curiethérapie interstitielle 
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HDD. Certaines de ces méthodes sont spécifiquement adressées vers des procédures 

particulières. Par exemple, Kumar et al. [Kumar, 2008], Cheng et al. [Cheng, 1998], Ahmad 

et al. [Ahmad, 1995], Kubo et Chin [Kubo, 1992(a) et 1992(b)], Miller et al. [Miller, 1996] , 

Podgorask et al. [Podgorsak, 1995], et Scala [Scala, 1995] ont fait des études de la 

vérification de dose seulement sur un seul ou deux cathéters pour la curiethérapie HDD. De 

même, Ezzell [Ezzell, 1995] a proposé une technique de planification pour les plans des 

implants. Venselaar et al. [Venselaar, 1996] ont concentré leur travail sur les implants de 

volume. Shwetha et al. [Shwetha, 2010] a présenté une étude rétrospective comparant la 

distribution de dose obtenue avec une optimisation géométrique et par optimisation de volume 

combiné avec les isodoses reformées. Ils ont constaté que les plans acceptables cliniquement 

peuvent être obtenus par isodose reformées, si les lignes isodoses sont correctement définies.   

La plateforme logicielle proposée dans notre étude peut être utilisée pour, simuler un 

plan de traitement pour la curiethérapie HDD, calculer les paramètres de contrôle qualité et 

permettre au physicien d'obtenir la couverture désirée du volume cible (PTV), tout en 

minimisant la dose reçue par les OAR. Le programme a été testé sur des données de 4 

patientes et les résultats obtenus ont été comparés à ceux d'un TPS commercial. Cette 

validation nous a permis de confirmer la validité algorithmique des méthodes décrites. En 

affinant ces résultats (voir le tableau 2.6 et tableau 2.7); nous concluons que cet outil peut 

aider à l’optimisation de la planification du traitement en fonction de certains critères. 

A partir du tableau 2.6, nous notons que la dose reçue par le PTV (point A) est plus 

élevée avec l’algorithme IS comparée à la dose estimée par la méthode TG43 et celle du TPS. 

Toutefois, les doses reçues par les OAR (points B, C, et D) sont également plus élevées avec 

la méthode IS, même si elles restent acceptables. Par conséquent, si le but est d’optimiser la 

dose délivrée au PTV, la méthode IS est plus appropriée. Sinon, si le but d’épargner les OAR, 

la méthode TG43 sera la plus adaptée. 

Les résultats présentés dans le tableau 2.7 confirment ces déductions : les différents 

indices indiquent que les 3 plans de traitement sont acceptables mais que les doses estimées 

par les méthodes IS et TG43 permettre d’optimiser l'indice COIN. On peut supposer que 

l’utilisation d’une de ces méthodes pourrait optimiser un traitement. 

 



Chapitre II : Planification, contrôle de qualité, et optimisation de l’IPAS 

71 

 

 

2.6. Conclusion 

L’Intégrale de Sievert et le formalisme TG43 fournissent des méthodes rapides et 

simples pour vérifier la dose calculée par le TPS. En plus nous avons identifié quelques 

critères de contrôle qualité importants pour évaluer la qualité de la dose et pour comparer 2 

planifications de traitement différent. Ces outils ont été mis en ouvre dans un logiciel avec 

une interface utilisateur conviviale. 

Ce logiciel peut être utilisé pour la planification et réutilisé pour le contrôle périodique 

de la qualité. La vérification du calcul de dose pour chaque patiente assure la précision de 

l’administration et la sécurité des patientes pendant les traitements par la curiethérapie.  Cette 

Plate-forme est générique et permet au physicien pendant la définition des volumes de choisir 

des marges de sécurités convenables, de choisir librement la méthode d’implantation des 

cathéters à partir d’images du patiente et de choisir le modèle et le nombre de graines 

d’Iridium 192 qui seront utilisées dans le cathéter. 

Le libre accès au logiciel est disponible sur notre site web URL : 

http://www.u703.fr/en/downloads.html 
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3.1. Introduction 

La planification dosimétrique (positions des cathéters, longueur des cathéters actifs, et 

le temps d’irradiation) dans la technique d’IPAS repose sur la connaissance suffisamment 

précise du volume du lit tumoral et sur la définition des structures d’intérêt, obtenues grâce à 

l’imagerie. Dans cette phase de planification prétraitement, le volume irradié est défini et la 

dose nécessaire est estimée en fonction du volume cible, de l’anatomie de la glande 

mammaire, et de la présence de structures à risque. Quant au traitement, durant lequel les 

cathéters sont insérés dans les positions planifiées, il est réalisé sous guidage échographique 

tout en s’aidant d’une grille externe. La figure 3.1, illustre l’insertion des cathéters par 

guidage échographique aux positions planifiées sur les images CT. 

Souvent, le radiothérapeute effectue un recalage mental pour traduire les positions des 

cathéters, simulés sur les images CT de planification, en positions réelles dans le sein. Cette 

opération peut induire des erreurs à cause des différences de forme et de position du sein sur 

l’échographie per-opératoire, par rapport à celles du CT de planification. 

Ces difficultés, qui relèvent du passage des modalités de planification à celles du 

traitement, sont bien connues dans ce type de thérapies. Notons que le défi est plus important 

dans les thérapies focales où les volumes cibles ont des tailles moindres et la marge de 

sécurité est plus restreinte. L’utilisation de l’imagerie IRM/CT per-opératoire, couplée à un 

recalage des données de planification, peut répondre à ce problème. Dans le cas précis de 

notre étude, le recalage des données de planification et de l’échographie de guidage per-

opératoire est une solution peu coûteuse qui permettra de reporter de manière automatique les 

données de planification sur la grille de curiethérapie installée, et visualiser le tout sur les 

moniteurs de contrôle. 

L’utilisation d’IRM/CT pour la planification et d’échographie pour le guidage implique 

la prise en compte des déformations et des déplacements localisés du sein ce qui nous oriente 

vers des techniques non rigides. 

Dans ce chapitre, nous utilisons une méthode de recalage non rigide pour guider 

l’insertion des cathéters dans le traitement de cancer du sein par IPAS. Cette méthode de 

recalage a été développée au sein de l’unité INSERM U703 et appliquée pour le guidage des 

thérapies par laser interstitiel pour le cancer de la prostate [Makni, 2010]. 
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Figure 3.1. (a) Positions des cathéters sur les images CT, (b) guidage de l’insertion des 
cathéters en temps réel en utilisant l’échographie, (c) l’insertion des cathéters à travers le lit 
chirurgical en utilisant la grille de curiethérapie et sous guidage échographique en temps réel 
[Pignol, 2006], (d) la grille de curiethérapie. 

 

Nous commencerons par faire un rappel sur les principes du recalage d’images et nous 

exposerons un état de l’art des méthodes utilisées pour les images du sein. 

3.2. Le recalage d’images 

3.2.1. Principe 

Le recalage d’images (en anglais, image registration) est le calcul d’une transformation 

géométrique permettant de mettre en correspondance deux ensembles de données : une image 

de référence et une image, dite flottante, à laquelle est appliquée la transformation. Le 

recalage permet de fusionner des informations issues de modalités différentes et/ou de 

patients différents. Il permet d’apporter une autre dimension à l’information disponible pour 

le praticien. Le terme recalage est synonyme d’expressions telles que mise en correspondance 

ou alignement.  
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3.2.2. Classification 

La détermination d’une transformation de recalage nécessite de définir un ensemble de 

caractéristiques appartenant aux trois classes suivantes [Betrouni, 2009]: espace des 

caractéristiques, espace de recherche, type d’optimisation : 

3.2.2.1. Espace des caractéristiques  

L’espace des caractéristiques permet de définir la façon de comparer les images à 

recaler. Il s’agit de déterminer les critères de comparaison. Il existe deux grandes familles de 

méthodes pour déterminer les critères de comparaison : les méthodes géométriques1 et les 

méthodes iconiques2. Les méthodes géométriques consistent à extraire (manuellement ou 

automatiquement) des primitives géométriques de l’image (points, courbes ou surfaces) et à 

les mettre en correspondance. Ces primitives peuvent être aussi anatomiques [Betrouni, 

2007; Vermandel, 2003].  

Les méthodes iconiques utilisent l’ensemble de l’information portée par les niveaux de 

gris de l’image, soit directement en comparant les intensités des pixels, soit en comparant les 

valeurs de l’image ayant subi un traitement. Plus des détails sur les critères de comparaisons 

sont décrit dans les travaux de Sarut et al. [Sarrut, 2000]. 

3.2.2.2. Espace de recherche 

Le second critère, essentiel lors de la mise en œuvre d’une méthode de recalage de deux 

ensembles, est la définition de l’espace de recherche. Il permet de déterminer le type de 

transformation à mettre en place. Il s’agit de définir un modèle de déformation. Le choix du 

modèle de transformation est lui aussi très important et est guidé par l’application sous-

jacente et les informations a priori disponibles sur la nature de la déformation entre les 

images. On distingue plusieurs types de transformations : 

a. Transformation rigide 

Ce type de transformation est formé de trois rotations d’angles et d’une translation, soit 

six paramètres au total. Ce type de transformation conserve les distances, les angles et le 

parallélisme. L’application d’une transformation rigide permet d’aligner les objets imagés 

                                                 
1 - En anglais, l’expression est feature-based. 

2 - Intensity-based, en anglais. 
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l’un par rapport à l’autre, mais ne permet ni de compenser les non-linéarités introduites par les 

imageurs ni même de réparer les élasticités des objets. 

b. Transformation non-rigide 

  Appelée également transformation élastique ou encore déformable. Cette 

transformation déforme l’image de manière non linéaire. Les paramètres à estimer sont plus 

importants que pour une transformation rigide, mais offrent plus de degrés de liberté. Deux 

tendances apparaissent : les méthodes globales si la déformation est répartie sur la totalité de 

l’image ou locales si elle cible des points ou régions particulières. L’approche la plus simple 

pour effectuer des déformations sur une image est de faire des transformations rigides 

indépendantes sur des régions découpées dans l’image. Outre cette solution simpliste, trois 

classes de transformations non-rigides existent : 

b.1.  Transformation affine 

Appelée également transformation linéaire, elle est globale, nécessite en plus des six 

paramètres de rotation–translation, trois autres paramètres pour les changements d’échelle 

(non isotrope). 

b.2.  Transformation locale paramétrique 

Le calcul d’une transformation de ce type nécessite l’estimation de (9 + 3×N) 

paramètres où N est le nombre de points de contrôle ou d’ancrage. Le principe des ces 

méthodes est de considérer l’image comme une plaque métallique déformable par les points 

d’ancrage dont on connaît la position souhaitée sur l’image flottante. Les fonctions B-Splines 

ou plaque – mince (Thin Plate Splines [TPS]), sont très utilisées dans cette catégorie 

[Bookstein, 1989]. 

b.3.  Transformation locale non paramétrique 

Cette classe regroupe des méthodes plus générales dans le sens où aucune hypothèse 

n’est faite, la transformation est la somme de deux termes positifs appelés énergies, le premier 

une mesure de similarité entre les deux ensembles (terme des données) et le second une 

énergie de régulation pour contraindre les déformations. 
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3.2.2.3. Optimisation 

Une fois l’espace des caractéristiques et le type de transformation définis, il reste à 

estimer les paramètres de cette dernière. Généralement, le problème est non polynomial et 

nécessite le recours à des méthodes itératives pour approcher la solution. Différents 

algorithmes d’optimisation sont utilisés pour le calcul de la transformation optimale : 

méthodes sans calcul du gradient comme le Simplex, Powell ou les méthodes basées sur le 

gradient comme : la descente du gradient [Rueckert, 1999], gradients conjugués [Hayton, 

1999] et méthode de Levenberg-Marquardt [Kabus, 2004]. D’autres algorithmes plus 

spécifiques ont fait leurs preuves, notamment dans le recalage des primitives comme l’ICP. 

3.3. Le recalage des images du sein 

Le recalage d’images du sein peut se faire soit en 2D comme le recalage d’images 

mammographiques, ou en 3D comme le recalage d’images (IRM, échographie, CT,..). La 

plupart des travaux effectués sur le recalage d’image du sein se sont intéressés au recalage 

d’images mammographiques. Les informations extraites des images pour la mise en 

correspondance peuvent être des valeurs initiales des pixels (i.e., les intensités), points de 

contrôle (i.e., contours, surfaces, etc.) ou des primitives anatomiques (i.e., les limites de la 

peau [Ojala, 2001], le mamelon [Chandrasekhar, 1997], les muscles pectoraux, et les tissus 

de glandulaires, etc.). 

Pratiquement, l’extraction des caractéristiques anatomiques : les surfaces [Yin, 1994; 

Sanjay, 1999; Lucht, 2000; Hadjiiski, 2001; Richard, 2003] ou les caractéristiques internes 

[Davis, 1995; Vujovic, 1995 et 1997 ; Sallam, 1996; Meyer, 1998; Tanner, 2000; Marti, 

2001] permet de localiser les points de contrôle correspondants dans les deux images et qui 

peuvent être utilisés au recalage. D’autres caractéristiques sont également utilisées dans le 

recalage d’image de sein comme les textons (un élément de texture de base) [Julesz, 1981; 

Petroudi, 2004], et les textures extraites à partie d’une carte [Sivaramakrishna, 1997]. 

D’autre part, des travaux se sont intéressés au recalage basé sur l’intensité comme les travaux 

de Fischer et al. [Fischer, 2002], Rueckert  et al. [Rueckert, 1998], et Xiao et al. [Xiao, 

2002]. 

Les transformations rigides et affines sont utilisées pour détecter le déplacement global 

du sein pour appliquer ces transformations à la totalité de l’image ou du volume [Yin, 1994; 

Zuo, 1996; Engeland, 2003]. Les transformations élastiques sont utilisées pour détecter les 
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déplacements locaux, et peuvent être appliquées à certaines parties du volume au lieu de 

l’ensemble [Hayton, 1999; Richard, 2000 et 2003]. D’autres méthodes de recalage d’images 

de sein ont été développées comme: spline élastique (Elastic body spline (EBS)) [Davis, 

1995], B-spline [Rueckert, 1998 et 1999; Rohlfing, 2003; Kabus, 2004], et plaques-minces 

(thin-plate spline (TPS)) [Bookstein, 1989; Wirth, 2002(b)].   

Les mesures de similarité peuvent déterminer la qualité de recalage entre deux images. 

Différentes mesures ont été utilisées. Dans le recalage intra-modalité, la somme des 

différences au carré (SSD) était un choix évident dans les travaux de [Yin, 1991 et 1994; 

Fischer, 2002], tandis que dans le recalage inter-modalité, l’information mutuelle [Collignon, 

1995; Wells, 1996; Bruckner, 2000; Engeland, 2003; Richard, 2003], l’information 

mutuelle normalisée [Studholme, 1999; Rueckert, 1999] et la corrélation locale [Netsch, 

2001; Kabus, 2004] ont été appliquées. Il faut noter que les artefacts d’interpolation peuvent 

affecter à la précision des mesures de similarité, en particulier pour les informations mutuelles 

[Pluim, 2000; Chen, 2003; Tsao, 2003].   

Trouver le maximum de mesures de similarité est un problème d’optimisation 

multidimensionnelle. La recherche exhaustive est la seule méthode garantie pour obtenir une 

solution optimale globale. Les stratégies de recherche mentionnées dans la littérature 

comprennent : la descente du gradient [Rueckert, 1999], la descente du gradient conjugué 

[Hayton, 1999], le recuit simulé [Mazur, 1993], la méthode de Newton-Raphson [Miga, 

2003], l’optimisation de Levenberg-Marquardt [Kabus, 2004], et les algorithmes génétiques 

[Davey, 1997]. Les technique hiérarchiques [Bajcsy, 1989; Lester, 1999] peuvent accélérer 

les différentes approches en guidant la stratégie de recherche par des résolutions plus fines 

progressivement. Ces stratégies sont largement adaptées au recalage d’images de sein 

[Yeung, 1998; Rueckert, 1999; Wirth, 2002(b); Rohlfing, 2003]. 

 

3.3.1. Recalage d’images échographiques du sein 

Le recalage des images échographiques peut réduire le bruit (scintillement ou speckle) 

et les artéfacts d’atténuation dans ces images. Le recalage peut aussi aider la comparaison des 

séries d’images réalisées pour le même patient. Mosalisk et al. [Moskalik, 1995] ont réalisé le 

recalage des images avant de composer l’identification des points de contrôle adéquates et, 

dans certain cas, des segments comme des lignes et plans. Des transformations affines 3D ont 
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été effectuées en utilisant ces points, lignes et plans. Rohling et al. [Rohling, 1998] ont 

obtenu de bons résultats de recalage en utilisant les transformations du corps rigide pour le 

recalage automatique basé sur la corrélation pré-composition. Meyer et al. [Meyer, 1999] ont 

utilisé le recalage itératif des images échographiques pour affiner des points de contrôle 

spécifiés par l’utilisateur, en maximisant l’information mutuelle suivie par interpolation 

convenable. L’algorithme de Nelder-Mead simplex [Press, 1988] a été utilisé pour modifier la 

position des points de contrôle jusqu’à avoir l’information mutuelle maximale [Meyer, 1997]. 

Leurs résultats expérimentaux suggèrent que la transformation affine 3D peut être suffisante 

pour obtenir un recalage cliniquement utile. 

Krucker et al. [Krucker, 2002] ont utilisé une technique de recalage d'images 

volumétriques pour permettre à haute résolution spatiale dans la composition spatiale 3-D 

d'images échographiques. L’ensemble des données volumétriques de l’échographie ont été 

obtenues en faisant un balayage linéaire d’une sonde dans les directions croissantes, dans un 

fantôme d’une lésion focale et dans un sein in-vivo. Un recalage automatique basé sur 

l'information mutuelle a été utilisé pour recaler les paires de points de vue distincts, en 

combinant une transformation affine globale et une transformation TPS. 

Dans l’étude de Krucker et al., un algorithme basé sur des sous-volumes pour le 

recalage échographique élastique (SURE) a été développé et évalué. D’abord, un recalage 

affine global a été effectué avant diviser le volume en sous-volumes itérativement, puis un 

recalage rigide local a été calculé. La continuité de la déformation de l’ensemble du volume 

est assurée par une interpolation globale en utilisant des splines plat-mince après chaque 

itération. Il a été démontré que SURE a une performance significativement meilleure que les 

transformations rigide et affine.  

Neemuchwala et al. [Neemuchwala, 2005] ont utilisé la mesure de similarité basée sur 

la fonction α-entropie de Renyi pour le recalage d’images échographiques du sein. Xiao et al. 

[Xiao, 2002] ont utilisé une approche de mise en correspondance par block (adaptation de la 

technique de Hayton et al. pour le recalage d’image IRM du sein [Hayton, 1999]) pour 

effectuer le recalage sur les données échographique main-libre. Les statistiques locales ont été 

utilisées pour estimer la déformation des tissus locaux. L’image de référence a été 

échantillonnée à un ensemble de points de grille où chaque échantillon est un bloc de voxels 

centrée sur un point de grille (Figure 3.2). 
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Figure 3.2. Le recalage et la composition de deux balayages d’un fibroadénome du sein. (a) 
Balayage 1 (l’image de référence); Balayage 2 (image flottante); (c) Les résultats de recalage 
le balayage 2 sur le balayage 1; (d) La composition de balayage 1 et le balayage 2 après le 
recalage. (© IEEE, tiré de Xiao et al. [Xiao, 2002]). 

 

3.3.2. Recalage des images inter-modalité du sein 

L’imagerie multimodale du sein apporte des informations complémentaires qui peuvent 

aider à l’établissement d’un diagnostic et guider le geste thérapeutique. De nombreux travaux 

ont été effectués sur le recalage d’images inter-modalités du sein. Les techniques de recalage 

d’images multi-modalité du sein concernant le recalage mammographie-IRM, le recalage 
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IRM-échographie, le recalage d’image TEP-CT, et le recalage d’image mammographie-

échographie. 

Le recalage d’image mammographiques avec un volume IRM est un problème de 

recalage de type 2D/3D. Le principe est de réaliser une projection 2D du volume et 

d’appliquer une stratégie de recalage 2D/2D pour obtenir une mise en correspondance 

optimale. Cette approche peut être trouvée dans [Behrenbruch, 2000; Marti, 2002(a) et 

2002(b)].   

Ruiter et al. [Ruiter, 2003 et 2004] ont développé un modèle biomécanique du sein 

pour simuler l’effet de la compression de la mammographie (par rayon X) sur la méthode de 

recalage automatique des images mammographiques et des images RM volumétriques du 

sein.  

Piron et al. [Piron, 2003] ont examiné un système de biopsie hybride en utilisant la 

configuration d’un aimant de RM de norme canon-fermé, qui peut fusionner les informations 

de IRM pré-biopsique en temps réel avec les informations échographiques dans une seule 

procédure. 

La signification clinique d’une mammographie intégrée au système d’imagerie 

échographique du sein est basée sur les données publiées que la probabilité de perdre un 

cancer du sein avec la combinaison de la mammographie et l’échographie est beaucoup plus 

petite par rapport à la mammographie seule, surtout chez les femmes ayant des seins denses.  

L’efficacité de la combinaison d’un film-écran d’une mammographie avec une 

échographie main-libre a été étudiée par Malur et al. [Malur, 2001].  Elbakri et al. [Elbakri, 

2004] ont rapporté un système numérique intégré (full-field) de mammographie 

(FFDM)/échographie en cours d’élaboration (voir aussi [Suri, 2005(c)]). Le recalage 

d’images en coupe transversale obtenue par la tomo-synthèse de la mammographie 

numériques et par l’échographie du sein a été étudié par Kapur et al. [Kapur, 2002 et 2004].  

 

3.3.3. Validation des méthodes de recalage des images du sein 

   Une méthode ne peut pas être acceptée comme un outil clinique sans validation 

rigoureuse. La validation de la précision de recalage est une tâche difficile parce que les 

réalités terrain (i.e. gold standard) ne sont généralement pas disponibles. Les méthodes de 

recalage sont souvent validées en utilisant des marqueurs externes, les repères anatomiques, 

ou des cadres de repère externe comme les gold standards [Woods, 2000]. Dans la littérature, 
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des études sur fantôme, la soustraction des images, le calcul de la distance euclidienne entre 

certaines fonctions et l’inspection visuelle sont couramment utilisées dans les études de 

validation des outils. 

Les études sur fantômes sont importantes pour l’estimation de la précision du recalage 

car un fantôme peut rester parfaitement immobile et peut être déplacé et tourné avec grande 

exactitude. Ces dispositifs sont encore largement utilisés car ils sont réutilisables, faciles 

d’accès, et le mouvement peut être contrôlé. Beaucoup d’auteurs ont rapporté des études sur 

([Raylman, 2000; Kapur, 2002; Bakic, 2004; Elbakri, 2004]).   

La soustraction des images est une méthode d’évaluation simple couramment utilisée 

dans le recalage intra-modalité. Wirth et al. [Wirth, 2002(b)]  ont évalué l'efficacité du 

processus de recalage en utilisant la soustraction d’images obtenues à partir d’image pré et 

post-recalage avec des mesures de similarité quantitatives, tel que les différences quadratiques 

et le coefficient de corrélation. Une stratégie similaire a été appliquée au recalage d’images 

mammographiques [Yin, 1994 ; Richard, 2003], et le recalage d’images IRM-

mammographiques [Davis, 1995; Huwer, 1996; Kumar, 1996; Fischer, 1999 ; Hayton, 

1999; Rueckert, 1999]. 

La distance euclidienne entre des points spécifiques est un autre critère pour la 

validation. Les distances peuvent être calculées entre les centres de gravité des ROIs [Sanjay, 

1999; Engeland, 2003; Ruiter, 2003; Suri, 2005(d)], les contours du sein [Hayton, 1999], 

ou d'autres repères, comme une mesure de l'erreur de recalage. Tanner et al. [Tanner, 2002] 

ont quantifié les erreurs de déplacement de leur modèle FEM pour le recalage du volume MR 

en calculant la moyenne et l'écart type de l'erreur de la distance euclidienne dans 12 points 

repères correspondants. 

Un dernier critère peut également être utile, il s’agit de la vérification qualitative. 

L'identification des anomalies peut servir comme des références pour le recalage. En effet, la 

vérification visuelle qualitative est la méthode la plus évidente pour l'évaluation de 

l'exactitude du recalage [Vujovic, 1995 et 1997; Undrill, 1996; Rueckert, 1999; Makela, 

2003; Rohlfing, 2003(a), Sanjay, 1999; Engeland, 2003]. 

3.4. Matériels et Méthodes 

Comme il a été précisé plus haut, la méthode que nous avons utilisée pour recaler les 

images IRM/CT de planification de l’IPAS sur les images échographiques est développée 

dans notre laboratoire Inserm U703. Elle a été déjà appliquée avec succès dans entre l’IRM et 
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l’échographie de la prostate pour le guidage des thérapies par laser interstitiel [Makni,  2010]. 

La méthode est basée sur l’algorithme de  [Chui, 2003]. 

Avant d’expliquer l’application de cette méthode pour l’IPAS, nous allons exposer de manière 

succincte son principe. 

3.4.1. Principe 

La méthode est géométrique, donc elle se base sur l’extraction de primitives communes 

des deux modalités d’imagerie. Soient : 

3.4.1.1. Recalage non rigide des primitives 

Soient X et Y les deux ensembles de primitives définies sur les deux modalités :  

� � ª«
, «_, … , «u­, où n est le nombre de points dans l’ensemble X, et 

� � ª®
, ®_, … , ®v­, où m est le nombre de points dans l’ensemble Y. Dans la suite on 

supposera que n > m. Chaque point «� , ®� est représenté par ses coordonnées homogènes. 

A.1. Transformation rigide  

Cette transformation a été utilisée pour centrer les données. L’algorithme Itérative 

Closest Point (ICP) [Best, 1992] a été utilisé pour estimer la transformation rigide optimale (3 

translations et 3 rotations) qui minimise la distance quadratique entre X et Y. Cette 

transformation est appliquée à chaque point de l’ensemble Y.  

A.2. Transformation non rigide 

Pour estimer la mise en correspondance non rigide optimale entre X et Y, une 

transformation locale paramétrique basée sur les plaques-minces (Thin Plate Splines) 

[Bookstein, 1989] est utilisée. En effet, cette transformation facilite l’optimisation des 

correspondances car elle rapproche, de manière intermédiaire, les ensembles de points, ce qui 

permet de corriger les correspondances. Cette transformation peut être décomposée en deux 

transformations : affine et non-affine. 

Le principe des plaques minces est d’évaluer la fonctionnelle f qui minimise la fonction 

objective suivante : 

¯ �  ∑ �«� #  °�®���_v�}
                                               (3.1) 

Le modèle spline permet la décomposition de f sous la forme : 

° � �. ± Y  ². �                                                    (3.2) 
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Où A(4×4) est une matrice affine associée à la transformation affines et D(m×4) est une 

matrice non-affine associée à la transformation élastique. 

²�³ � ³� est la matrice des distances entre les points de deux ensembles et exprimé par 

²�´ �  µ�®� #  ®́ �µ_
                                                   (3.3) 

 

En combinant les équations (3.1) et (3.2), nous obtenons : 

¯ �  ��q¶p #  �. ± #  ². D�_ Y  d��·g��¸ . ². ��                            (3.4) 

Où �q¶p �³ � 4�  est le sous-ensemble de X contenant les correspondants dans 

l’ensemble Y. L’estimation des matrices optimales A et D est faite de la façon suivante : 

l’algorithme ICP est utilisé pour trouver les correspondances initiales. Les décompositions 

QR est mise en œuvre pour décomposer la transformation en deux parties : affines et non 

affine. QR est appliquée sur la matrice Y : 

� � f¹
  ¹_j � º 0 �                                                   (3.5) 

Ainsi en combinant les équations (3.4) et (3.5), nous obtenons : 

�» �  ¹_�¹_̧ ¹_ Y  ¼�v�����
 ¹_̧  �q¶p                                    (3.6) 

et 

±½ � º�
�¹
̧ �q¶p #  �»�                                                     (3.7) 

L’estimation de ±½  et �»  est réalisée itérativement en utilisant un algorithme 

d’optimisation basé sur le recuit déterministe. Pour chaque température, l’algorithme entre la 

résolution des correspondances et l’estimation et l’estimation de la déformation (A et D) 

jusqu’à convergence. 

3.4.1.2. Interpolation et déformation 

A ce stade de la méthode, nous avons calculé et optimisé une fonction de transformation 

f qui effectue un recalage non-rigide robuste entre les points marqueursª«
, … , «u­ , 

ª®
, … , ®u­. Cette transformation, étant par définition globale sur l’espace des caractéristiques, 

et peut alors être étendue à autres éléments de l’espace, qui peuvent être les voxels des 

volumes, les positions des fibres, ou de manière générale des points de repérage. 
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Pour étendre la transformation à tous les voxels de l’image, la méthode utilise une 

interpolation basée sur les fonctions radiales de base (Radial Basis Functions, RBF). 

L’interpolation est modélisée comme une combinaison linaire de fonctions de translation de 

bases Φ et un polynôme P. Différentes fonctions de base peuvent être utilisé mais en 3D, les 

plus efficaces restent les fonctions linaires : 

Φ ��� � �                                                          (3.8) 

� � ��« # ®��  

Ces fonctions sont combinées avec les matières A et D pour mettre en correspondance 

un voxel P, de l’ensemble X avec son correspondant dans l’ensemble Y et exprimée par Preg : 

¿�xÀ � ¿. ± Y Φ. �                                                 (3.9) 

Φ�1 � ³� représente la matrice des distances quadratiques entre le voxel P et les voxels 

de l’ensemble Y. 

3.4.2. Fusion IRM/échographie 

Les voxels de volume de l’IRM (VIRM) occupent des positions non-régulières après le 

recalage avec le volume de l’échographie (VEcho). 

Une interpolation est alors nécessaire pour remplir les « trous » laissés dans les voxels 

de (Vfusion) n’ayant pas d’antécédent par la fonction de transformation ( f ), et pour améliorer 

la qualité de fusion (Figure 3.3).  

Il existe différentes approches d’interpolation et de reconstruction en imagerie 

médicales. Ces méthodes sont classées suivante l’approche utilisée, et les familles les plus 

connues sont les méthodes linaires, quadratiques, cubiques, B-Splines, Gaussienne, de 

Lagrange de Hermite, etc. 

 

Figure 3.3. Illustration du problème d’interpolation des positions des pixels vides. La grille 
verte est utilisée pour déterminer les pixels vides et pour les remplir par l’intensité des pixels.   
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3.4.3. Évaluation de la qualité du recalage 

Bien que la qualité du recalage entre deux modalités peut être évaluée qualitativement 

par la visualisation de la superposition des structures observées sur les deux modalités, de 

nombreuses métriques et indices existent et permettant de quantifier la précision du recalage. 

Les techniques les plus utilisées dans la littérature sont : l’erreur de localisation par recalage, 

la distance moyenne et la distance de Hausdorff qui permet de quantifier la distance entre 

deux nuages de points en prenant en compte les points les plus distants et non en moyennant 

la totalité. Nous allons utiliser ces métriques pour évaluer la qualité du recalage IRM-

échographie par la méthode proposée dans ce chapitre.   

3.4.4. Fantôme du sein 

La méthode de recalage a été testée sur un fantôme physique du sein (le modèle 052A de la 

société CIRS) compatible avec l’imagerie multi-modalité. Ce fantôme est composé de kystes 

solides qui peuvent être aspirés et de matières solides qui peuvent être biopsiés (Figure 3.4). 

 

         

                       (a)                                                                     (b) 

 

(c) 

Figure 3.4. (a) Fantôme physique du sein, (b) Images échographies. (c) Localisation des 
kystes dans le fantôme.   
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3.4.5. Acquisition des images échographiques 

Les images sont acquises sur le fantôme du sein dans le laboratoire de l’unité 703 de 

l’Inserm. Le système d’échographie utilisé dans l’unité est un modèle portable (SonoSite, 

Modèle 180 Plus) équipé d’une sonde abdominale de matrice courbé et de fréquence 5 MHz 

(Figure 3.5).  

Les images échographiques acquises peuvent être enregistrées en format DICOM en 

utilisant un logiciel d’acquisition développé à partir de la plateforme logicielle ArtiMED du 

laboratoire. 

Cette plateforme permet de la gestion de l’échographie 3D concernant le repérage et la 

calibration des images échographiques. Le repérage se faite soit par caméras, soit par système 

électromagnétique, ou directement en main libre ou à pas régulier. En effet, la plateforme 

permet à un utilisateur d’acquérir des images à pas régulier sans repérage externe, ainsi la 

calibration dans un axe est faite. Dans les deux autres axes, la mesure de la taille du pixel se 

fait par comparaison d’une longueur sur l’image à un objet test (de calibrage) avec des 

dimensions connues. 

Les séries des images acquises en main libre sont transmises en temps réel depuis la 

sortie s-video de l’appareil vers l’ordinateur, en utilisant une carte d’acquisition vidéo. 

L’ensemble des images DICOM obtenues par ce logiciel forment la distribution 

d’images planes dans un espace référentiel 3D, dont les orientations et les espacements entre 

plans sont différentes et irrégulières. La conversion de ces images en une grille de données 3D 

formée par des voxels réguliers passe par un processus de reconstruction constitué de deux 

étapes majeures : 

1 – Initialisation des données de la grille : les axes et la taille du volume ainsi que la 

taille des voxels qui sont déterminés par automatique ou semi-automatique. 

2 – Interpolation des valeurs des voxels, il s’agit ici d’interpoler les données provenant 

des plans d’images afin d’affecter des valeurs aux voxels de la grille de reconstruction 

(Figure 3.6).     
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Figure 3.5. Appareil d’échographie potable SonoSite 180 Plus, et sa sonde abdominale. 

 

 

 

 

Figure 3.6. Interpolation des intensités des voxels (carrés rouges) sur la base des pixels les 
plus proches (carrés noirs) 
 

          

          

    ?      

          

          

          

          

          

Image i Image i+1 
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3.4.6. Mise en place la méthode IPAS 

Une série d’images IRM de coupes transversales a été réalisée sur le fantôme physique 

du sein (Figure 3.7 (a)). Ces images ont été utilisées pour faire une planification dosimétrique 

virtuelle sur une cavité sélectionnée ‘cavité 1’. La figure 3.7(a) présente une image IRM du 

fantôme du sein et les cavités sélectionnées sur laquelle sera appliquée notre planification 

virtuelle. Comme la planification dosimétrique réelle, cette planification a commencé par faire 

un contourage pour définir le volume cible et qui est dans notre cas la cavité ‘1’ (Figure 

3.7(b)). Cette planification utilise un seul cathéter et un seul grain d’Iridium 192 appliqué sur 

la cavité ‘1’ du fantôme. La figure 3.8 montre la distribution de la dose autour de la cavité ‘1’ 

selon les trois axes « coronal, axial, et transversal».  

 

 

                                   (a)                                                                     (b) 

Figure 3.7.  (a) Image IRM en vue de coupe sagittale du fantôme et les cavités contourées et 
nommées de 1 à 4, (b) les cavités correspondantes contourées par le même système de 
couleurs respectivement du fantôme sur les images échographiques. 
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Figure 3.8. La distribution de la dose dans la cavité ‘1’ du fantôme du sein en vue de coupe 
selon les trois axes « coronal, axial, et sagittal ».  

 

3.5. Résultats 

L’objectif de notre étude dans ce chapitre est de fournir au praticien un système de 

vérification qui lui permet de vérifier les positions des cathéters et donc la distribution de la 

dose dans le volume cible et les OARs directement pendant la séance de traitement de la 

patiente. 

Le praticien réalise une imagerie échographique per-opérative pour définir les positions 

de cathéters et ensuite pour guider l’insertion de ces cathéters à travers le volume cible. La 

figure 3.9 présente les images échographiques réalisées sur notre fantôme. La figure montre 

aussi les quatre cavités qui sont sélectionnées sur les images IRM. La figure 3.10 présente les 

résultats de la fusion les images échographiques avec les images IRM. 

La qualité du recalage IRM-échographie a été estimée à travers la mesure des erreurs de 

localisation. (Voir le tableau 3.1).   
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Figure 3.9. Image échographique du fantôme du sein avec les quatre cavités sélectionnées sur 
les images IRM.  
 

 

Figure 3.10. Résultat de la fusion de deux volumes d’IRM et d’échographie. 



Chapitre III : Guidage de l’IPAS par recalage d’images … 

96 

 

 

La fusion entre les données de distribution de dose planifiée sur les images IRM avec 

les images de l’échographie permet de prendre en compte tout changement entre la forme du 

volume cible et la distribution de la dose (Figure 3.11).    

 

 

Figure 3.11. Recalage entre les images échographiques du sein et la dose planifiée sur les 
images IRM selon les trois axes « coronal, axial et sagittal ». 

 

Tableau 3.1. La distance moyenne quadratique et la distance de Hausdorff calculées entre les 
contours dans les images IRM et échographiques recalées. 
  

Cibles 
Distance moyenne 
quadratique (mm) 

Distance de Hausdorff 
(mm) 

Cavité 1 4,70 5,60 

Cavité 2 18,27 19,00 

Cavité 3 16,70 18,02 

Cavité 4 14,27 15,10 
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3.6. Discussion et perspectives 

Au sein de l’unité 703, une méthode de recalage 3D entre les images IRM et les images 

échographiques a été développée. Cette méthode de recalage se base sur un recalage élastique 

géométrique mettant en correspondance deux ensembles des points sélectionnés par un expert 

sur les deux modalités. Cette méthode a été appliquée avec succès pour le guidage de la PDT 

(Photo Dynamique Therapy) pour le cancer de la prostate.  

Cette méthode de recalage a été exploitée pour aborder une question importante celle de 

la précision de positionnement et d’insertion des cathéters en positions réelles dans le sein par 

rapport à celles de la planification au cours de la réalisation de la méthode IPAS. En effet, un 

point important doit être contrôlé pour assurer l’application de cette méthode avec la précision 

nécessaire, c’est la précision de la définition du volume cible sur les images CT/IRM. 

Actuellement, la définition du volume cible sur les images de planification se fait par la 

segmentation soit manuelle ou automatique. La segmentation manuelle repose sur 

l’intégration de toutes sortes des connaissances de l’expert pour délimiter au mieux les 

structures. Par contre la définition du volume cible par des méthodes de segmentation 

automatique peut être rapide, robuste et reproductible mais au jour d’aujourd’hui les 

différentes techniques proposées en traitement d’images restent moins précises que l’expert et 

ne modélisent pas en totalité les connaissances a priori. 

De plus, la segmentation est une étape préalable à la dosimétrie, il serait donc intéressant de 

comparer non pas les segmentations manuelle et automatique mais plutôt la répartition de 

dose suite à un contourage manuel et une réparation de dose calculée suite à une définition 

automatique des structures. C’est une perspective que nous envisageons comme suite pour ce 

travail. D’autant plus que dans l’Unité 703, ce genre d’étude a été déjà réalisé pour la 

dosimétrie en radiothérapie du cancer de la prostate. 

Un autre avantage de l’utilisation la méthode IPAS pour le traitement du cancer du sein 

par rapport au traitement par la radiothérapie externe concerne le problème des mouvements 

respiratoire per-opératoire. Contrairement à la radiothérapie, dans l’IPAS la source d’énergie 

est directement dans la cible et donc bouge et se déforme avec elle et par conséquent pas de 

besoin de les prendre en compte ou de les corriger. 

.      
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3.7. Conclusion 

Dans ce chapitre, nous avons montré, grâce à des expérimentations préliminaires, que 

la fusion des données de planification pré-opératoire avec les images échographiques per-

opératoire pourrait être une solution pratique et efficace pour guider l’insertion et le 

positionnement des cathéters et ainsi mieux respecter les marges de sécurité. 

Ce type des solutions basées sur le recalage d’images multimodalité a déjà été proposé 

et expérimenté, comme il a été montré dans la section état de l’art, dans les thérapies du 

cancer du sein. Cependant, l’avantage de la méthode utilisée dans ce chapitre est l’obtention 

d’un recalage précis et robuste, toute en minimisant l’intervention de l’utilisateur.  

D’un autre côté, l’un des aspects important pour l’amélioration de ce type de thérapie 

est la correction en temps réel du positionnement des cathéters en fonction du déplacement et 

déformations qui auraient lieu, de manière dynamique, au cours de leurs insertions. Ce 

problème est traité dans certaines méthodes dans le contexte des biopsies ou de la 

curiethérapie pour le cancer de la prostate. La méthode utilisée ici pourrait permettre la 

correction des ces mouvements/déplacement en calculant de nouvelles trajectoires d’insertion 

des cathéters. Ces dernières seront calculées par interpolation à partir du résultat du recalage 

non rigide.  
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4.1. Introduction 

L’histoire naturelle du cancer du sein a été présentée et discutée dans le premier chapitre 

de cette thèse. Nous avons discuté les rationnels de l’utilisation de la méthode IPAS comme 

une alternative de l’irradiation totale du sein. Ensuite, nous avons présenté les différentes 

modalités de réaliser une IPAS. Nous avons souligné le fait que cette méthode est utilisée de 

plus en plus comme une alternative suite à une chirurgie conservatrice chez certaines 

patientes. Parmi les modalités de l’IPAS, nous avons choisi la curiethérapie interstitielle 

(multi-cathéters) de haut débit de dose, vu son plus grand recul.  

L’utilisation de la curiethérapie interstitielle pour l’IPAS repose sur l’insertion des 

cathéters dans le lit chirurgical et mise en place des graines radioactives pour délivrer dans un 

volume planifié la dose prescrite. Mais cette technique basée sur les rayonnements (rayons-X, 

gamma, etc.), donc elle est considérée comme une méthode invasive. Aussi, cette méthode est 

coûteuse pour des raisons de la radioprotection et le besoin des vérifications à différents 

stades comme les positions et longueurs des cathéters, les positions et les temps d’arrêt des 

graines radioactives, etc. De plus, le résultat esthétique est jugé médiocre en post-traitement 

dans 20 à 28 % des cas.   

L’utilisation des techniques ablatives et mini-invasives dans le traitement des patientes 

porteuses d’un cancer localisé du sein (in-situ) comme une alternative aux méthodes de 

traitement invasives (la radiothérapie et la curiethérapie) et les méthodes radicales de 

traitement reste toujours une question ouverte. Ce type de traitement, dite thérapie focale, est 

défini comme une technique permettant de réaliser l’ablation des régions cancéreuses du sein 

et qui ne dépassent pas 4 cm (dans le cas général) tout en épargnant les tissus sains.  

Pour ces raisons certaines équipes travaillent sur le développement de méthodes non 

invasives de traitement pour les cancers de petites tailles. En fait, plusieurs techniques ont été 

proposées et testées, on cite par exemple la cryothérapie [Roubidoux, 2004; Staren, 1997], 

les ultrasons focalisés de haute intensité (HIFU) [Wu, 2005 et 2003], l’ablation par 

radiofréquence (RFA) [Noguchi, 2006; Burak, 2003], l’ablation par micro-ondes [Zastrow, 

2010, Converse, 2006] et la thermothérapie par laser interstitiel (LITT) [Dowlatshahi, 2010, 

2004, 2002, et 2000; Bloom, 2001; Akimov, 1998; Harries, 1994]. Ces techniques se 

différencient, l’une par rapport à l’autre, par la forme et la quantité d’énergie déposée dans la 

zone des tissus à détruire. Toutefois, ces techniques ne sont pas encore au point, ne disposent 

pas d’une technologie facilement utilisable et nécessitent encore des évaluations plus 

approfondies. 
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La thermothérapie par laser interstitiel (LITT) est une technique mini-invasive en cours 

d’évaluation.  Cette technique est basée sur l’émission de laser de faible puissance, délivrant 

une énergie lumineuse à l’aide de système optique adapté (diffuseur). La LITT provoque une 

zone de nécrose de coagulation dont le volume doit être contrôlé tout en réduisant les effets 

sur les tissus adjacents.  

Plusieurs études cliniques ont été conduites sur la faisabilité de la LITT pour le 

traitement de cancer localisé du sein chez la femme. Les premiers résultats de l’utilisation de 

la méthode LITT comme une option de gestion de cancer du sein de petite taille ont été 

présentés par Harries et al. [Harries, 1994]. Dans cette étude, le critère de sélection des 

patientes est un volume de cancer inférieur à 1,5 cm3. L’ablation du cancer a été faite sous 

guidage par imagerie (échographie, CT, IRM, et mammographie stéréotaxique). Pour 

certaines études, le taux de succès atteignait 90%. Les auteurs ont conclu que l’ablation par la 

méthode LITT est prometteuse, encourageante mais ces résultats ne sont pas suffisants pour 

proposer cette technique en toute sécurité de façon exclusive aux patientes.  

Par conséquent, il est nécessaire, pendant le traitement, de disposer d’informations 

précises sur l’étendue du dommage thermique dans les tissus. La modélisation de l’interaction 

laser-tissu est bénéfique pour analyser et optimiser des paramètres régissant les procédures 

chirurgicales planifiées du laser. Néanmoins, il est nécessaire de disposer d’un modèle 

adéquat qui garantie l’exactitude du traitement par laser. Très peu des modèles de simulation 

de dommage thermique pour le cancer du sein ont été proposés dans la littérature [Robinson, 

1998]. Cependant, la plupart des modèles proposés pour d’autres localisations (prostate, fois, 

lipolyse, ...) reposent beaucoup sur la simplification du problème réel, comme par exemple 

des simplifications dans la géométrie qu’ils offrent ou dans le système d’équations qu’ils 

utilisent. Certains modèles, utilisant l’équation de bio-chaleur, négligent le rôle des 

changements dans les propriétés des tissus pendant le processus d’élévation de température. 

Ces modèles sont peu réalistes surtout compte tenu des températures élevées [Chang, 2003].           

Dans ce chapitre, nous proposons un modèle de simulation 3D pour estimer la diffusion 

de chaleur dans les tissus et le dommage résultant et nous le validons par des 

expérimentations ex-vivo.  
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4.2. État de l’art de la LITT dans le cancer du sein 

4.2.1. Principe de la LITT 

La thermothérapie par laser interstitiel (LITT), également connue sous les noms de 

thérapie thermique interstitielle, thermothérapie induite par laser ou encore, thérapie 

interstitielle au laser, est un procédé chirurgical par lequel les tissus mous de l’organisme sont 

détruits par la température élevée produite par l’absorption locale de l’énergie du laser. Cette 

procédure est généralement réalisée au moyen d’un rayonnement optique dont la longueur 

d’onde se situe dans une gamme proche de l’infrarouge (entre 700 et 1400 nm environ). 

 Pour ce type de traitement, un applicateur laser de diffusion ou une fibre nue sont 

placés au sein de la tumeur. Une fois la lumière absorbée par les tissus, elle se transforme en 

d’autres formes d’énergie provoquant une élévation de la température locale conduisant à des 

effets biologiques. Ces effets biologiques dépendent de la longueur d’onde de la lumière du 

laser, la puissance du laser, la durée d’irradiation, la perfusion sanguine et les propriétés 

optiques et thermiques des tissus concernés [Mohammed, 2005].  

Les effets de l’interaction laser-tissus peuvent être classés principalement en quatre 

types : les effets photochimiques, photothermiques, photomécaniques, et les effets 

photoablatifs. Ces effets dépendent uniquement de la durée de l’irradiation pour un même 

laser et milieu. L’énergie thermique déposée et les effets biologiques sont nécessaires afin 

d’atteindre un résultat thérapeutique. Plus de détails sur les effets biologique de l’interaction 

laser-tissus sont présentées dans l’annexe A. 

 Les photons absorbés par les tissus du sein se transforment en énergie thermique en 

provoquant une élévation de la température locale. Une coagulation et un effet 

hyperthermique sont produits par l’absorption des photons et la conduction de chaleur, ce qui 

entraîne respectivement une destruction immédiate ou retardée des tissus. La figure 4.1 

présente le principe de la méthode LITT. A partir de cette illustration, il en sort que 

l’application de la LITT dans la tumeur cible génère généralement trois régions : une région 

de coagulation, une région de dommage cellulaire irréversible, et une région de dommage 

réversible. Plus des détails sur les régions générées par l’application du laser ont présentés 

dans la section (Interaction Laser-Tissus). 

Un protocole pour l’application de la méthode LITT a été développé dans notre 

laboratoire comme traitement focal des cancers de prostate chez l’homme. Ce protocole se 
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base sur l’utilisation d’un modèle animal de cancer de prostate permettant d’obtenir des 

volumes de nécroses reproductibles pour une énergie donnée [Colin, 2010].  

 

Figure 4.1.  Principe de l’ablation par laser interstitiel (LITT) (Source [Colin, 2010]). 

4.2.2. Évaluation de la LITT 

A ce jour, toutes les études cliniques réalisées se sont intéressées à l’étude de faisabilité 

de mise en place d’un protocole de la technique LITT [Harries, 1994; Mumtaz, 1996; 

Akimov, 1998 ; Robinson, 1998; Basu, 1999; Bloom, 2001; Dowlatshahi, 2002; Minhaj, 

2002; Haraldsdóttir, 2008; Van Esser, 2009]. Le tableau 4.1 présente un résumé de ces 

études. De ce tableau, il en découle que la principale différence entre ces études est le nombre 

de patientes (nombre croissant, jusqu’au 54 patientes [Dowlatshahi, 2002]). Six études ont 

testé cette méthode sur le cancer du sein localisé au stade précoce, non-invasive, et de types 

(T1-T4) [Mumtaz, 1996; Robinson, 1998; Bloom, 2001;Dowlatshahi, 2002; Minhaj, 2002; 

Van Esser, 2009], deux études ont appliqué cette méthode au cancer de sein invasif et des 

types (T1-T4, et pN0 - pN3) [Akimov, 1998 et Haraldsdóttir, 2008], une seule étude a testé la 

méthode LITT au cancer du sein de type fibroadénome [Basu, 1999], et une seule étude n’a 

pas cité le type de cancer utilisé dans ces investigations [Harries, 1994]. 

Six études ont utilisé une diode laser (Diomed) avec les longueurs d’ondes (λ=805 nm, 

et λ=980 nm), [Harries, 1994; Mumtaz, 1996; Bloom, 2001; Dowlatshahi, 2002; Minhaj, 

2002; Haraldsdóttir, 2008]. Les auteurs ont considéré que ce type de source laser est facile à 

utiliser et à transporter également. En revanche, quatre études ont utilisé une source laser de 

type Nd:YAG (Neodymium-doped: Yttrium Aluminium Garnet) avec des  longueurs d’ondes 
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(λ=1045 nm, et λ=1064 nm), [Akimov, 1998; Robinson, 1998; Basu, 1999; Van Esser, 

2009]. Les auteurs ont considéré ce type de source laser techniquement simple, avec une 

toxicité réduite, et peut être facilement intégré dans le bilan radiologique ou dans le schéma 

de traitement des patientes. Une seule étude a utilisé la source Nd:YAG dont la longueur 

d’onde (λ=1064 nm) en mode pulsé [Akimov, 1998]. Ce mode utilise une fréquence de pulse 

de 20 Hz, et la durée d’impulsion est de 100 µsec. La durée d’irradiation en mode pulsé varie 

entre 10 et 15 minutes. 

Toutes les études présentées dans le tableau ont utilisé le laser de faible puissance (entre 

2 et 10 Watts) et un temps d’irradiation entre quelques secondes (30 s) et quelques minutes 

(30 min). Le produit de la puissance (en Watt) et le temps d’irradiation des tissus (en 

secondes) présente l’énergie déposée (en Joule) dans ces tissus. L’énergie dans les études 

mentionnées, varie entre 25 J et 12,6 kJ.  

Des travaux en été menés pour trouver une corrélation entre l’énergie déposée et le 

volume de tissu coagulé, il a été déterminé que 1400 Joules d’énergie était nécessaire pour 

avoir une nécrose complète de volume de 1 cm3 [Dowlatshahi, 1995, 1996, et 2000; Bloom, 

2001].   

Dans les études : [Harries, 1994; Mumtaz, 1996; Akimov, 1998; Dowlatshahi, 2000; 

et Haraldsdóttir, 2008], la zone de tissus touchant les extrémités de la fibre laser a été 

carbonisée pour permettre le plus grand diamètre possible. Dans l’étude d’Akimov , la zone 

carbonisée autour de la fibre laser s’étendait jusqu’au 4 mm de la fibre. En revanche, l’équipe 

de Robinson a utilisé un système de refroidissement pour réduire ces effets. 

Pour le contrôle du traitement, dans quatre des dix études [Robinson, 1998; Bloom, 

2001; Dowlatshahi, 2002 ; Haraldsdóttir, 2008], l’aiguille de fibre à été insérée dans la 

tumeur sous guidage par imagerie mammographique stéréotaxique et la procédure de LITT 

aussi a été contrôlée par imagerie. Quatre études ont utilisé le guidage échographique pour 

guider l’orientation de l’aiguille de la fibre en temps réel, [Harries, 1994 et Akimov, 1998; 

Basu, 1999; Haraldsdóttir, 2008; Van Esser, 2009]. Dans l’étude de Harries, des images 

IRM ont été réalisées avant et après la LITT. Haraldsdóttir et al., ont utilisé l’imagerie 

échographique pour mesurer la taille de la tumeur et la distance entre la tumeur et la peau et la 

tumeur et la paroi thoracique.      

Tous les auteurs de ces études ont calculé le volume de la nécrose à partir des images 

réalisées après la procédure, puis ils ont utilisé l’histologie pour déterminer l’extension de la 
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coagulation post-LITT. Chaque fois une étude de corrélation entre les volumes de l’imagerie 

et de l’histologie a été réalisée. 

Deux études seulement ont proposé une méthode pour calculer le volume de la nécrose 

[Dowlatshahi, 2000 et 2002 ; Haraldsdóttir, 2008]. Les deux groupes ont utilisé deux 

méthodes différentes pour calculer le volume bien que le même type de laser a été utilisé pour 

le traitement: Diode Laser (Diomed) avec la même longueur d’onde (λ=805 nm).   

Dowlatshahi et al. ont considéré la région tumorale sphérique. Ils ont considéré le 

diamètre maximum de la tumeur mesuré plus 0,5 cm de marge. Le volume thermique est 

considéré comme une sphère de rayon (r) (voir la Figure 4.2). Le volume peut être calculé, 

donc, à partir de la formule suivante : 

V � 4 Á3  � ��                                                                      �4.1� 
où r représente le rayon de la tumeur mesuré plus une marge de 0,5 cm. 

 

 

Figure 4.2. Schéma d’une fibre laser insérée dans un cancer de sein et une sonde multi-
détecteurs pour mesurer la température dans les différentes positions: T1, T2, ..., T5. 
(Source  [Dowlatshahi, 2000 et 2002]).  

 
Haraldsdóttir et al. ont utilisé une autre formule pour calculer le volume de la nécrose. 

Cette formule a été proposée par Carlsson et al. en 1983. Elle peut être exprimée sous la 

forme : 


 � Â � Ã_
2                                                                  �4.2�    
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où  α : présente la plus grande largeur de la nécrose,  

      β : présente le diamètre maximal perpendiculaire à la largeur de la tumeur ou la nécrose 

(Figure 4.3).  

Dans une autre étude réalisée dans notre laboratoire [Colin, 2010], pour le traitement du 

cancer de la prostate par LITT. La forme de la nécrose, estimée par l’imagerie IRM a été 

considérée elliptique correspondant à la partie diffusante de la fibre (figure 4.3). Le volume 

de la nécrose est donc calculé à partir de la formule du volume d’une ellipse :  

V � 4 Á3  � � � Ä � ·                                                             �4.3� 

où  a, b, c,  sont les longueurs des demis-axes de l’ellipsoïde.     

Si (b = c) on obtient un ellipsoïde appelée ellipsoïde de révolution ou sphéroïde et 

l’équation devient : 

V � 4 Á3  � � � Ä_                                                                 �4.4� 

 

 

 

 

Figure 4.3. Forme elliptique de dommage induit autour de la fibre, où a, b, c, sont les rayons 
principaux du dommage elliptique.   
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Les complications accompagnant la LITT ont été mentionnées dans deux études: Des 

ruptures gazeuses ont été notées comme une complication sérieuse dans l’étude de [Akimov, 

1998] et une petite partie de la peau du sein de la patientes (4×3 mm) a été brulée dans l’étude 

de [Dowlatshahi, 2002]. Aucun chiffre, cependant n’a été présenté dans ces études 

concernant la sensibilité et la spécificité de la méthode LITT.    

Le ratio de l’ablation complète du carcinome du sein réalisé par LITT varie entre 0 et 

100% des patientes traitées. Quatre études n’ont pas mentionné ce ratio [Robinson, 1998; 

Basu, 1999; Bloom, 2001; Minhaj, 2002].  

Quatre études ont utilisé des expérimentations ex-vivo pour déterminer le maximum 

d’énergie nécessaire pour détruire le maximum de volume de tumeur [Akimov, 1998; 

Robinson, 1998; Minhaj, 2002; Van Esser, 2009]. 

De toutes les études sus-mentionnées, des conclusions intéressantes émergent. Harries 

et al.  ont conclu que l’évaluation des dommages résultants par l’échographie sont inexactes, 

en revanche l’imagerie CT ou IRM peut être plus utile. Aussi, la coagulation par LITT est 

simple, sûr et peut produire une nécrose de dimensions prévisibles. Mumtaz et al. ont conclu 

que les images IRM avec l’injection de Gadolinium peuvent améliorer la définition de la 

nécrose étendue induite par le LITT et la tumeur résiduelle après le LITT.    

Akimov  et al. ont conclu que la méthode LITT pourrait également être testée pour le 

traitement palliatif de certain patientes atteintes d’un cancer du sein de stade avancé (stade III 

ou IV), en utilisant plusieurs fibres à la fois.    

Haraldsdóttir et Van Esser. ont conclu que les petits cancers de sein (< 20 mm) 

peuvent être traité radicalement par la LITT. 
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Tableau 4.1.  Résumé des études de l’évaluation du traitement par la thermothérapie par laser interstitiel (LITT) pour l’ablation de cancer du sein 

Référence 
No.*  des 
Patients 
(Fibres) 

Type de 
tumeur 

Type de Laser 
Puissance 

utilisée 
(Watts) 

Temps 
d’exposition 

Guidage 
d’insertion 

Vol. de 
Nécrose sur 

l’image 

Vol. de 
Nécrose sur 

histo.*  

Ablation 
Complète 

(%) 

Harries, 1994 
44 
(1) 

Non 
mentionné 

Diode 
(805 nm) 

D.*  = 400µm 
(2 - 3) W 500 - 750 s Echo/ IRM 

8 - 18 mm 
(après 48h) 

10 - 12 mm 
(après 48h) 

98% 

Mumtaz, 1996 
20 
(1) 

T1 - T4 
Diode 

(805 nm) 
D.*  = 400µm 

2 W 500 s IRM 
8 - 40 mm 

MD*= 21 mm 
4 - 33 mm 

MD*=20mm 
0% 

Akimov, 1998 
35 
(1) 

T1 - T3 
inv*  

Nd: YAG 
(1064 nm) 
Mod pulse 

(2,5 -6) W 
 

10 - 15 min 
(50- 55)°C 

Echo 
10 - 60 mm 

MD*= 30 mm 
Non 

mentionné 
71% 

Robinson, 1998 
3 échant* 

(1) 
T1 

Nd: YAG 
LD.*  = 20 mm 
D.*=1,9 mm 

(7 - 20) W 
30 s → 270 s 

(56 °C) 

Mammo.*  
Stéréo.* / 

Echo 
~30 mm 

28 - 32 mm 
MD*=30mm 

Non 
mentionné 

Basu, 1999 
30 
(1) 

Fibro-
adénome 

≤ 20 mm 

Nd: YAG 
(1064 nm) 

D.*  = 600µm 
2 W 300 s Echo 

(2,17±1,03) 
cm3 

(2,60±0,79) 
cm2 

Non 
mentionné 
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Tableau 4.1. : Suite ... 

Référence 
No.*  des 
Patients 
(Fibres) 

Type de 
tumeur 

Type de Laser 
Puissance 

utilisée 
(Watts) 

Temps 
d’exposition 

Guidage 
d’insertion 

Vol.*  de 
Nécrose sur 

l’image 

Vol.*  de 
Nécrose 
histo.*  

Ablation 
Complète 

(%) 

Bloom, 2001 
40 
(1) 

T1 
Diode 

(805 nm) 
D.*  = 400µm 

(5 - 10) W 
Non 

mentionné 
Mammo.*  
Stéréo.*  

5 - 23 mm 
Non 

mentionné 

Non 
mentionné 

Dowlatshahi, 
2000 - 2002 

54 
(1) 

T1-T2 
< 15 mm 

Diode 
(805 nm) 

D.*  = 400µm 
(5 - 10) W 

20 min 
60°C 

Mammo.*   
Stéréo.*  

5 - 23 mm 
MD*= 12 mm 

Non 
mentionné 

70% 

Minhaj, 2002 
Fantôme 
de sein 

(1) 

Tissus 
type T 

Diode 
(980 nm) 

D.*  = 400µm 
8 W 

10 min 
63°C 

Mammo.*  (20×25) mm 
Non 

mentionné 

Non 
mentionné 

Haraldsdóttir 
2008 

24 
(1 - 4) 

pN0 - pN3 
inv*  

Diode 
(805 nm) 

D.*  = 600µm 
3 W 

30 min 
48°C 

Mammo.*   
Stéréo.*  

5 - 35 mm 
MD*= 14 mm 

10 - 60 mm 
MD*= 30 mm 

0 - 100 % 
(33%) 

Van Esser, 
2009 

14 
(1) 

T1 
< 20 mm 

Nd: YAG 
(1045 nm) 

LD.*  = 25 mm 
 

7 W 
15 - 30 min 
(21,4 min) 

Echo 2 - 40 mm 
8 - 37 mm 

MD*= 17 mm 
50% 

*Où : No.: Nombre; échant. : Échantillon; MD: diamètre médian; D.: Diamètre de fibre diffusant; LD. : La longueur diffusant de fibre;  
inv.: invasive; histo. : Histologique; Mammo. : Mammographie; Stéréo. : Stéréotaxique ; Vol. : Volume.  
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4.3. Matériels et méthodes 

 Comme il a été mentionné plus haut, dans notre laboratoire un travail est en cours pour 

la mise en place d’un protocole de thérapie par laser thermique interstitiel. Dans le cadre de ce 

projet, on a mis en place une simulation de ce traitement et une méthode d’estimation du 

dommage. Ce dernier été corrélé avec succès aux volumes mesurés en imagerie et en 

histologie [Colin, 2011 ; MARQA, 2011]. Dan cette section sera présentée une adaptation de 

cette modélisation aux tissus du sein. 

 

4.3.1. Mise en place expérimentale de cancer de sein  

4.3.1.1. Source de laser 

La source laser utilisée dans les expérimentions est de type diode laser émettant à une 

longueur d’onde (λ = 980 nm), (Pharaon 980, Osyris, Hellemmes, France). Cette unité diffuse 

avec une puissance maximale 25 Watts. Elle fonctionne en deux modes: continu et pulsé 

(figure 4.4 (a)). Elle est équipée de fibres de diffusion cylindrique (FDC) de 10 mm de 

longueur diffusante et avec un diamètre intérieur de 500µm (figure 4.4 (b)).   

 

  

                          (a)                                                                        (b) 

Figure 4.4. (a) Unité diode de laser émettant à 980 nm (Pharaon 980, Osyris, Hellemmes, 
France). (b) Fibre de diffusion cylindrique (FDC). 
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4.3.1.2. Modèle ex-vivo 

Pour avoir des résultats préliminaire sur la distribution de chaleur et le volume de 

dommage thermique induit dans le sein, la méthode LITT est appliquée sur les tissus de 

poitrine de dinde in-vitro. Ce modèle préliminaire est largement utilisé pour les thérapies du 

sein. Le but étant de déterminer les paramètres laser pour avoir un volume de dommage de     

1 cm3. Six échantillons de sein de dinde ont été préparés. Les dimensions des échantillons 

préparés étaient de 50×50×20 mm3 (Figure 4.5 (a)). 

 En bénéficiant de l’expérience acquises au sein du laboratoire U703 au niveau des 

paramètres physiques utilisées dans les expérimentes de la LITT sur la prostate, des 

configurations ont été présélectionnées. Le temps d’irradiation était choisi à 125 secondes. 

Les puissances fournies par la source de laser étaient : 5, 6, 7, 8, 9, et 10 watts. 

Un thermocouple (Omega®, TC-Omega, USA/Canada) a été utilisé en mode 

‘analogique’ pour mesurer les températures initiales et maximales. La température initiale 

mesurée dans tissus était (34±2) °C. 

Pour analyser le résultat du tir laser, une mesure macroscopique a été réalisée en 

mesurant les axes de la nécrose.  La zone nécrosée a été coupée en 2 en suivant l’axe de la 

fibre. La figure 4.5 (b) présente la forme de dommage thermique résultant. Cette forme est 

elliptique et correspond à la longueur de la partie cylindrique diffusante de la fibre optique.  

 

     

                                 (a)                                                                      (b) 

Figure 4.5. (a) Échantillon de poitrine de dinde sur laquelle on a appliqué la méthode  LITT 
(b) Le dommage thermique réalisé après application de laser de puissance 8 watts pendant 
125 secondes, et l’énergie déposée est 1225 joules avec une règle pour mesurer les 
dimensions du dommage. La forme de dommage thermique est elliptique. 
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4.3.2. Modélisation 

Dans cette section est présenté le modèle de simulation de diffusion de chaleur et du 

dommage thermique. Ce modèle utilise la méthode des éléments finis pour résoudre la 

problématique de l’équation de la distribution de la lumière du laser (4.5) et l’équation de bio-

chaleur (4.8). Les propriétés optiques et thermiques utilisées dans le modèle ont été extraites 

de la littérature pour les tissus du sein chez la femme ([Spinelli, 2004; Zastrow, 2010; Sun, 

2008]). Dans les paragraphes qui suivent, nous allons décrire les différentes étapes pour 

construire ce modèle :  

4.3.2.1.  La géométrie 

Les dimensions des échantillons préparés et les dimensions de la fibre optique utilisés 

dans les expérimentes ont été utilisées pour définir les dimensions du modèle géométrique. La 

fibre optique diffusante a été définie comme un cylindre de longueur 10 mm et de diamètre 

500 µm. Ce cylindre diffusant est considéré inséré dans un milieu homogène de dimensions 

50×50×20 mm3 représentant le tissu du sein (Figure 4.6(a)). 

La simulation de la méthode LITT est basée sur la méthode des éléments finis (FEM). 

Le point de départ pour la méthode les éléments finis est le maillage (Mesh) qui peut être 

décrit comme la subdivision de la géométrie d’un objet en petites unités d’une forme simple 

(triangles, carrés, …), appelées les nœuds, (Figure 4.6(b)). 
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(a) 

 

(b) 

 

Figure 4.6. (a) Géométrie du modèle simulé. La taille du cube correspond à la taille de 
l’échantillon. La fibre cylindrique diffusant est simulée à l’intérieur de tissus homogènes. (b) 
Maillage de la géométrie du modèle : les tissus fibro-glandulaires et la source du laser.   
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4.3.2.2. Modèle de distribution des photons 

La distribution de la fluence de l’énergie lumineuse (Å), en � Æ. ³³�_�, autour de la 

fibre laser cylindrique placée dans un milieu fortement diffusant, comme par exemple : le 

sein, la prostate, le foie, etc., [Minhaj, 2002; Jankun, 2005; Mohammed, 2005], peut être 

exprimée par : 

 

Å �  ÅB . g«Ç�#μxyy . ��                                                    (4.5) 

où 

ÅB � Æ. ³³�_� est la fluence initiale de l’énergie lumineuse de la source du laser, 

μxyy �³³ �
�  est le coefficient de l’atténuation effective, qui décrit les propriétés 

d’absorption et de la diffusion des tissus. Il est déterminé par l’équation suivante : 

 

μxyy  �  �3 � μr�μr  Y  μÈ3 �                                                 (4.6) 

où 

μr �³³�
�  est le coefficient d’absorption dans les tissus. Ce coefficient varie fortement à  

avec la longueur d’onde (λ). Pour chaque milieu, le coefficient d’absorption est en fonction de 

la longueur d’onde. 

μÈ3  �³³�
�  est le coefficient de la diffusion réduite, où μz3 � μz �1 # g� ;  
μz�³³�
�   est le coefficient de la diffusion ; 

g est le facteur d’anisotropie, qui présente les effets des diffusions vectoriellement 

dépendantes. 

� �³³�  est la distance de la fibre diffusante, donnée par l’équation suivante : 

 

� �  �«_ Y ®_ Y É_                                                                (4.7) 

où «, ® �³³�  sont les dimensions transversales ; et É �³³� est la profondeur. Le modèle 

mathématique de l’interaction Lumière-Laser est décrit en détail et discuté dans l’Annexe B. 

Les valeurs numériques des propriétés optiques utilisées pour les tissus de sein sont décrites 

de [Spinelli, 2004] et présentées dans le tableau 4.2. 
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Tableau 4.2. Les valeurs médianes des coefficients d’absorptions et des coefficients des 
diffusions réduites pour le sein [Spinelli, 2004] 
 

Longueur d’onde  
 λ= 980 nm 

Paramètres Valeurs (cm-1) 

Coefficient d’absorption µa (cm-1) 0,099 ± 0,028 

Coefficient de diffusion µs (cm-1) 11,7 ± 2,6 

 

4.3.2.3.  Modèle de distribution de la chaleur 

Le premier modèle qui décrit le transfert de bio-chaleur dans les tissus est proposé par 

Pennes en 1947 [Pennes, 1947]. Son modèle suppose que l’échange de chaleur entre les 

vaisseaux sanguins et les tissus environnant se produit uniquement au niveau des capillaires, 

où la vitesse du sang est très faible. L’hypothèse de base dans ce modèle est que la 

température du sang dans les capillaires s’équilibre instantanément avec la température des 

tissus environnant et que tous les autres vaisseaux sont thermiquement insignifiants. Dans un 

milieu homogène, ce modèle peut être exprimé par l’équation suivante :    

 

CÊ. ËÌ�Í,L�Ël # Î. ÏÐ. ÎT�C,l�Ñ � wV. CÊ. ÓTV # T�C,l�Ô Y QXVZ�r, t� Y QÖDl Y QD×l         (4.8) 

 

où T (°K) est la température, CÊ � C c ρ �J. m��. °K�
�   est la capacité de la chaleur; ρ 

�Kg. m��� est  la densité des tissus; C �J. Kg �
. °K�
� est la chaleur spécifique des tissus;  

Ð�W. m�
. °K�
�  est la conductivité thermique de tissus;  wV  �Æ. ³��. Ý�
�  est le  

coefficient de la perfusion sanguine des capillaires; TV (°K) est la température de sang, t �Þ� 

est le temps, ¹vxp  �Æ. ³��� est la source de chaleur métabolique , ¹xßp  �Æ� est la source 

externe de la chaleur. ¹XVZ �Æ. ³��� est la puissance de la lumière absorbée calculée par 

l’équation suivante : 

QXVZ�r, t� � μX. Å �r�                                                         (4.9) 

où μX �³³�
�  est le coefficient d’absorption dans les tissus; Å �r� �W. mm�_�  est 

l’irradiance de l’énergie lumineuse.  
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Toutefois, un consensus général existe maintenant pour l’utilisation ce modèle dans les 

zones où se trouvent des vaisseaux pré-capillaires [Chato, 1990]. Malgré cette faiblesse du 

modèle, il s’est révélé utile pour approximer la distribution de la température générale au 

cours de l’hyperthermie [Moros, 1993]. Ce modèle a été largement utilisé dans la 

modélisation du traitement thermique en raison de sa simplicité mathématique et parce que le 

paramètre du taux de perfusion est facilement mesurable.      

Ces dernières années ce modèle a été utilisé pour modéliser le traitement thermique de 

certaines tumeurs: du cerveau [Schwarzmaier, 2002], du foie [Mohammed, 2005], la 

lipolyse [Mordon, 2008] et de la prostate [Colin, 2010]. 

Les valeurs numériques des paramètres optiques pour les différents composants du sein 

chez la femme (les tissus adipeux, la peau, les tissus fibroglandulaires et les muscles de la 

paroi thoracique) ont été extraites de la littérature [Zastrow, 2010] (tableau 4.3). Les tissus 

fibroglandulaires sont la composante principale dans le sein. Ils correspondent aux tissus 

fibreux des tissue de dinde utilisés dans nos expérimentaux. On a donc considéré que les 

tissus du sein sont homogènes et seulement les propriétés thermiques des tissus 

fibroglandulaires, dans le tableau 4.3, ont été utilisées. 

 

Tableau 4.3. Les paramètres physiques pour calculer la distribution de la chaleur dans les 
tissus du sein; ces paramètres ont été extraite de [Zastrow, 2010] 

 

Type de tissu 
¯ 

�J. Kg �
. °K�
� 

à 

�Ýg. ³��� 

Ð 

�Æ. ³�
. °Ý�
� 

áw 

�Æ. ³��. Ý�
� 
¹vxp 

�Æ. ³��� 

La peau 3765 1085 0,3970 5929 1620 

Les tissus adipeux 2279 1069 0,306 2229 350 

les tissus 
fibroglandulaires et 
les muscles de la 
paroi thoracique 

3600 1050 0,50 2700 690 
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4.3.2.4. Modèle du dommage thermique 

Le dommage thermique cellulaire dans les tissus peut être décrit mathématiquement par 

l’équation de premier ordre de taux thermochimique, dont la température détermine le 

dommage. Le dommage est considéré comme un processus unimoléculaire, où les molécules 

natives se transforment en état dénaturé/coagulé entraînant la mort cellulaire. Le dommage 

cellulaire est estimé en utilisant un seul paramètre Ω , qui est calculé à partir de la loi 

d’Arrhenius [Sun, 2008; Niemz, 2007]. 

 Ω est un paramètre sans dimension. Il dépend exponentiellement de la température, et 

linéairement de la durée d’exposition. Ce paramètre peut être calculé à partir de la loi 

d’Arrhenius : 

Ω�r, τ� � ln ãC�r, 0�C�r, τ�ä �  Aå æ exp � #EXRT�r, t��
ç

B
dt                                 �4.10� 

où    

C�r, 0�, est la concentration initiale des molécules sains au débit (t = 0), C�r, τ� est la 

concentration des molécules non-endommagées après la thermothérapie au temps (t = τ) 

respectivement. Aå �s�
� est le facteur de fréquence, EX �J. mole�
� est l’énergie d’activation, 

R �J. mole�
. °K�
� est la constante des gaz universelle, et T �°K� est la température.  

Dans la littérature, les valeurs EX  et Aå  sont déterminées par la solution inverse qui 

consiste à faire la correspondance entre les données du modèle proposé et les données des 

cellules endommagées avec prise en compte de la relation temps d’exposition-température          

b � °�d�. 

Le paramètre Ω  dans l’équation (4.10) décrit la probabilité de tissus détruits. Par 

conséquent, Ω � 0 signifie que 100% des cellules irradiées (par chaleur) sont saines, Ω � 1 

correspond à un dommage irréversible de 100% des cellules irradiées. Les valeurs numériques 

des paramètres de l’équation (4.10) utilisées pour les tissus du sein sont issues de l’étude de 

[Sun, 2008] et présentées dans le tableau 4.4.      
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Tableau 4.4. Les paramètres physiques pour calculer le dommage thermique du sein; ces 
paramètres sont extraite de dans [Sun, 2008] 

Longueur d’onde   
λ= 980 nm 

Paramètres Valeurs 

Coefficients de dommage 
des tissus 

Aå �s�
� 3,10 � 10èé 

EX �J. mole�
� 6,27 � 10é 

º �ê. ³ëìg�
. °Ý�
� 3,41847 

 

4.3.2.5. Implémentation numérique 

Notre modèle mathématique de LITT a été implémenté en utilisant le logiciel COMSOL 

Multiphysics V4.1 (COMSOL Inc., Palo Alto, USA). Ce logiciel utilise la méthode des 

éléments finis (FEM) pour résoudre les équations aux dérivées partielles (PDE). En utilisant 

ce logiciel, la géométrie du modèle a été construite.  

L’ensemble des équations (4.5), (4.8), et (4.10) sont incorporés avec la géométrie du 

modèle. Le fonctionnement de l’algorithme qui utilise ces équations dans le modèle est 

présenté dans le schéma de la figure 4.7. La température initiale dans notre simulation a été 

fixée à (T0 = 34°C). Les itérations de l’algorithme de calcul représentent les temps 

d’irradiation par laser. L’algorithme effectue donc 250 itérations de calcul pour un temps 

d’irradiation (t = 125 s) et un pas de temps = 0,5s. 

 

Les conditions aux limites pour l’équation de transfert bio-chaleur sont :  

 

¯ëí�îdîëíÞ �ï« ìî³îdgÞ ð ñ  T �  TV    pour la paroi cylindrique de la sourceòg��Þíóô. Ð. Îb � 0        pour toutes les autre surfaces.           �4.11�ö             

 

où íóô est la direction de flux de la chaleur. 
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Pour obtenir une solution numérique stable et convergente, la méthode GMRES 

(Generalized M inimum RESidual) a été utilisée avec les paramètres suivants : le temps-pas a 

été fixé à 0,5 s, la tolérance utilisée pour converger a été fixée à 10-3. La méthode de GMRES 

est une méthode itérative introduite par Saad & Schultz [Saad, 1986] pour résoudre le 

système d’équations linéaires.  

  

    

 

Figure 4.7.  Schéma de fonctionnement du modèle de simulation de la distribution de la 
chaleur et de calcul du dommage thermique.  
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4.4. Résultats 

Le diamètre maximal (2a) et minimal (2b) mesurés (on rappelle que a et b sont, 

respectivement, le rayons maximal et minimal du dommage elliptique), et les énergies 

déposées dans les tissus des échantillons sont présentées dans le tableau 4.5. Les diamètres 

(2a) et (2b) sont utilisés pour calculer le volume de Carlsson (en utilisant l’équation (4.2) et le 

volume de dommage elliptique (en utilisant l’équation 4.4).  

Les volumes calculés montrent qu’il y a une corrélation entre l’augmentation de la 

puissance de la source laser et le volume de dommage thermique (voir la Figure 4.8). 

L’interpolation entre ces volumes montre que la relation entre ces volumes et les puissances 

est polynomiale de l’ordre 3. Les équations résultantes sont exprimées par : 

 

Volume de Carlsson :  
÷r�szzqu � 0,0158«� # 0,191«_ Y 0,9212« # 1,7306                 (4.5) 

Volume Elliptique :    
øss�¶ � 0,0165«� #  0,201«_  Y  0,9647« # 1,8123                    (4.6) 

où x présente la puissance (en Watt). 

 

Figure 4.8. Les volumes de dommage thermique en fonction de la puissance de la source 
laser pour les tissus de dinde.
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Tableau 4.5. Les paramètres physiques utilisés et mesurés dans les expérimentations de LITT sur les échantillons des tissus de dindes. 

 

* N° Echant : Numéro d’échantillon 

N° 
Echant*  

Temps 
D’irradiation 

(s) 

Puissance 
(Watts) 

Energie 
déposée 
(Joules) 

Température 
maximale 

(°C) 

Diamètre 
maximale 
(2a) (cm) 

Diamètre 
minimale 
(2b) (cm) 

Volume 
elliptique 

(cm3) 

Volume de 
Carlsson 

(cm3) 

Déviation 
(%) 

1 125 5 625 61,40 1,2 0,3 0,05654 0,054 4,507 

2 125 6 750 77,82 1,5 0,6 0,2827 0,270 4,507 

3 125 7 875 86,41 1,8 0,9 0,7634 0,729 4,507 

4 125 8 1000 95,39 2,0 1,2 1,5079 1,44 4,507 

5 125 9 1125 108,21 2,2 1,5 2,5918 2,475 4,507 

6 125 10 1250 121,03 2,5 1,8 4,2411 4,05 4,507 
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La puissance du laser, estimée par l’interpolation, correspondant à un volume de 

nécrose de 1 cm3 est de 7,4 Watts (voir la figure 4.8). L’énergie déposée dans les tissus 

correspondant à 7,4 Watts est de 922 Joules. La puissance extraite (7,4 Watts) a été utilisée 

dans le modèle pour définir la puissance présentée par la source de la chaleur.  

Aussi, L’interpolation entre les températures maximales mesurées et les puissances 

correspondantes permet d’estimer la maximum température correspondante à 7,4 watts 

(Figure 4.9).  

La figure 4.10 montre la résolution de l’équation de la distribution de la lumière avec la 

carte de température à la fin de l’irradiation laser (t=125 s). La forme de la solution simulée 

est elliptique et son axe principal correspond à la longueur de l’extrémité diffusante de la fibre 

cylindrique. Le modèle de simulation montre que le maximum de température diffusée de la 

fibre dans les tissus après 125 s est de 89,29 °C contre 90,57 °C la température maximale 

mesurée à l’extrémité diffusante pendant l’expérimentation (<1%).  Ces températures ont été 

mesurées en mode contact avec la fibre.  

L’augmentation de la chaleur avec le temps dans notre simulation est présentée dans la 

figure 4.11.  

 

 

Figure 4.9. Les températures maximales mesurées à l’extrémité de la fibre en fonction de la 
puissance du laser. 
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Figure 4.10. Le résultat de la résolution d’équation de distribution de la lumière et de la 
chaleur avec le temps. La solution présentée dans figure est elliptique et correspond à la 
longueur de la partie diffusant de la fibre et après 125 s d’irradiation par laser. 

 

 

Figure 4.11. Courbe d’augmentation de chaleur avec le temps 
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Le volume de dommage thermique estimé à partir de la simulation est de 1,15 cm3 

(figure 4.12). Cette figure montre la nécrose simulée correspondant à l’iso-dommages (Ω=1) 

et qui signifie que ces tissus nécrosé sont 100 % détruits.  

Comme toutes les méthodes utilisées pour le traitement du cancer localisé, il y a 

toujours une incertitude concernant le volume exact de la région traitée par la technique 

utilisée. Dans le cas de la LITT pour le sein, la région de doute de volume de dommage par 

rapport à la valeur de Ω se trouve entre Ω = 0 (où les tissus traité sont totalement sains) et     

Ω = 1 (où les tissus traitées sont totalement détruits). On calcule, donc, le volume de 

dommage thermique plus le volume de la région de doute à partir de Ω = 0,1 jusqu’au Ω = 1. 

La figure 4.13 présente le volume de dommage thermique qui correspond au Ω = 1 plus le 

volume de la région de doute qui correspond à Ω = 0,1. 

 

 

Figure 4.12. Le volume de l’iso-dommage thermique et correspond à (Ω =1) 
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Figure 4.13. Iso-surfaces de dommage thermique après l’irradiation et correspond à 
l’intervalle des valeurs de Ω = [0,1 → <1].  

 

4.5. Discussion 

Le concept de traitement partiel (ou traitement focal) du sein est récent et controversé 

dans la communauté oncologique. Cependant, pour les patientes sélectionnées, cette option 

pourrait être une alternative intéressante pour des cancers du sein localisé et de risque faible 

aux méthodes utilisées actuellement comme la curiethérapie et la radiothérapie.  

Avant la généralisation de ce concept, de nombreuses questions doivent être abordées. 

D’abord, la localisation exacte de la tumeur est nécessaire. A cet effet, des travaux sont en 

cours sur le diagnostic et sur la classification des tumeurs par l’imagerie multimodalité 

(échographie, IRM paramétrique, ...) afin d’améliorer les possibilités [Azu, 2007; Chen, 

2005].  

La deuxième question concerne les paramètres de planification du traitement pour 

assurer la couverture optimale des tissus cibles tout épargnant les tissus entourés.  

La troisième question est l’établissement d’une corrélation entre les paramètres laser  (la 

puissance, l’énergie déposée, le temps d’irradiation par laser) et le volume de dommage 

thermique résultant pour arriver à considérer la méthode LITT comme une option 

thérapeutique dans le cadre de traitement de cancer du sein de faible risque.  
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Plusieurs études cliniques de l’ablation de cancer du sein localisé (in situ) de petite taille 

(< 20 mm) par laser interstitiel ont été proposées pour aborder cette question [Harries, 1994; 

Mumtaz, 1996; Akimov, 1998 ; Robinson, 1998; Basu, 1999; Bloom, 2001; Dowlatshahi, 

2002; Minhaj, 2002; Haraldsdóttir, 2008; Van Esser, 2009]. Les auteurs dans ces études 

ont considéré que les résultats sont prometteurs et encourageants.   

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés à la simulation des résultats de 

l’application la méthode  LITT sur les tissus de sein en ex-vivo. Les simulations ont été 

réalisées en utilisant les éléments finis pour résoudre l’équation de la diffusion de chaleur et 

pour modéliser le dommage thermique.  

Dans ce modèle, la résolution de l’équation d’Arrhenius avec le temps (t) se présente 

par un seuil de dommage (Ω). Bien que ce modèle simplifie beaucoup la compréhension de la 

formation du dommage thermique dans les tissus en utilisant un processus simple de premier 

ordre, il a été utilisé avec succès pour décrire le seuil de dommage des tissus en fonction de la 

température et en fonction du temps. 

Dans les modèles de simulation proposés pour la modélisation des effets dans 

différentes localisations comme la prostate, la fois, la lipolyse, ...) réalisées avec un seuil de 

température de dommage de 50 °C a été choisi. Cette valeur est basée sur des études 

impliquant des durées d’exposition de l’ordre de quelques secondes ou plus. Par exemple, 

l’évaluation histologique effectuée par Peters et al. a montré que les limites thermique-

dommage peuvent être prédites à partir d’un seuil de température maximale d’environ 51°C 

ou un équivalent Arrhenius t(43) période de 200 minutes [Van Nimwegen, 2009 ; 

Bhowmick, 2001 ; Peters, 2000]. De ce fait dans notre étude nous avons utilisé les 

paramètres cinétiques d’Arrhenius correspondant au seuil de 50 °C pour estimer le volume de 

dommage thermiques. 

Une des limites de l’étude actuelle est liée à l’hétérogénéité des tissus du sein, des 

incertitudes dans les propriétés optiques et thermiques et le taux de perfusion sanguine dans le 

sein. Ces propriétés différentes d’une patiente à une autre, compliquent d’obtention d’une 

bonne prédiction du dommage thermique. Cette limitation pourrait être contrôlée et gérée par 

le suivi temps réel du traitement. 

La procédure de LITT pourrait donc, être guidée par imagerie : séquences d’images 

IRM sensibles à la température ou par échographie de contraste. Ces méthodes de contrôle 

peuvent soit mesurer l’énergie déposée, la distribution de la chaleur ou la perfusion des tissus, 

mais elles ne définissent pas la nécrose finale. En effet, dans la thermothérapie, la chaleur 
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continue à se propager après l’irradiation, il est donc difficile d’identifier avec précision le 

volume réellement traité, sans attendre plusieurs heures après la fin du traitement. 

Une perspective pour ce travail consiste en la mise en place d’un modèle préclinique 

pour mieux valider et corréler la simulation aux résultats in vivo. 

D’autre part, une bonne planification de prétraitement n’est pas suffisante pour garantir 

un bon traitement. En effet, le traitement est correctement réalisé lorsque les fibres sont 

insérées dans les bonnes positions et dans la bonne direction. La forme du sein est différente 

entre la planification sur des images IRM et les images de guidage échographique. La 

combinaison de deux modalités peut être une solution pour améliorer la précision d’insertion 

des fibres. Une autre perspective serait donc logiquement de mettre en place une procédure de 

recalage pour rendre cette thérapie une thérapie guidée par l’image de la planification à la 

réalisation. 

 

4.6. Conclusion 

La thermothérapie par laser interstitiel du cancer du sein est une technique de thérapie 

prometteuse. Cette méthode a besoin encore d’une évaluation plus approfondie pour mieux 

comprendre l’étendue de la chaleur dans les tissus pour devenir une méthode chirurgicale 

appliquée dans la routine de l’hospitalisation.  

Dans ce chapitre, nous avons présenté un modèle de simulation numérique de la LITT. 

Cette approche a permis une meilleure compréhension de l’impact global de l’interaction 

laser-tissus à travers le calcul de la distribution de la chaleur et le dommage thermique. Le 

dommage induit post-laser dans les tissus a été quantifié par le calcul du dommage thermique 

(Ω). Le seuil de dommage tissulaire irréversible, où Ω = 1, correspondait à une température T 

= 50 °C. 
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Conclusion générale et perspectives 
 

Dans ce travail de thèse, nous avons abordé l’aspect du traitement focal et conservateur 

du cancer du sein localisé par deux méthodes différentes. La première repose sur l’irradiation 

partielle et accélérée à haut débit de dose et la deuxième méthode utilise l’irradiation par laser 

pour détruire la région cancéreuse.    

Dans le premier chapitre de ce manuscrit, nous avons présenté le concept de la 

méthode (IPAS)» puis nous avons discuté les rationnels de l’utilisation de cette méthode 

comme une alternative à l’irradiation totale du sein. Ensuite, nous avons présenté les 

différentes modalités de réalisation une IPAS. Nous avons souligné le fait que cette méthode 

est de plus en plus utilisée comme une alternative suite à une chirurgie conservatrice chez 

certaines patientes.  

Parmi les modalités de l’IPAS, nous avons choisi la curiethérapie interstitielle (multi-

cathéters) de haut débit de dose, vu son plus grand recul. Nous avons présenté dans le chapitre 

2 les différents concepts utilisés dans la planification dosimétrique (définition du volume 

cible, calcul de la dose, évaluation de la dose calculée par construction du DVH, …). Nous 

avons constaté que la vérification de la dosimétrie avant l’application de traitement a été 

recommandée à travers le monde de la thérapie par radiation. 

Une plateforme logicielle a été proposée dans ce chapitre pour simuler un plan de 

traitement pour la curiethérapie HDD, pour calculer les paramètres de contrôle qualité et 

permettre au physicien d'obtenir la couverture désirée du volume cible (PTV), tout en 

minimisant la dose reçue par les OAR. Deux méthodes de calcul de la dose ont été utilisées 

dans cette plateforme : Intégral de Sievert et TG43. 

Nous avons constaté que l’Intégrale de Sievert et le formalisme TG43 fournissent des 

méthodes rapides et simples pour vérifier la dose calculée par le TPS. De plus, nous avons 

identifié quelques critères de contrôle qualité importants pour évaluer la qualité de la dose et 

de comparer 2 différentes planifications de traitement. Ces outils ont été mis en ouvre dans le 

logiciel avec une interface utilisateur conviviale. 

Dans le troisième chapitre, nous avons abordé la question de la précision de l’insertion 

des cathéters en utilisant deux modalités d’imagerie différentes (CT ou IRM et échographie) 

au cours de traitement de cancer du sein par la méthode IPAS. Nous avons proposé d’utiliser 

une méthode de recalage non rigide entre deux modalités d’imagerie (IRM et échographie) 
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pour guider l’insertion des cathéters dans le sein. Cette méthode a été développée au sein de 

l’Unité 703. Ensuite, nous avons réalisé la fusion entre la planification dosimétrique calculée 

sur les images IRM et les images échographiques acquises durant le traitement de la patiente. 

Nous avons trouvé que cette méthode est prometteuse et permet au praticien d’avoir une 

bonne idée sur les directions d’insertions les cathéters pour avoir la meilleure distribution de 

la dose dans la région cible toute en épargnant les tissus sains. 

Dans le quatrième chapitre, nous avons proposé la thermothérapie par laser interstitiel 

(LITT) du cancer du cancer du sein focalisé comme une méthode non-invasive pour réaliser 

un traitement focal. Nous nous sommes donc intéressés à la simulation des résultats de 

l’application la méthode LITT sur les tissus mammaires au moyen d’un modèle ex-vivo. Les 

simulations ont été réalisées en utilisant les éléments finis pour résoudre l’équation de la 

diffusion de chaleur et pour modéliser le dommage thermique. 

Dans ce chapitre, nous avons présenté un modèle de simulation numérique de la LITT. 

Cette approche a permis une meilleure compréhension de l’impact global de l’interaction 

laser-tissus à travers le calcul de la distribution de la chaleur et le dommage thermique. Le 

dommage induit post-laser dans les tissus a été quantifié par le calcul du dommage thermique 

(Ω). Le seuil de dommage tissulaire irréversible, où Ω = 1, était estimé à une température T = 

50 °C. 

La thermothérapie par laser interstitiel du cancer du sein pourrait être une technique de 

thérapie prometteuse. Cette méthode a besoin encore d’une évaluation plus approfondie pour 

mieux comprendre l’étendue de la chaleur dans les tissus pour devenir une méthode 

chirurgicale appliquée dans la routine de l’hospitalisation.  

Une perspective pour ce travail consiste en la mise en place d’un modèle préclinique 

pour mieux valider et corréler la simulation aux résultats in vivo. D’un autre part, une bonne 

planification de prétraitement n’est pas suffisante pour garantir un bon traitement. En effet, le 

traitement est correctement réalisé lorsque les fibres sont insérées dans les bonnes positions et 

dans la bonne direction. La forme du sein est différente entre la planification sur des images 

IRM et les images de guidage échographique. L’application de l’idée de combinaison de deux 

modalités peut être une solution pour améliorer la précision d’insertion des fibres. Une autre 

perspective serait donc logiquement de mettre en place une procédure de recalage pour rendre 

cette thérapie une thérapie guidée par l’image de la planification à la réalisation. 
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Annexe A 

Les effets biologiques de l’interaction Laser-tissus 

 

Une fois la lumière absorbée par les tissus, elle se transforme en d’autres formes 

d’énergie en provoquant des effets biologiques. Ces effets biologiques dépendent de la 

longueur d’onde, la puissance du laser, la durée d’irradiation, la perfusion sanguine et les 

propriétés optiques et thermiques des tissus concernés [Mohammed Y, 2005]. Les effets de 

l’interaction laser-tissus peuvent être classés principalement en quatre types: les effets 

photochimiques, photothermiques, photomécaniques, et les effets photoablatifs. Ces effets 

dépendent uniquement de la durée de l’irradiation pour un même laser et milieu (Figure A.1).  

 

 

Figure A.16. Répartition des effets produits par le laser sur les tissus biologiques en fonction 
de la durée d’émission et de l’irradiation ([Boulnois, 1986]). 
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A.1.  Effet photochimique  

Il s’agit de l’effet de la lumière sur les molécules et les tissus. Cet effet est représenté 

dans la thérapie photodynamique (PDT). Le principe de la PDT consiste à marquer un tissu 

biologique par un agent sensibilisant, appelé chromophore, puis irradier la zone cible avec un 

laser dont la longueur d’onde correspond à un pic d’absorption de l’agent photosensibilisant. 

Après excitation de la molécule, elle retrouve son état basal, engendrant soit une dégradation 

thermique, soit une émission de rayonnement fluorescent, soit par un transfert énergétique 

intramoléculaire.   

Le processus de l'effet photochimique donc résulte de la succession de trois 

phénomènes: i) la conversion de la lumière laser en chaleur par excitation et agitation 

moléculaire, ii)  le transfert de la chaleur dans le milieu et iii)  la réaction tissulaire dépendante 

de la température. 

A.2.  Effet photomécanique   

L'utilisation d'un laser ayant une durée d'émission très brève (10ps<x<100ns) génère au 

niveau des tissus des effets photomécaniques. Ainsi la génération d'impulsions laser sub-

microseconde, associée au fait de pouvoir focaliser de manière quasi ponctuelle le faisceau 

laser grâce à sa cohérence spatiale, permet d'obtenir des densités de puissance qui dépassent le 

(gigawatt/cm²) et qui sont à l'origine de l'effet photomécanique.  

Les interactions de ce type permettent d'obtenir de très hautes températures, sans 

carbonisation des tissus adjacents, grâce à leur temps d'interaction qui est très court par 

rapport au temps de relaxation thermique des tissus. En fonction de l'irradiance (W/cm²) 

utilisée, on peut distinguer deux types d'effets: effet électromécanique et thermomécanique. 

A.3.  Effet photothermique   

L’effet photothermique intervient quand la lumière laser est absorbée par les tissus et 

convertie en chaleur au sein du tissu cible. Il en résulte une augmentation de température du 

tissu cible. Différents effets tissulaires peuvent être observés en fonction de la température 

atteinte. 

L’absorption de l’énergie laser par le tissu est la somme des absorptions de chaque 

composant du tissu cible, affectés du coefficient correspondant à leur importance dans la 
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composition du tissu. L’eau représente environ 80% de la composition des tissus mous, les 

autres consistants sont l’hémoglobine, la mélanine, les protéines, les phospholipides. 

Le contrôle de l’effet photothermique sur les tissus cibles et les limitations des blessures 

thermiques périphériques sont les enjeux clés d’une bonne évolution clinique suite à un 

traitement au laser.  

Lorsque la température est entre 37°C et 42°C, pas d’effets mesurables sont observées. 

Le premier mécanisme par lequel le tissu est affecté thermiquement peut être attribué à des 

changements de conformation des molécules. Ces effets sont accompagnés par la destruction 

des membranes moléculaires. Cet effet, appelée l’hyperthermie, varie entre 42°C et 50°C. Si 

une telle hyperthermie continue plusieurs minutes, un pourcentage important du tissu sera 

déjà nécrosé, et cette nécrose peut être décrite par l’équation d’Arrhenius (voir la section 

4.3.2.4.). 

 Au-delà de 50°C, une réduction mesurable de l’activité enzymatique est observée, 

conduisant à un transfert d’énergie réduite dans la cellule et réduisant l’immobilité de la 

cellule. En outre, certains mécanismes de réparation de la cellule sont désactivés.  

A 60°C, la dénaturation des protéines et du collagène se produit et conduit à la 

coagulation des tissus et la nécrose des cellules. Plusieurs techniques de traitement comme la 

thermothérapie par laser interstitiel (LITT ) se basent sur des températures au-dessus de 60°C.    

Si la température dépasse 80°C, la perméabilité de la membrane augmente en détruisant 

ainsi l’équilibre des concentrations chimiques.    

A 100°C, les molécules d’eau contenues dans la plupart des tissus commencent à se 

vaporiser. La quantité de chaleur fournie par la vaporisation de (2257 KJ/kg) est avantageuse, 

puisque la vapeur générée par la chaleur qui dépasse 100°C empêche toute nouvelle 

augmentation de la température des tissus adjacents. En raison de forte augmentation de 

volume au cours de cette transition de phase, des bulles de gaz se forment en induisant des 

ruptures mécaniques et de la décomposition thermique des fragments de tissus. 

Si toutes les molécules d’eau ont été vaporisées, et l’exposition au laser est toujours en 

cours, les températures dépassent 100° C conduisant à la carbonisation. Elle est observable 

par le noircissement des tissus adjacents. Pour éviter la carbonisation, le tissu est 

généralement refroidi par l’eau ou par un gaz. 
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Enfin, au delà de 300°C, la fusion peut se produire, selon le matériau de la cible. Toutes 

les étapes de l’augmentation de la chaleur ont été listées dans le   tableau A.1.   

A.4. Effet ablatif  

L’action photoablative, appelée aussi photo-décomposition ablative, est basée sur 

l’utilisation de photons présentant une énergie supérieure à l’énergie de liaisons de molécules 

biologiques. Le processus photoablatif consiste ainsi en une dissociation ou une rupture de la 

matière et de l’expulsion des fragments à une vitesse supersonique.  

Les lasers utilisés émettent des photons ayant une énergie de l’ordre de 3 à 5 eV; ils 

émettent dans l’UV. C’est le cas des lasers excimères (ArF : Argon, Fluor, 193 nm) (XeCl : 

Xénon, Chlore, 308 nm) ou du laser Nd: YAG quadruplé en fréquence (266 nm) [Reynier, 

2010]. 

 

Tableau A.5. Les effets thermiques de l’irradiation par laser 

Température (T°C) L’effet biologique 

37°C Normale 

45°C Hyperthermie 

50°C Réduction de l’activité enzymatique, l’immobilité de cellule 

60°C Dénaturation des protéines et de collagène, la coagulation 

80°C Perméabilisassions des membranes 

100°C Vaporisation, thermal décomposition (ablation) 

>100°C Carbonisation 

>300°C Fusion 
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Annexe B 

Interaction lumière-Tissu 

 

L’action thérapeutique de l’énergie laser est basée sur les propriétés de la lumière du 

laser elle-même et de son interaction avec le tissu. En général, l’interaction entre le tissu et la 

lumière peut être caractérisée par trois principes optiques de base : la réflexion, l’absorption, 

et la diffusion.  

On rappel brièvement ces trois principe. Lorsqu’un faisceau de lumière passe d’un 

milieu à un autre, une partie de ce faisceau est réfléchie au niveau de la frontière entre les 

deux milieux, alors que la seconde partie traverse cette frontière. La réfraction de la lumière 

dans le tissu se représente par deux phénomènes : l’absorption et la diffusion (voir la figure 

B.1). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure B.17. La géométrie de la réflexion, absorption, et la diffusion lorsqu’une lumière du 
laser traverse deux milieu différents (air et tissu). 
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La pénétration de la lumière peut être évaluée par la loi de Beer-Lambert : 

Å
  �  ÅB�1 # �Þ·� . g«Ç�#µxyy . ��                                             (B.1) 

où 

ÅB � Æ. ³³�_� est la fluence initiale de l’énergie de la source de la lumière, 

rsc est la réflexion de Fresnel (spéculaire), la réflexion de la lumière collimattée qui heurte la 

surface externe ou l’interface.   

μxyy �³³ �
�  est le coefficient de l’atténuation effective, qui décrit les propriétés 

d’absorption et de diffusion du sein. Il est déterminé par l’équation suivante : 

µxyy  �  ù3 � µr�µr  Y  µÈ′ �                                                       (B.2) 

où 

μr �³³�
�  est le coefficient d’absorption dans les tissus. Ce coefficient varie fortement avec 

la longueur d’onde (λ). (figure B.2). 

μÈ′  �³³�
�  est le coefficient de la diffusion réduite, où μz′ � μz �1 # g� ;  
μz�³³�
�   est le coefficient de la diffusion ; 

g est le facteur d’anisotropie, qui présente les effets des diffusions vectoriellement 

dépendantes. 

� �³³�  est la distance de la fibre diffusante, définie par: 

� �  �«_ Y ®_ Y É_                                                                (B.3) 

où «, ® �³³�  sont les dimensions transversales ; et É �³³� est la profondeur. 

Dans le traitement du cancer du sein par laser interstitiel, la source est insérée dans les 

tissus (milieu homogène), l’absorption et la diffusion de la lumière du laser sont donc 

beaucoup plus importantes que la réflexion (rsc). De ce fait, on peut négliger le rôle du 

phénomène de la réflexion (rsc) dans la loi de Beer-Lambert (�Þ· ú 1). 

La distribution de la fluence de l’énergie lumineuse ( Å
), en� Æ. ³³�_�, autour de la 

fibre laser cylindrique placée dans un milieu fortement diffusant, comme par exemple : le 

sein, la prostate, le foie, etc., [Minhaj, 2002; Jankun, 2005; Mohammed, 2005], peut être 

exprimée par : 

Å
  �  ÅB . g«Ç�#μxyy . ��                                           (B.4) 
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Chaque point de l’espace est décrit par ces coordonnées x, y, et z. La fluence de la lumière 

dans le point a été calculée comme une somme de flux de lumière provenant de chaque 

source : 

Å�ß,û,ü� �  Å
. exp �#µxyy . �
�  Y  Å_. exp �#µxyy . �_�  Y  …                    (B.5) 

où Å�ß,û,ü� est le fluence de la lumière au voxel (x, y, z), à la distance �
, �_, … de la source de 

la lumière, avec influences initiale de al lumière Å
, Å_, … respectivement. 

Plusieurs travaux ont été faits pour déterminer les paramètres optiques du cancer du sein 

pour étudier la faisabilité d’un traitement par lumière comme les travaux de Spinelli et al. 

[Spinelli, 2004] et Tromberg et al. [Tromberg, 2005]. 

Spinelli et al. ont présenté les résultats d’une étude clinique portant sur les propriétés 

optiques (les coefficients d’absorption et de diffusion) du sein et des compositions globale du 

sein chez la femme. Cette étude a porté sur plus de 150 femmes ayant bénéficiées une 

mammographie optique. Les valeurs médianes des coefficients d’absorption du sein et ses 

composantes globales (Hémoglobine oxygénée et désoxygénée, les lipides, et de l’eau) ont été 

calculées à différentes longueurs d’ondes d’un spectre de 637 à 980 nm (Figure B.2). Ces 

valeurs sont rapportées dans le tableau B.1. Les auteurs ont conclu que ces résultats peuvent 

être exploitées pour obtenir des informations pertinentes sur les compositions des tissus 

mammaires. 

L’équipe de Tromberg a essayé de détecter les différences de propriétés optiques entre 

les tissus de sein normaux et tumoraux. Ses études ont inclus 12 patientes âgées entre 30 et 39 

ans. Les coefficients d’absorptions moyennes ont été calculés sur un spectre des longueurs 

d’ondes de 650 à 1000 nm. Les spectres des coefficients d’absorptions des tissus normaux et 

tumoraux sont présentés sur la figure B.3. À partir des courbes, l’augmentation de 

l’absorption dans la région 650 à 850 nm est indicative de l’augmentation des concentrations 

de oxy- et désoxy- hémoglobine. Aussi l’augmentation de l’absorption dans la région 950 à 

1000 nm est indicative de l’augmentation des concentrations de l’eau dans les tissus.  
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Tableau B.6. Les valeurs médianes des coefficients d’absorption et des coefficients de 
diffusion pour le sein calculées à différentes longueurs d’ondes [Spinelli, 2004] 

Longueur d’onde 
(λλλλ) (nm) 

Absorption (cm-1) Diffusion réduite (cm-1) 

637 0,055±0,007 13,4±2,6 

656 0,041±0,005 13,5±2,1 

683 0,042±0,013 12,9±2,3 

785 0,037±0,013 11,3±2,1 

912 0,220±0,021 11,4±2,6 

980 0,099±0,028 11,7±2,6 

 
 

 

Figure B.18. Le spectre d’absorption du sein (ligne fine (Fit)), obtenu comme la somme des 
spectres d’absorption des constituants principaux du sein (les lignes épaisses). (Source 
[Spinelli, 2004]).  
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Figure B.19. Les spectres d’absorption moyens de 13 tumeurs chez 12 patientes âgées de 30 à 
39 ans. Les spectres de la tumeur montrent clairement différentes caractéristiques spectrales à 
partir du tissu normal (Source [Tromberg, 2005]). 
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Résumé 

Le cancer du sein est le cancer le plus fréquent chez la femme, touchant une femme sur 
dix, selon la zone géographique. L’irradiation partielle et accélérée du sein (IPAS) constitue 
un nouveau concept d’irradiation postopératoire du sein après chirurgie conservatrice pour 
cancer à faible risque de rechute locale. Nous avons discuté les rationnelles de l’utilisation de 
différentes techniques de l’IPAS comme une alternative à l’irradiation totale du sein. La 
précision du système de planification de traitement (TPS) dans la localisation de la source et 
le calcul de la dose est nécessaire pour assurer l’administration de la dose prévue. Nous 
discutons un outil de vérification et d’optimisation de dose calculée pour l’IPAS en HDD. Cet 
outil permet de simuler une dose à partir des paramètres définis par le physicien. Souvent, le 
radiothérapeute effectue un recalage mental pour traduire les positions des cathéters simulés 
en positions réelles dans le sein. Cette opération peut induire des erreurs. Le recalage des 
données de planification et de l’échographie de guidage per-opératoire peut être une solution 
qui permettra de reporter de manière automatique les données de planification sur la grille de 
curiethérapie installée, et visualiser le tout sur les moniteurs de contrôle.  

D’un autre côté, la technique IPAS est considérée comme une méthode invasive et coûteuse 
pour des raisons de radioprotection. La thermothérapie par laser interstitiel (LITT) est une 
technique ablative, mini-invasive, et en cours d’évaluation. Nous présentons des résultats 
préliminaires de la simulation de la distribution de la chaleur et du dommage thermique de 
l’application la méthode LITT pour la thérapie focale du cancer du sein.  

Mots Clé : Irradiation Partielle et accélérée du sein (IPAS), Formalisme TG43, Intégrale de 
Sievert, Recalage d’images,  Thermothérapie par laser interstitiel, Simulation de transfert de 
biochaleur, Dommage thermique. 
 
Abstract 

Breast cancer is the most common in women, affecting one in ten women, by 
geographic area. Accelerated Partial Breast Irradiation (APBI) is a new concept of 
postoperative irradiation after breast conserving surgery for cancer at low risk of local 
recurrence. We discussed the rational use of the APBI technics as an alternative to the whole 
breast irradiation. The accuracy of treatment planning system (TPS) in the source location and 
the dose calculation is absolutely necessary to ensure the planned dose. We discussed a dose 
calculation and optimization tool for the APBI method using HDR sources. This tool 
simulates the dose from the parameters defined by the physicist. Often, the radiotherapist 
performs during the procedure a mental re-adjustment of catheters positions simulated on the 
CT images. This operation could lead to errors. Registration of data from planning with intra-
operative ultrasound images is a solution that will allow to the clinician to report planning 
data automatically on the brachytherapy template to visualize all data on the computer 
monitor. From another side, the APBI technique is considered as an invasive and expensive 
method due to radiation protection reasons. Laser Interstitial Thermotherapy (LITT) is 
minimally invasive ablative technique, and under evaluation. So, we present the preliminary 
results of simulation of heat and damage distribution from applying the LITT method for 
focal laser ablation of breast cancer.  

Keywords: Breast HDR brachytherapy, TG43 formalism, Sievert Integral, Image registration, 
Laser Interstitial Thermotherapy (LITT), bioheat transfer simulation, Thermal damage.  


