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equivalent TAR
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treatment planning system (systeme de planification des traitements)
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volume of interest (volume d’intérét)

Pencil Beam Convolution

lere quartile qui partage la distribution entre un quart des valeurs les
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radiothérapie

rapport tissu-air (Tissu Air Ratio)
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unité moniteur

les volumes recevant au moins une certaine dose
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volume tumoral
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Methodology to assess the clinical and dosimetric i mpacts resulting from the
change of a calculation algorithm in radiotherapy: Radiological Medical
Physics

Abstract

There is no recommendation to evaluate the dosimetric and clinical impact resulting
from the change of a calculation algorithm in radiotherapy. The original work is to
propose a methodology to manage this type of technical transition. The goal is to
control the modification of calculation algorithm and determine the conditions for the
new prescription dose. In this study we evaluate the clinical and dosimetric impact
associated to the modification of the algorithm or irradiation technique.

The method consists in two steps. The first step aims at generating dosimetric data;
the second is the statistical assessment of these data to make possible a conclusion.
For dosimetric analyses, we proposed the following dosimetric parameters: delivered
dose, HDV, isodoses, quality index and gamma index. The statistical significance
was calculated by the Wilcoxon signed rank test. We fixed the alpha error to 5%. We
compared the means values with deviation standard (STD) and median values using
box plot method. In this study we proposed a one-sided test, to decide which
hypothesis, HO or H1, is true for evaluate the clinical and dosimetric impact
associated to the modification of the algorithm and two-sided test to evaluate the
impact of the modification of calibration curve on HU, density or treatment plan and to
validate the technique mono-isocentrique. The acceptation of HO when p-value =
0,05 means the differences is probably not real. Conversely, the acceptation of H1
when p-value < 0,05 means the differences is really.

We validate H1 for delivered dose when we change from PBC without density
correction to PBC with density correction. But we validate HO for delivered dose when
we change from Clarkson to PBC without density correction.

We found that change in kV had a statistically significance on HU only when we use
140kV for chest protocol. But, the variation of tension from 80 to 140kV had no
statically significance on electronic density and cumulative MU (p > 0,05).

We observed that the technique Mono-isocentrique provide a homogeneity dose in
the PTV (p < 0,05). We observed all plan had the same quality and the tow technique
showed the same results for organ at risks (p > 0,05).

This methodology provides a valuable technique for quantitative comparison of
various algorithms and radiotherapy plans.

Keywords: PBC, density correction, methodology, dose, gamma index
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Méthodologie d’évaluation des impacts cliniques et dosimétriques d’un
changement de procédure en radiothérapie : Aspect — Radio physique et
meédical

Résumé

Il n'existe pas a ce jour des recommandations consensuelles pour permettre
I'évolution technique de la radiothérapie, dans le respect des objectifs et des
références cliniques des praticiens en radiothérapie. Nous avons proposé une
méthodologie originale pour valider le nouveau traitement en utilisant le nouvel
algorithme et déterminer les conditions pour changer la dose prescrite. Ensuite, nous
avons illustré l'application de cette méthodologie pour certaines situations cliniques :
limpact du changement de la courbe d’étalonnage sur les résultats dosimétriques et
le passage de la technique DSP a la technique mono- isocentrigue dans le traitement
du cancer de sein. Nous avons réalisé deux analyses : dosimétrique et statistique.
Pour l'analyse dosimétriqgue nous avons comparé les parameétres suivants : la dose
deélivrée, HDV cumulatifs et différentiels, les isodoses, les index de qualité et le
gamma index.

Pour |"analyse statistique nous avons utilisé le test statistigue de Wilcoxon pour
vérifier la significativité des différences de résultats obtenues. Nous avons fixé le
risque a égal a 5%. Nous avons comparé I'écart moyen, I'écart type et la médiane en
utilisant la méthode « Box plot». Pour tester I'hypothése nulle (HO) contre
'hypothése alternative (H1), nous avons réalisé un test unilatéral pour évaluer
l'impact des modifications des algorithmes et un test bilatéral pour évaluer I'impact du
changement de la courbe d’étalonnage et pour valider la technigue DSP dans le
traitement du cancer de sein. La validation de I'hnypothese HO signifie qu’il n'y a pas
d’écart dosimétrique significatif (p-value = 0,05). La validation de I'hypothése H1
signifie qu’il y a un écart dosimétrique significatif (p-value < 0,05).

Nous avons validé H1 pour la dose délivrée lors de passage de l'algorithme PBC
sans correction a PBC avec les méthodes de correction. Mais, nous avons validé HO
pour la dose délivrée lors du passage de I'algorithme Clarkson a l'algorithme PBC
sans correction.

Nous avons observé une grande variation pour les valeurs moyennes des UH pour
'os dense. Cet écart a une signification statistique en utilisant une acquisition
thoracique avec 140kV. La variation de kV (80 a 120kV) a conduit un écart non
significatif pour la densité électronique et la dose délivré (p > 0,05).

Nous avons observé que la technique de mono-isocentrique offre une meilleure
homogénéité de la dose délivrée aux volumes cible (p < 0,05). Nous avons constaté
la méme qualité de plan de traitement avec les deux techniques, une préservation
identique pour les tissus sains et les OAR, (p > 0,05).

L’expérience acquise dans ce travail nous a permis de valider la méthodologie
proposée.

Mots clés : PBC, méthodes de correction, méthodologie, dose, gamma index
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Contexte général et objectif

Depuis une dizaine d’années les techniques de radiothérapie ont fait des progrés
trés importants, notamment avec la radiothérapie conformationnelle et I'IMRT. Les
évolutions techniques ont été mise en ceuvre grace a de nouveaux accélérateurs et
des algorithmes de calcul plus performants. Le Cyberknife® et la méthode de
superposition-convolution sont des exemples de ces évolutions. Le Cyberknife®
résout trois problemes majeurs de la radiothérapie: suivre les mouvements de la
cible pendant le traitement, utiliser un espace d’irradiation 3D élargi et délivrer la
dose avec précision. L'algorithme de superposition-convolution permet, quant a lui,
d’obtenir une représentation de la répartition de dose dans le patient plus proche de
la réalité physique qu’avec un algorithme de type séparation primaire/diffusé. Ces
techniques ont apporté une amélioration de la qualité du traitement pour les tumeurs
profondes et localisées dans un environnement radiosensible, comme les tumeurs du
cerveau et du thorax. Les traitements effectués avec ces techniques sont mieux
adaptés, plus précis et donc potentiellement plus efficaces. Ainsi, les
radiothérapeutes et les radiophysiciens meédicaux disposent aujourd’hui de
différentes techniques parmi lesquelles, ils peuvent choisir la plus pertinente en
fonction du type et de la localisation de la tumeur.

Parmi ces évolutions, nous nous intéressons aux techniques concernant les modeles
de calcul de dose. Il y a deux principales difficultés dans la mise en ceuvre du calcul
de la répartition de dose : d’'une part la modélisation du patient qui présente une
architecture tissulaire trés complexe et d’autre part la modélisation des processus
physiques de dépo6t de dose dans le patient. En ce qui concerne la modélisation du
patient, 'imagerie tomodensitométrique (TDM) ou Computed Tomography (CT) offre
la possibilité de modéliser le patient. Elle discrétise le volume du patient en un
ensemble de petits éléments appelés « voxels ». A chaque voxel est associé une
valeur appelée nombre de Hounsfield qui représente la densité électronique
moyenne du matériau de I'élément de volume. L'avantage de cette méthode
d'imagerie est de permettre, grace a la densité électronique, l'acces au pouvoir
d’atténuation du matériau vis-a-vis du rayonnement.

Pour modéliser les processus physiques de transfert d’énergie, des modeéles de
calcul de dose ont été développés pour permettre une représentation précise de la
répartition de dose délivrée par les faisceaux de traitement. Les algorithmes de calcul
de dose vont calculer la dose déposée par les faisceaux de traitement dans les
voxels qui modélisent le patient. Ces modéles de calcul ne sont que des modeles ce
qui signifie que des approximations sont faites au niveau du calcul du dépét
d’énergie ainsi gu’au niveau de la représentation du patient. Par conséquence, ils
donnent une représentation approximative de la répartition de dose dans le patient.

Le niveau d’approximation sera différent selon le type d’algorithme. Ainsi, les
algorithmes qui utilisent la méthode de Monte-Carlo sont aujourd’hui ceux qui
modeélisent le dépbt d’énergie dans la matiere de maniere la plus réaliste. Ceux sont
donc des outils performants pour modéliser le patient et calculer la répartition de
dose. Cependant, la méthode de Monte-Carlo nécessite des temps de calculs
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importants qui restent encore aujourd’hui incompatibles avec une activité clinique. Il
est donc nécessaire et indispensable de faire des compromis entre la précision et la
vitesse de calcul.

Pour cela, des algorithmes « hybrides » ont été développés. lls associent une
précision de calcul de répartition de dose accrue et une vitesse de calcul compatible
avec une activité clinique conventionnelle. Par exemple, I'algorithme de superposition
convolution utilise un Kernel qui a été établi avec la méthode de Monte Carlo et
'appligue au modele du patient pour obtenir la répartition de dose dans le patient.
Cette méthode sera évoquée et utilisée dans la suite de la thése.

Problématique

Aujourd’hui, devant les progres scientifiques continus, le choix d’'un algorithme est
une question difficile, en particulier pour ce qui concerne la gestion optimale et stre
d’'un changement d’algorithme.

L'évaluation clinique des résultats de traitement des patients s’acquiert au fil du
temps. Elle combine d'une part les données recueillies sur les patients en
consultation et d'autre part la répartition de dose associée au traitement qui a été
calculée par le systeme de dosimétrie. Ainsi, chaque clinicien construit
progressivement son expérience cliniqgue associée a ses habitudes de prescription et
au systéeme de calcul de dose patrticulier qu’il utilise.

L'objectif clinigue de la radiothérapie est d’obtenir I'effet thérapeutique escompté,
tout en minimisant les effets secondaires. Ainsi, plus la représentation de la
répartition de dose dans le patient sera conforme a la réalité physique, plus
'évaluation clinigue du résultat thérapeutique sera pertinente par rapport aux
données dosimétriques et permettra d’envisager une critique et une amélioration des
traitements.

Cependant, il existe des cas ou il est plus difficile de maitriser I'exactitude de la
représentation de la répartition de dose dans le patient. En effet, d’'une part les
systemes de calcul ont leurs propres limites et d'autre part il est possible de
paramétrer les fonctionnalités de ces systemes. Dans le cas qui nous intéresse, celui
de la prise en compte des hétérogénéités dans le calcul de dose, pour les mémes
données géométriques, le calcul de la répartition de la dose sera différent entre un
calcul avec prise en compte des hétérogénéités et un calcul sans prise en compte
des hétérogénéités. Cette différence sera d’autant plus importante que les écarts de
densité seront importants. C’est le cas des traitements thoraciques pour lesquelles
I'écart entre la densité de référence de l'eau (1lg/cm®) et la densité du tissu
pulmonaire (0,3g/cm®) est élevé. Ainsi, dans le cas des traitements thoraciques,
lorsque les hétérogénéités tissulaires ne sont pas prises en compte, le calcul de dose
sera systématiquement entaché d’une erreur. La dose calculée ne représentera pas
la dose réellement délivrée. Cependant, I'expérience clinique pourra s’étre construite
sur cette base et s’étre adaptée a ce calcul. Le clinicien associera donc a une dose
calculée, fausse, un niveau d’effet thérapeutique bien réel.

Dans ce contexte, une modification de la méthode de calcul devra entrainer pour le
médecin une modification de sa perception de la correspondance dose (calculée) —
effet clinique (escompté) et donc une modification des habitudes de prescription. Si
la méthode d'implémentation de ce nouvel algorithme n’était pas concertée et
convenablement évaluée, ce nouveau type de calcul conduira a des sous-dosages
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ou des surdosages qui auront une incidence d’'une part sur le taux de contréle local
et d’autre part sur le taux de complication. Par conséquent, la modification d’un
systeme dosimétriqgue nécessite de maitriser I'impact de cette modification sur les
variations de représentation de la répartition de dose, notamment dans les volumes
cibles et les organes a risque.

A I'heure actuelle, un service de radiothérapie peut passer d’'un modéle de calcul de
dose a l'autre sans pour autant faire attention aux risques liés a cette modification.
C'est-a-dire que le radiothérapeute peut se trouver a utiliser un nouvel algorithme
sans changer ses habitudes de prescription de dose. Il se base alors effectué a un
nouvel algorithme sur son expérience médicale accumulée au cours des années en
utilisant un modele de calcul donné. Ce modele de calcul lui a permis
progressivement d’obtenir des résultats satisfaisants en termes de balance bénéfice /
risque pour ses patients. A titre d’exemple, le service de radiothérapie du CHU de
Grenoble, est passé en 2008 d'un algorithme de calcul basé sur la méthode de
séparation « Clarkson» a la méthode « PBC» basée sur la méthode de
superposition-convolution. Chaque algorithme est validé en comparant les données
mesurées dans le fantdme aux données calculées dans le modéle du fantdbme. Le
passage d'un algorithme a l'autre a été fait en évaluant I'écart du nombre d'unité
moniteur par les 2 algorithmes dans des conditions de référence. Cet écart devient
étre inférieur a 2 %. Aussi, ce service a-t-il utilisé ce nouveau modele durant 2 ans
sans activer les méthodes de correction d’hétérogénéité implanté dans ce TPS a
cause du risque de décalage par rapport a I'expérience médicale. Ce qui donne lieu
a cette these.

Cette situation pose donc le probleme méthodologique de I'implémentation en toute
sécurité d’'une nouvelle technique de calcul et des relations entre une amélioration
physique et ses conséquences cliniques. En effet, la problématique d’une démarche
de progres clinigue en matiere de dosimétrie pose le probléme de I'utilité clinique de
toute optimisation technique. Il est tres difficile pour un médecin de se prononcer sur
l'utilité clinique générale d'une démarche quelle gu’elle soit si les différences
apportées par 'amélioration technique étudiée sont minimes. Or dans la plupart des
cas les progres sont ténus et difficile, voire impossible, a apprécier par le clinicien.

Aussi, d'une maniere générale la démarche scientifique doit permettre, avant de
juger de I'utilité clinique de donner deux informations :

- La premiere est de caractériser et choisir I'objectif a atteindre, c'est-a-dire les
directions a suivre. Ce peut étre une meilleure survie, une moindre toxicité, un
moindre codt, une plus grande exactitude de mesure, etc. Dans le cas présent
I'objectif est de se rapprocher le plus possible de la valeur physique réelle de la dose
déposée grace a un modeéle de calcul physico-mathématique. La référence de la
réalité étant la mesure physique ou le calcul Monté Carlo de la dose déposée.

- La seconde est de savoir si la démarche suivie apporte une différence réelle
par rapport a la situation de départ. Autrement dit de savoir si nous avang¢ons
réellement et si c’est dans la direction de l'objectif. La réponse a cette seconde
question est donnée par la statistique. Cette statistique peut porter sur un critére
guantitatif simple, facilement mesurable, mais qui n’est pas forcément en relation
immédiate avec les grandeurs opérationnelles manipulées par le médecin dans sa
prescription, ni en rapport direct avec les résultats cliniques escomptés. Si la
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démarche testée se révéle produire un résultat se différenciant de maniére
« statistiquement significative » par rapport a la situation de départ, nous avons alors,
au seuil pres de significativité choisi, la démonstration scientifique qu’une différence
a été obtenue et qu’'il est nécessaire de la prendre en considération et d’agir par
rapport a la situation de départ. En effet dans ce cas il est possible qu’un progrés
réel puisse étre réalisable a condition de savoir : i) si les répercutions sur des indices
guantitatifs de qualité des traitements se révélent aussi différentes de la situation
initiale et ce dans le sens d’une amélioration; ii) comment le traduire dans le domaine
pratique de la prescription médicale dans un objectif de progrés clinique.

Une fois ces étapes franchies, la question de savoir si ce progres a une utilité
clinique peut étre posée. Si la démarche nouvelle, démontrée comme
significativement meilleure permet une mise en ceuvre compatible avec les
ressources, le savoir-faire et les exigences de sécurit¢ des bonnes pratiques
cliniques, indépendamment des résultats individuels a I'échelle de chaque cas, nous
pouvons considérer qu’elle est utile cliniquement car représentant un progrés
mesurable statistiguement, maitrisable et allant dans le sens de I'objectif proposée.

Cependant, la démonstration de ce progres « clinique » releverait théoriguement
d’'une étude comparative randomisée entre les deux situations par rapport au critere
clinique choisie : (survie, tolérance, etc.). Cette démarche, nous le savons, nécessite
des cohortes tres importantes de patients, un recul de plusieurs années, I'utilisation
simultanées de deux méthodologies doublant ainsi les ressources techniques
nécessaires. Cette démarche, extraordinairement couteuse, a de plus une cinétique
temporelle tellement plus lente que I'évolution méme des progres a tester, qu’elle est
tout simplement impossible & mener. Il faut donc apprendre a évaluer de maniéere
prospective le progres technique, en particulier dans le domaine de la physique
meédicale. C’est I'objet de ce travail que de proposer une telle démarche de la
modélisation de la dose déposée en présence d’hétérogénéités en radiothérapie
externe.

Nous avons ainsi pris conscience de maniére trés claire des difficultés d'une
évolution d’'un systeme de modélisation vers un autre sans avoir acces a la mesure
réelle de la dose. Il est cependant nécessaire d’avoir un acceés a la dose mesurée
pour indiquer a l'utilisateur le sens vers le quelle va le progrés technique. En effet,
tous ces modeéles recourent a des approximations et sont imparfaits, nous ne
pouvons donc pas savoir a priori quel est I'algorithme le plus proche de la réalité. Par
ailleurs, si la modification d’'un modele de calcul améliore certaines choses et se
rapproche de la dose réelle, il peut aussi dégrader la référence et la solidité d’'une
expérience locale. L’expérience médicale en radiothérapie dans le monde a mis en
évidence que le changement non maitrisé de systeme de planification peut étre une
cause d'accident [*,%]. Il est donc indispensable d'utiliser une méthode aussi générale
gue possible pour gérer le changement de modele dosimétrique en radiothérapie
dans un service qui a le soucis de garder une stabilité de ses résultats cliniques.

1 ICRP 2009, Preventing Accidental Exposures from New External Beam Radiation Therapy
Technologies. Publication 112, Annals of the International Commission on Radiological Protection, Vol
39, N4.

2. Jean Claude Rosenwald, Laurent Bonvalet, Jocelyne Mazurier, Christine Métayer.
Recommandations pour la mise en service et l'utilisation d’un systéme de planification de traitement
en radiothérapie (TPS). Rapport SFPM N?27.
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Il n'existe pas a ce jour de recommandations consensuelles pour permettre
I'évolution technique de la radiothérapie, dans le respect des objectifs et des
références cliniques des praticiens en radiothérapie. Dans ce cadre, il est nécessaire
d’avoir des critéres d’évaluation cliniquement pertinents pour analyser le résultat
dosimétrique en termes de distributions de dose aux volumes cibles et aux organes a
risque (OAR).

Le travail original présenté ici va explorer cette problématique et proposer une
meéthodologie appropriée pour gérer ce type de transition technique. Le but est de
maitriser le passage d’'une méthode dosimétrique a l'autre et de déterminer les
conditions de prescription de dose dans un nouvel algorithme, en respectant les
mémes objectifs de contrble tumorale et de tolérance pour les OAR. Nous proposons
une méthodologie qui décrit les procédures allant de l'implantation d’'un nouvel

algorithme jusqu'a sa validation cliniqgue dans un service de radio physique médicale.

Le principe de cette méthodologie est basé principalement sur I'analyse de critéres
dosimeétriques et la comparaison statistiques de deux hypothéses : hypothese nulle (il
n'y a pas de changement réel) et hypothése alternative (il existe un changement
réel). La validation du résultat est basée sur le rejet d’'une hypothese et la validation
de l'autre.

Nous avons appliqué cette méthodologie a d’autres problemes tels que I'évaluation
de I'impact dosimétrique d’'une modification des courbes de calibration de densité
tissulaire du scanner et la validation de la technique Mono-isocentrique. Le mémoire
est composeé de 5 chapitres :

Le premier chapitre, introduit la radiothérapie conformationnelle, 'lMRT, les erreurs
en radiothérapie et les risques du changement d’algorithme. Puis, est présenté |'état
de lart sur les algorithmes de calcul de dose en radiothérapie externe et les
méthodes de correction de dose pour les faisceaux de photons. Nous définissons les
grandeurs utilisés en radio physique médicale, les principales interactions photons-
tissus et leur place dans le cas des tissus humains. Ensuite, sont définies les
tolérances acceptables pour la mise en service d’'un TPS. Ce chapitre se termine par
la présentation de la problématique et du projet de recherche.

Le deuxiéme chapitre, détaille la méthodologie proposée pour la validation clinique
d’'un nouvel algorithme ou une technique d’irradiation. Nous détaillons les principes
et les deux critéeres d’analyse dosimétrique et statistiqgue ainsi que la procédure de
validation clinique proposee.

Le troisieme chapitre, nous avons appliqué la méthodologie proposée au
changement d’'un algorithme :

1. Le passage de PBC sans correction d’hétérogénéité a I'utilisation de PBC avec
différente méthodes de correction d’hétérogénéité. La dose a été calculée par PBC
et trois méthodes de correction implantée dans le TPS Eclipse® (BM, BPL et ETAR).
Cette technique est basée sur 12 localisations différentes de cancer: 6 thorax, 1
sein, 3 ORL, 1 encéphale et 1 prostate. Nous avons posé les hypothéses suivantes :
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Hypothese nulle (HO): les valeurs dosimétriques « D » calculées par PBC sont
€gales aux valeurs calculées par BM, BPL et ETAR. Nous avons donc :

HO : Dpgc = Dj

Avec i = BM, BPL et ETAR

Hypothese alternative (H1): les valeurs dosimétriques calculées par PBC sont
différentes des valeurs calculées par BM, BPL et ETAR. Nous avons donc :

H1 : Dpgc # D;

Avec i = BM, BPL, ETAR

2. Le passage de Clarkson a PBC. La dose a été calculée par Clarkson et PBC
implantée dans les TPS Dosigray® et Eclipse®. Cette technique est basée sur 4
localisations différentes de cancer : 10RL, 1 poumon, 1 prostate, 1 encéphale. Nous
avons poseé les hypothéses suivant :

Hypotheses nulle (HO) : les valeurs dosimétriques « D » calculées par Clarkson
sont égales aux valeurs calculées par « PBC ». Nous avons donc :
HO : Dpec= Dclarkson

Hypotheses alternative (H1): les valeurs dosimétriques « D » calculées par
Clarkson sont différentes des valeurs calculées par « PBC ». Nous avons donc :
H1 : Dpec# Dciarkson

Le chapitre quatre _est divisé en deux parties :

— La premiere partie propose une meéthodologie permettant de calculer et quantifier
'écart des valeurs de densités électroniques mesurées pour trois voltages et trois
protocoles d’acquisition différents au scanner. Nous avons réalisé cette étude a l'aide
du fantdbme CIRS 062 scanné avec 3 valeurs de kV. Nous avons posé les
hypothéses suivant :

Hypothese nulle (HO) : les valeurs de densité réelles « p » sont égales aux valeurs
mesurées par le TPS. Nous avons donc :

HO : P Réelle= P 13 calculé
Avec | =80, 120 et 140 kV et J = 3 protocoles d’acquisition scanner

Hypothese alternative (H1): les valeurs de densité réelles « p » sont différentes des
valeurs mesurées par le TPS. Nous avons donc :
H1: p reelle # P13 calculé

Avec | =80, 120 et 140 kV et J = 3 protocoles d’acquisition scanner

- La seconde partie propose une méthodologie complémentaire présentant I'impact
des trois courbes de l'étalonnage correspondant aux trois kV sur la dose. Nous
avons appliqué cette méthodologie a 4 patients atteints de cancers pulmonaires. Ces
patients ont été scannés avec un protocole thoracique et des valeurs kV différentes.
Nous avons comparé les outils dosimétriques calculés avec les trois courbes
d’étalonnage par rapport a la courbe de I'étalonnage de référence. La dose a été
calculée par PBC et les trois méthodes de correction. Nous avons posé les
hypothéses suivantes :
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Hypotheses nulle (HO) : les valeurs dosimétriques « D) reserence® Calculées avec la
courbe de référence sont égales aux valeurs calculées « D ;» avec les autre
courbes. Nous avons donc :

HO : D) retérence = D 13

Avec | = PBC, BM, BPL et ETAR et J : courbe de 80, 120 et 140KV

Hypotheses alternative (H1): les valeurs dosimétriques «D) rererence® Calculées avec
la courbe de référence sont différentes des valeurs calculées « D ;3 ». Nous avons
donc:

H1 : Dl reférence # D 13

Avec « | » : PBC, BM, BPL et ETAR et J: courbe de 80, 120 et 140KV

Le chapitre cing , nous avons évalué les gains dosimétriques et temporels de la
technique mono-isocentrique par rapport a celle actuellement utilisée au CHU de
Grenoble (techniqgue DSP). Le but est de valider la modification du principe balistique
de traitement des seins avec la technique isocentre unique. Nous avons proposeé les
hypothéses suivant :

Hypothése nulle (HO) : les valeurs dosimétriques « D » calculées par la technique
DSP sont égales aux valeurs calculées par la technique Mono-isocentrique, nous

avons donc :

HO : Dpsp = DMono—isocentrique

Hypothese alternative (H1): les valeurs dosimétriques calculées par la technique
DSP sont différentes des valeurs calculées par la techniqgue Mono-isocentrique, nous
avons donc :

H1 : Dpsp # Dmono-isocentrique
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[.1. Contexte et objectifs

Dans la premiére partie de ce chapitre nous allons définir la radiothérapie et détailler
les différentes étapes de la planification des traitements. Nous allons décrire les
principales incertitudes associées a un TPS et les risques d’erreur associées a la
dose calculée par le TPS. Puis, nous aborderons les méthodes de calcul de dose.
Nous décrirons les principes de correction de dose pour la radiothérapie par faisceau
de photons. Nous nous concentrerons sur les trois méthodes qui sont disponibles sur
nos consoles de planimétrie, TPS Eclipse, avec lesquelles nous avons réalisé nos
études. Nous rappelons également les observations faites récemment dans la
littérature sur ces méthodes de correction. Ensuite, nous avons étudié I'influence de
la densité et du numéro atomique sur la dose. Enfin pour terminer, nous présentons
les travaux qui ont été réalisés.

[.2. La radiothérapie externe

1.2.1 La Radiothérapie Conformationnelle 3D

Le but de la radiothérapie externe est de traiter les cancers en délivrant le maximum
de dose de rayons X produits par des accélérateurs linéaires, Linac, a la tumeur en
épargnant au maximum les tissus sains environnants. La radiothérapie recourt a des
processus complexes depuis Il'acquisition des données anatomiques jusqu’au
traitement du patient avec les Linacs. La planification du traitement, est une étape
principale en radiothérapie, étape dans laquelle la balistique d’irradiation, le nombre
d’unités moniteurs ou le temps de traitement, le type de particules photons et/ou
électrons et I'énergie des faisceaux sont définis. Le plan de traitement est réalisé a
'aide d'un systéme informatisé (Traitement Planning System, TPS) qui comporte
généralement un ou plusieurs algorithmes de calcul de dose. Ces algorithmes,
théoriqguement devraient étre capables de prendre en compte tous les phénomeénes
physiques influencant le calcul de la dose a délivrer au patient. Aujourd’hui, ils
permettent de calculer la dose selon deux modes: un mode « homogene » sans
correction de densité tissulaire et un mode « hétérogéne » avec la prise en compte
de l'effet des hétérogénéités des tissues. Le dosimétriste ou le radio physicien utilise
le systéme de planification de traitement d’'une maniere interactive pour calculer les
distributions de dose, optimiser les orientations et les formes des champs
d’irradiation. Apres avoir fait valider le plan de traitement par le radiothérapeute, le
physicien calcule le temps de traitement en accord avec la prescription médicale
validée. Ensuite, les parametres d’irradiation et les images de référence (Digitally
Reconstructed Radiogram DRR) seront envoyés depuis le TPS vers l'accélérateur
via un logiciel de gestion et de tracabilité des parametres et actes d’irradiation : I'OIS
(Oncology Information System).
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1.2. 2. La Radiothérapie Conformationnelle par Modu lation d’Intensité RCMI

La Radiothérapie de Conformation avec Modulation d’Intensité (RCMI en francais ou
IMRT en anglais) est une technique de radiothérapie qui consiste a délivrer la dose
au volume cible en variant I'intensité émise a l'intérieur de chaque faisceau, (Figure
I.1). Cette technique permet d’augmenter la dose au volume cible, de diminuer la
dose au tissus sains avoisinant la tumeur et d’obtenir une meilleure conformation de
la dose délivrée et éventuellement délivrer une distribution de dose plus homogéene
dans le volume cible. Les exemples les plus significatifs sont ceux de la prostate et
des tumeurs de la téte et du cou, [1,2].

Figure I.1: Déplacement modulé des lames du collima  teur mutilames pour se
conformer, pour chaque incidence, au volume cible « PTV » en rouge.

I.2. 3. Les procédures de planification des traitem  ents par radiothérapie

Les procédures et étapes de planification d’'un traitement sont, [3] :

» Choix du systeme de contention qui doit étre adapté au patient. La position du
patient doit étre la mieux adaptée possible au traitement : confort, reproductibilité,
protection des tissus sains.

» Acquisition des donnés anatomiques par scanner X (voire IRM) et transfert
des images sur le TPS. Le TPS importe les images au format DICOM (Digital
Imaging and Communication in Medicine).

» Définition et délimitation des contours correspondant a la définition des
volumes tumoraux et aux structures saines comme les organes a risque.

* La dosimétrie et la balistique, qui comprennent la mise en place des
faisceaux, le choix de I'énergie, les incidences, la pondération, DSP. La conformation
des champs aux structures a irradier avec les collimateurs mutilames et I'utilisation
des modificateurs de faisceaux : bolus, filtre en coin.

* Calcul de dose et optimisation dosimétrique qui nécessitent le choix de
l'algorithme de calcul de dose. Celui-ci va donner le nombre d’Unités Moniteur pour
chaque faisceau.

» Evaluation du plan de traitement et optimisation dosimétrique. La validation du
plan de traitement se fait par I'analyse visuelle de la distribution spatiale de dose, et
surtout I'analyse des distributions volumiques de dose en utilisant I'histogramme
dose-volume.
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» Validation du plan de traitement avec la vérification du calcul des Unités
Moniteur pour chaque champ et le transfert du plan de traitement vers I'appareil de
traitement.

* Mise en place du patient sous I'accélérateur.

I.2. 4. Recommandation de I'lCRU pour la radiothéra pie externe

Le médecin utilise les données fibroscopies, opératoire, histopathologies et surtout
radiologiques pour définir les volumes cibles et les organes a risques. Ces données
sont obtenues par le scanner, I'lmagerie par résonance magnétique (IRM) et la TEP.
La définition de volumes cibles et les concepts de marge de sécurité ont été
introduits par les rapports 50 et 62 de la Commission Internationale des Unités et des
mesures Radiologiques ICRU50 et ICRU62, [4, 5]. Ces rapports sont dédiés a la
prescription, I'enregistrement et le compte rendu de la radiothérapie externe par
faisceaux de photons.

1). Définition des volumes cibles et des marges de sécurité

La Figure 1.2 représente les volumes tumoraux, le volume & traiter et le volume a
irradier:

Volume tumorale macroscopique (Gross Tumor Volume, GTV) : représente la
tumeur macroscopique visible par I'imagerie.

Volume cible anatomo-clinique (Clinical Target Volu me, CTV) : représente le
volume de tumeur plus une marge tenant compte des extensions microscopiques.

La marge interne (Internal target volume, ITV) :  prend en compte les mouvements
internes liés a la respiration.

La marge liée aux incertitudes de realisation du tr  aitement (Set Up Margin,
MS) : cette marge correspond au décalage entre la zone irradiée (coordonnées de
l'installation) et le volume interne (coordonnées du patient).

Volume cible prévisionnel (Planning Target Volume, PTV): représente le volume
cible planifié interne tenant compte de toutes les incertitudes de positionnement du
patient.

Le volume traité (Treated Volume, TV ): est le volume total de tissus recevant au
moins la dose minimale délivrée au volume cible prévisionnel. La dose nécessaire
pour obtenir le résultat attendu du traitement. Dans le cas de radiothérapie
conformationnelle, ce volume est tres proche de celui du volume cible prévisionnel.
Le volume irradié (Irradiated Volume, 1V): est le volume qui recoit une dose
considérée comme importante pour la tolérance des tissus sains (hors organes a
risques).

Le traitement par radiothérapie est basé sur le PTV . Dans notre étude, nous
avons utilisé les images scanner X. Cette étude dos imétrigue est basée sur le
volume PTV.
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! | _Volume tumoral macroscopique (GTV)
1 volume cible anatomo-clinique (CTV)
| Volume cible prévisionnel (PTV)
__Volume traiteé

|._Volume irradié

Figure 1.2 : Les volumes tumoraux, le volume traité et le volume irradié.

2). Notion d’organe a risque

Il s’agit des tissus normaux dont la sensibilité a I'irradiation peut conduire a modifier
la prescription et ou le plan de traitement. Il existe trois classes d’organes a risque,

[6].

 La classe 1 : correspond aux organes critiques car susceptibles, en cas de
Iésions graves, d’entrainer la mort ou une morbidité séveére.

* Laclasse 2 : correspond aux organes a risque dont la Iésion est susceptible
d’entrainer une morbidité modérée a faible.

e La classe 3: correspond aux organes a risque dont la Iésion conduit a une
morbidité transitoire ou pas de morbidité.

1.2. 5. Les erreurs en radiothérapie

Nous pouvons classer les erreurs en radiothérapie en deux catégories : les erreurs
systématiques et les erreurs aléatoires.

Les erreurs systématiques sont principalement dues aux erreurs de préparation du
traitement : alignement du patient lors de I'examen TDM, les mouvements des
organes, délimitation du volume cible. Ces erreurs se produisent entre |'étape de
préparation du traitement et la premiere ou la deuxieme séance de traitement. Les
erreurs de calculs de dose sont de cette catégorie.

Les erreurs aléatoires peuvent se produire durant I'exécution du traitement a
n'importe quelle séance.

Nous considérons en général que les erreurs systématiques et aléatoires de 'ordre
de 1mm sont acceptables, Hurkmans et al, [7].

1.2. 6. Les principales incertitudes de dose associ  ées au TPS

La dose réelle délivrée au patient n’est pas exactement égale a la dose calculée par
le TPS. Il existe différentes incertitudes dans le calcul de dose. Elles sont notamment
associées au positionnement de patient et la mobilité des organes, les incertitudes
géométriques liees a l'appareil de traitement: rotation du bras, DSP, taille des
champs, I'étalonnage de la machine en dose par UM et le mode de calcul de dose
lui-méme effectué par le TPS. Le Tableau 1.1 regroupe les principales incertitudes
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associé de l'utilisation d’'un TPS. Ces principale incertitudes ont cité par IAEA 2004,
table 19 et le rapport n°27 de la SFPM en 2010, [8, 11].

Type d’'incertitude associée

Données de base

Périphériques
(Entrée-sortie)

Transfert de
données

Données
individuelles des
patients

Volumes,
parametres des
faisceaux

Limites du calcul de
dose

Limites de
I'évaluation du plan
de traitement

Incertitudes de mesure (reproductibilité, ...)
Résolution du détecteur, sensibilité
Instabilité de l'accélérateur

Génération de contours (digitaliseur, films, ...), résolution de
I'affichage des images

Imprécision sur la maniere dont le logiciel écrit et lit des
données (spécialement pour les CT et IRM)

Reproductibilité du positionnement

Mouvement des organes

Utilisation d’'images présentant des défauts (ex : distorsion
en IRM)

Variabilité inter et intra-opérateur dans la définition des
contours entrainant des paramétres faisceaux différents

Incertitude liées aux algorithmes de calcul de dose qui
apportent toujours une solution approximative a des
problemes physiques complexes

Choix des parameétres de modélisation qui influence
directement le résultat

La précision des HDV est affectée par la précision des
volumes et des doses

La précision des HDV est affectée par le nombre de points
et leur localisation

Tableau I.1: Les principales incertitudes liées a

planification TPS.

I'utilisation du systéme de

Ahnesjo et Aspradakis, en 1999 ont évalué les incertitudes actuelles et dans le futur
en pourcentage pour la dose absolue délivrée au patient au cours de la procédure
complete de traitement en utilisant des faisceaux de photons, [9]. Cette évaluation a
été cité dans le rapporte 27 de la SFPM, Tableau 1.2.
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Source d’'incertitude Incertitude actuelle Incertitude dans le

(%) futur (%)
Dose dans 'eau au point de 2,5 1
calibration
Passage a la dose aux 0,6 0,3
autres points
Stabilité de la chambre 1 0,5
moniteur
Homogeénéité du faisceau 15 0,5
Données du patient 15 1
Repositionnement patient et 2,5 2
mouvement des
organes
Total (sauf calcul de dose) 4,3 2,5
Algorithme calcul de dose 1/2/3/5 1/2/3
(différentes hypotheses)
Total 4,4/14,7/5,2/6,6 2,7/3,2/3,9
Tableau 1.2 : Evaluation des incertitudes de la dos e absolue délivrée au patient
au cours de la procédure compléete de traitement uti lisant des faisceaux de
photons.

1.2. 7. Classification et les indices du risque ass  ocié a la dose calculé par le
TPS

L’expérience en radiothérapie dans le monde a mis en évidence certains types de
défaillances en radiothérapie externe qui peuvent causer des accidents. Citons par
exemple les problemes d’équipements (logiciels), de maintenance, d'étalonnage du
faisceau, du Systémes de planification des traitements (TPS), du paramétrage et de
la délivrance du traitement. La Commission Internationale de Protection Radiologique
(CIPR), dans sa publication 86, traite de la prévention des expositions accidentelles
chez les patients recevant une radiothérapie. Elle a considéré qu’un écart substantiel
par rapport a la prescription caractérise un accident d’exposition. Cet écart englobant
l'identification du patient, la définition du volume cible, la dose a délivrer aux sites
anatomiques, le fractionnement de la dose et la distribution de la dose.

Le rapport n86 de la commission internationale de radioprotection (ICRP 2000) et le
rapport AAPM TG35 (AAPM 1993) ont classé les accidents de radiothérapie en deux
types de risque, [3, 10, 11, 12].

» Les accidents de type A : correspondent a un surdosage supérieur ou égal a
25% de la dose totale. Ces accidents peuvent étre directement responsables
de complications susceptibles de mettre en jeu la vie du patient.

» Les accidents de type B : correspondent a des surdosages de la dose totale
compris entre 5% et 25%. Ces accidents augmentent significativement la
probabilité d’'un résultat thérapeutique inacceptable par rapport au résultat
attendu.
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La société francaise de physique médicale (SFPM) a proposé un indice de risque a
partir des rapports publiés sur 'assurance qualité des TPS (AAPM 1998, IAEA 2004,
ESTRO 2004, NCS 2006), [11]. Cet indice combine une estimation de la probabilité
de survenue et de la gravité d'une erreur pour les différentes étapes du plan de
traitement sur TPS. Cet indice a une pondération de 1 a 3, représentant trois niveaux
de risque. Le poids traduit le risque associé a I'étape considérée, plus il est élevé
plus I'étape est critique.

* Niveau 1: représente un risque d’erreur entachant la précision (géométrique
ou dosimétrique) des résultats sans que soient attendues des conséquences
cliniques significatives.

* Niveau 2: représente un risque d’erreur de faible probabilité, mais susceptible
d’avoir de graves conséquences cliniques.

* Niveau 3: représente un risque d'erreur de forte probabilité, susceptible de
graves conséguences cliniques.

Le Tableau 1.3 regroupe les étapes de planification de traitement avec le risque
associé. Il a été extrait du rapport SFPM N°27, 20 10.
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Etape

Poids

Commentaire

Configuration de la
bibliotheque des appareils

Acquisition et transfert des
données anatomiques vers le
TPS

Construction du modéle du
patient, délinéation du contour
externe

Détermination de la forme et de
la densité

Délinéation du volume cible et
des organes critiques
Expansion des volumes cibles
Choix des appareils, modalités
et énergies

Positionnement des faisceaux

Définition de la forme du
champ
Ajout de modificateurs

Choix des points de
pondération

Définition de la contribution des
faisceaux (totale et par séance)
Calcul et affichage des
distributions de dose

Calcul et affichage des
histogrammes dose volume

Choix du plan de traitement
Calcul des unités moniteur

Transfert des données du TPS
vers l'appareil de traitement

N -~

Etape cruciale en particulier pour tout ce qui touche
au débit de référence, au facteur d’ouverture du
collimateur et aux facteurs de transmission des
filtres en coin

Le risque essentiel est celui d'une mauvaise
gestion de la position du patient (décubitus ventral,
téte béche...)

Susceptible de maodifier I'épaisseur traversée
utilisée pour calcul des UM ; attention a la gestion
des coupes extrémes, en particulier pour les
faisceaux non coplanaires

Susceptible de maodifier le calcul des UM

Susceptible de modifier la balistique

Susceptible de modifier la balistique

Ne pas utiliser de données périmées; étre sar de la
cohérence avec ce qu'il sera possible d'utiliser pour
le traitement, surtout sans réseau

Attention au risque de confusion entre technique
isocentrique et DSP (+ valeur de la DSP) ; attention
a la signification des coordonnées affichées
(surtout si DSP différente de DSA) ; attention aux
conventions pour les rotations collimateur et table
En supposant que le logiciel dispose de sécurités
vis-a-vis d’'un relevé de champ irrégulier

Présence et nature des modificateurs a vérifier
soigneusement car forte influence sur UM

Il faut éviter qu'ils se trouvent dans une région de
faible dose (sous une cache) ou de gradient élevé
(bordure de champ)

Conditionne directement le calcul des UM ;
guelquefois difficile a comprendre

Attention au choix des options de calcul : isodoses
en valeurs absolue ou relative

Attention aux choix des options de calcul et aux
limites des volumes (sont-ils pris en compte dans
leur intégralité)

il faut que le plan retenu soit celui utilisé pour le
traitement

tout doit étre revérifié

Autre étape critique ou une vérification de
I'ensemble des paramétres est indispensable

Tableau 1.3 : Les étapes de planification de traite

Extrait du rapport SFPM N°27, 2010.

ment avec le risque associé.
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[.3. Les méthodes de calcul de dose: Etat de I'art

1.3.1. Bases conceptuelles et grandeurs physiques e  n radio physique médicale

Les photons générés par le Linac subissent une cascade d’interaction au niveau de

la téte d'irradiation et dans le patient. Les photons primaires sont les photons

qui

déposent leur énergie dans le patient sans subir d'interaction préalable. Par contre,
les photons diffusés dévient leurs trajectoires initiales suite a une ou plusieurs
interactions. Les interactions prépondérantes des photons de haute énergie avec les
tissus relévent de I'effet Compton. Lors d’un traitement en photon, ce qui contribue a

la dose en profondeur est représenté par :
» Les photons primaires issus de la cible située dans la téte d’irradiation
* Les photons diffusés provenant de la téte de I'accélérateur
» Les photons diffusés dans le patient
* Les électrons de contamination provenant de la téte de I'accélérateur

Ces différentes composantes déposent leur énergie qui contribue a la dose délivrée,

voire Figure 1.3.

Photon radiant

energy exiting

the target
Interactions, predominantly in the flattening filter

Contaminant
charged particie
energy

Contaminant
charged

particle energy
deposition

/Patient

Head scatter
photon energy

7N

Scatter photon

Primary charged particle Scatter photon Head scatter charged Scatter phot
kinetic energy eﬂergi particle kinetic energy energy
Scatter charged +
Primary | Primary particie kinetic Scatter charged
dose energy energ particle kinetic
deposited Bremsstrahlung and

ene
annihilation pheton rgy],

Bremsstrahiung and energy
i Hsad scatter energy
annihilation photon gcaﬁe'r ednargy 1 opositad Scalter energy
energy eposite deposited
i 1 Bremsstrahlung and
annihilation charged B ——

Bremsstrahlung and, Bremsstrahlung particle kinetic \ }remss :,m"'g
annihilation charged plus annihilation energy plus an: i pnd
particle kinetic energy | energy deposited energy deposite

Direct beam

phantom scatter dose Head scatter dose

Figure 1.3 : La contribution des différentes partic ules a la dose recue par les
patients (Aprés A Ahnesjo et M M Aspradakis).
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Grandeurs physiques en radio physique médicale

TERMA (Total Energy Released per unit Mass) : représente I'énergie totale libérée
par unité de masse, en J/kg ou gray (Gy). Cette grandeur caractérisée par le
coefficient linéaire d’atténuation mesurée en cm™. Ce coefficient représente la
probabilité d’interaction par unité de parcours. Il varie avec I'énergie (E), la densité
(p) et le nombre atomique (Z effective). Le TERMA est donné par la fonction suivant :

TERMA = ‘P(Ej

P .1

Y est la fluence énergétique de faisceau.

KERMA (Kinetic Energy Released per unit Mass ): est I'énergie cinétique libérée et
transférée aux particules chargées par unité de masse, mesurée en Gy. Cette unité
est caractérisée par le coefficient linéaire de transfert en énergie mesurée en cm™.

M
Kair =% —
P ) 1.2

Dose : est I'énergie absorbée (dE) par unité de masse (dm) , mesurée en Gy :
D=dE/dm 1.3

Unité moniteur UM: en radiothérapie externe, I'accélérateur Linac délivre la dose au
patient sous forme d'Unité Moniteur. L'accélérateur est réglé pour délivrer une
certaine dose dans des conditions de référence. 1lUM = 1cGy pour un champ
d’irradiation 10 x 10 cm? a une distance source - détecteur de 100cm et a la
profondeur du maximum de dose.

1.3.2. Précision et tolérance des écarts acceptable s pour la dose calculée par
un algorithme

L’algorithme de calcul de dose doit calculer la dose délivrée avec bonne précision. Il
doit aussi prendre en compte les processus physiques et le transport des particules
primaires et secondaires, notamment pour la prise en compte des hétérogénéités
tissulaires du patient et a I'interface tumeur-tissue. La précision du calcul de dose
dépend directement de la précision des algorithmes de calcul de dose. Ces
algorithmes sont implantés dans le systeme de planification de traitement (TPS). Ils
doivent calculer la répartition spatiale de la dose dans le patient en rapport avec la
dose prescrite par le radiothérapeute et la balistique définie par le radio physicien
médical. Cette étape doit étre précise et rapide pour I'application en routine clinique.
Le TPS dispose des données de base de l'accélérateur que sont les données
géomeétriques, les rendements en profondeur et les profils.
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Venselaar et al en 2001 ont proposé des valeurs de tolérances en fonction de la
région considérée, [13]. La Figure 1.4 représente la définition des différentes régions
dans un faisceau, fonction du gradient de dose, pour lesquels les criteres de
tolérance de dose acceptable sont donnés dans le Tableau 1.4.

Normalisation point

Build up, &,

Cutside, &,

Central
[~ axis, 5,
Penumbra,
5, ~ - Inside, &,

Figure 1.4 : Définition des différentes régions dan s un faisceau en fonction du
gradient de dose pour lesquels les criteres de tolé  rance sont donnés (tableau
5).

La Figure 1.5 représente le rendement en profondeur et le profil de dose pour quatre
régions. Dans la Figure 1.5, &1 représente la région de forte dose et de faible
gradient, 82 représente la région de fort gradient et forte dose, 83 représente la
région de forte dose et de faible gradient, 84 représente la région de faible dose et
de faible gradient. Le Tableau 1.4 regroupe les tolérances et les criteres
d’acceptabilité pour les validations expérimentales. lls sont proposés en fonction de
la région et du cas géométrique. 850-90 est la distance entre le point de 50% et 90%
de la dose relative au maximum du profil dans la pénombre « beam fringe ». RWsg
est la largeur radiologique du profil mesuré a la moitié de sa hauteur par rapport a la
valeur de I'axe de faisceau.

POD profles

depth

3)

Figure 1.5 : lllustration des différentes régions u tilisées pour la comparaison de
dose calculée et mesurée : a). Rendement en profond  eur, b). Profil de dose.
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61 Axe central du faisceau- 2% 3% 4%
Forte dose et faible gradient

62+ Région d'équilibre électronique 2mm 3 mm 3 mm
sur I'axe du faisceau, pénombre ou 10% ou 15 ou 15%
sur les profils de dose — forte
dose et fort gradient

63 En dehors de I'axe central — forte 3% 3% 4%
dose et faible gradient
64 En dehors des bords du faisceau 3% 4% 5%
faible dose et faible gradient
RW5sg Largeur isodose 50% - forte 2mm ou 2mm ou 2mm ou
*rk dose et fort gradient 1% de la 1% de la 1%
taille taille de la taille
du champ du champ du champ
6 50-90 Marge du faisceau (distance 50- 2mm 3 mm 3 mm

90%) forte dose et fort gradient

Tableau 1.4: Tolérances et criteres d'acceptabilt € pour les mesures
expérimentales proposées en fonction de la région ¢ onsidéré, adapté d'aprés
Venselaar et al. en 2001. Cas complexes (filtres en coin, hétérogénéités,
asymetries, caches/MLC)

* Une des 2 valeurs de tolérance doit étre utilisée.

** Ces valeurs sont normalisées par rapport a la dose en un point a la méme
profondeur sur I'axe central ou par rapport a la partie non cachée dans le cas des
caches/MLC.

*** | a valeur en pourcentage doit étre utilisée pour des champs de taille supérieure a
20 cm.

**** | es cas « plus complexes » sont ceux comprenant au moins 2 « géometries
complexes ».

1.3.3. Equilibre électronique dans un milieu de fai  ble densité

Le processus de dépdt d'énergie dans les tissus peut se décomposer en deux
phases. La premiére partie appelée le « build-up ». Elle représente la mise en
équilibre électronique longitudinale de la dose qui est lié au déplacement des
électrons secondaires (cf Figure 1.6). Plus I'énergie sera élevée et donc plus I'énergie
transmise aux électrons sera importante, plus le build-up s’étendra sur une plus
grande distance. La deuxiéme partie correspond a une série de décroissances
exponentielles, liees aux différents coefficients d’atténuation des milieux traversés.
L'état d’équilibre électronique d’'un type de particule chargée se produit entre les
particules chargées entrant et sortant dans une petite région dintérét. Ce
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phénoméne se produit a I'interface air-peau et aux interfaces entre différents milieux
de densités différentes constituant un volume anatomique hétérogene.

La faible densité provoque une augmentation du flux des photons diffusés et des
électrons secondaires. Cela conduit & une perte d'équilibre électronique et une
diminution de la dose dans les tissus adjacents. La diminution de dose et la perte
d’équilibre électronique dépendent de I'énergie, de la taille et de la géométrie du
faisceau. Dans ce cas, le profil du faisceau se dégrade en raison de la portée accrue
des électrons secondaires dans les poumons, ce qui cause une perte de dose en
bordure de faisceau et augmente la pénombre. Les méthodes de correction ne
modélisent pas la dose dans la région de déséquilibre électronique, [9, 14].

Condition d utilisation des
chambres d "ionisation!

Profondeur du

Maximam de dose 7,

Faisceau Zmax (cm)
co 05
6MV 1.5
12MV 25
18MV 32

25MV 335

Figure 1.6: a).équilibres électroniques longitudina | et b).équilibre électronique
latéral.

I.3.4. Classification des méthodes de calcul de dos e
1.3.4.1. Algorithmes basés sur la correction des do  nnées de base

Ces algorithmes utilisent les données mesurées avec un fantbme d’eau. lls utilisent
les mesures expérimentales de distributions de dose telle que le rendement en
profondeur et les profils de dose pour différentes tailles de champ. Les algorithmes
basés sur cette méthode ont pratiquement disparu et de nouveaux algorithmes
basés sur la méthode de séparation primaire-diffusé ou la méthode de superposition
convolution sont apparus et sont commercialisés.

1.3.4.2. Méthodes globales basées sur la séparation des rayonnements
primaires et diffusés

Cette méthode a été longtemps utilisée dans les TPS, en particulier au cours des
années 90. Cette méthode a été d'abord développée par Clarkson (1941), [15]. Puis
par Cunningham (1972), [16, 17]. Cunningham a introduit le rapport diffusé-air
(scatter air ratio, SAR) pour décrire la variation de la dose diffusée dans I'axe du
faisceau a la profondeur Z avec un champ carré de cbté «s’». Cette méthode
consiste a calculer séparément la dose primaire et la dose diffusée. La technique est
basée sur le découpage des champs en secteurs circulaires. La dose en un point est
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la somme de la contribution de la composante primaire (P) et de la composante
diffusé (S).

Le calcul de la composante de dose primaire « Prima  ry, P » : la dose primaire
présente la premiere interaction des photons dans le fantbme. La dose primaire est
donnée par I'équation suivante :

P =Dax TAR (z,0) x F .4

Avec : Da la dose mesurée dans l'air ; TAR (z, 0) le rapport tissu-air (Tissu Air Ratio,
TAR) définit sur I'axe du faisceau d’irradiation a la profondeur z, extrapolée pour une
taille de champs nulles « s’=0 ». F est un facteur qui traduit la variation de la dose
dans le champ. Il prend en compte la pénombre, conséquence du fait que, d'une
part, la source n'est pas ponctuelle, d'autre part, le collimateur n‘'arréte pas la totalité
des photons en provenance de la source.

Le calcul de la composante de dose diffusée « Scatt  er ,S » : la dose diffusée est
la dose déposée par des photons ayant interagi plus d’'une fois dans le milieu. Le
champ d’irradiation est décomposé en secteurs circulaires de centre défini avec un
angle A@i et de rayons ri. La contribution du diffusé pour un point est la somme de
diffusé pour tous les secteurs n. Le rapport diffusé-air est donné par :

n
SAR(z,s") = AB/2[TY. SAR(z,ri) 1.5
[

Avec : SAR (z, s") le rapport diffusé - air a la profondeur z pour une taille de champs
« S »; SAR (z, ri) le rapport diffusé - air a la profondeur z pour un champ circulaire
de rayon ri ; n le nombre total de secteurs. Alors, la dose diffusée est :

S =Da X SAR (z, S") 1.6

Le calcul de la dose totale : la dose totale est définie comme la somme de la dose
primaire et de la dose diffusée. Elle est donnée par I'’équation suivante :

D(x,y,z) = P(x,y,z) + S (X,y,2)= Da X [TAR (z, o) X F + SAR (z, 5] 1.7

1.3.4.3. Méthodes basées sur les phénomenes physiqu  es fondamentaux

Ces algorithmes calculent le dépdt de dose a partir des phénomenes physiques
fondamentaux correspondant aux interactions des particules. Ils prennent en compte
les données anatomiques du patient tel que la géométrie et les densités
électroniques. lls peuvent étre divisés en 2 catégories :

* Les méthodes basées sur la superposition de Kernel
e Les méthodes de Monte Carlo.
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1.3.4.3.1. Méthodes basées sur la superposition - ¢ onvolution de kernels
Principe et définition

Les méthodes de convolution basées sur le Pencil Beam ont été proposées au début
des années1980. Ces algorithmes basés sur la méthode de Monte Carlo (Boyer et al
en 1986, Mohan et al 1986, Ahnesjo, 1989, Mackie et al. 1985, Ulmmer et al 1996),
[18, 19, 20, 21, 22]. La dose calculée par ce modele est obtenue en deux phases
successives : d’abord est calculé le TERMA et ensuite les kernels. Le lien entre ces
deux phases est effectué au moyen d'une convolution. Cette méthode prend en
compte la dose déposée par toutes les interactions de photon. Le TERMA présente
'énergie transférée par tous les photons primaires dans une unité de masse. Le
Kernel (point spread functions) est la fraction d’énergie par unité de volume déposée
par les particules secondaires « photons et électrons ». Le Kernel peut étre appelé
aussi le noyau de dépbt d'énergie. Le Kernel décrit la distribution de I'énergie
déposée dans un milieu infini autour d’un site d’interaction primaire appelé le « point
Kernel ». Il existe deux types de Kernel :

* Point Kernel
* Pencil Beam Kernel.

Nous allons détailler dans la partie suivante le principe de chaque modele.
1). Modéle du point Kernel

Dans ce modele le TERMA est réalisé en tracant le parcours radiologique des
particules le long d’'une ligne traversant une série de voxels « ray tracing ». Puis, est
superposé au TERMA la réponse pour chaque Kernel. La dose D(p) en un point P
caractérisé par (x,y,z) est obtenue par la superposition de tous les kernels aux points
q(x’,y’,z’) de volume dv et du TERMA correspondant au point g.

Dose(p) = |[[ T(g) xK(x- X',y -y',z-z')dVq 1.8
Ou T(q) est le TERMA donné par I'équation suivante :

TERMA =p/p(x,y',z' )x Y(xX',y',zZ") 1.9

dVvq = dx dy dz est le voxel de volume élémentaire et K est le Kernel.
W(x',y",z') est la fluence énergétique au point (en J.m™).
u/p(x,y',z')est le coefficient d'atténuation massique du milieu en m2.kg™.

Le modele de dose peut étre calculé par la méthode de Monte Carlo et généralisé en
tenant compte des variations spectrales du faisceau de photons. Différentes
meéthodes ont été envisagées pour accélérer le calcul de dose tel que la Transformée
de Fourier rapide (FAST Transforme Technique, FFT) et une technique spécifique,
Collapsed Cone.

37



e Transformée de Fourier rapide FFT
L'algorithme FFT a été introduit par (Boyer and Mok 1985) pour des kernels
invariants. Cet algorithme a des limites pour calculer la dose dans un milieu
hétérogene de faible densité. Cette limitation existe aussi avec Pencil Beam Kernel,
[23].

* Collapsed Cone Convolution
La méthode « collapsed cone convolution » a été introduite par (Ahnesjo en 1989).
Le principe est d'utiliser des noyaux (kernels) exprimés en coordonnées sphériques.
Ce qui permet d’avoir une direction de transport d’énergie comme un céne partant du
point central.

- Calcul de la dose en milieu hétérogene

L'application de ce modele dans des milieux hétérogenes est basée sur le calcul du
TERMA et mise a I'échelle « scaling » de tous les noyaux poly énergétiques de
Kernel par la densité électronique moyenne entre le volume récepteur (r) et le
volume source (s). La mise a I'échelle de densité est basé sur le théoreme (O
'Conner 1957, Ahnesjo et al 1987). La dose en milieu hétérogene est donnée par
I'équation suivant (M M Aspradakis et al. 1997) :

D(n) = zgolume 7). 28 o2, $)-Npeay (C(T, S)(T ~5)).Vg 1.10
Peau

Avec : T(s) la contribution de TERMA ; hpgg [CE,S)F —S)) la mise a I'échelle de

densité pour un Kernel poly-énergétique ; C2(r,s) le facteur qui permet de calculer la
densité moyenne le long de la ligne du site d'interaction sur le site de dép6t de dose,

1
o(f.5) = — [p(F +a(s -P)da .11
Peau 0

Ou a est compris entre 0 et 1.
2). Pencil Beam Kernel

Le Pencil Beam ou « Single Pencil Beam » a été introduit par Ahnesjo et al. en 1992.
Le principe est de décomposer le faisceau initial en faisceaux élémentaires de
section semi infini pour réduire le temps de calcul. Le principe est basé sur le point
Kernel pré calculé le long du trajet des particules primaires. La dose est donnée par
I'équation suivant :

Dose(p)= jijIJE (X', y')KPK(E,x -X',y-y',z)dx'dy'dE .12
ES

Avec : LIJE (X', y") la fluence énergétique des photons primaire au point de cordonnés

(X', y) al'entrée du fantdme; Kpk le Pencil Kernel mono-énergétique pré calculé pour
un milieu donné.
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Calcul de la dose en milieu hétérogene

Le principe est de calculer la dose en 3D suivi par l'application d’'un facteur de
correction. La méthode Pencil Beam est tres utilisée pour le calcul tridimensionnel de
dose. Mais, cette méthode comporte des limites et est imprécise dans des conditions
d’hétérogénéités : le modele Pencil Beam ne prend en compte que les variations de
densité le long de I'axe du faisceau, ne modélise pas les photons diffusés dans la
direction latérale, néglige les effets de I'élargissement de la pénombre et le manque
de rayonnement diffusé dans des régions telles que le médiastin situé entre les deux
poumons. Dans cette région des écarts de 5% sont observés pour un traitement en
photons d’énergies moyennes Cobalt 60 et 4MV. Des écarts plus importants sont
observés de l'ordre de 14% a haute énergie 18MV dans la région de déséquilibre
électronique. Ces écarts sont dus aux électrons secondaires, [24, 25].

[.3.4.3.2. Méthode de Monte Carlo

La méthode de Monte Carlo (MC) a été bien détaillée et commentée dans la
littérature. Elle est basée sur la simulation du transport des particules depuis leurs
production jusqu’au dép6t de I'énergie dans le patient. La méthode MC a d’abord été
utilisée pour simuler le transport des particules en physique nucléaire et a haute
énergie. L'utilisation en radiothérapie est plus récente, et généralement mise en
ceuvre pour tester la réponse de systéme de planification de traitement et notamment
dans les situations complexes telles que la prise en comptes des hétérogénéités
tissulaires. Elle est trés utile pour faire des études théoriques et pour valider un
modele de calcul dose tel que le modéle de calcul des kernels. En revanche, pour
obtenir des résultats plus précis avec une incertitude acceptable, il est indispensable
de simuler le transport d'un grand nombre de particules de l'ordre de 10’. Ce qui
implique des temps de calcul relativement longs. Par exemple, une précision
acceptable de I'ordre de 2 a 3% nécessite la simulation des trajectoires de plusieurs
dizaines de millions de photons incidents avec un temps de calcul impressionnant qui
peut atteindre plusieurs jours [26, 27]. Actuellement, des méthodes ont été
développées pour accélérer le calcul de dose et permettre a terme l'utilisation dans la
routine clinique. Le principe de ces méthodes est basé sur la réduction de la variance
ou sur des approximations concernant les processus physiques [28]. A I'heure
actuelle, les simulations de Monte Carlo sont encore peu adaptées a la dosimétrie en
routine clinique bien qu’elles permettent de modéliser un patient avec une
architecture tissulaire hétérogene. Pour ces raisons qui nous semblent acceptables,
nous n'avons pas eu recours la méthode de Monte Carlo et nous nous sommes
intéressés aux méthodes implantées dans certains TPS tel que la méthode de
Clarkson qui est basée sur la séparation des rayonnements primaires et diffusés, et
la méthode de superposition convolution.

1.3.5. Méthodes de correction de dose pour les fais  ceaux de photons
Dans ce paragraphe nous allons décrire en détails la classification et les principes
des méthodes de correction de calcul de dose par des faisceaux de photons. Nous

allons nous concentrer sur les méthodes de correction d’hétérogénéité utilisées dans
cette étude telle que Batho et ETAR, pour plus de détails sur ces méthodes, voir le
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Rapport AAPM n° 85. Nous allons évaluer les avantages et les inconvénients de
chacune de ces méthodes. L'objectif est de connaitre leurs principes et d’identifier
leurs limites pour pouvoir interpréter correctement le domaine de validité de ces
méthodes.

[.3.5.1. Classification des méthodes de correction

Le probleme de la correction de densité des tissus est bien discuté dans la littérature.
Plusieurs algorithmes de correction ont été proposés. Des études ont comparé leurs
facteurs de correction en utilisant des fantdmes de thorax. Plus récemment la
Société Américaine de Physique Médicale (AAPM, 2004) a publié un rapport pour la
prise en compte des hétérogénéités tissulaires pour le traitement par les photons. Ce
rapport détaille les différentes méthodes de correction sans proposer de
recommandations précises pour utiliser une méthode de correction plutdét qu’une
autre. Les algorithmes de calcul de dose sont regroupés en différentes catégories en
fonction de leur maniere de prendre en compte les variations de densité
(hétérogénéités). Cette classification est basée sur la dimension de correction des
hétérogénéités 1D, 3D et sur la prise en compte du transport des électrons. Nous
pouvons identifier quatre catégories regroupées dans le Tableau 1.5, [29].

TERMA DOSE
Local energy deposition Non-local energy deposition
{No electron transport) (Electron mansport)
1D Category 1 Caregory 3
1.1 Linear attenuation 3.1 Convolution (pencil beam)
1.2 Ratio of TAR (RTAR) 3.2 FFT techniques

{Equivalent path length,
effective 55D, 1sodose shift)
1.3 Power law (Batho)

iD Category 2 Category 4
2.1 Equivalent TAR (ETAR) 4.1 Superposition/Convolution
2.2 Differential SAR (DSAR) 4 2 Monte Cazlo
2 3 Delta volume (DVOL) 2 4 Dafferential TAR (dTAR)

2.5 3D Beam Subtraction Method

Tableau 1.5: Classification des méthodes de correct ion d’hétérogéenéité en
fonction de la dimension de correction (1D, 3D) et du transport des électrons.

1.3.5.2. Le principe des méthodes de correction

Les méthodes de correction utilisent un facteur de correction pour corriger la dose
dans un milieu hétérogéne. Pour cela le calcul de la dose au point de référence
s’effectue en deux étapes. La premiere consiste a calculer la dose en supposant que
le patient est homogéne avec une densité équivalant a celle de I'eau avec p= 1g/cm?.
La deuxieme consiste a multiplier la dose par un facteur de correction, FC, pour avoir
la dose en milieu hétérogene. Ce facteur multiplicatif tient compte des variations de
densité des tissus. Il est déterminé de maniere différente selon les méthodes de
correction. Ce facteur est donné par la fonction suivante :

FC = Dnétérogene / Dhomogene .13
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1). Correction unidimensionnelle basée surlaloid e Batho

Batho et al en 1946 ont proposé un facteur de correction empirique en utilisant le
TAR élevé a la puissance de la densité. Il s'agit de prendre en compte les photons
primaires et diffusés produits entre une couche d’eau et une couche de faible densité
0.35 qui simulent les pommons. Ce principe a été généralisé plus tard par Sontag et
Cunningham pour calculer la dose dans une zone hétérogéne qui a une densité
guelconque différente de I'eau, [29, 30, 31]. Le facteur de correction avec la méthode
de Batho Power Law pour un point localisé au-dela d’un milieu hétérogéne (cf Figure
|.7) est donné par I'équation suivant:

_ TAR(@Z 4, AXA) P37P2 |14
= 5

FC =
TAR(z, AxA)

Sachant que, TAR est le rapport tissu- air qui est donné par :

TAR = 295€(Case 2) .15
Dose(Cygger All)

. C H -dé
Avec : dsdetla distance source-détecteur

A la taille du champ, Z la profondeur du point du calcul, donné par :
/=7,+73 .16

La méthode Batho Power Law en utilisant le TAR dans la premiére couche des
hétérogénéités entre la paroi thoracique et le poumon n’est pas exacte. Elle
surestime la dose pour un point localisé dans un milieu hétérogéne de densité
électronique supérieure a l'unite. La Figure .7 représente une couche
d’hétérogénéité située entre deux couches de tissu équivalent eau et le point de
calcul P arbitraire situé sur I'axe central du faisceau au-dela de I'hétérogénéité.
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Figure 1.7: Cas d'une couche d’hétérogénéité située entre deux couches de
tissu équivalent eau. Le point de calcul P arbitrai  re situé sur l'axe du faisceau
et au-dela de I'hétérogénéité.

Webb et al, ont modifié la méthode de Batho pour I'adapter aux différentes zones
hétérogenes et a la mesure des densités tissulaires scanner X. El-Khatib et al ont
proposé d'utiliser le rapport tissu maximum (TMR en anglais, RTM en francais) au
lieu du TAR pour calculer le facteur de correction dans la région du build up. Le
facteur de correction pour la méthode de Batho modifié est donné par I'équation
suivante :

(M =M 1)/
m "m-1""W | 17

N

FC@ = (Hen/Ply ! (Hen Py T, (TMRE ~ 2 +2,,,)
Avec : N le nombre total de couches de différentes densités au-dessus du point de
calcul, m les valeurs intermédiaires de N ; pun et pw les coefficients d’atténuation
linéaire de la couche de numéro m et de I'eau respectivement ; (Uen/p)n l€ coefficient
d'absorption massique de la matiere dans la couche N et (Uen/p)w le coefficient
d'absorption massique de I'eau ; Zy, la profondeur du build up et Z,, la distance entre
la surface et la couche m.

Les études ont montré que, [29, 30] :

- La méthode Batho modifiée calcule bien la dose dans un milieu hétérogéne de
faible densité (une densité < a I'eau). Mais cette méthode surestime la dose
pour un milieu de haute densité et pour une grande taille de champs. L’écart
peut atteindre 10%.

- Elle est adaptée au calcul de la dose dans la région du build up en utilisant le
TMR. En revanche, elle est limitée dans la région d’équilibre électronique
latéral. Elle produit de grandes erreurs dans le poumon pour les petites tailles
de faisceaux de photons de haute énergie, parce qu’elle ne prend pas en
compte les électrons secondaires.

- Elle est bien adaptée pour des faisceaux de photon de haute énergie de 18M.
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- Elle sous-estime le facteur de la correction (12%) dans le milieu pulmonaire
pour un champ couvrant la totalité du thorax.

2). Correction tridimensionnelle Equivalent Tissue Air Ratio (ETAR)

Cette méthode a été développée par Sontag et Cunningham en 1978. La méthode
équivalente TAR (ETAR) a été mise en ceuvre dans un TPS commercial des années
1980. Elle a été développée pour calculer le facteur de correction en utilisant les
données du scanner X. Cette méthode tient compte des photons primaires, introduit
la modification de la taille du champ en fonction de I'hétérogénéité, de la densité en
3D et de I'extension latérale des hétérogéenéités. Cependant, elle ne tient pas compte
des modifications du diffusé, de la position relative de I'hétérogénéité et elle
considére que la distance latérale est infinie. Le facteur de correction pour un point
donné est :

c = TAR(Z,A) 1.18
TAR(Z,A)
Zzzl+22+Z3 19

Z' = plle + pzxzz + p3xz3

Ou Z est la distances entre la surface et le point d’'intérét, Z’ la distances effectif entre
la surface et le point d’intérét. A et A’ sont la taille de champ pour Z et Z'. La valeur
de « A’ » effectif est égal a :

A=AX P 1.20
222 P Wik
=T ]
6= .21
DPIPAT
I jk !

Sachant que ijk présente les cordonnées X, Y et Z et pjx la densité électronique pour
chaque pixel de I'image scanner X. Wiy est le facteur de pondération pour chaque
élément contribuant au rayonnement diffusé dans le point d’intérét. Ce facteur
dépend des conditions de l'irradiation, du milieu et du point d’intérét.

Les études ont montré que cette méthode est la mieux adaptée pour I'énergie 6MV.
Elle diminue la zone de surdosage de 3.2% a 0.7% pour I'énergie de 6MV pour un
point de référence placé a l'isocentre [29, 30, 33].

[.3.5.3. Les limitations fondamentales des méthodes de correction

La premiére limite fondamentale est la modélisation du transport des électrons
secondaires. Ces méthodes ne prennent pas en compte les électrons secondaires
ou les électrons de transport. Les effets des électrons secondaires sont plus
importants avec les énergies des photons les plus élevées et surtout dans les tissus
de faible densité comme les poumons. La deuxieme limite est le calcul imprécis de la
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dose dans les régions de build up et a l'interface tissu / tumeur. Cela peut devenir
important pour les faisceaux de haute énergie. Dans ce cas la distribution de dose
dans les tissus mous peut étre fortement modifiée par la présence de faible densité
ou lorsque les lésions sont situées prés de cavités aériennes telles que le larynx ou
le poumon. Dans ces cas les tumeurs situées prés de l'interface de tissu de faible
densité peuvent étre sous dosées en raison d'une perte d’équilibre électronique dans
les deux directions latérales et longitudinales [31, 32].

1.3.6. Influence de I'hétérogeénéité tissulaire sur le facteur de correction et la
dose

1.3.6.1. Influence de la densité, la taille de cham ps et I'énergie sur le facteur de
correction

Chetty et al, 2003 et Rice et al, 1988 ont montré que le facteur de correction dépend
de la taille de champ, I'énergie et la densité tissulaire. Orton et al. 1998 ont montré
gue le facteur de correction d’un champ latéral traversant une densité pulmonaire
peut varier de 1,3 a 1,1 en fonction de I'’énergie du Cobalt-60 jusqu’'a 24 MV. La
Figure 1.8 montre le facteur de correction en fonction de la taille de champ (cf Figure
|.8.a) et la densité tissulaire (cf Figure 1.8.b). Ces facteurs ont été mesurés dans un
fantdme équivalent poumon avec trois densités différentes. Ils sont de 0,015 ; 0,18 et
0,31gr/cm?®. lls ont été calculés pour une taille de champ de 5 x 5 cm? avec un
faisceau de 15MV qui traverse 10 cm de poumon. Thomas et al en 1999 ont montré
gu’une variation de 10% de densité électronique du poumon conduit a une variation
du facteur de correction de 0,7 % avec la méthode de Power Law et 0,6 % avec
ETAR pour I'énergie de 6 MV, [29, 33].
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Figure 1.8 : Facteur de correction en fonction de | a taille de champ (a) et la

densité tissulaire (b) pour une géométrie simulant une interface poumon-tissu,
emprunté a Rice et al. 1988.

[.3.6.2. Influence de la densité sur la dose

Le corps humain est composé d'une variété de tissus et de cavités avec différentes
propriétés physiques et radiologiques. Les plus importants parmi ceux-ci, sont les
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tissus et les cavités qui sont radiologiquement différents de l'eau tels que les
poumons et les cavités ORL. Les distributions de dose sont modifiées par la
présence de tissu pulmonaire lorsque celui-ci est irradié par des faisceaux de
photons. Ces modifications sont imparfaitement rendues par certains TPS, en
condition d’hétérogénéité, ce qui conduit a une mauvaise modélisation des
distributions de dose aux interfaces de densités différentes. La modélisation du
patient consiste a représenter ses données anatomiques telles que la densité, la
composition atomique des tissus, etc. Pour obtenir ces données, nous utilisons
l'imagerie tomodensitométrique X (TDM). Les images TDM associent a la densité
des tissus, traduite en une échelle de contrastes de gris, un nombre d’unités
Hounsfield. Nous pouvons prendre en compte les densités dans le TPS a l'aide de la
courbe d’étalonnage qui relie les Unités Hounsfield a la densité électronique
tissulaire. Les densités volumiques et les compositions chimiques des tissus sont
indiquées dans le rapport 44 de I'lCRU (International Commission on Radiation Units
and measurements). Nous pouvons distinguer dans le corps humain trois tissus
principaux avec des densités distinctes: I'os dur, les tissus mous et les tissus
pulmonaires. Les poumons ont la densité la plus faible et constituent le milieu le plus
critigue, en conséquence, le thorax représente la région anatomique la plus
hétérogene avec les poumons, I'air dans les voies respiratoires, le médiastin, la paroi
musculo-squelettique.

La densité des tissus influence la dose primaire, la dose diffusée et la production des
électrons secondaires. L'importance de la perturbation dépend de la position du point
d’'intérét par rapport a/aux hétérogéneéités. Pour un faisceau de photons, nous
pouvons considérer trois cas en fonction de la localisation du point d’intérét: avant
I’hétérogénéité, dans I'hétérogeénéité et au-dela de I'hétérogénéite.

 Si le point d'intérét est situé avant la zone hétérogene : linfluence de
'hétérogénéité est importante si le point d’intérét est tres proche de sa
surface. Alors, elle influence sur la dose rétrodiffusée qui se trouve diminuée.

e Si le point d'intérét est situé a l'intérieur de I'hétérogénéité : I'nétérogénéité
influence a la fois sur 'importance du rayonnement diffusé et sur I'atténuation
primaire dans la zone hétérogéne et au-dela, ainsi que sur les électrons
secondaires surtout pres des interfaces. Le résultat de ces variations est
différent selon la situation anatomique exacte.

e Si le point dintérét est situé au-dela de I'hétérogénéité : I'hnétérogénéité
influence sur l'atténuation primaire et du diffusé. La encore le résultat sera
variable selon les conditions locales.

La Figure 1.9 illustre la contribution des électrons secondaires dans différente régions
qgui ont des densités différentes, [29]. La courbe en trait épais est le rendement en
profondeur mesuré sur I'axe d’un faisceau de photons traversant un milieu constitué
de deux couches d’eau séparées par du poumon. Nous observons dans la premiére
zone, dans I'eau, un accroissement de la dose (build-up) jusqu’a I'établissement de
I'équilibre électronique. Ensuite, la dose est atténuée en profondeur. Les courbes en
pointillé montrent les électrons secondaires mis en mouvement dans la couche d’eau
et dans le poumon. Les électrons qui ont été mis en mouvement dans le poumon
vont étre atténués rapidement dans I'eau (région 3). Dans la région 3 de nouveaux
électrons sont générés (courbe en pointillé léger). Ceci va établir d’'un nouvel
equilibre électronique dans la deuxieme couche d’eau. Nous pouvons noter que ce
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deuxieme équilibre électronique est situé a une profondeur moins importante que
celle du premier équilibre électronique.

Figure 1.9 : Contribution des électrons secondaires
densités différentes (eau —poumon- eau) pour un fai
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sceau de photons.

La Figure 1.10 représente une comparaison entre les coefficients d'atténuation
massique p/p (Figure 10.a) et les coefficients d’absorbation massique pen/p (Figure
10.b) pour trois tissus : le poumon, I'os et les tissus mous par rapport a I'eau, [34].
Nous constatons que les coefficients d’atténuation et d’absorbation massique

dépendent de la densité tissulaire et de I'énergie des photons.
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Figure 1.10: Comparaison des coefficients d’atténu

massique pour trois tissus: le poumon, l'os et les
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1.3.7. Implémentation clinique des algorithmes de ¢ alcul de dose dans un
service de radio physique médicale

1). Algorithme de séparation primaire-diffusé « Cla  rkson »

L'algorithme de Clarkson est disponible dans le service de physique médicale de
Grenoble dans le TPS Dosigray® fournit par la société Dosisoft®. Les algorithmes
basés sur le modele de séparation primaire-diffusé ont été utilisés pour des
traitements qui ont donné des résultats thérapeutiques satisfaisants dans le service.
Dans le TPS Dosigray® les hétérogénéités tissulaires sont prises en compte par
'application d’un facteur de correction donné par la méthode du RTM ou de Batho.
Mais, le service a utilisé cet algorithme sans activer la correction de densité. Le
service de radiophysige du CHU de Grenoble a utilisé cette méthode, dans cette
configuration (sans correction des hétérogénéités) jusqu’en 2008 et il a construit son
expérience médicale sur cette utilisation pour la radiothérapie thoracique.

2). Algorithme de superposition convolution

Nous pouvons classer les algorithmes basés sur la méthode de superposition
convolution de kernels, disponibles actuellement, en fonction de la prise en compte
ou non les électrons secondaires.

Algorithme Pencil Beam Convolution (PBC): cet algorithme est basé sur la
méthode Pencil Beam Kernel. Il est implanté dans le TPS Eclipse® fournit par la
société Varian®. Il utilise trois méthodes de correction pour corriger la dose dans un
milieu hétérogene. D’'une part, deux méthodes de correction sont basées sur la
méthode de Batho : Batho Power Law (BPL) et Batho modifié (Modified Batho, BM)
et d’autre part une méthode basée sur ETAR. Ces méthodes ne prennent pas en
compte les électrons secondaires. Depuis 2008 les planifications dosimétriques du
CHU de Grenoble sont réalisées a I'aide de TPS Eclipse de la société « Varian ».

Algorithme Anisotropic Analytical (AAA): le TPS Eclipse® peut réaliser des
calculs dosimétriques a l'aide de I'algorithme AAA (Varian Medical System). Mais, le
manque de validation de cet algorithme dans notre service fait qu’il n’est pas encore
utilisé et nous n'avons pas fait de comparaisons avec cet algorithme. Il prend en
compte les électrons secondaires.

Algorithme de Colapsed Cone Convolution (CCC) : cet algorithme est basé sur le
point Kernel. Ce modéle est disponible depuis 1996 avec le logiciel Pinnacle® de la
société ADAC®. Il prend en compte les électrons secondaires.

La dose a été calculée dans le chapitre 3 par Clark  son, PBC et les méthodes de
correction, et seulement par PBC et les méthodes de correction dans les
chapitres 4 et 5.
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1.3.8. Impact clinique lié a I'implémentation d’un nouvel algorithme de calcul de
dose

Plusieurs études ont comparé différents algorithmes de calcul de dose en étudiant
limpact dosimétrique lié a 'implémentation d’'un nouvel algorithme, [35, 36, 37, 38].
L'objectif principal de ces études était d'évaluer la prise en compte des
hétérogénéités dans des conditions cliniques. Ces études ont été réalisées sur des
patients représentant différentes localisations tumorales. Elles ont montré que la
distribution de dose dans le volume cible et la protection des tissus sains varient
selon I'algorithme de calcul de dose.
Les auteurs recommandent de réaliser des analyses dosimétriques avant d'adopter
un nouvel algorithme en clinique. lls recommandent également d’entreprendre une
discussion entre les physiciens et les oncologues pour mettre en évidence les effets
et les potentielles conséquences d’'un tel changement. lls prennent en compte la
dose délivrée au point de référence et aux OAR. Ces études ont classé les
algorithmes de calcul de dose en deux types :
* Type A : les algorithmes qui ne modélisent pas le transport des électrons dans
la direction latérale ; ces algorithmes sont les méthodes de Batho, ETAR et
Fast Fourier Transform convolution, tous basés sur Pencil Beam.
 Type B: les algorithmes qui modélisent le transport des électrons dans la
direction latérale tels que Collapse Cone Convolution et Analytical Anisotropic.

Tommy et al., 2006 ont observé que les différences de dose entre les algorithmes de
type (A) et type (B) ne sont pas significatives pour la prostate et le pelvis. Mais, ils
ont observé que I'écart varie de 1 & 3% pour 'ORL, 4% pour le poumon en utilisant
une énergie 15 ou 18 MV et 2,5% en utilisant 6MV.

Andrew et al., 2008 ont observé qu’en utilisant les mémes UM, les algorithmes types
(B) ont estimé une dose prescrite inférieure a lisocentre a 3% par rapport aux
algorithmes type (A).

Lasse et al., 2009 ont montré que I'algorithme Pencil Beam Convolution surestime
les doses minimales et moyennes calculées pour les volumes cibles localisés dans le
poumon par rapport aux algorithmes Collapse Céne Convolution, Analytical
Anisotropic Algorithme et Monte Carlo. La surestimation augmente lorsque la densité
diminue.

Ces études ont conclu que les algorithmes type (B) sont plus exacts au niveau de
l'interface et dans I'hétérogénéité. Ces algorithmes ont donné des résultats proches
de ceux des simulations Monte Carlo.

I.4. Description du projet de recherche

Le traitement par radiothérapie comporte différentes étapes. Une de ces étapes est
le calcul de la distribution de dose. La distribution de dose est calculée par un
algorithme de calcul de dose qui est implanté dans un systeme de planification de
traitement. La qualité du résultat thérapeutique est en partie liée aux performances
de I'algorithme de calcul de dose, notamment en termes de précision et d’exactitude
du calcul de dose. Un des principaux défauts de ces algorithmes est leur inexactitude
dans les milieux présentant de fortes hétérogénéités comme le thorax ou la région

48



ORL. Ces algorithmes sont inégaux en termes de capacité de calcul en milieu
hétérogene. L’exactitude du calcul de dose dépend de la modélisation des processus
physiques et des approximations faites dans chaque algorithme.

Le radiothérapeute prescrit une dose selon son expérience acquise avec un
algorithme qui lui a donné des résultats thérapeutiques acceptables et reproductibles
sans avoir d’accidents de sur-dosage ou sous-dosage. La prescription de dose doit
étre suffisante avec un niveau de précision de calcul acceptable pour obtenir un
résultat clinique prévisible en termes de stérilisation de la tumeur. En effet, une
différence de doses de l'ordre de 7% peut produire un taux de complication
inacceptable en cas de surdosage ou un risque de récidive trop €levé en cas de
sous-dosage, [11]. A titre de référence, rappelons que I'exigence de précision de la
dose délivrée au PTV selon ICRU est de - 5 a +7%.

Compte tenu des risques liés a un surdosage des tissus sains et a un sous dosage
de la tumeur lors du passage d’'un modele de calcul a un autre, il est nécessaire de
mettre en ceuvre des procédures strictes lors d’'un tel changement. En cette matiere,
force est de constater 'absence de recommandations particulieres a suivre. C'est
pour répondre le plus rigoureusement possible a ce besoin rencontré par le Service
de radiothérapie du CHU de Grenoble que cette étude a été conduite a partir de
2008.

Il s’agit de concevoir une méthodologie rigoureuse et aussi générale que
possible adaptée a la radio physique médicale. Elle doit permettre de valider
tout nouvel algorithme de calcul de dose dans un se rvice de radio physique-
radiothérapie. Nous avons été amenés face au manque  de recommandations, a
proposer une meéthode originale. Il nous a aussi par  u intéressant de montrer
gue cette méthode peut résoudre d'autres difficulté s que celles de la
dosimétrie. Ainsi cette méthodologie peut permettre tres geénéralement
d’évaluer les nouvelles techniques en radiothérapie telles que les algorithmes
de calcul de dose, les technique de traitement, 'o  ptimisation, etc.

Nous présentons dans ce travail la conception et les principes de cette méthode ainsi
que les démarches pour sa mise en ceuvre. Ensuite, nous avons illustré I'application
de cette méthodologie pour certaines situations cliniques.

Trés brievement, cette méthodologie est basée sur deux analyses successives:

- L’analyse qualitative et quantitative des parameétres dosimétriques calculés.
Nous avons choisi des grandeurs et criteres accessibles en pratique clinique : les
outils dosimétriques habituels tels que les HDV cumulatifs et différentiels, les
isodoses, les index de qualité et le gamma index. L'étude a été réalisée pour des
situations tumorales elles-mémes représentatives de la réalité clinique.

- L’analyse statistique qui doit permettre une interprétation de la significativité
des différences de résultats obtenues sur quoi seront appuyees les décisions
cliniques.

A partir de notre expérience, nous avons congu et formuler des recommandations
permettant dans la pratique clinique de maitriser les problématiques étudiés dans ce
travail. Le but est a la fois de limiter I'incertitude de dose et I'impact clinique de cette
incertitude. Ces recommandations ont été proposées dans chaque chapitre.

49



[.5. Conclusion du chapitre

Le calcul de la dose en radiothérapie externe peut étre effectué soit par les modeles
de calcul de dose implantés dans les TPS tels que Clarkson et Pencil Beam
convolution, soit par la méthode de Monte Carlo. L'inconvénient principal de la
méthode Monte Carlo est le temps de calcul trés long. Cela pose un grand probleme
en routine clinique. Les progrés techniques réalisés dans le domaine des simulations
Monte Carlo ne sont pas encore suffisants pour une application en routine clinique
pour le traitement par photons, elle représente cependant une méthode de référence
pour la recherche. En revanche, la méthode par superposition convolution donne une
précision acceptable pour la radiothérapie avec un temps de calcul trés raisonnable.
Cette méthode est basée sur la modélisation du point Kernel. Actuellement les TPS
basés sur cette méthode offrent des solutions pour la correction des hétérogénéités
gui peuvent étre adaptées au traitement. La tomodensitométrie (TMD) est nécessaire
pour déterminer avec précision les densités tissulaires du patient. Ces densités sont
nécessaires pour faire ces corrections.

Notre étude bibliographique a montré que les méthodes de correction de densité
utilisent différents principes pour calculer les facteurs de correction de la dose en
milieu hétérogeéne. Ces méthodes sont plus ou moins précises et ont des limites pour
calculer la dose en milieu de faible densité, par exemple les méthodes de correction
Batho et ETAR ne prennent en compte que les photons primaires. Ces méthodes
négligent le transport des électrons secondaires. Ces électrons peuvent diffuser
beaucoup plus profondément dans un milieu de faible densité par rapport a I'eau.
Cela peut conduire a un écart entre les valeurs de dose calculées et les doses
mesurées. En revanche, l'algorithme collapse cbne et la méthode Monte Carlo
prennent en compte les photons primaires, les photons diffusés et les électrons
secondaires.

Nous avons constaté qu’il n'y a pas de recommandation précise disponible pour
gérer l'introduction d’'un nouvel algorithme ou d’'une méthode de correction pour la
prise en compte des hétérogénéités tissulaires. La réalisation de cette étude est
basée sur les algorithmes de calcul de dose implantés dans les TPS Dosigray® et
Eclipse®. Le travail de cette thése tente de répondre & cette situation méthodologique
et d’appliquer la proposition faite & deux domaines : d’'une part celui du choix et de
'évolution des algorithmes de calcul avec méthodes de correction de dose, et
d’autre part celui de I'évolution des techniques d’irradiation en radiothérapie.
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Chapitre 1. Méthodologie d’évaluation des impacts
cliniques et dosimétriques d’'un changement de procé dure
de calcul dosimétrique (algorithme) en radiothérapi e —
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[I.1. Introduction et objectif

La dose délivrée est-elle vraiment la dose prescrite par le radiothérapeute ?

Non !

En dosimétrie il y a ce que I'on veut, ce que I'on voit et ce qui est réel mais que I'on
ne voit pas !

Le plan de traitement en radiothérapie comprend les parametres des irradiations qui
doivent étre administrées au patient. Ces parametres sont : le nombre de faisceaux,
leur position et leur orientation et la distribution de fluence des faisceaux ainsi que
les unités moniteurs nécessaires au traitement. Les distributions de dose sont
calculées par un algorithme a partir de la dose prescrite par le radiothérapeute et de
la modélisation des faisceaux.

La validation clinique du plan de traitement consiste a analyser la distribution et la
répartition de dose dans I'image 3D du patient. Le plan validé par le binbme médecin
radiothérapeute - physicien médical doit répondre a deux objectifs : la dose calculée
doit englober le volume Iésionnel avec une bonne couverture et respecter les
contraintes de dose pour les OAR.

La dose calculée comporte différents types d’'incertitudes associées au TPS et a son
algorithme de calcul. Des doses légerement inadaptées prouvent soit diminuer
I'efficacité du traitement, soit augmenter les risques de complication des tissus sains.
Ainsi, une variation de dose de 5% conduit a une variation de 20 a 30% du risque de
complications dans les tissus normaux, [1]. La maitrise et la réduction des
incertitudes de doses permettent d'espérer des résultats plus reproductibles et
prévisibles des prescriptions médicales, a la variabilit¢é prés des réactions
individuelles des patients. En pratique, le médecin valide la dose calculée par un
algorithme si elle se trouve dans le domaine de tolérance théoriquement acceptable.
Par conséquent, la méthode de calcul de dose doit étre la plus précise et exacte
possible pour réduire la part physique de l'incertitude du traitement.

Les progres techniques et I'optimisation en radiothérapie nécessitent des évolutions
fréquentes des algorithmes de calcul de dose. Le but est d’avoir des résultats de
calcul toujours plus proches de la réalité physique au service d’'une radiothérapie
plus efficace. L’'amélioration de la précision de calcul, alliée aux progrés balistiques
et de définition des volumes a irradier, permet une protection accrue des organes a
risques et un traitement plus efficace de la tumeur.

La référence qui permet d'orienter le choix d'un algorithme pour se rapprocher
toujours plus de la réalité physique est malheureusement difficile a appréhender.
Idéalement, elle devrait reposer sur la mesure physiqgue. Cependant les domaines de
progression attendus des nouveaux algorithmes se situent dans les zones de forte
hétérogénéité et de fort gradient de dose qui sont particulierement difficile a explorer
en mesure physique. Aussi est-ce actuellement essentiellement la simulation
physique type Monte Carlo qui permet le plus facilement d’approcher la référence
physique. Ainsi, c’est par rapport aux comparaisons Monte-Carlo que peut se faire le
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plus facilement un choix d’algorithme par rapport a un autre. Cette étape de choix
primaire est évidemment cruciale mais ne fait pas partie de ce travail de these, il a
éte fait en amont basé sur les travaux publiés dans la littérature scientifique. Une fois
ce choix réalisé il faut procéder a I'’évaluation de son impact clinique et en permettre
I'appropriation par I'équipe de radiothérapie dans des conditions quantitatives et
objectives permettant une décision médicale. C'est cette deuxiéme étape qui fait
I'objet de ce travail de these.

Un changement d’algorithme de calcul de dose peut changer a la fois la
représentation et la réalité de la répartition de dose et par conséquence le plus
souvent aussi les unités moniteurs. Ces modifications, notamment de représentation
de la dose, rendent nécessaire une adaptation de la prescription de traitement pour
obtenir le méme résultat thérapeutique clinique.

Donc, I'introduction dans la pratique clinique d’un e modification d’algorithme

doit étre précédée d'une analyse dosimétrique appro  fondie afin que I'impact
clinigue de ce changement soit identifié et quantif i€ puis pris en compte pour
avoir I'impact clinique le plus réduit possible ce qui nécessite qu'il soit percu

et maitrisé par les prescripteurs.

Il faut remarquer que ce phénomeéne de « glissement  » dosimétriqgue concerne
autant la représentation de la dose prescrite a la tumeur que celle de la dose
affichée ou recue aux OAR. Ce travail va essentiell ement s’intéresser a la
problématique de la dose prescrite a la tumeur.

Pour permettre cette perception des modifications et leur prise en compte par les
prescripteurs, il faut pouvoir en donner une quantification précise en termes
cliniguement pertinents. Chaque situation clinique étant différente, seule une
approche statistique permet de conclure sur la significativité et I'importance des
changements introduits. Il convient donc pour chaque type de situation clinique de
considérer un échantillon de cas cliniqgues représentatifs et de tester pour ces
échantillons la significativité des variations constatées entre les différentes modalités
de calcul. La constatation d’'une significativité des tests statistiques appropriés aux
types de variables et a la taille des échantillons permet alors d’extrapoler au cas
général la nécessité de prendre en considération ou non les modifications introduites
par le nouveau mode de calcul.

Nous présentons dans ce travail doctoral une méthodologie permettant : i) de décider
de l'intérét ou non d’implémenter un nouvel algorithme a partir d’'une approche
quantitative et statistique des modifications qu’il peut apporter ; ii) de rendre compte
aux cliniciens des modifications pratiques de prescriptions a appliquer afin d’assurer
le passage d’'un algorithme a l'autre avec une sécurité optimale. Le développement
de cette méthodologie comprend deux étapes. La premiere est de proposer les outils
de comparaison dosimétrique. La seconde est de concevoir des procédures
statistiques pour la validation clinique.

Nous avons fait dans ce chapitre une revue bibliographique concernant les
parametres dosimétriques utilisés et les méthodes statistiques proposées. Nous
Nnous sommes appuyes sur cette revue pour justifier notre choix des parametres
dosimétriques. En revanche, nous n'avons pas trouvé de recommandations sur
I'application des méthodes statistiques pour comparer les résultats obtenues dans ce
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domaine précis. Aussi avons-nous proposé une application statistique originale
basée sur deux hypotheses générales : I'hypotheése nulle HO : pas de différence et
I’hypothese alternative H1 : il existe un écart, et c’est cet écart qui est testé. Cette
méthode a été appliguée a deux types de variables : celles découlant de I'analyse
dosimétrique et celles constituées par les UM calculées.

Pour réaliser cette étude, nous avons besoin les éléments suivants :

Population : échantillon de « n » patients, avec «n » le plus grand possible
incluant différentes localisations tumorales.

Criteres de comparaison dosimétrique : calculés et comparés pour chaque
patient a partir des différents plans de traitement, chacun utilisant un
algorithme différent pour calculer la dose.

Test statistique pour évaluer la signification statistique des écarts observes a
un seuil de risque défini.

Estimation de I'écart et du pourcentage moyen avec un intervalle de
confiance.

hY

Nous avons appligué cette approche générale a plusieurs problemes qui sont
présentée dans les chapitres Ill, IV et V. Dans ces chapitres nous avons traiter le
changement d'un algorithme de calcul dosimétrique, I'évaluation de I'impact
dosimétrique et clinique du choix d’'une courbe d’étalonnage densitométrique du
scanner et la validation d’'une modification du principe balistique de traitement des
cancers du sein (isocentre unique).

I1.2. Matériel et méthodes

La comparaison des algorithmes est réalisée en deux étapes : la premiéere, consiste
a construire pour chaque patient des plans de traitement avec chaque algorithme.
Ces plans ont des configurations identiques en énergie et balistiqgue. Pour chaque
plan de traitement, les valeurs dosimétrigues sont calculées. Ces valeurs
dosimétriques sont des variables soit quantitatives soit qualitatives cliniques. La
deuxieme étape consiste a faire deux analyses : une dosimétrique et une statistique.
Nous décrivons dans ce chapitre les criteres des analyses dosimétriques et
statistiques.

Criteres d’analyse dosimétriques : ces parametres sont calculés avec les
différents algorithmes.

Criteres d’analyse statistiques : formulation des deux hypothéses HO et H1.
L’interprétation des résultats statistiques est basée sur la quantité « Z» d'un test
statistique choisi et sur le rejet d’une hypothése ou la validation de l'autre.

La validation clinique d’'un algorithme représente une décision médicale basée sur

'analyse statistique. Le schéma suivant peut expliquer et résumer la méthodologie
proposée.
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1. Analyse qualitative et quantitative d’'une valeur dosimétrique D:
D1 calculée par I'algorithme A, D2 calculée par I'algorithme B

}
2. Formuler deux hypothéses : HO , H1
HO: A=D1-D2=0
H1: A=D1-D2#0
!
3. Test statistique :
Calculer la quantité «Z » liée al’ écart « A»
Comparer Z avec Za.n de la table de test Wilcoxon

4. Interprétation des résultats basés sur le test statistique
-Accepter H1 : I'écart est significatif «Z < Za.n»
- Accepter HO : I'écart n’'est pas significatif «Z2 > Za..n»

|

p
5. Décision médicale J

p
Accepter H1 Accepter HO
Nouvelle prescription de dose Méme prescription de dose
\_

Figure II.1: Principe de la méthodologie proposée.

[1.2.1. Criteres dosimétriques

Les analyses qualitatives et quantitatives consistent a calculer des critéres
dosimétriques, comparer leurs valeurs et expliquer les écarts observés. Il s’agit d'une
part, de criteres habituels de comparaison des plans de traitements en
radiothérapie ; et d’autre part, de I'utilisation plus inhabituelle et originale d’outils de
comparaison tels que I'HDV différentiel caractérisé par son écart type, le gamma
index, I'histogramme pixel gamma et un test de calcul de facteur de correction. Nous
pouvons classer les outils d’analyse dosimétrique en 4 catégories :

1. Ouitils liés a la dose délivrée par I'accélérateur de traitement: UM et la dose
calculée a I'isocentre.

2. Outils liés a la répartition spatiale de la dose : points chauds, dose maximum
tridimensionnels, gamma index, rendement en profondeur et le facteur de correction.
3. Outils liés a la distribution volumique de la dose : histogramme dose volume
cumulatif et différentielle et les indices biologiques TCP et NTCP.

4. Index de qualité dosimétriques usuels : index de couverture du volume tumoral,
index d’homogénéité de dose dans le volume tumoral, index de conformation de la
dose au volume tumoral et index de conformation géomeétrique.

[1.2.1.1. Outils liés a la dose délivrée par 'accé lérateur de traitement
1). Unité Moniteur: nous avons comparé les UM calculées par chaque
algorithme pour chaque patient de deux maniéres différentes: technique d’'UM

totales et en UM par faisceau. Dans les deux techniques, nous avons estimé 'écart
moyen d’'UM délivrées par rapport a la technique de référence.

58



- Technique d’'UM totales : nous avons tracé I'histogramme des UM calculées par
les différents algorithmes pour chaque patient. La dose délivrée au patient est liée
aux UM délivrées. La décision médicale est basée sur cette technique. Nous avons
décidé qu'un écart relatif de 1% de dose calculé en UM totale doit étre pris en
considération. La décision médicale peut se traduire par la modification de la dose
prescrite. Si le nouveau mode de calcul présente un écart significatif clinique et
statistique, le radiothérapeute doit envisager d’ajuster la dose prescrite pour
compenser I'écart de dose calculée afin de conserver, s'il le souhaite, la dose
délivrée.

- Technique faisceau par faisceau: nous avons tracé les écarts relatifs d’'UM (en
pourcentages) en fonction du nombre de faisceaux. L'écart a été calculé en prenant
compte comme référence l'algorithme de départ. Cette approche faisceau par
faisceau peut étre utile pour améliorer la balistique en évitant les incidences les plus
incertaines au plan de I'exactitude dosimétrique, et ainsi améliorer la protection des
OAR. Les limites des algorithmes en question sont surtout présentes en milieux
hétérogenes et de faible densité.

2). Dose a lisocentre: pour comparer la dose a lisocentre, nous avons
construit un plan de traitement. Dans ce plan nous avons utilisé les valeurs d’'UM
calculées par l'ancien algorithme pour recalculer la dose a lisocentre avec les
nouveaux algorithmes.

[1.2.1.2. Outils liés & la répartition spatiale de  la dose

La décision en pratique clinique reléve, entre autre, d’'un compromis entre un sous
dosage d’une région du volume cible et I'acceptation de points chauds. Les courbes
isodoses représentent les points recevant les mémes valeurs de dose. Ces courbes
représentent la répartition de dose. Le systéme de courbes isodoses peut étre
normalisé a 100% a un point donné. Ce point est par convention (ICRU) situé au
point de concours des axes des faisceaux ou a lisocentre dans un systéme
balistique isocentrique (centre du PTV). Selon la recommandation ICRU l'isodose
95% doit entourer le volume cible planifié (PTV). Le plan de traitement doit étre
modifié jusqu’a obtention de ce résultat.

1). Points chauds
Les points chauds sont des régions d'étendue supérieure & 2cm? hors du
PTV recevant au moins 107% de la dose prescrite, [2].

2). Dose maximum tridimensionnels
Nous avons relevé les valeurs de dose maximum en 3D calculées dans le PTV.

3). Gamma index.

Origine

L'index Gamma a été introduit par Low et al. (1998) et Depuydt et al. (2002) pour
comparer et évaluer la distribution de dose en 2D et 3D, [3, 4]. Les histogrammes
gamma-volume cumulatifs 2D et 3D ont été introduits par Spezi et Lewiset (2006),
pour évaluer les plans de traitement en IMRT, [5]. Comme pour les HDV,
I'histogramme Gamma volume est représenté en fonction du volume cumulatif du
PTV. Nous avons utilisé cet outil pour comparer toutes les répartitions de dose de
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maniere quantitative, c'est-a-dire comparer les répartitions de dose calculées par les
algorithmes et quantifier les écarts de dose calculés.

Principe

Le principe de I'index gamma est basé sur la comparaison de deux distributions de
dose. Une distribution de dose est considérée comme la distribution de référence
(Dy) et I'autre est la distribution a comparer (D).

Pour un point de référence de position p, recevant une dose D;, et le point a
comparer p. recevant une dose D¢, la distance entre deux points p; et p. est d(pr, pc)
et leur écart de dose AD(py, pc) . Les critéres de tolérances sont définis par un écart
de distance maximal dmax et une différence de dose maximal ADnax représenté par
I'enveloppe d’'un ellipsoide centré en ce point et définie par la relation suivante :

2 2

Les deux axes de cet ellipsoide correspondent aux deux critéres d’acceptabilité
propres a l'index gamma (y).

ADnax en % : qui représente la difference de dose maximale acceptée en
pourcentage (appliquée aux régions a faible gradient de dose).

dmax €n mm (DTA : Distance-To-Agreement) : qui représente I'écart de distance
maximal accepté (appliqué aux régions qui ont un gradient de dose éleve).

Cette méthode consiste a chercher autour de chaque point (p,,D;) I'ellipse 1 (p,, p.)

qui contiendrait au moins un point de la distribution de dose comparée et qui recoit la
méme dose. Pour que la distribution de dose a comparer Dc concorde avec la
distribution de référence Dr au point pr, il est nécessaire gu’au moins un point de la
distribution Dc(pc) soit dans I'ellipse d’acceptabilité, c'est-a-dire qu’au moins un point
(pc, Dc) réponde a la condition suivante:

r(pr,pc>=\/(d(§”p°)j *(Ai(gmj =t

1.2

Pour chaque position pc, la valeur minimale de 1 (p,, p,) correspond au point de la
distribution & comparer Dc qui a le plus petit écart avec le point de référence (pr, Dr).

Cette valeur minimale, nommée index gamma « Y » est égale a:
y(p,) =min["(p,, p.] Op,

Si y(p,) < 1, la différence entre le point a comparer et celui de référence est dans le
critére de tolérance.

Si y(p.) > 1, la différence entre le point a comparer et le point de référence est en
dehors du critere de tolérance.
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Application
D’une maniere générale I'acceptabilité est définie par les valeurs de 3% de variation
de dose et de 3mm de distance.

dose

— Image de reférence

- Image a évaluer

Tolérance

AD (ex: 3 %)

max

DTA (ex : 3mm) L T :

position i

Figure 1.2 : Principe de la fonction Gamma (Bohsun g, 2003).

4). Rendement en profondeur
La pénétration d'un faisceau de photons dans les tissus est caractérisée par la
courbe du rendement en profondeur. La courbe représente la variation de dose sur
'axe du faisceau en fonction de la profondeur. Notre objectif est de comparer le
rendement en profondeur calculé par les différents algorithmes. Nous pouvons
comparer la variation de dose en trois parties distinctes : dose a la surface, position
de la dose max et la région de « build up » (zone de mise en équilibre électronique a
I'entrée).
Dose a la surface: pour des faisceaux de photons de hautes énergies (méga
voltage), la dose a la surface est généralement beaucoup plus faible que la dose a la
profondeur max « Zmax ». La dose a la surface dépend entre autre de I'énergie et de
la taille du champ.
Région du build up : la région de dose entre la surface et la profondeur Z = Zmax
est appelée la région de mise en équilibre électronique (build up). Dans cette région,
I'accroissement rapide de la dose est di a la mise en mouvement d’électrons
secondaires dans le milieu par les photons primaires. C'est le résultat, dans le
patient, de l'interaction des photons (effet photoélectrique et surtout effet Compton)
avec les électrons qui ensuite vont déposer leur énergie cinétigue sous forme
d’ionisations.
La région du maximum : correspondant a I'atteinte de I'équilibre électronique. Elle
est d'autant plus « plate » et profonde que I'énergie est plus élevée. Elle est
caractérisée par la profondeur du maximum de dose.
La région de décroissance de dose en profondeur : exponentielle décroissante,
correspondant a l'atténuation du faisceau de rayon X dans le milieu, [6]. Puisque la
dose en un point dépend de la dose primaire et de la dose diffusée par le patient,
cela implique que le rendement en profondeur varie en fonction : des tissus, de la
distance source-peau, du spectre en énergie initiale, de la taille du champ et de la
profondeur.

5). Comparaison de facteur de correction
L'étude bibliographique a montré que ce facteur de correction varie en fonction de la
taille des champs, I'énergie et surtout la méthode de calcul (algorithme), (cf chapitre
). Pour cela nous avons décidé de calculer et comparer ces facteurs de correction.
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Le but est de mettre en évidence les situations ou ces méthodes montrent le plus de
différences et ainsi d’en vérifier les limites et de les comparer avec ce qui est
mentionné dans la littérature.

[1.2.1.3. Outils liées a la distribution volumique de la dose

1). Histogramme Dose Volume (HDV)
Les histogrammes dose volume sont des outils d’évaluation quantitative reliant les
doses et les volumes. Nous les utilisons pour décrire la distribution hétérogéne de
dose recue par les volumes irradiés : tumeurs et organes a risque. Il existe deux
types d’histogrammes dose-volume : cumulatif et différentiel.

1.1). Analyse de volume tumoral

Histogramme Dose Volume cumulative « HDVc »

L’'HDV cumulatif représente le volume relatif ou absolu d’une structure qui recoit une
dose égale ou supérieure a une dose définie. La Figure 1.3 ci-dessous illustre le
graphique HDV cumulatif utilisé en routine pour la planification en radiothérapie ;
l'axe Y représente la proportion du volume total des structures recevant une dose
particuliére. La proportion du volume est indiquée en pourcentage ou en cm®. L'axe X
représente la dose indiquée en pourcentage ou en dose absolue. Sur un HDV
cumulatif, le plan de traitement idéal est caractérisé par le fait que 100% du volume a
traiter recoit 100% de la dose prescrite (courbe en vert). En réalité, il y a toujours une
partie du volume qui recoit plus ou moins que 100 % de dose. Nous pouvons
distinguer deux sous volumes : le volume partiel du volume cible « PTV » recevant
des doses inférieures a 95 % qui est considéré comme le volume sous-dose, et le
volume partiel du volume cible recevant des doses supérieures a 107 % qui est
considéré comme le volume surdosé. L’analyse de I'histogramme dose volume
permet de comparer : la dose moyenne (Dmoy), la dose minimale (Dmin), la dose
maximale (Dmax), les volumes (exprimés en % ou cm®) recevant au moins une
certaine dose (Vdose) [écriture adaptée aux OAR] ; et les doses (exprimées en % ou
en gray) recu par un volume donné exprimé en pourcentage du volume cible a traiter
(Dvol en pourcentage).

Point de Dose maximale (Dmax): est la dose maximale recu par le volume
considéré.

Point de Dose minimale (Dmin) : est la dose minimale regcue par le volume
considéré.

Dose moyenne (Dmoy) : est la moyenne de dose recue par 'ensemble des voxels
de I'organe considéré. Elle est exprimée par I'équation suivant :
D 1 Z D ijk
moyen =-—

N 1.3
Ou N est le nombre de voxel.
i, j et k représentent les coordonnées du voxel dans la matrice tridimensionnelle.
D est la dose recue a chaque point de cette matrice considérant le volume V.

62



Parametres dose-volume (Vdose et Dvol) :

Pour les PTV nous pouvons utiliser par exemple : V95% pour décrire le sous dosage,
V105 et V107 % pour décrire le sur dosage et D95% pour évaluer la validité du plan
de traitement.

Pour les OAR nous utilisons surtout les valeurs de V20Gy et V30Gy pour les
poumons dans les irradiations thoraciques. Les doses spécifiées seront fonction des
tissus étudiés et de leur sensibilité aux rayonnements.
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Figure 1.3 : HDV cumulatif, la courbe verte représ  ente le cas idéal, le rouge
calculé par PBC sans correction et bleu avec correc  tion.

Histogramme dose volume différentiel « HDVd »

Le TPS Eclipse® calcule 'HDVy qui représente dV/dD en fonction de Dose. Nous
pouvons considérer de maniere imagée qu'il affiche les portions du volume total de la
structure irradiée recevant des doses définies comme des intervalles de largeurs
similaires. C'est-a-dire que pour un intervalle de dose compris entre (d-s et d+s)
I'HDV4 calcule le volume qui recoit une dose comprise dans cet intervalle. Ou d est la
valeur de dose. Un pic caractérise le HDV différentiel. 1l représente le plus grand
volume recevant la méme dose. ldéalement, tout le volume cible devrait recevoir la
dose de prescription et serait représenté par un segment vertical sans aucun volume
recevant une dose inférieure ou supérieure, comme la courbe verte sur la Figure Il.
4. En réalité, 'HDVd obtenus en clinique ressemble a la courbe rouge ou bleu de la
Figure 1.4 qui illustre un graphiqgue HDV différentiel habituellement obtenu en
planification en radiothérapie. Dans le graphique de I'HDV différentiel, I'axe Y
représente le volume différentiel des structures recevant la dose dV/dD, qui est
indiqué en cm®Gy. L'axe X représente les doses.
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Figure 1.4 : HDV différentielle caractérise le pic de dose et I'écart type, le vert
représente le cas idéal, le rouge celui calculé par PBC sans correction et le
bleu avec correction.

L’analyse de I'histogramme dose volume différentiel (HDVy) permet de relever
directement la position du pic de dose et la largeur de l'intervalle autour de ce pic. Le
pic représente la dose recue par le plus grand pourcentage de volume. La largeur de
I'intervalle présente 'homogénéité de la distribution de dose dans le volume. Il est
caractérisé par I'écart type ou « standard deviation ». L’écart type est donné par
I'équation suivant :

VL 2
2 (D() —Dmoy)
)71 1.4

VL

D(j) est la dose relative dans le voxel Iésionnel j. Dmoy est la dose moyenne relative
dans la Iésion. VL est le volume lésionnel en voxels élémentaires

L’écart-type dépend de la forme de I'histogramme dose volume différentiel : plus
celui-ci est étroit, plus I'écart-type est petit, et plus la dose est homogéne. Ainsi
I'écart type permet d’évaluer I'uniformité de la dose dans le volume étudié. Plus la
distribution de dose est concentrée sur un petit intervalle de dose, plus elle est
uniforme. L’'HDVd représente la qualité globale du plan de traitement. Nous avons
relevé et comparé le positionnement du pic et son écart type pour chaque PTV.

1.2). Analyse de tolérance de dose pour les OAR
Pour les organes a risque, I'étude bibliographique ne nous a pas permis de trouver
des indices faciles a utiliser. Nous avons donc décidé de comparer les plans de
traitement, du point de vu des OAR en fonction de leur respect des doses de
tolérances pour les principaux OAR, a savoir pour le thorax : la moelle spinale et les
poumons.
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2). Indices biologiques TCP et NTCP

La Probabilité de Contréle Tumoral « TCP » et la Probabilité de Complication d'un
Tissu Normal « NTCP » sont des modeles mathématiques de régression des
histogrammes dose volume. Ces modéles biologiques peuvent étre utilisés pour
comparer deux plans de traitement. Ces modéles sont liés a I'histogramme dose
volume. Nous avons utilisé ces modeles pour interpréter les HDV calculés et
comparer les plans de traitement calculés par chaque algorithme. Cette démarche
pourrait contribuer a comparer les algorithmes pour des objectifs plus directement
cliniues. Notre travail n'a pas approfondi cette voie qui a déja été abordée par
certains auteurs [7, 8].

La Probabilité de Controle Tumoral (TCP)

Les modéles permettant de décrire les probabilités de contréle tumoral sont basés
sur deux hypothéses : chaque tumeur est composée d'un nombre de cellules
clonogenes donné et une tumeur est contrdlée localement si toutes ses cellules
clonogénes sont tuées (Webb and Nahum), [9, 10]. La représentation de TCP en
fonction de la dose est sigmoide.

La probabilité de complications d’un tissu nhormal ( NTCP)

Ce concept a été initialement développé par Lyman et Wolbarst en 1989, pour
déterminer la probabilité de complication d’un tissu sain recevant une distribution de
dose non-uniforme. C'est-a-dire une irradiation inhomogene sur I'ensemble de son
volume. La représentation de NTCP repose sur le modele de Lyman dont la réponse
a la dose est aussi de type sigmoide, [11, 7].

1
NTCP = (21)7 5 f exp( - /)dt 1.5

Sachant que :
t = (D -TDsg(V)) / (M.TDso(V)) Il. 6

TD50(V): TDso(l).V_n .7

D est la dose uniforme d’irradiation du volume V ; m caractérise la pente de la courbe
de probabilité de complication en fonction de la dose ; TDso (V) est la dose uniforme
d’irradiation d’'un volume «V » a l'origine de 50% de complications; n est une
constante définie pour chaque tissu, sa valeur se situe entre 0 et 1. Les valeurs n, m
et TDso(1) sont ajustées aux données cliniques de toxicité.

[1.2.1.4. Index dosimétriques usuels

Le choix de ces index a été réalisé pour faire deux types d’'analyses : dans une
premiere analyse, des valeurs ont été sélectionnées et lues sur les HDV. Dans une
deuxiéeme analyse, des valeurs sont lues sur I'image de scanner. L'objectif est de
comparer la conformation de dose, 'lhomogénéité de la dose dans le volume cible
tout en tenant compte de la protection des organes sains avoisinants. Ceux sont des
criteres importants dans la planification du traitement en radiothérapie. La bonne
conformation de la distribution de dose au volume « PTV » signifie que ce volume est
bien entouré par l'isodoses de référence, en général la 95% de la dose prescrite.
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Ces indices représentent la qualité globale de chaque plan de traitement calculé par
I'algorithme utilisé.

Index utilisés dans la littérature internationale

Les rapports 50 et 62 de I'lCRU ont proposé I'Indice de Conformation. Il permet de
comparer plusieurs plans de traitement pour le méme patient. En 1993, le groupe
radiothérapie de la Société Américaine de Physique Médicale (AAPM) et le Radiation
Therapy Oncology Group (RTOG) ont proposé des index pour évaluer les plans de
traitement, [12, 13, 14, 15, 16]. lls sont fondés sur les valeurs des isodoses de
référence, le volume de l'isodoses de référence (V|r) et le volume tumoral (VT).
Parmi ces indices, nous en avons choisi 4 permettant I'évaluation dosimétrique,
comparant la conformité de la distribution de dose au volume cible. Ces indices ont
éte calculés pour chaque plan de traitement pour chaque patient.

1).Couverture de volume tumoral « IC »
L'indice de couverture permet d’évaluer la couverture de dose calculée pour le
volume tumoral dans chaque plan de traitement. L'index de couverture RTOG est
donné par I'équation suivante :
IC= Imin/IR 1.8

Avec, Imin : isodose minimale entourant la tumeur et IR isodose de référence. Nous
acceptons un plan de traitement si I'isodose de 95% englobe le volume tumoral.
L’isodose de référence représente 95% de la dose prescrite (ICRU). Une valeur
égale a 1 représente une couverture idéale de dose calculée au volume tumoral.
Cela signifie qu’il n'existe pas de « sous dosage » dans le volume tumoral. Une
valeur compris entre « 0,9 et 1 » représente une déviation mineure de la couverture.
Une valeur inferieur 0,8 représente une déviation majeure de la couverture.

2). Homogeénéité de dose dans le volume tumoral « IH ~ »
L’index d’homogénéité permet d’évaluer I'uniformité de la dose au sein du volume
tumoral dans chaque plan de traitement. IH de RTOG est donné par I'’équation
suivante :
IH= Imax/IR 1.9

Avec, Imax : isodose maximale dans la tumeur et IR isodose de référence 95%. Le
cas idéal est une valeur de 1. Par contre, s'il est inférieur ou égale a 2, le protocole
est respecté. Si I'indice est entre 2 et 2,5, la déviation du protocole est mineure et s'il
dépasse 2,5 la déviation est majeure.

3). Conformation de volume tumoral « IC  py7»
Le concept de lindex de conformité (ICpyr) a été développé par (Lomax et al,
2003) afin d'évaluer le degré de conformation de dose au volume tumoral. Cet index
représente la proportion de volume tumoral couvert par la dose prescrite « l'isodose
de référence », [17]. Nous pouvons écrire 'index:

|CpTV= VT|R IVT [1.10

Ou : « VTr » est le volume tumoral couvert par I'isodose de référence et « VT » est
le volume tumoral.
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L’isodose de référence (IR) est définie par le RTOG comme l'isodose de prescription.
Le rapport 50 de I'ICRU recommande que l'isodose de référence soit la 95% de la
dose prescrite (V95) et donc :

ICprv=VT95%/ VT .11

La valeur de cet index varie entre 0 et 1. Une valeur de ce rapport égale a 1,
représente la conformation idéale. Dans ce cas-la, tout le volume tumoral sera irradié
par la dose prescrite. Une valeur de ce rapport égale a 0 signifie que toute la cible
tumorale est en dehors de l'isodose de prescription. Cet index nous permet de
comparer la conformité globale d’'un plan de traitement. Mais, il ne prend pas en
compte le volume de tissus sains de voisinage. Un plan de traitement de bonne
qualité doit présenter une valeur de « IC » proche de l'unité.

4). Conformation géométrique « g »
Ce concept a été développé par le Group SALT (Sainte-Anne, Lariboisiére, Tenon)
afin de quantifier la distribution de dose planifiée. Cet index est la somme de facteur
volumique de sous dosage lésionnel « tumoral » et de surdosage de tissus sains. La
valeur de cet index varie entre 0 et 1. Une valeur égale a 0 représente la
conformation idéale « pas de surdosage des tissu sains ».

Facteur volumique de sous-dosage lésionnel (FsL)
FsL=VLRr/VL 11.12

Avec : VL le volume tumoral.
VL, est le volume tumoral compris dans une isodose < isodose de référence.

Facteur volumique de surdosage des tissus sains (Fs TS)
FSTS=VTS|r/VL 11.13

Avec : VTSR le volume de tissu sains compris dans des isodoses = isodose de
référence. VL est le volume tumoral.

Alors : g = FSL+FsTS .14
Index | Variation Valeur Intervalle de Appréciation
idéale tolérance

09<IC=<1 +
IC 0-1 1 0,8<I1C<0,9 -
<0,8 - -
1 <2 +
IH 0-2 2<IH<25 -
IH>25 --
ICp1v 0-1 1 0,9<ICpy7=1 +
<0,8 -
g 0-1 0 0<g=<1 +

aptés a |'évaluation d'un
e « + » signifie bonne qualité
- » présente une déviation

Table 1.1 : Résume les criteres d'acceptabilité ad
algorithme de calcul de plan de traitement. Le sign
du plan de traitement selon cet indice, le signe «
mineur, les deux signes « - - » une déviation majeu .
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[1.2.2. Criteres statistiques

Principes statistiques, [18, 19, 20].

Les tests statistiques ont pour objectif de vérifier si les différences observées sont
significatives. Il y a deux types de test: les tests paramétrigues et non
paramétriques. Les tests paramétriques reposent sur la comparaison de parameétres
qui résument les distributions, tels que moyenne, pourcentage, variance et écart
type. Les tests non paramétriques reposent sur la distribution des effectifs et des
rangs. La Figure 1.5 résume le choix d'un test statistique en fonction d’'un test de
normalité.

Les tests non paramétriques sont peu sensibles a la taille de I'échantillon et aux
données aberrantes. En effet, nous pouvons distinguer deux situations d’application
des tests statistiques: tests de comparaisons entre des séries de mesures
indépendantes ou des séries de mesures appariées.

- Séries indépendantes : lorsqu’on compare deux séries distinctes par rapport a
une méme variable.

- Séries appariées : lorsque nous comparons deux séries d’'une méme variable
observée chez les mémes individus.

Les critéres de choix d’un test statistigue dépendent de plusieurs facteurs :

- La nature de la variable étudiée : qualitative ou quantitative ;

- Les paramétres étudiés : moyenne, pourcentage, variance ;

- Le type de séries : indépendant ou apparié ;

- La nature du probléme: comparaison d'un échantillon a une référence,
comparaison de deux ou plusieurs échantillons ;

- Lataille de I'échantillon : petite ou grande ;

- Les conditions d’application du test : la normalité, la taille minimum d’échantillon
et les formules de calculs,

- Le seuil de confiance « a », le degré de la signification et la table qui est liée au
test statistique sélectionné.

Normalité
ol I NON
—_——— —
Test Test
Stri non
ﬂlelrlﬂ‘ paramétrique
Appariement Appariement

NON , oyt NON —T— oul
1 ] ] ]
Test Test Test Test
Mann Whitney Wilcoxon Student Student apparié

Figure I1.5 : Principe du choix d’un test statistiq ue
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Position de notre probléme clinique au regard des s tatistiques

La décision médicale de modifier un mode de prescription basé sur I'expérience
clinique comparative entre deux méthodes dosimétriques nécessiterait a la fois un
grand nombre de patients et un délai d’observation important, sans certitude d’avoir
fait un choix éclairé au départ. Cette situation n’est pas réaliste pour les praticiens ni
acceptable pour les patients. Compte tenu de ces difficultés, nous proposons
d’appliquer une analyse statistique afin de comparer les résultats obtenus par
différentes méthodes de dosimétrie et de reconnaitre si les différences observées
sont significatives. L'analyse statistique doit nous permettre :

v’ de vérifier que les conditions d’un résultat significatif puissent étre obtenues ;

v' d'interpréter les résultats obtenus de facon quantitative pour chaque série de
données.

v’ de déterminer le niveau de risque alpha d'erreur dosimétrique liée a la
modification d’'un algorithme ou d’un technique d’irradiation;

v' d’avoir une réflexion scientifique. C'est-a-dire déterminer si les différences
observées sont dues au hasard « fluctuation d’échantillonnage » ou si ces
différences sont réelles ;

v d’avoir une réflexion clinique concernant la modification de la prescription de
la dose.

L'objectif de I'analyse statistique dans notre étude est de comparer les valeurs
dosimétriques calculées par des algorithmes de calcul de dose ; puis de déterminer
si les écarts sont significatifs. Nous avons considéré que ces valeurs représentent
des séries statistiqgues de données. Ces séries ont toutes la méme taille d’échantillon
qui est le nombre « n » de patients. Chaque valeur calculée dans une série est relieée
a une observation homologue dans l'autre série. Cela conduit a avoir pour chaque
type de donnée une paire de valeurs appariées. Pour chaque comparaison, nous
avons défini comme série de données de référence, les données calculées par
« I'ancien » algorithme. Pour réaliser cette analyse, nous avons eu recours a deux
approches successives:

* La démonstration de la signification statistique des résultats: a partir d’'un test
statistique nous pouvons définir si les différences entre les résultats sont
statistiquement significatives et avec quel degré de signification.

* La mise en évidence de I'ampleur et des caractéristiques de ces différences
grace a un outil basé sur la comparaison de médianes : la méthode proposée
est la « boite a moustache » ou « Plot box ». Elle représente par une figure les
valeurs et les écarts dosimétriques observes de facon quantitative.

A lissu de ces deux étapes la discussion de lintérét et de l'utilité clinique de la
démarche peut commencer. Nous détaillons dans la partie suivante les procédures
de comparaison statistique, le principe du test statistique sélectionné. Nous

détaillons aussi la méthode des boites & moustache pour illustrer les écarts
observés.
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[1.2.2.1. Outils d’étude de la signification statis  tique

Nous détaillons les procédures de comparaison statistique pour la validation clinique
d’un algorithme:

1. Proposer deux hypothéses

Hypothese nulle (HO) : elle consiste a supposer que les valeurs dosimétriques « D »
calculées par l'algorithme de référence sont égales aux valeurs calculées par les
nouveaux algorithmes. Nous avons donc comme hypothése a comparer : HO : Dyg =
D

Ou D; représente les valeurs dosimétriques calculées par les algorithmes BM, BPL
et ETAR. D représente la valeur dosimétrique obtenu avec l'algorithme de
référence. Dans ce cas-la, les différences entre les deux paires de mesures (d = Dy
-Dj) ont une moyenne égale a zéro, ou cette différence n’est pas significatif.

Hypothése alternative (H1): elle consiste a supposer que les valeurs dosimétriques
calculées par 'algorithme de référence sont différentes des valeurs calculées par les
nouveaux algorithmes. Nous avons donc comme hypothese: H1 : Dy # D;

Ou i représente les valeurs dosimétriques calculées par les algorithmes : BM, BPL
et ETAR. Dans ce cas-la, les différences entre les deux paires de mesures ont une
moyenne différente de zéro « Dyg- Dj # 0 ».

Il'y a alors deux situations a considérer : unilatérale ou bilatérale. Dans la situation
unilatérale, nous nous intéressons au sens de la différence pour un parametre, a
savoir si le parametre Dy est supérieur ou inférieur au paramétre de D;. Dans la
situation bilatérale , nous ne cherchons pas a connaitre le sens de la différence. La
seule chose prise en compte est que les deux valeurs sont différentes. C'est-a-dire
Dt # Di.

2. Calcul d’'une quantité Z pour le test de comparai  son statistique

Le but est de tester 'hypothése HO contre H1, a partir d'une quantité Z qui sera
I'objet du test statistique. Nous considérons un paramétre D calculé pour chacun des
« n » cas donnant la série des n valeurs de référence Dr. Pour tester HO contre H1,
nous allons recalculer ce parameétre D pour les « n » cas avec chacun des différents
algorithmes (1 a i), ce qui produit autant de séries de « n » mesures: D1,n,.....,Di,n.
Nous obtenons ainsi « i » séries de « n » paires de données (Dr,n, Di,n).

Nous considérons alors la différence di = Dr,n—Di,n. Pour chaque série « di », nous
avons calculé les quantités « Zdj, Zd,, ... Zdi ». Nous avons comparé ces quantités a
la valeur de la quantité Za théorique donnée dans la table du test statistique choisi.
Le Tableau 1.2 présente le principe d’application du test statistique pour un
parametre dosimétrique « D ».
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N°des patients Série de
référence
1 Dr,1 D1,1 D2,1 Di,1
2 Dr,2 D1,2 D2,2 Di,2
n Dr,n D1,n D2,n Di,n
différences « d » - d1=Dr,n—-D1,n | d2 =Dr,n—-D2,n | di = Dr,n— Di,n
quantités « Zg » - Za1 Za2 Zdi

Tableau I1.2 : Principe de calcul du test statistiq  ue

Choix argumenté du test de Wilcoxon appliqué aux s€  ries appariées

Puisque nous avons un petit échantillon de patient « n =12» et que nous voulons
comparer des valeurs appariées, nous avons sélectionné le test non paramétrique
« Wilcoxon ». En outre, ce test n’exige pas que la distribution de la variable étudiée
soit normale, [18]. Il est basé sur des rangs relatifs (signed rank test), qui sont
obtenus par classification croissante des valeurs absolues des écarts calculés (d).
Pour mémoire nous rappelons que les tests paramétriques tels que le test de
Student requiére une grande taille d’échantillon et une distribution normale des
écarts.

Principe du calcul de la quantité Z pour le test de
appariées

Nous rappelons que pour chaque paire d'observations, « di » représente la différence
d’'un parametre dosimétrique calculé par les algorithmes a comparer: di = D, — D..
Avec i = représentant I'algorithme a valider. Les valeurs « di » nulles sont rejetées
(elles sont au nombre de mg), puis, nous rangeons les valeurs « di » non nulles « di #
0 » selon leurs valeurs absolues croissantes. Leur ordre ou « Rang » est numéroté:
1, 2, 3,....m (nous notons que m + mp = n). Dans le cas de deux valeurs identiques,
nous calculons leur rang moyen qui est leur rang ex aequo. Ensuite, nous calculons
la somme des valeurs des rangs de paires qui ont une différence « d» de signe
positif « Rsp » et la somme des valeurs des rangs de paires qui ont une différence de
signe négatif « Rs, ». La somme totale doit étre :

Wilcoxon appliqué aux séries

Rsn+ Rsp, =m (m+1)/2 [1.15

Ou « m » représente le nombre de paires qui ont une différence non nulle.

Pour une petite taille d’échantillon

Lorsque la taille de I'échantillon étudié est petite, il existe dans la table de Wilcoxon
des valeurs critique Za , pour chaque taille d’échantillon « n» au seuil de risque o
(Nous attirons l'attention du lecteur sur le fait que la valeur n des tables publiées.
dans la littérature représente le nombre de paires de différence non nulle. Nous
avons appelé ce nombre m pour le distinguer de l'effectif initial n de I'étude). Nous
prenons alors Zy qui est la plus petite des 2 valeurs Rs, ou Rs,. Nous comparons la
valeur de Zy4 avec la valeur de Za,m. Sachant que m et a correspondent
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respectivement aux nombre de paires non nulles et a le niveau de signification
statistique.
L’hypothése nulle HO est acceptée lorsque la valeur observée : Z4 > Za . Cela
affirme que les écarts de la valeur dosimétrique n’ont pas de signification statistique
au seuil a.
L’hypothése alternative H1 est acceptée lorsque la valeur observée Zg4 < Za .
Cela affirme que les écarts de la valeur dosimétrique ont une signification statistique
au seuil a.

Pour une grande taille de I'échantillon
Lorsque la taille de I'échantillon étudié est supérieure a n = 25. Nous pouvons
considérer que la distribution des sommes positives et négatives est

approximativement normale avec une moyenne « Rs,» et d’écart type : 5 - lsgvp .

La quantité « Z » du test Wilcoxon pour séries appariées est donnée par I'équation :

;- [Rsn_-Rsp | .16
o
Avec « Rs, » représentant la somme attendue (la moyenne), O représente |'écart
type et S2 la variance. lls peuvent étre calculés par les équations suivantes :
Rsy,=n (n+1)/4 .17
SZyp= N (N+1)*(2n+1)/24 11.18

L’hypothése nulle est acceptée lorsque la valeur observée : Zd < Z(1-a/2). Cela
affirme que les écarts de la valeur dosimétriqgue n’ont pas de signification statistique
au seuil a.

L’hypothése alternative est acceptée lorsque la valeur observée Zy4 = Z(1-a/2).
Cela affirme que les écarts de la valeur dosimétrique ont une signification statistique
au seuil a.

Dans le cas dun risque alpha égal a 5%, la valeur de Z(1-a/2) avec des
approximations pour étre adaptée a une distribution normale est 1,96. C'est-a-dire,
pour un risque a égale a 5% la valeur de Z, 975 est égale a 1,96.

3. Choix des valeurs des risques d’erreurs alpha et beta

La décision médicale est fondée sur I'observation du test statistique. Cette décision
doit prendre en considération deux types de risques d’erreurs : risques alpha et beta.
Le risque alpha « a » représente la probabilité de rejeter HO, alors que HO est vrai
(voire Figure 11.6). Le risque beta « 3 » représente la probabilité d’accepter HO, alors
gue H1 est vrai.
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Figure 1.6 : Représentation de la densité de proba bilité de loi normale centrée
réduite N(0,1). Z représente les valeurs observées (calculées par un test
statistique) pour I'échantillon étudié, Z a représente la valeur de Z statistique
pour un risque alpha défini.

Les probabilités « a et B » sont appelées aussi, respectivement, les risques de
premiére et deuxiéme espece. La probabilité « 1- » représente la puissance du test
et « 1-a » représente le seuil de confiance. Le Tableau 11.3 résume les décisions de
rejet ou non d'une hypothése. La valeur du risque beta n’intervient pas dans
l'interprétation meédicale des résultats dans cette étude. Nous ne pouvons pas
calculer exactement le risque d’erreur beta parce que nous ne connaissons pas la
valeur précise de la probabilité si HO est vrai.

Mais, il faut tenir compte de ce risque lorsque nous acceptons HO. C’est la raison
pour laquelle nous ne pouvons pas affirmer qu'une hypothese nulle est vraie,
cependant nous pouvons conclure sur I'utilité ou non de la prendre en considération.
Par contre, si la taille de I'échantillon est plus grande nous pouvons calculer le risque
beta et en tenir compte pour la décision.

Type d’erreur Réalité inconnue
HO vraie HO fausse (H1 vrai)
HO acceptée Décision correcte Erreur de type ( B)
seuil de confiance =
1-a
HO rejetée Erreur de type ( a) Décision correcte
(H1 acceptée) puissance de test =
1-B

Tableau I1.3 : Résumé des résultats de test statist  ique
Nous avons sélectionné un risque a de 5% ce qui correspond a un seuil de confiance

de 95%. Pour a = 5%, la valeur de Za est 1,96 dans un test de loi normale. Le
Tableau I1.4 montre des valeurs de Za pour quelques valeurs du risque a.
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a Za

1 0
0,05 1,96
0,2 1,282
0,1 1,645

Tableau 1.4 : Exemple de test bilatéral donnant la  probabilité de risque alpha
pour Z a dans un test de loi normale centrée réduite.

4. Estimation de I'Intervalle de Confiance (IC)

Notre but est d'estimer la valeur moyenne que présente la variation en valeur
absolue, ou en pourcentage, d’'un ou plusieurs parametres dosimétriques pour une
population de grande taille a partir de I'observation d’'un échantillon de « n » patients.
Pour cela, nous devons estimer lintervalle dans lequel la moyenne inconnue se
trouve avec une grande probabilité. L'intervalle présente deux bornes de valeurs qui
peuvent étre observées: les valeurs minimales et maximales (voire Figure 11.7).
L'avantage est d’avoir un intervalle de valeurs possibles a la place d'une seule
valeur, avec une chance de 95% pour que la moyenne soit située a l'intérieur de cet
intervalle. C'est-a-dire que nous ne connaissons pas exactement sa vraie valeur,
mais, nous pouvons dire qu’elle est comprise dans cet intervalle avec 95% de
chances que ce soit vrai.

Valeur vrai inconnu
Valeur observe

" Y
@ ¢

L 4

-4 >

ICm Confiance 95%

Figure 1.7 : Représentation d’'un intervalle de con  fiance

Les bornes de l'intervalle de confiance a 95% de la moyenne (m) d’'une loi normale
centrée réduite sont données par I'expression ci-dessous pour une population de n
individus®:

ICh=m £1,96*S,, 11.19
S

Avec s = — [1.20
m A/n

S est I'écart type.

® Si on veut extrapoler cet intervalle de confiance a une population K plus grande, pour laquelle la
population n représente un échantillon, nous pouvons appliquer la relation suivante :

P, (L—p,)
n

ICp =m +x196* S, avec S, = et po = n/K
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5. Interprétation pratique des résultats d’'un test statistique

a. L’hypothese HO est acceptée: nous ne pouvons cependant pas affirmer que les
parametres comparés sont identiques, parce que, la puissance est liée a la taille de
I’échantillon. Plus sa taille augmente, plus la puissance augmente et plus le risque
beta est diminué.

b. L'hypothése H1 est acceptée: nous pouvons affirmer que les parametres
compareés ont une différence statistiquement significative.

c. Le degré de signification «  p-value »: dans une table d’un test statistique, nous
avons toujours une valeur de « Za » correspondant a un seuil de risque « o » qui
représente le risque de rejeter HO, si HO est vrai. Le degré de signification (p-value)
est la probabilité d’observer d’'une valeur Z0 inférieur a Za a partir de I'échantillon
étudiés, si HO est vrai. La valeur de « a » pour « Zy < Za » est équivalenta « p < a ».
C’est-a-dire que le degré de signification correspond a la valeur minimum du risque
que I'on peut accepter pour rejeter 'hnypothése HO (voire Figure 11.8). Nous pouvons
conclure que si le degré de signification est plus petit, le risque a de rejeter HO est
plus petit. Pour mesurer le degré de signification « p » nous utilisons la table du test
statistique choisi. Nous cherchons dans la table la valeur de p immédiatement
inférieur & Za. Dans le test bilatéral, la valeur de «a» lue donne le degré de
signification « p » avec « p<a ». Dans le test unilatéral nous divisons la valeur de
« o » par 2. C'est-a-dire dire que «p < a/2 ». Ou encore, si p-value est la valeur
associée au test unilatéral, pour le test bilatéral, il suffit de multiplier la valeur p-value
par deux : Prilatsral = Punilatéral X 2. Dans cette étude nous avons calculé  p-value en
utilisant le logiciel R © version 2.12.2 (2011-02-25) qui peut étre trouvé s ur :
http://CRAN.R-project.org.

d. La précision d’'une estimation dépend de deux fac  teurs: le choix du seuil de
risque d’erreur a pour calculer (Za,m) et la taille de I'échantillon (n). Une décision
plus précise demande une plus grande taille d’échantillon de patients ce qui réduit
I'écart type et donc la taille de l'intervalle de confiance.

L (2 priori [0,05)

P

B
'

P (2 posteriori)

Figure 11.8 : Détermination du degré de significati  on (p-value) qui représente la
probabilité d’observer une valeur de Z au moins aus  si grande que Z o pour
I'hypothése nulle HO
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6. Conclusion : la différence est-elle significativ. = e ?

Une différence significative permet, avec un haut degré de certitude, d’affirmer qu’il
existe une différence entre les parametres comparés. Ceci peut avoir dans notre cas
deux conséquences essentielles :

a. Le meilleur plan de traitement apporte une « amélioration » significative qui
est représentée par des valeurs des indices dosimétriques plus proches de l'unité et
qui minimise les doses délivrées aux OAR.

b. La décision médicale concernant la modification de dose prescrite présente
un risque maximum o = 5% d’étre erronée si le degré de signification est p < 5% ; et
inversement, elle a 95% de chances d’étre basée sur une réalité quantitative.

Une différence non significative peut étre plus difficile a interpréter. Si nous
appliguons la méme approche rigoureuse que ci-dessus, nous devons conclure que :
soit il n’existe pas de différence entre les paramétres comparés, soit il existe peut-
étre une différence, mais, que cette difféerence n’a de probabilité d’étre réelle que
dans moins de 95% des cas pour un risque o = 5%.

Cependant, au-dela de cette rigueur statistique nous devons prendre en
considération le jugement médical qui ne procéde pas forcément de la méme
maniere. En effet, le médecin sera aussi sensible aux écarts de moyennes
indépendamment de la dispersion des valeurs. Si I'écart des moyennes est important
mais que la dispersion des valeurs rend cette différence « non significative » le
médecin integrera quand méme dans son jugement le fait « qu’il peut y avoir une
différence importante » et il sera certainement tenté, d’'une maniére ou d’'une autre,
d’en tenir compte. Mais, le physicien sera en droit de lui signaler que la dispersion
des résultats fera qu’il aura peu de chances de percevoir nettement des différences
cliniques dans les résultats car il sera toujours confronté a une grande variabilité qui
ne donnera pas une perception expérimentale du résultat bien difféerente de la
situation de départ. Cette remarque peut conduire dans ce type de situation a
discuter d’'un choix différent du seuil de risque a, cependant dans ce travail nous
avons choisi le niveau de risque a = 5%.

[1.2.2.2. Outils pour la comparaison de médianes

Nous avons utilisé la méthode, dite de la « boite a moustache », pour comparer les
médianes des résultats. La boite a moustaches est une traduction de Box &
Whiskers Plot. Cet outil a été introduit par Tukey (1977). Il permet de représenter
schématiquement et d’interpréter une série de statistiques quantitatives par un
diagramme en deux dimensions. Nous pouvons ainsi représenter ensembles 7
valeurs qui résument les données. Nous déterminons la valeur minimum « m » et
maximum « M » des résultats, 2 déciles « D1 et D9 » et 3 quartiles « Q1, Q2 ou la
médiane, Q3 » (voire Figure 11.9). Elle ne repose pas sur des hypothéses de
normalité mais uniquement sur les valeurs obtenues. Le diagramme présente une
description de I'étendue, de la dissymétrie des données et une identification des
valeurs minimales et maximales.
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Maximum

D9

Minimum

Figure 11.9 : Représentation des outils de la boite a moustache. Le diagramme
représente les quartiles, déciles, valeurs minimale s et maximales.

Lecture et interprétation de valeurs dosimétriques avec le graphique box plot

1) La médiane « Q2 ou Med» est un indicateur de tendance centrale. Elle indique
un centre possible de la série statistique étudiée. Elle partage la série en deux
groupes d’effectif égaux, la moitié de la population étant inférieure a cette valeur et la
moitié de la population supérieure. Pour savoir comment se disperse la série autour
de cette valeur, on indique des valeurs de dispersion : étendue, quartiles et déciles.

2) Quartile : le lere quartile « Q1 » partage la distribution entre un quart des valeurs
les plus faibles et 75% des valeurs les plus élevées. Le 3eme quartile « Q3» partage
la distribution entre un quart des valeurs les plus élevées et 75% des valeurs la plus
faibles. L'intervalle entre « Q1 et Q3 » représente le corps de la boite. Les deux
segments entre Min et Q1 d’une part, et entre Q3 et Max d’autre part, représentent
les « moustaches ».

3) Déciles : les déciles sont les 9 valeurs qui partagent la distribution en 10 groupes
d’effectifs égaux. Chaque groupe comprend 10 % des effectifs. Le 1° décile D1 est
la valeur qui partage la distribution entre 10% des valeurs les plus faibles et 90% des
valeurs les plus élevées. Le 9°™ décile D9 est la valeur qui partage la distribution
entre 90% des valeurs les plus faibles et 10% des valeurs les plus élevées.

4) Les données: nous avons considéré que les plans de traitement calculés par
chaque algorithme, présentent autant de séries statistiques de mesures. Ces plans
ont été calculés pour un échantillon de patients égal a «n». Dans chaque série les
valeurs dosimétriques d’un outil dosimétrique ont été calculées et collectées. Pour
représenter les écarts de facon schématique, nous avons considéré que le plan de
traitement calculé par I'ancien algorithme est le plan de référence. L’écart relatif en
pourcentage était calculé par rapport au plan de référence. Puis, nous avons classé
les données par ordre croissant, pour déterminer la médiane et les quartiles. La
représentation statistique des graphiques box plot montre les écarts et variations
d’'un outil dosimétrique donné. L’analyse statistique des données de chaque
graphique permet de déterminer la médiane des écarts, I'écart maximum, minimum,
Q1 et Q3. Cela donne une idée de la position et de la dispersion des écarts pour les
séries de mesures.
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5) Interprétation des résultats :  la médiane représente la valeur de I'écart observé
pour 50% de I'’échantillon « patient». La comparaison de médianes permet de
quantifier la dispersion des écarts et la symétrie de la distribution des écarts.

- La représentation graphique d’'une série par une boite trés aplatie correspond a des
dispersions plus petites des écarts d’'une valeur dosimétrique. L’analyse des valeurs
des médianes permet de savoir quel algorithme produit les écarts les plus
importants. Ainsi, plus la boite est aplatie sur la médiane plus les moustaches sont
courtes.

- La symétrie de la distribution des écarts : plus la moyenne s’écarte de la médiane
plus la distribution est asymétrique et inversement plus la médiane et la moyenne
sont proches plus la distribution est symétrique. Lorsque la médiane est inférieure a
la moyenne, les valeurs inférieures sont plus fortement concentrées, les valeurs
supérieures plus fortement étalées.

[1.3. Mise en ceuvre de la méthodologie

Nous avons envisagé dappliquer cette méthodologie pour étudier différents
problemes clinigues en radiothérapie et radio physique. Nous présentons
I'application de cette méthodologie dans une succession de chapitres indépendants :
hypothése, problématique, matériels et méthodes, résultats et interprétation,
discussion et conclusion. Les situations étudiées sont les suivantes :

- Changement d'un algorithme : évaluer les impacts dosimétriques et cliniques lors
du passage d'un algorithme a un autre en radiothérapie : PBC sans correction vers
PBC avec les méthodes de correction d’hétérogénéités, puis Clarkson vers PBC
sans correction.

- Evaluer I'impact du changement de la courbe d’étalonnage densitométrique du
scanner (unité Hounsfield) sur les résultats dosimétriques (algorithme) et cliniques.

- Evaluation d’'une technique de traitement : choix d’'une nouvelle balistique pour les
traitements des cancers du sein en mono-isocentrique.

La décision médicale est basée sur le résultat statistigue associé aux parametres
dosimétriques. Si les résultats statistiques ne sont pas significatifs, cela signifie que
les difféerences observées ne devraient pas avoir dimpacts cliniques et
dosimétriques. Le radiothérapeute peut délivrer la dose prescrite habituellement.
Ainsi le radio physicien peut faire des optimisations sur le choix de I'énergie et les
orientations des faisceaux.

Si les résultats statistiques sont significatifs, ceci signifie que les différences
observées ont des impacts cliniques et dosimétriques a prendre en considération. Le
radiothérapeute peut envisager de modifier la dose prescrite en fonction du degré de
significativité. Cette modification doit s’assurer que la dose prescrite correspond bien
a la dose délivrée nécessaire aux patients. Aprés la validation de la nouvelle
prescription, le traitement de patient peut commencer avec la nouvelle prescription.
Nous pensons qu’un suivi des résultats thérapeutiques doit étre effectué afin de
s'assurer que les résultats thérapeutiques sont maintenus avec la nouvelle dose
prescrite.

78



[I.4. Conclusion du chapitre

L'objectif de ce travail doctoral est de proposer aux cliniciens et aux radiophysiciens
une méthode rigoureuse et objective pour valider la modification d’'un outil quantitatif
utilisé pour la planification des traitements, et en particulier celle d’un algorithme de
calcul de dose en radiothérapie. La validation clinique doit faire suite a deux analyses
successives de la modalité nouvelle : d’abord la production de données quantitatives
avec les deux modalités, I'ancienne et la nouvelle, a propos d’'une méme situation
clinique ; ensuite l'analyse statistique des différences entre ces deux corpus de
données. La principale modalité qui nous intéresse dans ce travail concerne les
algorithmes de calcul dosimétrique.

Pour la production des données dosimétrigues, nous avons présenté les outils
d’analyse dosimétrique nécessaires. Nous avons introduit les index les plus simples
et les plus utlisés en routine cliniqgue. Ces index de conformation permettent
d’évaluer le degré de qualité du plan de traitement.

Pour l'analyse statistique, nous avons décrit les procédures de comparaison
statistique. Nous avons proposé le test de Wilcoxon qui est un test non paramétrique
pour des séries de mesures appariées. Il répond bien aux besoins de notre étude,
puisque nous travaillons avec un petite taille d’échantillon «n»x». Le principe
d’analyse statistique est basé sur deux hypotheses: hypothese nulle HO et
hypothése alternative H1. L'’interprétation du résultat statistique est basée sur
I'acceptation d’'une hypothése et le rejet de l'autre. L’hypothése HO considere soit
gu’il n'y a pas d’écart, soit que les écarts ne sont pas statiguement significatifs.
L’hypothése H1 considere que les écarts sont statiquement significatifs. Pour réaliser
cette analyse, nous avons considéré que les valeurs des parametres dosimétriques
calculés par I'ancien algorithme sont les valeurs de référence. Puis, nous avons
recalculé ces parameétres avec chaque algorithme. Nous avons fixé le risque a égal a
5%. Il est possible aussi d’envisager de changer le niveau de risque d’erreur ou de
choisir entre le test bilatéral et le test unilatéral. Il faut rappeler que le test unilatéral
est plus puissant qu’un test bilatéral.

Le choix d’'une population et I'effectif de I'échantillon « patient » jouent un role tres
important sur les valeurs dosimétrique étudiées et la décision médicale. Nous avons
réalisé ce choix pour présenter la totalité des écarts qui peuvent étre observés. Aussi
avons-nous étudié un échantillon de 4 a 12 patients qui représentent les différentes
localisations tumorales. L’intervalle de confiance favorise la pertinence du jugement
clinique, il indique les bornes des écarts dosimétriques statistiquement possibles. |
permet aussi de prendre une décision plus objective basée sur le résultat du test
statistique d’un parameétre dosimétrique.
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Chapitre Il : Application cliniqgue de la méthodolo gie
d’évaluation de l'impact dosimétrique et clinique d e la
modification des algorithmes de calcul de dose
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[ll. 1. Introduction et objectif

Ce chapitre présente la mise en ceuvre de la méthodologie proposée dans le
chapitre 2 pour évaluer l'impact dosimétrique et clinigue de la modification des
algorithmes de calcul de dose en radiothérapie. Le but est d’évaluer le besoin d'une
modification de [lattitude médicale dans le cadre de [lutilisation d’'un nouvel
algorithme. Nous allons comparer les paramétres dosimétriques et analyser les
risques essentiels dus a la mise en ceuvre des algorithmes de correction de densité
tissulaire. Nous allons décrire les matériels et méthodes qui sont utilisés dans le
Service de radiothérapie du CHU de Grenoble pour réaliser cette étude. Le travall
dans ce chapitre s’intéresse a deux types de modifications des algorithmes de calcul
de dose:

- La premiére partie, traite de la modification de [l'algorithme PBC par
I'introduction des méthodes de correction de densité tel que PBC-PBL, PBC-
BM et PBC-ETAR. Ces méthodes ont été implantées dans le TPS Eclipse®.

- La deuxieme partie, traite du passage de l'algorithme Clarkson sans correction
de densité implantée dans le TPS Dosigray® & l'algorithme PBC sans
correction de densité aussi implantée dans le TPS Eclipse®.

Nous avons eu recours a des plans de traitements réels qui ont été utilisés pour
traiter des patients. Nous avons considéré que le radiothérapeute a validé les
traitements calculés avec le nouvel algorithme de calcul de dose en utilisant sa
prescription de dose habituelle, et que radio physiciens et dosimétristes les ont
contrblés et validés selon leurs procédures habituelles. Nous avons fait une analyse
dosimétrique et statistique de ces plans de traitement. Nous avons considéré les
plans réellement utilisés pour traiter les patients comme les plans de référence. Dans
ces plans la dose a été calculée avec I'ancien algorithme. Cette étude a été conduite
sur 12 cas différents de patients qui ont été traités dans le Service de radiothérapie
du CHU de Grenoble. Ces patients représentent soit des irradiations simples, soit
des irradiations complexes concernant le thorax et le cerveau. L’évaluation
dosimétrique des modifications introduites par les nouveaux algorithmes a été faite
en deux étapes: la premiére étape a consister a recalculer les parameétres
dosimétriques selon les différentes méthodes ; la deuxieme étape a consisté en
'analyse statistique. Pour réaliser I'analyse statistique dans ce chapitre nous avons
poseé les hypotheses suivantes :

* Hypothése nulle (HO): elle consiste a considérer que les valeurs

dosimétriques « D » calculées par I'algorithme de référence sont égales aux
valeurs calculées par les nouveaux algorithmes ou tout au moins non
statistiguement différentes. Nous avons donc :
HO : Drserence = Di. Avec i représentant les valeurs dosimétriques calculées
par les méthodes de correction : BM, BPL, ETAR et I'algorithme de Clarkson.
Dans ce cas-la, les différences entre les deux paires de mesures (d; = Drgference
- Dj) ont une moyenne égale ou proche de zéro, ou bien les deux mesures ont
des moyennes identiques ou trés voisines « Dygtsrence= Di ».
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* Hypothése alternative (H1): elle consiste a considérer que les valeurs

dosimétriques calculées par l'algorithme de référence sont différentes des
valeurs calculées par les nouveaux algorithmes. Nous avons donc :
H1 : Drererence # Di. Avec i représentant les valeurs dosimétriques calculées
par les méthodes de correction : BM, BPL, ETAR et I'algorithme de Clarkson.
Dans ce cas-la, les différences entre les deux paires de mesures ont une
moyenne différente de zéro « Dreserence - Di # 0 ».

A partir de cette étude, nous allons discuter la décision de modifier ou non la dose
prescrite. Cette étude est basée sur un échantillon de petite taille n = 12 patients.
Cette décision va s’appliquer aux nouveaux patients en utilisant les UM calculées par
le nouvel algorithme. Nous avons considéré que si les écarts dosimétriques
atteignaient le seuil de signification statistique p < 0,05 les nouveaux algorithmes
introduisent un impact clinique et dosimétrique a prendre en considération. La bonne
qualité d'un plan de traitement est garantie par des valeurs des index de qualité les
plus proches des valeurs idéales. Cela correspond a une bonne couverture du
volume cible, une distribution homogéne de dose et moins de dose délivrée aux
OAR. Le schéma suivant représente l'application de la méthodologie dans ce
chapitre:

Méthodologie

I
. X Modification de
M i
Etiiode de eulcul de ettt bt méthode de calcul de

dose (référence) | -------------- > Hite

(. s

“ Echantillon de n=12.

” T
Population de N Sélection de patients

i i
[ i ; ¥ atients :
patients : ! représentatifs 4f, 6 Thpnrax 3 ORL
i i : :
Thor'ax, ORL, S At e At 1Sein. 1 Encéphale
Enceéphale, Pelvis, 1 Pelvis.
Abdominal,
...... . Etc.
l f Evaluation des paramétres
Paramétres de la population | ----------- s dosimétriques de la population
' Résultats cliniques conformes aux | Décision clin ique :
résultats attendus thérapeutiques Est-ce qu'il est nécessaire de

< e ———

changer la dose prescrite 7

Figure 111.1 : Schéma des objectifs du chapitre I
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[11.2. Matériels

[11.2.1. Systeme de planification de traitement (TP S)

Systéme de planification de traitement Eclipse  ®: il existe dans ce TPS

I'algorithme Pencil Beam Convolution (PBC), qui permet de calculer la dose
sans et avec correction de densité. Nous pouvons calculer la dose avec la
correction de densité tissulaire en utilisant trois méthodes de correction liées a
I'algorithme PBC, qui sont la méthode de Batho exponentielle (Batho power
law, PBC-BPL), la méthode de Batho modifiée (modified Batho, PBC-BM) et
la méthode équivalent TAR (PBC-ETAR). Nous avons construit des plans de
traitement dans Eclipse® pour comparer la dose calculée par I'algorithme PBC
sans et avec correction de densité et pour comparer les deux algorithmes
Clarkson et PBC.

L’algorithme PBC sans correction de densité détecte le contour externe du
corps et assigne une densité de 1g/cm?3 a tout ce qui est a l'intérieur. Ainsi, la
présence de tissus de densité trés faible ou tres élevée par rapport a la
densité de I'eau est completement négligée. C'est-a-dire que I'algorithme PBC
sans correction calcul la dose en considérant le patient comme un milieu
homogene avec une densité équivalente a 'eau (mode homogene). Les trois
méthodes de correction de densité associées au PBC calculent la dose dans
le patient en considérant qu’il est composé de difféerentes densités (mode
hétérogene), cela rapproche de la réalité physique du corps humain. Pour cela
elles calculent un facteur de correction (FC). Ce facteur multiplicatif tient
compte des variations de densité tissulaire. Ce facteur est donné par la
fonction suivante : FC = Dngtérogene / Dhomogene. Il prend en compte la densité en
1D par les deux méthodes de Batho: PBC-BPL, PBC-BM et en 3D par la
méthode PBC-ETAR.

Systeme de planification de traitement « Dosigray » . il existe dans ce TPS
I'algorithme de Clarkson. Il est basé sur la méthode de séparation des doses
primaires et diffusées. Nous avons construit des plans de traitement dans ce
TPS pour comparer la dose calculée par I'algorithme PBC avec I'algorithme
de Clarkson sans correction de densité tissulaire.

[11.2.2. Caractéristiques des patients

1). Description anatomique des patients

Nous avons réalisé notre étude sur une série hétérogene de 12 patients. Ces
patients ont été traités en radiothérapie conformationnelle tridimensionnelle (RTC-
3D) en utilisant des faisceaux de photons. lls présentent des tumeurs localisées dans
un environnement tissulaire différent. lls s’agissaient de 6 patients ayant des cancers
thoraciques, 3 patients avec des cancers ORL, 1 patient avec une tumeur de
I'encéphale, une patiente avec un cancer du sein et 1 patient avec un cancer de
prostate.
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Anatomie du thorax: les tumeurs localisées dans le thorax représentent les
situations les plus complexes. D’une part, le thorax comprend des organes
importants du corps tel que les poumons, le coeur, I'cesophage et les seins et d’autre
part, il contient la moelle épiniere qui représente 'OAR le plus critique, elle est
présente sur la totalité des coupes transverses du thorax. Pour traiter un cancer
thoracique, il est nécessaire d'utiliser des faisceaux de photons de haute énergie de
'ordre de 6 a 18 MV, de multiplier le nombre de portes d’entrée afin d’optimiser
I'irradiation et protéger les organes a risques.

Anatomie du poumon: les deux poumons représentent des tissus de faible
densité comprise entre 0,2 a 0,4 gr/cm3. Cette densité peut varier en fonction de la
respiration, de I'age, de I'état pathologique (emphyseéme). La quantité d’air dans les
voies respiratoires peut modifier de facon importante la densité moyenne du
poumon. Dans le TPS, avec l'algorithme PBC sans correction les poumons se voient
affectés d’'une densité équivalente a I'eau. Nous distinguons quatre principaux
organes a risque majeurs dans le traitement du cancer du poumon : le parenchyme
pulmonaire sain, la moelle épiniére, I'cesophage et le cceur.

Anatomie de l'cesophage : c’est un organe du meédiastin, peu mobile et
déformable, ce qui induit des incertitudes supplémentaires dans I'évaluation de sa
toxicité. Il a une densité moyenne proche de l'unité, mais, les faisceaux de
l'irradiation traversent les poumons de faible densité avant de [latteindre. Les
organes a risque pour le traitement de I'cesophage regroupent les poumons, la
moelle épiniere, le caeur et le foie pour I'cesophage inférieur.

Anatomie du sein : il a une densité moyenne proche de celle de I'eau. Mais,
il se trouve proche de deux hétérogenéités importantes: les cotes et le sternum avec
une densité de 1,85 gr/cm3 et les poumons avec une faible densité. Les organes a
risque regroupent: les poumons, la moelle épiniére, I'cesophage, le cceur, le foie, le
plexus brachial, le larynx et la thyroide.

Anatomie oto-rhino-laryngée (ORL): il s’agit d'un milieu de forte
hétérogénéité du fait de la présence de tissus mous, d’'os et de cavités aériennes,
cependant ces structures sont petites et trés intriquées et la densité moyenne proche
de celle de I'eau. Les OAR sont : la moelle épiniere, le larynx, le tronc cérébral, les
parotides, les articulations temporo-mandibulaires et la thyroide.

Anatomie de I'encéphale : il est situé dans la boite cranienne. Il est constitué
du cerveau, du cervelet et du tronc cérébral. L'encéphale est formé de tissu nerveux
mou avec une densité proche de I'unité, varie de 1,01 & 1,04 g/cm®. Les OAR sont :
I'encéphale sain, le tronc cérébral, les nerfs optiques, le chiasma, la moelle épiniere,
les yeux (cristallin et rétine), le conduit auditif, 'oreille moyenne et interne, les lobes
temporaux, I'hypophyse et la thyroide.

Anatomie de la prostate : elle est située entre la paroi antérieure du rectum
et la symphyse pubienne. Elle est accolée a la base de la vessie et des vésicules
séminales. La prostate est composée de muscle lisse et de tissu glandulaire avec
une densité proche de l'unité, 1.04 g/cm®. Sa taille est d’environ de 3 & 4 cm de
longueur et de 3 a 5 cm de largeur. Les organes a risque regroupent les tétes et cols
fémoraux, la paroi rectale et la paroi vésicale.
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2). Prescription de dose aux volumes cibles et bali  stique
Pour toutes les balistiques O représente un faisceau oblique, lat représente un
faisceau latéral, Ant représente un faisceau antérieur, Post représente un faisceau
postérieur, D représente un faisceau droit et G représente un faisceau gauche.

Patient 1, présente un cancer thoracique localisé dans le parenchyme
périphérique pulmonaire droit. Il a été prescrit 66Gy en 33 fractions avec 2Gy par
fraction. La prescription de dose se décomposait en 2 PTV avec une balistique
comprenant 6 faisceaux de photons de 18MV avec des géométries différentes. La
Figure 1ll. 2 montre le plan de traitement et les volumes tumoraux dans le
parenchyme : PTV1 en jaune et PTV2 en rouge.

« PTV1: prescription de 50Gy pour traiter un volume de 75,5 cm®. Le traitement
utilise 3 faisceaux : 1 oblique antérieur droit (OAD), 1 oblique postérieur droit
(OPD) et 1 latéral droit.

« PTV2: prescription de 16Gy pour traiter un volume de 38 cm®. Le traitement
utilise 3 faisceaux : 1 OAD, 1 OPD et 1 latéral droit.

Figure Ill. 2: Patient 1, Plan de traitement et vo lumes tumoraux dans le
parenchyme pulmonaire, PTV1 en jaune et PTV2 enrou ge.

Patient 2, représente un cancer thoracique localisé dans la région rétro
cardiaque gauche. Il a été prescrit 66Gy par 33 fractions avec 2 Gy par fraction. La
prescription de dose se décomposait en 3 PTV avec une balistique comprenant 17
faisceaux de photons de 18MV avec des géométries différentes. La Figure II1.3
montre le plan de traitement et les volumes tumoraux retro cardiaques gauches.

« PTV1: prescription de 50Gy pour traiter un volume de 618 cm®. Le traitement
comprend 9 faisceaux: 3 OAD: 2 avec filtre et 1 sans filtre, 2 obliques
postérieurs gauches (OPG) : sans et avec filtre, 2 latéraux gauches : sans et avec
filtre, 1 postérieur et 1 oblique antérieur gauche (OAG).

« PTV2: prescription de 10Gy pour traiter un volume de 329 cm®. Le traitement
utilise 4 faisceaux : 1 antérieur, 1 OPD et 2 latéraux gauches: sans et avec filtre.

« PTV3: prescription de 6Gy pour traiter un volume de 150 cm®. Le traitement
utilise 4 faisceaux : 1 antérieur, 1 OPD et 2 latéraux gauches: sans et avec filtre.
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Figure Ill. 3: Patient 2, Plan de traitement et vo lumes tumoraux rétro
cardiaques gauches : PTV1 en rouge, PTV2 en orange et PTV3 en bleu.

Patient 3, représente un cancer thoracique localisé dans le sommet pulmonaire
gauche. Il a été prescrit 70Gy en 35 fractions avec 2 Gy par fraction. La prescription
de dose se décomposait en 3 PTV avec une balistique comprenant 10 faisceaux de
photons de 18MV avec des géométries différentes. La Figure 111.4 montre le plan de
traitement et les volumes tumoraux dans le sommet pulmonaire gauche.

« PTV1: prescription de 50Gy pour traiter un volume de 343 cm®. Le traitement
utilise 4 faisceaux : 1 latéral gauche, 1 OPG, 1 OAG, 1 OAD.

« PTV2: prescription de 14Gy pour traiter un volume de 207,5 cm?. Le traitement
utilise 3 faisceaux : 1 OPG, 1 OAG et 1 OAD.

« PTV3: prescription de 6Gy pour traiter un volume de 102 cm?®. Le traitement
utilise 3 faisceaux : 1 OPG, 1 OAG et 1 OAD.
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Figure Ill. 4 : Patient 3, Plan de traitement et vo lumes tumoraux dans le sommet
pulmonaire gauche: PTV1 enrouge, PTV2 en bleuet P TV3 en jaune.

Patient 4, représente un cancer thoracique localisé dans le médiastin : irradiation
post opératoire du médiastin. Il a été prescrit 60Gy en 30 fractions avec 2 Gy par
fraction. La prescription de dose se décomposait en 2 PTV avec une balistique
comprenant 9 faisceaux de photons de 18MV avec des géeométries différentes. La
Figure 111.5 montre le plan de traitement et les volumes tumoraux dans le médiastin.

« PTV1: prescription de 50Gy pour traiter un volume de 332cm?. Le traitement
utilise 5 faisceaux : 1 antérieur, 1 OAD, 1 postérieur, 1 OAG et 1 OPD.

 PTV2: prescription de 10Gy pour traiter un volume de 114.6 cm3. Le traitement
utilise 4 faisceaux : 1 antérieur, 1 OAD, 1 OAG et 1 postérieur.

Figure Ill. 5: Patient 4, Plan de traitement et vo lumes tumoraux dans le
médiastin, PTV1 en rouge et PTV2 en bleu.
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Patient 5, représente un cancer thoracique localisé dans le médiastin. Il a été
prescrit 60Gy en 30 fractions avec 2 Gy par fraction. La prescription de dose se
décomposait en 2 PTV avec une balistique comprenant 12 faisceaux de photons de
18MV avec des géométries différentes. La Figure 111.6 montre le plan de traitement et
les volumes tumoraux dans le médiastin.

« PTV1: prescription de 50Gy pour traiter un volume de 615,7 cm?®. Le traitement
utilise 8 faisceaux : 3 antérieurs, 1 postérieur, 1 OAD, 1 latéral droit, 1 OPD et 1
postérieur.

 PTV2: prescription de 10 Gy pour traiter un volume de 295 cm3. Le traitement
utilise 4 faisceaux : 1 antérieur, 1 OAG, 1 latéral gauche et 1 OPG.

Figure Ill. 6: Patient 5, Plan de traitement et vo lumes tumoraux dans le
médiastin, PTV1 en rouge et PTV2 en bleu.

Patient 6, représente un cancer thoracique localisé a I'cesophage. Il a été prescrit
54Gy en 24 fractions avec 2,25 Gy par fraction. La prescription de dose se
décomposait en 2PTV avec une balistique comprenant 8 faisceaux de photons de
18MV avec des géométries différentes. La Figure 111.7 représente les 2 volumes PTV
qui sont localisé dans le médiastin et I'cesophage.

« PTV1: prescription de 45Gy pour traiter un volume de 1136 cm’. Le traitement
utilise 4 faisceaux : 2 latéraux, gauche et droit et 1 antérieur et 1 postérieur.
« PTV2: prescription de 9Gy pour traiter un volume de 554,6cm? localisé dans

I'cesophage. Le traitement utilise 4 faisceaux : 1 latéral gauche, 1 latéral droit, 1

antérieur et 1 postérieur.

Figure N.7: Patient 6, Plan de traitement et volu mes tumoraux dans
I'cesophage, PTV1 en rouge et PTV2 en orange.
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Patient 7, représente un cancer thoracique localisé dans le sein gauche. Il a été
prescrit 45Gy en 20 fractions avec 2.25 Gy par fraction dans trois volumes différents.
La prescription de dose se décomposait donc en 3 PTV avec une balistique
comprenant 6 faisceaux de photons de 6MV avec des géométries différentes et 1
faisceau d'électrons. La Figure 1lIl.8 montre le plan de traitement et les volumes
tumoraux dans le sein.
 PTV1: prescription de 45Gy pour traiter un volume de 585 cm3, qui est localisé

dans le sein gauche. Le traitement utilise 4 faisceaux : 2 tangentiels « internes » ;

1 sans filtre et 1 avec filtre et 2 tangentiels « externes » 1 sans filtre et 1 avec.
 PTV2: prescription de 45Gy pour traiter un volume de 62 cms3, qui est localisé

dans la région sus claviculaire gauche. Le traitement utilise 1 faisceau direct de

photons de 6MV.

* PTV3 prescription de 45Gy pour traiter un volume de 11 cms3, localisé dans la
chaine mammaire interne (CMI). Le traitement utilise 2 faisceaux : un faisceau de
photons de 6MV pour délivrer 22,5Gy et un faisceau d’électrons de 12MeV pour
délivrer 22,5Gy.

Sein gauche

Figure Ill. 8 : Patient 7, Plan de traitement et vo lumes tumoraux dans le sein.

Patient 8, représente un cancer de localisation ORL. Il a été prescrit 60,75 Gy en
27 fractions avec 2,25Gy par fraction. La prescription de dose se décomposait en 3
PTV localisés dans I'oropharynx (tét et cou) avec une balistique comprenant 12
faisceaux de photons de 6MV avec des géométries différentes. La Figure 111.9 montre
le plan de traitement et les volumes tumoraux ORL.
« PTV1: prescription de 40,5Gy pour traiter un volume de 152 cm?®, qui est localisé
dans la téte et le cou. Le traitement utilise 4 faisceaux latéraux: 2 droits et 2
gauches.
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« PTV2 et 3: prescription de 31,5Gy pour traiter un volume de 108,5 cm?, qui est
localisé dans I'oropharynx. Le traitement utilise 8 faisceaux latéraux: 4 droits et 4
gauches.

PTV3

Figure 1.9 : Patient 8, Plan de traitement et vol umes tumoraux ORL.

Patient 9, représente un cancer de localisation ORL. Il a été prescrit 72Gy en 32
fractions avec 2,25Gy par fraction. La prescription de dose se décomposait en 3 PTV
avec une balistique comprenant 12 faisceaux de photons de 6MV avec des
géomeétries différentes. La Figure 111.10 montre le plan de traitement et les volumes
tumoraux ORL.

* PTVL1: prescription de 40,5Gy pour traiter un volume de 152 cm3. Le traitement
utilise 4 faisceaux latéraux: 2 droits et 2 gauches.

« PTV2 et 3: prescription de 31,5Gy pour traiter un volume de 108,5 cm3. Le
traitement utilise 8 faisceaux latéraux: 4 droits et 4 gauches.

Figure 111.10: Patient 9, Plan de traitement et vol umes tumoraux ORL, PTV1 en
rouge et le PTV2 et PTV3 en bleu.
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Patient 10, représente un cancer de localisation ORL, parotide droite. Il a été
prescrit 36Gy en 10 fractions pour traiter un PTV de volume 154,5cm?® localisé dans
la parotide avec une balistique comprenant 5 faisceaux obliques droits de 6MV : 3
obligues antérieures et 2 obliques postérieures. La Figure Ill.11 montre le plan de
traitement et les volumes tumoraux parotidiens.

Figure II1.11 : Patient 10, Plan de traitement et
volumes tumoraux dans la parotide en rouge.

Patient 11, représente un cancer localisé dans I'encéphale. Il a été prescrit 40,5
Gy en 15 fractions avec 2,7Gy par fraction pour traiter un PTV de volume 135 cm?®
localisé dans le lobe occipital gauche. La balistique utilise 4 faisceaux de photons : 1
obligue antérieur gauche de 18MV, 1 oblique postérieur gauche de 6MV, 1 latéral
gauche de 6MV et 1 postérieur de 6MV.
La Figure Ill.12 montre le plan de traitement et les volumes tumoraux dans
'encéphale.

LAt Occipital
. gauche

Figure 111.12 : Patient 11, Plan de traitement et
volumes tumoraux dans I'encéphale en rouge
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Patient 12, représente un cancer localisé a la prostate. Il a été prescrit 70Gy en

35 fractions. La prescription de dose se décomposait en 2 PTV avec une balistique

comprenant 10 faisceaux de photons de 18MV avec des géométries différentes. La

Figure 111.13 montre le plan de traitement et les volumes tumoraux prostatiques.

« PTV1: prescription de 46Gy pour traiter un volume de 65.3cm®, qui est localisé
dans la loge de la prostate. Le traitement utilise 4 faisceaux: 1 antérieur, 1
postérieur, 1 latéral droite et 1 latéral gauche.

« PTV2: prescription de 24Gy pour traiter un volume de 52,5cm?, qui correspond a
la prostate. Le traitement utilise 6 faisceaux: 1 OAG, 1 latéral gauche, 1 OPG, 1
OAD, 1 latéral droit et 1 OPD.

Prostate Loge de Prostate

Figure 111.13 : Patient 12, Plan de traitement etv olumes tumoraux dans la
prostate, PTV1 en rouge et PTV2 en bleu.
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[11.3. Méthodes

Nous avons construit des plans de traitement en radiothérapie conformationnelle
tridimensionnelle (RTC-3D). La planification des traitements a été réalisée selon les
procédures habituelles du Service. Cela concerne les nombres de faisceaux, leurs
orientations, les pondérations et les accessoires (filtres en coins). Pour la mise en
place de la méthodologie pour comparer les algorithmes de calcul de dose, nous
avons divisé le chapitre en 2 parties :

I. Evaluation dosimétrique des modifications introduites par les méthodes de
correction de I'algorithme PBC

[I. Evaluation dosimétrique du passage de l'algorithme Clarkson au PBC sans
correction de densité

[11.3.1. Evaluation dosimétrique des modifications introduites par les méthodes
de correction de l'algorithme PBC

[11.3.1.1. Comparaison de l'algorithme PBC sans et  avec méthodes de
correction

1). Planification des traitements

Contourage des volumes cibles et des organes a risq ue: les images
tomodensitométriques « CT scanner » du patient ont été transférées sur le systéeme
de planification de traitement Eclipse®. Le radiothérapeute et le radio physicien ont
contouré les tumeurs avec des marges de sécurité et les organes a risque. Ces
contourages ont été définis en suivant les recommandations du rapport 62 de I'lCRU,
(International Commission on Radiation Units and Measurements), [1,2]. Les
volumes cibles PTV1, PTV2 et PTV3 ont été respectivement créés a partir des
volumes CTV1, CTV2 et CTV3 auxquels une marge tridimensionnelle a été ajoutée.

Construction des plans de traitement:  pour chaque patient nous avons construit 4
plans de traitement en radiothérapie conformationnelle tridimensionnelle 3D.
 Planl: représente le plan de référence. Nous avons utilisé les unités
moniteurs calculées dans ce plan pour irradier les patients. Dans ce plan, la
dose a été calculée sans correction d’hétérogénéité tissulaire avec
I'algorithme PBC. C’est le modéle de calcul qui a été utilisé dans le Service de
2008 a 2011.
* Plans 2, 3 et 4 : représentent les plans de comparaison. Dans ces plans, la
dose a été calculée successivement en utilisant les trois méthodes de
correction: Batho modifiée, Batho Power Law et ETAR.

La difféerence en pourcentage: pour tous les parametres dosimétriques, la
différence en pourcentage a été calculée en utilisant :

AD = (DPBC sans correction — Di)*loo / DPBC sans correction-
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Ou « i » représente PBC-BM, PBC-BPL et PBC-ETAR. Dans les tables reprenant les
résultats dosimétriques et statistiques, les valeurs négatives signifient que les
valeurs dosimétriques calculées par PBC avec méthodes de correction sont
supérieures aux valeurs calculées par PBC sans correction de densité. Inversement,
les valeurs positives signifient que les valeurs dosimétriques calculées par PBC sans
correction de densité sont supérieures aux valeurs calculées par PBC avec les
méthodes de correction.

2). Critéeres d’acceptante des plans de référence

La réalisation des histogrammes dose volume et les distributions des isodoses en
vues 3D permettent de vérifier le respect des contraintes de dose appliquées aux
volumes cibles et aux organes a risques.

- La dose délivrée au volume cible: nous avons respecté les recommandations
des rapports ICRU 50 et 62. La dose calculée pour 100% de volume cible
« PTV » doit étre comprise entre le pourcentage 95% de la dose prescrite et
un maximum égal a 107% de la dose prescrite. C'est-a-dire que: 95% <Dose
au PTV < 107%. L’isodose 95% doit englober le volume cible « PTV ».

- La dose délivrée aux organes a risque : nhous avons respecté les contraintes
de dose appliquées aux organes a risque en utilisant I'histogramme dose
volume pour chaque organe. Le Tableau lll. 1 regroupe les organes a risque
rencontrés dans cette étude, les complications, les tolérances acceptables, les
références [8, 13]. Nous rappelons que ces contraintes de dose ont été
respectées pour valider les plans de référence calculés par I'algorithme PBC
sans correction de densité tissulaire.
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Contraintes de dose pour les
OAR Complications traitements classiques par des Références
photons
Poumon Pneumonie V20 < 30% * R
radique V30 < 20%
Moelle Myélite Dmax < 45Gy *
épiniére radique Dmax < 50Gy **
Ceeur Péricardite 95% du volume < 35Gy *
radique Dmax = 10 Gy (enfant) *x
Foie Hépatite 35% du foie < 30 Gy *
redique Dmoyen < 30 Gy *x
Esophage Sténose 5% de volume < 50Gy *
Dmax< 58Gy *x
Larynx Edéme Dmax < 55Gy *
laryngée Dmax < 66Gy *x
Tronc Nécrose Dmax < 50Gy *
cérébral Dmax < 64Gy *x
Parotide Xérostomie 50% < 25Gy *
Dmoyen < 26Gy *x
Thyroide Hypothyroidie 8% de volume < 45Gy *
Dmax < 15Gy (enfant) **
Encéphale Encéphalite 70% de volume < 26 Gy *
Cristallin Cataracte de 2 a1l0Gy *
Dmax <8 Gy /10Gy (enfant) **
Nerf optique Neuropathie Dmax < 54Gy *
Dmax < 59Gy **
Chiasma Nécrose Dmax < 54Gy *
Cécité Dmax < 58Gy **
Testicule Stérilité Dmoyen < 1Gy **
Rectum Rectite radique V70 £ 25% *, xx
Dmax < 70 ou 76Gy (selon la *x
dose prescrite)
Vessie Cystite radique V60 < 50% ou V70 < 25% *
Dmax < 74Gy *x
Tétes Nécrose et V50 < 10% *
fémorales fracture V50 < 10% *
Tableau Ill. 1: Complications et doses de toléranc es acceptables pour les

organes a risque et références utilisées. Vx < Y%,  ce qui signifie qu’'une dose
excédant X Gy ne doit pas étre délivrée dans plus d Y% de volume de I'OAR.
* représente la référence SFPM en 2007 et ** représ ente les données du Pr
Georges NOEL (communication personnelle).
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3). Evaluation dosimétrique de plans de traitement

3.1). Comparaison de la dose délivrée par le Lina ¢
Nous avons comparé les unités moniteurs totales calculées dans les différents plans
par rapport au plan de référence.
Nous avons calculé les pourcentages des écarts relatifs des MU pour chaque champ
de traitement. Nous avons tracé les histogrammes qui représentent la distribution
des écarts de dose (AUM) en fonction du nombre de faisceaux. Dans cet
histogramme nous pouvons trouver le nombre de faisceaux avec son écart.

3.2). Comparaison de la répartition spatiale de | a dose: nous avons
comparé les points chauds, les isodoses 95% et 100%, les isodose < 95% (points
froids), la dose calculée en 3D et Gamma index en 2D et 3D.

3.2.1). Gamma index en 2D

Nous avons utilisé le systéme de planification Eclipse® pour calculer la dose en
utilisant I'algorithme PBC sans et avec correction. La dose a été calculée dans les
images CT du scanner. Ensuite, nous avons exporté les images contenant les
structures et la dose planaire vers RIT 113®. Dans les images exportées, nous avons
appligué une dimension de 20 x 20 cm? correspondant a une définition de 512 x 512
pixels et une résolution de 0,39 mm. Nous avons considéré les images CT contenant
la dose calculée par I'algorithme PBC sans correction de densité comme les images
de référence (Reference image). Par contre, les images CT contenant la dose
calculées par les méthodes de correction ont été considérées comme images a
comparer (Target image). Nous avons seélectionné des régions d’intéréts
rectangulaires identigues comprenant entierement le volume cible dans les images
de référence et les images a comparer. Tous les pixels des images ont été exportés
sans distinction de structure en accord avec les contraintes du logiciel RIT 113°.
Cela permet d’avoir une information globale de dose dans le volume cible et les
organes a risque.

Nous avons fixé une tolérance de dose de 3 % et une « distance to agreement »
(DTA) de 3 mm. C'est-a-dire que le pourcentage de point ayant un indice gamma
inférieur a 1 doit étre compris entre 0 a 3% de dose et entre 0 a 3 mm en distance.
La difference 3% de dose correspond a une valeur maximale de 103% pour la dose
prescrite. Cela correspond dans notre étude a un écart approximatif de 2Gy par
rapport a la dose prescrite. La précision de l'irradiation reste acceptable parce que
I'ICRU recommande de limiter la dose maximale pour le PTV a une valeur < 107% de
la dose prescrite.

Cas clinique

Pour chaque patient, nous avons comparé les valeurs de gamma minimales,
moyennes et maximales ainsi que I'écart type en utilisant I'outil gamma-histogramme
disponible dans RIT113®. Les valeurs de gamma ont été calculées pour les
ensembles des pixels qui existent dans les images CT des patients pour une
dimension de 20x20 cm?.

99



Dans ce rapport, nous avons utilisé le cas d’'un cancer situé dans le parenchyme
pulmonaire (Cas n°l). Nous avons tracé les histogrammes des pourcentages de
pixel en fonction de leur valeur de gamma afin de comparer les histogrammes
gamma-volume cumulatifs 2D. Nous avons généré ces histogrammes dans un coupe
de scanner. Ensuite, nous avons utilisé I'outil Pass-Fail pour avoir une cartographie
qui représente les pixels >1 et leurs positions. Puis, nous avons tracé les écarts de
dose en fonction des pixels.

3.2.2). Gamma en 3D

Logiciel et méthode gLSC3D

Le logiciel gLSC3D a été développé par David Da SILVA avec la contribution de
Maud MARGUET (doctorat) pour analyser les conséquences dosimétriqgues dues
aux variations anatomiques au cours de traitements ORL. Marguet et al ont proposé
une méthode pour suivre I'évolution de la distribution de dose en utilisant le logiciel
gLSC3D, [3]. Le logiciel gLSC3D génere des Histogrammes-gamma-Volume (HgV)
cumulatifs en 3D a partir des images 2D des patients. Dans ces images il peut
générer automatiquement des volumes d’intérét rectangulaire (VOI) dans lesquelles
'analyse quantitative de gamma peut étre restreinte. Les HgV donnent le
pourcentage du volume couvert avec une valeur spécifique de gamma. Il permet
d’ajouter sur chaque coupe une marge de dimension choisie. La génération des HgV
nécessite:

- Deux images: une image de référence et une image de comparaison.
- La définition des tolérances de différence de dose en % et de distance (DTA )
en mm.
- 3 parametres associant a la matrice de calcul de dose en X, Y et Z: la position,
la taille de la matrice et la résolution.
- Un repere pour superposer les images en X, Y et Z
- Les structures d’intérét.
Dans cette étude, nous allons utiliser le logiciel gLSC3D pour comparer la distribution
de dose calculée par l'algorithme PBC et les méthodes de correction. Nous allons
présenter dans la suite les étapes et les parametres proposés dans cette étude pour
comparer la distribution de dose en 3D avec le logiciel gLSC3D. Le but est de
quantifier les résultats dosimétriques obtenus par l'algorithme PBC et les trois
méthodes de correction.

Méthode pour quantification de la distribution de d ose en 3D

Nous avons appliqué le seuil de tolérance utilisé en routine pour le contréle de
qualité : 3% en dose relatif et 3mm de DTA.

Nous avons utilisé l'outil « propriétés/matrice de dose » disponible avec le TPS
Eclipse® pour définir le centre, la taille et la résolution de la matrice de dose dans les
trois directions de I'espace. Nous avons considéré l'isocentre de traitement comme
point de repére pour superposer le set d'images. Ensuite, les piles de « gammaps »
sont calculées a partir de la superposition des matrices de dose. La Figure 111.14
représente l'interface graphique développée par Marguet et al, 2009 pour I'analyse
gLSC3D.
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Figure I11.14: Interface graphique développée par M arguet et al, 2009 pour
'analyse gLSC3D .

Génération de gammaps en 3D

Les gammaps sont quantifiée par le ratio du nombre de pixels ayant une valeur de
gamma < 1 sur le nombre de pixels de la matrice totale. Un ratio élevé signifie que
les matrices de dose de référence et celle a comparer sont proches. Dans cette
étude la dose a été calculée dans le TPS Eclipse®. Notre objectif est de quantifier la
différence entre la distribution de dose calculée par PBC (Dpgc) et la distribution de
dose calculée par les méthodes de correction (Dcorrection). NOUS avons superposé les
matrices de dose Dcorrection SUr les matrices de dose représentant Dpgc. Nous avons
fait correspondre les isocentres de traitement. Nous avons constaté que la dose
calculée a été réalisée sur des matrices 2D avec une taille de pixel de 2,5mm x
2,5mm. Le logiciel appligue automatiquement a chacune des matrices de dose une
dimension 20cm x 20cm sur I'image pour une définition de 512 pixels x 512 pixels.
Ensuite, nous avons calculé I'index gamma pour I'ensemble des matrices de dose
2D englobant le volume tumoral et les OARs.

A partir des empilements de matrices 2D de dose Dpgc €t Deorrection NOUS Obtenons un
empilement de cartographies de gammaps (Dgamma) permettant de quantifier la
différence entre la distribution de dose calculée Dpgc €t Dcorecion- Dans cette
cartographie nous voyons les pixels qui contiennent la valeur des gamma < 1 ou
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gamma >1. Ces distributions sont dénommeées dans ce rapport : « gammaps 3D ».
Dans cette étude les valeurs de gamma < 1 sont représentées en couleur verte et
celles de gamma >1 en rouge orangeé.

Séparation des valeurs de gamma: par cartographie de gammaps représentant
toutes les valeurs de gamma soit supérieures ou soit inferieures a 1. Notre objectif
d’'une part est de comparer la dose calculée par l'algorithme PBC a une dose
calculée par une méthode de correction de densité. D’autre part nous voulons savoir
pour quelle méthode la dose calculée est supérieure a celle de référence (PBC).
C'est-a-dire que nous voulons distinguer entre la dose calculée par 'algorithme PBC
et la méthode de correction. Le logiciel offre la possibilité d’attribuer un signe positif
ou négatif au gamma. Pour cela, nous avons attribué le signe + a la valeur absolue
de gamma calculée, lorsque la dose calculée par les méthodes de correction est = a
la dose calculée par PBC. Nous avons attribué le signe - a la valeur absolue de
gamma calculée lorsque la dose calculée par les méthodes de correction est < a la
dose calculée par PBC. Les valeurs positives sont représentées en rouge et les
valeurs négatives en bleu sur les gammaps 3D.

Exclusion des pixels situés en dehors de l'image du patient : la matrice est
constituée de pixels contenant aussi bien une information située a lintérieur du
patient qu’'une information relative a l'air situé en dehors du patient. Pour les pixels
situés hors du patient (air) la valeur correspondante de dose est de 0Gy. Nous avons
exclu les pixels ayant une valeur de dose proche de OGy pour exclure les pixels
situés en dehors de I'image du patient. Le but est d’obtenir un pourcentage de pixels
de I'image du patient respectant les criteres d’acceptabilité. Dans notre patient I'air
est aussi présent dans les voies respiratoires. Les méthodes de correction calculent
la dose avec certaines limites. Par conséquence, cette méthode n’éliminant que les
pixels ayant une dose proche de 0Gy, elle n’élimine que ceux en dehors de lI'image
du patient. Les pixels en dehors du contour externe du patient sont représentés en
couleur noire sur les gammaps 3D.

Exclusion des pixels de faible dose : Marguet et al ont proposé de considérer un
seuil de dose absolue égale a 10 Gy. Le gamma index n’est pas calculé pour des
pixels ayant une dose inférieure ou égale a 10Gy. Dans notre étude nous avons
observé que la différence entre les lignes isodoses existe a partir de 40Gy pour
certains cas. La différence la plus important dans le PTV a été observée pour la ligne
100%. Nous avons appliqué ce méme seuil de dose de 10Gy. Le but est d’exclure
les pixels ayant une dose < 10 Gy dans l'analyse quantitative des pixels respectant
les critéres d’acceptabilité. lls sont représentés en couleur vert kaki sur les gammaps
3D.

Le calcul de gamma demandant un temps de calcul trés important, de I'ordre de 2 a
3 jours. Nous présentons dans cette étude 3 échantillons des gammaps 3D positives
et 3 négatives. Ces échantillons illustrent la distribution des valeurs de gamma.

Génération des Histogrammes gamma Voxel en 3D

Nous avons généré des Histogrammes-gamma-Volume (HgV) cumulatifs qui
fournissent le pourcentage de volume (voxels) couvert par une valeur gamma
spécifique. Nous avons défini que la différence entre Dcorrection € Dpec au niveau du
PTV peut étre considérée comme acceptable si le pourcentage de pixels pour
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lesquel gamma > 1 est inférieur a 5%. C'est-a-dire que 95% des pixels ont une
valeur de gamma < 1. Nous rappelons que les pixels en dehors du contour externe
du patient (pixels de couleur noire) ne sont pas pris en compte dans cette évaluation
quantitative. L’analyse de I'HgV met en évidence les volumes (voxels) couvert par
une valeur de gamma négative, positive et totale :

» Les valeurs HgV « totales » représentent le pourcentage de volume couvert
par une valeur de gamma spécifique.

» Les valeurs HgV positives représentent le pourcentage de volume couvert par
des valeurs de gamma spécifiques positives avec Dcorrection > Dpac.

» Les valeurs HgV négatif représentent le pourcentage de volume couvert par
des valeurs de gamma spécifiques négatives avec Dcorrection < Dpec.

Cas clinique

Nous allons seulement présenter les résultats pour 5 cas cliniques. Nous avons
appligué la méthode de gamma en 3D pour 3 patients représentant 3 localisations de
cancers thoraciques différents (patients N°1, 2 et 3), 1 patient ORL (patient N°8) et
1 patient avec une tumeur de I'encéphale (patient N° 11). La localisation des
tumeurs, le diagnostic et le traitement ont été détaillés précédemment.

Pour chaque patient, nous avons exporté la dose associée a la balistique pour le
PTVL1. Ensuite, les piles de gammaps ont été calculées a partir des empilements des
matrices de dose (de chaque coupe scanner) de PBC-BM, PBC-BPL et PBC-ETAR
superposeées deux a deux. Le nombre de gammaps calculées permettant d’englober
toutes les structures d’intérét.

3.2.3). Comparaison du rendement en profondeur
Nous avons comparé les courbes des rendements en profondeurs calculés par les
trois méthodes de correction et l'algorithme PBC. Elles ont été calculées pour des
faisceaux de photon de 18 MV qui traversent les parenchymes pulmonaires et qui
sont utilisés pour traiter le patient N°L de cette étude.

3.3). Comparaison de la distribution volumique de |  a dose

Comparaison des HDV cumulatifs du volume cible « PT V»: nous avons
comparé la dose maximale, minimale et moyenne calculées avec les trois méthodes
de correction par rapport a l'algorithme PBC. Ensuite, nous avons comparé les
volumes sous dosés ou sur dosés et D95%.

Comparaison des HDV différentiels du volume cible « PTV » : nous avons
comparé les deux parametres proposés dans le chapitre Il : la position du pic de
dose exprimée en Gy et la largeur de lintervalle qui traduit 'homogénéité de la
distribution de dose dans le volume cible (o).

Comparaison des HDV cumulatifs pour les OAR : nous avons comparé les HDV
cumulatifs calculés par I'algorithme PBC et les trois méthodes de correction pour les
OAR qui existent dans le thorax tels que la moelle et les poumons. Pour les
poumons sains nous avons comparé Dmin, Dmax, Dmoyen et les contraintes de
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dose V10, V13, V20 et V30. Pour la moelle nous avons comparé Dmin, Dmax et
Dmoyen.

3.4). Index de qualité dosimétriques :

- Index de couverture du volume tumoral « IC » : nous avons cherché dans
chaque coupe scanner la valeur de I'ilsodose minimale englobant la totalité du
PTV.

- Index de I'homogénéité de dose dans le volume tumor  al « IH » : nous avons
releveé les valeurs de l'isodose maximale qui existe dans le PTV.

- Index de conformation du volume tumoral « IC  pry». hous avons relevé les
valeurs des volumes tumoraux qui sont englobés par I'isodose de prescription
95%.

- Index de conformation géométrique «g»: il représente la conformité
géométrique de dose au volume tumoral PTV.

111.3.1.2. La mise en ceuvre de la méthode de correc tion de densité PBC- BM

Le but de cette partie est d’assurer le passage de l'algorithme de calcul de dose PBC
sans correction au PBC avec la méthode de correction de densité par Batho Modifié
(PBC — BM).

1). Principe de méthode de normalisation de dose

Nous avons proposé une méthode de normalisation de dose , que nous avons
nommeée la méthode d’'UM fixe. Le principe de cette méthode est d’appliquer les
unités moniteurs calculées par l'algorithme PBC sans correction pour recalculer la
dose en utilisant la méthode de correction PBC-BM. Cette méthode représente les
différences réelles entre PBC et la méthode de correction PBC-BM. Nous pouvons
effectuer une comparaison réelle entre PBC sans correction et PBC-BM, parce que
les géométries des faisceaux ne sont pas modifiées. Pour 8 patients, nous avons
construit un plan N5 selon cette méthode. Il repré sente la distribution de la dose
« réellement » délivrée avec la planification PBC non corrigée. Ce plan permet de
comparer la dose prescrite a l'isocentre a la dose « réelle » en cas de mise en ceuvre
de la méthode de correction BM dans le méme contexte balistique.

Nous avons séparé I'échantillon de patient en deux groupes en fonction de la
localisation des tumeurs. Le premier groupe comprend le thorax et le sein et le
deuxieme groupe I'ORL, I'encéphale et |la prostate. Le but est de présenter le résultat
le plus proche de la réalit¢é pour chague domaine de localisations au lieu de
présenter les résultats globaux moins informatifs.
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2). Evaluation dosimétrique de plans de traitement

Nous allons comparer les paramétres dosimétriques calculés dans le plan 2 (ref) et 5
(modifié). La différence en pourcentage pour tous les parameétres dosimétriques a
été calculée par:

AD = (DPIanZ 'DPIanS)*loo | Dpjanz.

Comparaison de la dose a l'isocentre :  a partir du plan de traitement initial, nous
avons d’abord calculé les UM par l'algorithme PBC sans prise en compte de la
densité tissulaire. Ensuite, nous avons utilisé les nombres d’MU calculés par
I'algorithme PBC pour recalculer la dose au centre du PTV (dose a l'isocentre) par la
meéthode de correction Batho modifiée (plan 5).

Comparaison du facteur de correction calculé : il a été calculé pour des faisceaux
pénétrant le parenchyme pulmonaire. Nous avons défini ce facteur comme le rapport
de la dose calculée par PBC-BM sur la dose calculée par PBC sans correction.

Comparaison de la répartition spatiale de la dose : nous avons comparé les
points chauds, les isodoses 95% et 100%, les isodoses <95% (points froids), la dose
calculée en 3D.

Comparaison de la distribution volumique de la dose . a partirdes HDV
cumulatifs du volume cible « PTV », nous avons comparé Dmax, Dmin et Dmoy sous
dosage, surdosage et D95%. A partir des HDV différentiels du volume cible « PTV »,
nous avons comparé la position du pic et sigma. A partir des HDV cumulatifs pour les
OAR nous avons comparé Dmin, Dmax, Dmoyen et les contraintes de dose V10,
V13, V20 et V30 pour les poumons sains et nous avons comparé Dmin, Dmax et
Dmoyen pour la moelle.

Index de qualité dosimétriques :  nous avons compareé les quatre index.
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111.3. 2. Evaluation dosimétrique du passage de I'a  Igorithme Clarkson au PBC
sans correction de densité

Le but de cette partie est d’assurer le passage de I'algorithme Clarkson a I'algorithme
PBC sans correction.

1). Patients
Nous avons sélectionné quatre localisations de cancer: 1 poumon (patient N5), 1
ORL (patient NB), 1 crane (patient N°10) et 1 pros tate (patient N°1.2). Nous allons
présenter les résultats dosimétriques et statistiques. lls comprennent les contourages
des volumes (cibles et OAR), les unités moniteurs, la distribution spatiale de dose, la
distribution volumique de dose et les quatre index de qualité.

2). Planification des traitements

Contourage des volumes cibles et des organes a risq ue : tous les contourages
des volumes cibles des tumeurs et des organes a risque ont été faits avec le logiciel
Imago®. Ils ont ensuite été transférés aux logiciels de calcul de traitement Eclipse® et
Dosigray®.

Construction des plans: pour chaque patient nous avons construit deux plans de
traitement en radiothérapie conformationnelle 3D. La normalisation a 100% de la
dose prescrite a été effectuée a l'isocentre pour tous les plans utilisés dans cette
étude.

 Planl: représente le plan de référence. Nous avons utilisé les unités
moniteurs calculées dans ce plan pour irradier le patient. Dans ce plan, la
dose a été calculée sans correction d’hétérogénéité avec Clarkson (modéle de
calcul utilisé avant de passer a PBC en 2008). Dans ce plan, nous avons
appligué les critéres d’acceptance décrits précédemment.

* Plan2 : représente le plan a comparer. Dans ce plan, la dose a été calculée
sans correction d’hétérogénéité avec PBC.

Les différences en pourcentage : elles ont été calculées en utilisant :

AD = (DCIarkson - DPBC sans correction )*100 / DCIarkson .

Dans les tables reprenant les résultats dosimétriques et statistiques, les valeurs
négatives signifient que les valeurs dosimétriques calculées par PBC sont
supérieures aux valeurs calculées par Clarkson. Inversement, pour les valeurs
positives, les valeurs dosimétriques calculées par Clarkson sont supérieures aux
valeurs calculées par PBC sans correction.

3). Evaluation dosimétrique de plans de traitement
Comparaison des contourages des volumes cibles et | es OAR: nous avons

comparé les volumes calculés dans les deux TPS en cm® pour les tumeurs et les
OAR.
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Comparaison de la répartition spatiale de la dose : nous avons comparé les
points chauds, les lignes des isodoses 95% et 100%, les points froids et la dose
maximale calculée en 3D.

Comparaison de la distribution volumique de la dose . a partirdes HDV
cumulatifs du volume cible « PTV » et des OAR : nous avons comparé D10, D20,
D50, D90, D95, D100, Dmax, sous dosage, surdosage, V95 %, V105 % et V107%.

Index de qualité dosimétriques :  nous avons compareé les quatre index.

111.3. 3. Mise en ceuvre de I'analyse statistique
[11.3.3.1. Test statistique unilatéral ou bilatéral e ?

Pour tester I'hypothése HO contre H1, nous allons calculer les valeurs de la quantité
Z pour chaque parametre dosimétrique. Ensuite, nous allons comparer ces valeurs
aux valeurs de Zapnan de la table de test Wilcoxon. Nous rappelons que la quantité Z
représente la somme des rangs du signe observeé le moins fréquent. Nous avons fixé
le risque alpha a 5%. Nous allons présenter pour I'ensemble des 12 patients les
écarts moyens avec les écarts types, les médianes et les intervalles de confiance a
95% (ICg5). Nous allons calculer cet intervalle pour les écarts des UM, la dose a
l'isocentre et les index de qualité. L'intervalle de confiance permet d’estimer les
valeurs minimales et maximales pour chaque paramétre observé dans notre
échantillon de 12 patients. Le choix des patients représente un échantillon
hétérogéne en termes de localisation de tumeur (dissymétrique). Les médianes
représentent les valeurs des écarts en pourcentage observé pour 50% de
I’échantillon.

Les écarts des valeurs dosimétriques calculées avec les nouveaux algorithmes par
rapport aux valeurs de référence peuvent étre soit négatifs, soit positifs. Si les écarts
sont négatifs, ceci signifie que les valeurs calculées par les nouveaux algorithmes
sont supérieures par rapport aux valeurs de référence ; et inversement. Le but du
test statistique est de valider soit I'hypothése HO ou soit I'hypothése H1. Le test
statistique peut étre soit bilatéral, soit unilatéral. Le test bilatéral informe qu’il existe
un écart statistiquement significatif, mais il ne permet pas de prendre en compte les
sens des écarts. Par contre le test unilatéral permet de prendre en compte les sens
des écarts observés. C'est-a-dire gu’il donne la possibilité de conclure que les écarts
observé sont statistiquement significatif avec un sens qui peut étre soit négatif, soit
positif par rapport aux valeurs de référence.

Le test unilatéral semble mieux correspondre a nos objectifs. Nous I'avons donc
retenu avant de connaitre le résultat dosimétrique, pour deux raisons principal :

* La premiére raison: nous cherchons a permettre au radiothérapeute de
prendre une décision et donc de lui montrer que la dose délivrée par les
nouveaux algorithmes est soit supérieure, soit inferieure par rapport a la dose
prescrite habituellement (prise comme référence).
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* La seconde raison : le test unilatéral permet de réduire le risque d'erreur
alpha sur la conclusion statistique et donc la décision clinique. Le risque
alpha de 5% est réduit a 2,5% avec le test unilatéral.

111.3.3.2. Définition de la taille de I'échantillon

- PTV: le Tableau 111.2 représente les effectifs de I'échantillon (n) utilisé pour
réaliser le test statistique et pour présenter le graphique « box plot » pour les
deux types de modifications des algorithmes.

Type de modification des algorithmes

Critéeres d’analyse PBC versus les méthodes de Clarkson
dosimétrique corrections versus PBC
Comparaison Mise en sans correction
PBC avec les ceuvre de de densité
méthodes de PBC- BM
correction (PTV)
Dose UM - totale 12 (patients) - 4 (patients)
délivree UM - 111(faisceaux) - 39 (faisceaux)
faisceaux
Disocentre - 10 -
Gamma en 24 (PTV) - -
Distribution 2D
Spatiale Gamma en 5 (patients) - -
3D
Dose en 12 (patients) 9 6 (PTV)
3D
Distribution | HDVc et 24 (PTV) 20 6 (PTV)
volumique HDVd
IC 12 (PTV) 9 6 (PTV)
Index de IH 12 (PTV) 9 6 (PTV)
qualité
ICprv 24 (PTV) 20 6 (PTV)
g 24 (PTV) 20 6 (PTV)

Tableau Ill. 2 : Nombre « n » des échantillons étud
statistique de Wilcoxon.

iés pour réaliser le test

- OAR: pour le passage de PBC sans correction de densité a PBC avec
correction de densité, nous avons réalisé le test statistique pour la moelle et
les poumons dans le cas des 6 patients avec cancers thoraciques.
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Pour le passage de Clarkson a PBC sans correction de densité nous avons
réalisé le test statistique pour I'ensemble des OAR rencontrés dans les 4
patients étudies.

[11.3. 4. La décision clinique

Nous cherchons a tirer une conclusion médicale basée sur les résultats
dosimétriques et le test statistique d’'un échantillon de 12 patients. Les différences
statistiguement significatives sont supposées représenter un impact dosimétrique et
clinique réel de la modification des algorithmes. Considérant le test unilatéral (cf 8§
[11.3.3.1. précédent), nous avons décidé que cette  différence doit étre discutée
et prise en compte si la valeur de p-value est inférieure a 0.025 en tenant
compte d'un risque alpha de 2,5%. Alors, nous accep tons H1l. Nous avons
considéré que les écarts ont une signification stat istiqgue si p-value < 2,5%, et
que I'écart est tres significatif si p-value < 1%. Par contre, si p-value 2 2,5%,
nous acceptons HO . Le but est de proposer aux radiothérapeutes un argument de
décision clinique puissant concernant la modification de la dose prescrite nécessaire
au traitement. La décision est basée sur le sens des écarts pour les UM totales
nécessaires au traitement. Nous rappelons que les UM doivent étre calculée par un
algorithme de calcul de dose a partir de la dose prescrite par un radiothérapeute.
Nous pouvons classer la décision clinique en 3 catégories:

- Augmenter la dose prescrite: si les nouveaux algorithmes calculent une
dose en UM inférieure par rapport a la dose habituelle avec un écart
statiquement significatif. Dans ce cas-la, nous pouvons mettre en évidence
que le traitement par le nouvel algorithme peut conduire a une différence
cliniue par sous dosage, et une augmentation de dose prescrite sera alors
recommandée si le clinicien veut obtenir le méme résultat, notamment en

termes de contrble local.

- Diminuer la dose prescrite : si les nouveaux algorithmes calculent une dose
en UM supérieur par rapport a la dose habituelle avec un écart statiguement
significatif. Dans ce cas-la, nous pouvons mettre en évidence que le
traitement par le nouvel algorithme peut conduire & une différence clinique par
sur dosage, alors une réduction de dose prescrite sera recommandée si le
clinicien veut continuer a obtenir les mémes résultats notamment en termes
de toxicité.

- Garder la dose prescrite habituelle , si les nouveaux algorithmes calculent
une dose en UM avec un écart qui n'a pas de signification statistique. Mais, il
est possible que le radiothérapeute prenne une décision basée sur un écart
répété de +1% d’UM totale qui serait toujours dans le méme sens, notamment
en considérant la relation dose-effet dans de cadre clinique qui I'intéresse.

Le Tableau 1.3 regroupe les résultats dosimétriques attendus, la conclusion

meédicale en termes de p-value pour le test bilatéral et unilatéral, le risque associé et
la décision clinique proposée.
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Résultat Conclusion médical
dosimétrique p-test p-test
bilatéral unilatéral
<0,05 < 0,025
(U] \V/rromeree-U] 7 estpesmm 0.1 — 0,05 0,05 - 0,025
>0,1 >0,05

<0,05 < 0,025
UMréférence < UM nouveau 0,1 - 0105 0.05 - 01025
>0,1 >0,05

Tableau 111.3 : Résultats dosimétriques attendus, |

Risque
associé

surdosage
surdosage
non
sous dosage
sous dosage
non

Décision clinique

Dréférence <D nouveau
Dréférence <D nouveau
Dréterence = D nouveau
Dréférence >D nouveau
Dréférence >D nouveau

Dréférence =D nouveau

a conclusion médicale en

termes de p-value pour le test bilatéral et unilatéral, le ris

décision clinique proposée.

gue associé et la
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[11.4. Résultats

[11.4.1. Evaluation dosimétrique des modifications introduites par les méthodes
de correction de I'algorithme PBC

[11.4.1.1.Comparaison de l'algorithme PBC sans eta vec méthodes de correction

Dans la partie suivante, nous allons comparer les plans de traitement 1, 2, 3 et 4.

1). Comparaison de la dose délivrée par le Linac
Comparaison des UM totales nécessaires au traitemen  t

La Figure 111.15 représente les valeurs totales des UM calculées par les 4 plans de
traitement pour chaque patient.

EpeC HBPL OBM OETAR

UM total
{¥-]
=3
o

750 -

700 -

650

600

550 | i 1w
500 . = = . .

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12

Patients

Figure 111.15: Nombres d’'UM totales en fonction des patients. Les UM ont été
calculées par l'algorithme PBC sans correction et | es trois méthodes de
correction : PBL, BM et ETAR.

Nous avons observé que I'écart d’'UM varie en fonction de la localisation de la tumeur
et de la méthode de correction. Nous avons trouvé que les méthodes de correction
ont réduit les unités moniteurs totales nécessaires au traitement dans le cas des
cancers thoraciques et ORL et qu’elles ont augmenté les UM totales pour le sein,
'encéphale et la prostate. Dans les cas du thorax, les faisceaux de traitement
traversent des tissus présentant de fortes hétérogénéités avec une faible densité
(parenchyme pulmonaire, air, 0s). Ceci peut expliquer le grand écart d’'UM par
rapport au PBC. Mais, dans les cavités ORL, le sein, I'encéphale et la prostate les
tissus hétérogenes ont une densité supérieure ou proche de l'unité. Ceci peut
expliquer le petit écart d’'UM par rapport au PBC. Le Tableau ll1.4 regroupe les écarts
d’'UM en pourcentage pour chaque localisation : thorax, sein, ORL, encéphale et
prostate.
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Localisations PBC - BPL PBC - BM PBC - ETAR
n=12 AUM écarttype | AUM | écarttype | AUM | écart type
Thorax (n=6) 3,9 3,5 4,8 1,1 4,6 1,2
Sein (n=1) 0 - -0,2 - 1,4 -
ORL (n=3) 0,7 0,3 0,7 0,8 1,5 1,2
Encéphale (n=1) -1,8 - -2,5 - -2,9 -
Prostate (n=1) -0,9 - -1,1 - -1,1 -

Tableau Ill. 4 : Ecarts moyens des AUM en pourcentage et écarts types pour
chaque localisation : thorax, sein, ORL, encéphales et prostate. Les écarts des
AUM ont été calculés par rapport au PBC sans correct ions (l'algorithme de
référence).

La réduction des UM totales dans les cas thoraciques est due a la faible densité du
parenchyme du poumon. Ceci permet une augmentation de passage des photons et
des électrons secondaires qui traversent le parenchyme de faible densité. La
réduction du nombre des UM totales entraine une diminution de la dose délivrée au
patient. En effet, lirradiation des patients par les nombres d’'UM totales qui sont
calculés par les méthodes de correction doit répondre aux objectifs thérapeutiques :
bonne couverture du volume cible tumoral avec une distribution de dose homogéene a
I'intérieur du volume cible et minimiser la dose délivrée aux OAR.

Ces méthodes prennent en compte la variation de densité des tissus des patients en
ajoutant un facteur de correction. Ce facteur varie avec les dimensions de champ, la
méthode de correction et la balistique. Nous avons observé les écarts maximaux
avec la méthode ETAR. La méthode ETAR prend en compte la densité en 3D. Ceci
rapproche de la réalité physique du patient et peut expliquer le grand écart par
rapport aux méthodes de Batho. La mauvaise estimation de ce facteur va provoquer
un sous dosage ou un surdosage. La diminution des UM totales va provoquer d’'une
part, un sous-dosage dans le volume cible et d’autre part une modification des
isodoses au niveau du volume cible et les OAR. La possibilité de sous dosage peut
influencer le contréle tumoral, aussi, la réduction des UM doit-elle étre compensée
par une nouvelle prescription de dose ajustée.

Nous observons gque les méthodes de correction de densité ont réduit les UM totales
par rapport a PBC sans correction pour 'ensemble des 12 patients. L’écart moyen en
pourcentage le plus grand a été observé avec PBC-BM et PBC-ETAR. Le Tableau
1.5 présente les résultats dosimétriques et statistigues concernant les écarts des
valeurs totales d’UM. Les écarts en pourcentage ont été calculés par rapport a
I'algorithme de référence (PBC sans correction). Ce Tableau regroupe les valeurs
des écarts moyens avec des intervalles de confiance a 95%, les écarts types, les
médianes, les p-value du test Wilcoxon pour un test unilatéral et I'impact clinique. La
borne supérieure de l'intervalle ICgs représente le cas des tumeurs thoraciques et la
borne inférieure représente le cas des tumeurs ORL, I'encéphale, le sein et la
prostate.

112



AUM total % PBC - BPL PBC - BM PBC - ETAR
Moyenne 1,9 2,3 2,3
Ecart type 3,3 2,9 2,8
ICos [0;3,7] [0,6; 3,9] [0,7 ; 3,8]
Médiane 1 2,6 2,6
p-value 0,017 0,016 0,006
Impact clinique sous dosage sous dosage | sous dosage tres
significatif significatif significatif

Tableau Ill. 5: Résultats dosimétriques et statist
patients. Ces résultats ont été calculés par rappor
(PBC sans correction). Dans ce Tableau, la
inferieur a 5 %.

iques pour I'ensemble de 12
t & I'algorithme de référence
p- value pour chaque algorithme est

Nous avons observé un écart-type plus petit avec les méthodes ETAR et BM. En
revanche, l'écart-type le plus grand a été observé avec BPL. Cela signifie que la
dispersion des écarts en valeurs d’'UM est petite dans les méthodes BM et ETAR.
Par ailleurs, les médianes des écarts calculés pour BM et ETAR sont trés proches
des écarts moyens. Ceci signifie que les deux méthodes de correction ont montré
des écarts en UM trés similaires pour tous les patients ; c'est-a-dire qu’elles ne sont
pas tres sensibles a la localisation de la tumeur. Par contre, avec la méthode BPL
nous avons observé que la médiane s’éloigne de I'écart moyen. Dans ce cas I'écart
des UM observés avec la méthode BPL dépend de la localisation de tumeur.

La Figure 111.16 montre le pourcentage des écarts de dose en UM totales. L’analyse
des médianes permet, d'une part de s’assurer que le 50% de I'échantillon a le méme
écart et d’autre part, d’'ignorer les valeurs extrémes.
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Figure 111.16 : Trois diagrammes en boites a mousta
séries des écarts. Les écarts ont été calculés par
correction. Chaque diagramme représente le résultat
diagrammes montrent les écarts maximaux, minimaux,
rouge), Q1 et Q3.

che représentant les trois
rapport a PBC sans
de 12 patients. Ces

les médianes (couleur
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Comparaison des UM pour chaque faisceau

La Figure 111.17 représente la distribution des écarts de dose (AUM) en fonction du
nombre de faisceaux. Le nombre total de faisceaux pour 'ensemble des 12 patients
est n = 111 faisceaux. Dans cet histogramme nous pouvons trouver le nombre de
faisceaux avec son écart. Par exemple, nous observons gque le nombre de faisceaux
qui ont un écart AUM = 0 est de 55 par la méthode PBC-PBL, 45 par PBC-BM et 28
par PBC-ETAR. Ces écarts dépendent de la localisation de la tumeur, I'orientation
des faisceaux et la méthode de correction. La valeur maximale des écarts a été
observée avec la méthode ETAR, elle est de 20 %.

Nous avons séparé les 111 faisceaux en deux groupes.

Le premier groupe représente les faisceaux qui sont utilisés pour lirradiation des
localisations thoraciques (n= 62).

Le deuxieme groupe représente les faisceaux qui sont utilisés pour les irradiations
ORL, sein, encéphale et prostate (n= 49).
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Figure I1I.17 : Pourcentages des écarts de dose (  AUM) en fonction du nombre
total de faisceaux pour les 12 patients. A) représe nte I'ensemble des 12
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patients (111 faisceaux). B représente I'ensemble d es 6 patients avec cancers
thoraciques (62 faisceaux). C) représente les autre s patients (49 faisceau).

La séparation de la population de faisceaux en deux groupes permet d’observer
dans quelles localisations I'écart maximal a été trouvé et de distinguer les faisceaux
qui ont une forte difféerence. Nous avons observé que I'écart maximal, AUM, se
trouve dans le cas des cancers thoraciques a cause du parenchyme pulmonaire de
faible densité (0,2 gr/icm?®). Ceci signifie qu’une attention particulaire doit étre portée
sur de telles situations. Dans le thorax, les tissues sains des poumons représentent
'organe a risque le plus sensible a lirradiation. Il en résulte bien que la mauvaise
représentation volumique et spatiale de la dose peut conduire a une mauvaise
estimation de la dose délivrée aux tissus sains. Ces méthodes sont imprécises dans
le cas des petits faisceaux traversant les poumons car elles donnent une mauvaise
simulation de la distribution de dose ainsi que de la couverture de la tumeur si elle
est localisée dans le tissu pulmonaire [5].

Le Tableau Ill.6 représente les résultats dosimétriques et statistigues concernant les
111 faisceaux pour chaque méthode. Il regroupe les valeurs des moyennes des
écarts avec les intervalles de confiance a 95%, les écarts types, les médianes, les p -
value du test Wilcoxon pour un test unilatéral et les impacts cliniques a discuter. La
borne supérieure de lintervalle ICqs représente les cas thoraciques et le borne
inférieure représente les cas des tumeurs ORL, I'encéphale, le sein et la prostate. La
Figure 111.18 montre le pourcentage des écarts de dose (UM) pour les ensembles de
111 faisceaux.

AUM (faisceaux) % PBC - BPL PBC - BM PBC - ETAR
Moyenne 1,9 2,6 2,3
Ecart type 3,4 4 4,3

ICos [1,3; 2,9] [1,8; 3,3] [1,5; 3]
Médiane 0,92 0,97 15
p-value <0,0001 <0,0001 <0,0001

Impact clinique tres significatif | trés significatif | trés significatif

Tableau lll. 6 : Résultats dosimétriques et statist  iques pour 'ensemble des 111

faisceaux. Ces résultats ont été calculés par rappo rt a lalgorithme de
référence (PBC sans correction).

Figure 111.18 : Diagrammes en boites a
moustache représentant les trois séries

d’écarts. Les écarts ont été calculés par 22 -
rapport & PBC sans correction. Chaque
série représente le résultat de 12
patients. Ces diagrammes montrent les
écarts des UM maximales, minimales,
les médianes (ligne rouge), Q1 et Q3.

+ Q1 o min —mediane < max = Q3

(faisceau - faisceau)
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2). Comparaison de la répartition spatiale de lado  se
2.1). Comparaison les courbes isodoses

= Couverture des PTV et des tissus sains par les lign  es isodoses >107% de la
dose prescrite (points chauds) :  nous n'avons pas observé de points chauds
localisés dans les tissus sains ou le PTV.

= Couverture des PTV par les lignes isodoses 100% : dans le plan transversal,
nous avons observé que les isodoses 100% calculées par les méthodes de
correction englobent mieux le PTV.

= Couverture des PTV par les lignes isodoses 95% : dans les 4 plans nous
avons observé que les isodoses 95% englobent bien les PTV en totalité.

= Couverture des PTV par les lignes isodoses <95% (po ints froids) : nous
avons observé une distribution spatiale différente pour certaines isodoses. Par
exemple, dans certains cas de thorax, nous avons observé gue les isodoses 20%
et 40% calculées par les méthodes de correction dans les plans 2,3 et 4 sont plus
largement étendues dans les directions longitudinales et latérales que dans le
plan 1 de référence. Cela peut expliquer l'augmentation des valeurs
dosimétriques des HDV et montre au radio physicien une dose plus élevée pour
les OAR.

2.2). Dose calculée en 3D

Nous avons observé que la dose maximale en 3D calculée par les méthodes de
correction a été augmentée. Elle peut atteindre une valeur supérieure a 107% par
rapport & la dose prescrite. La Figure 111.19 représente la distribution spatiale de dose
pour un patient atteint d’'un cancer thoracique localisé dans le parenchyme
pulmonaire droit (patient N2).
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PBC-BPL

Figure 111.19 : Distribution spatiale de la dose po ur un patient atteint d'un
cancer thoracique localisé dans le parenchyme pulmo naire droit (patient N°1).
Le jaune représente I'ensemble des PTV1 et PTV2, le  vert représente I'isodose
95%, le rouge la 100% et I'orange la 105%.

Le Tableau Ill.7 présente les résultats dosimétriques et statistiques pour I'ensemble
des patients. Ces écarts ont été calculés par rapport a l'algorithme de référence
(PBC sans correction).

Dose en 3D % PBC - BPL PBC - BM PBC - ETAR
Moyenne 0,1 -0,5 -1,1
Ecart type 1,9 2,2 2,6
Médiane -0,2 - 0,57 -0,7
p - value 0,21 0,045 0,05

Impact clinique non non non

Tableau Ill. 7 : Résultats dosimétriques et statist  iques pour la dose en 3D pour
I'ensemble des patients. Ces écarts ont été calculé s par rapport a I'algorithme
de référence (PBC sans correction).

La Figure I11.20 représente les écarts de dose maximum en 3D. lIs sont calculés par
rapport & PBC sans correction. lls montrent les écarts de dose maximaux, minimaux,
les médianes (lignes en rouge), Q1 et Q3.
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2.3). Comparaison des Gamma index
Comparaison de Gamma index en 2D

Le Tableau III.8 présente les valeurs de gamma. Ces valeurs ont été calculées pour
les méthodes de correction BM, BPL et ETAR par rapport a PBC sans correction.

Gamma PBC - BPL | PBC-BM | PBC - ETAR
Moyenne 0,5 0,3 0,5
Ecart type 1,9 2,2 2,3
Maximum 0,4 0,5 0,5
Médiane 0,5 0,3 0,5

Tableau Ill. 8 : Résultats du gamma index calculé p  our les méthodes de
correction par rapport a PBC sans correction de den sité.

En général, dans le thorax nous avons observé dans la région High Gradient High
Dose (HGHD) que 40% des pixels excéedent la tolérance de £ 3mm. Cet écart peut
atteindre 20mm dans le cas d’'un cancer de I'cesophage. Mais, nous avons observé
dans la région Low Gradient High dose (LGHD) que seulement 15,7% des pixels
excedent la tolérance de £3%. Cet écart peut attendre en moyenne * 9%. Les écarts
maximaux ont été observés pour les cas de tumeurs intra parenchymateuses
pulmonaires et pour le cas de tumeur de I'eesophage. La méthode de correction
ETAR a donné un écart supérieur a celui de la méthode de Batho.

La Figure 111.21 représente les histogrammes gamma pixel calculés en comparant la
dose calculée par les méthodes de correction par rapport a PBC sans correction. lls
ont été calculés pour un cancer localisé dans le parenchyme pulmonaire. Dans ces
histogrammes on peut lire tous les pixels en fonction de leur valeur de gamma.
Généralement, une analyse gamma est considérée satisfaisante lorsque 95% des
pixels ont une valeur de gamma < 1. Nous voyons par exemple que 90% des pixels
ont une valeur de gamma < 1 par BPL et 80% de pixel ont valeurs de gamma < 1 par
BM et ETAR.
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Figure 1l1.21: Les histogrammes gamma pixels cumula tifs présentant les
pourcentages des pixels en fonction de gamma pour P TV1 et PTV2 localisés
dans le parenchyme pulmonaire (patient N°1). Ces hi  stogrammes ont été
calculés dans une coupe de scanner 2D pour les troi s méthodes de correction :

BPL, BM et ETAR par rapport a la méthode de référen  ce PBC sans correction.

La Figure I11.22 montre la cartographie pour les 3 faisceaux qui sont utilisés pour la
tumeur du parenchyme pulmonaire (PTV1). Dans cette Figure les pixels qui sont
supérieurs a 1 sont représentés en rouge. Nous constatons que les différentes
méthodes de correction ont des % différents de pixels qui ne répondent pas aux
criteres de tolérance. Nous avons observé 16% pour la méthode PBL, les deux
méthodes BM et EATR ont des valeurs plus élevées : 38% pour BM et 41,8% pour
ETAR.

Dans le cas de la tumeur du parenchyme nous avons trouvé que la différence de
dose entre PBC et les méthodes de correction est supérieure a 8%. L’histogramme
[11.23 fournit des informations statistiques sur le % de pixels dépassant les tolérances
de dose exprimées en pourcentages.

Garmma Index =1 are red

cm

a). PBC -BM
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Garnma Index =1 are red.

Gamma Index >1 are red
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Figure 111.22 : Résultats d'un test Pass-Fail pour PTV1. a, b et ¢ montrent les
résultats de ce test respectivement pour BM, BPL et ETAR par rapport a PBC.
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Figure 111.23 : Distribution des nombres de pixels en fonction de I'écart de dose

calculée pour chaque PTV. Ces distributions montren t les écarts de dose
maximaux et minimaux qui sont observés par les méth odes de correction par
rapport a PBC sans correction.

Comparaison de Gamma index en 3D
Analyse des gammaps 3D

De maniere générale nous avons observé, dans le cas des tumeurs du thorax, que
les valeurs de gamma pouvaient étre supérieures a |2| (gamma > 2 ou gamma < - 2).
La Figure I11.24 représente la distribution des valeurs de gamma a différents niveaux
de coupes dans le cas de la tumeur du parenchyme pulmonaire. Elle représente un
échantillon des gammaps résultant de la comparaison de PBC avec PBC-BM, PBC-
BPL et PBC-ETAR. Nous pouvons voir que Dcorrection difféere de Dpgc par de larges
régions ou gamma > |2|. Nous avons mis en place des VOI pour la quantification des
gammaps au niveau du PTV. Au niveau du PTV, nous pouvons noter que Dcorrection
differe de Dpgc par de petites régions ol gamma > 1 ou < -1.
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Dans le cas de tumeur ORL nous avons observé que les valeurs de gamma sont < 1
pour PBC-BM et PBC-BPL. Mais les valeurs de gamma peuvent étre supérieures a
|1| avec PBC-ETAR.

Dans le cas de la tumeur de I'encéphale nous avons observé que les valeurs de
gamma sont < 1 avec les trois méthodes de corrections.

Dgm> Dpec

Dem < Dpgc

DepL #Dpsc

DepL< Desc

Derar>Desc

Derar< Degc

Figure 111.24 : Les gammaps en 3D situées dans le p  arenchyme pulmonaire.
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Analyse des HgV 3D

Dans le cas du thorax , nous avons observé que la dose calculée par les trois
méthodes de correction ne respecte pas la contrainte de 95% du volume ayant
gamma <1. Le pourcentage des pixels hors tolérance a été augmenté
considérablement avec les méthodes BM et ETAR.

e Cas de la tumeur du parenchyme pulmonaire: La Figure 111.25 illustre les
HgV pour la comparaison de PBC avec les méthodes de correction : PBC-BM,
PBC-BPL et PBC-ETAR. Nous constatons sur le graphique BPC-BM que 48%
du volume sont couverts par une valeur de gamma > |1|dont 44% avec
gamma > 1 et 4% avec gamma < -1. Nous constatons sur le graphique BPC-
BPL que 38 % du volume sont couverts par une valeur de gamma > | 1| dont
37% avec gamma > 1 et 1% avec gamma < -1. Nous constatons sur le
graphique BPC-ETAR que 55 % du volume sont couverts par une valeur de
gamma > | 1| dont 50 % avec gamma > 1 et 5 % avec gamma < -1.

e Cas de la tumeur du retro cardiaque: nous avons constaté pour le
graphique BPC-BM que 19% du volume sont couverts par une valeur de
gamma > |1| dont 5% avec gamma > 1 et 14% avec gamma < -1. Nous
avons constaté sur le graphique BPC-BPL que 14% du volume sont couverts
par une valeur de gamma > | 1| dont 7% avec gamma > 1 et 7% avec gamma
< -1. Nous avons constaté sur le graphique BPC-ETAR que 21% du volume
sont couverts par une valeur de gamma > | 1| dont 7% avec gamma > 1 et
14% avec gamma < -1.

e Cas de la tumeur de I';esophage : nous avons constaté sur le graphigue
BPC-BM que 18% du volume sont couverts par une valeur de gamma >
| 1| dont 5% avec gamma > 1 et 13% avec gamma < -1. Nous avons constaté
sur le graphique BPC-BPL que 20% du volume sont couverts par une valeur
de gamma > | 1| dont 5% avec gamma > 1 et 15% avec gamma < -1. Nous
avons constaté sur le graphique BPC-ETAR que 26% du volume sont
couverts par une valeur de gamma > | 1| dont 13 % avec gamma > 1 et 13%
avec gamma < -1.

Dans le cas de tumeur de 'ORL, nous avons constaté que la dose calculée par les
méthodes de correction de Batho respecte la tolérance, 95% du volume ayant un
gamma <1. Mais, nous avons constaté que 90% du volume avaient un gamma <1
avec PBC-ETAR.

Dans le cas de I'encéphale , nous avons constaté que la dose calculée par les trois
meéthodes de correction respecte la tolérance, 95% du volume ayant un gamma <1.
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Figure 111.25 : Les HgV pour la comparaison de PBC  avec les méthodes de
correction : PBC-BM, PBC-BPL et PBC-ETAR.
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2.4). Comparaison du rendement en profondeur

Nous présentons dans la Figure 111.26, A, les courbes de rendement en profondeur
obtenues par I'algorithme PBC et les trois méthodes de correction pour un champ
5x5 cm? avec une énergie de 18MV. La normalisation au 100% de la dose prescrite a
été faite a I'isocentre qui est localisé a une profondeur de 8,5 cm de la surface de la
peau de patient. Dans notre étude, nous avons observé que la courbe calculée par
PBC sans correction est semblable a la courbe calculée par Asghar Mesbahi et al.
dans un fantome d’eau, (cf Figure 111.26, B).

120 ; ‘
— . Lun : :
PBC BPL BM ETAR ol | g Mediasiun
ﬁg “J"\\ Isocentre @ Lung
o o
g 100 1~ SV - S 80f
e 01 2 2 |
E 7 || Buildup | e | = 60
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& 60 1 =
g o < 40| s Measurement e ]
s o o —— Water phantom
& ] 00t MB
10 ||‘ ; | ETAR
0 ! 5 S ' _ j ; I ' :
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A Profondeur en cm B Depth (mm)
Figure Ill. 26 : Courbes de rendement en profondeur correspondant a la

variation de la dose le long de l'axe du faisceau d e photon de 18MV. A)
présente les courbes calculée par PBC et les méthod es de correction. B)
présente les courbes calculée par Asghar Mesbahi et al.

Asghar Mesbahi et al, 2006, ont montré que le premiére «build-up» est suivie par un
« build-down » quand le faisceau traverse les poumons puis le médiastin (cf Figure
[11.26, B). Ce phénomene a été observé pour une petite taille de champ. lls ont
montré le méme résultat que celui que nous avons obtenu. Dans notre étude, nous
avons observé que les méthodes de correction ne sont pas capables de prédire la
région de build-down dans les poumons pour de petites tailles de champs. Dans leur
étude, ils ont montré aussi que les méthodes de correction ont calculé une courbe
proche de celle calculée par MC pour un champ de 10 x 10 cm2 Par contre ces
méthodes ont montré un écart de 33% par BM et 28% par ETAR pour de petites
tailles de champs 4 x 4cmz. lls ont recommandé d’utiliser MC pour calculer la dose
dans les poumons lorsqu’on utilise des faisceaux de petite taille [4].

Ceci signifie que I'algorithme PBC implanté dans le TPS Eclipse® et les méthodes de
correction ne modélisent pas correctement la dose pour des tumeurs localisées dans
des régions hétérogenes ou a l'interface des poumons.

La dose dans la région de build-up représente la dose entre la surface et le point de
dose maximum. La région du build-up représente ici la distance entre la paroi
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thoracique et les poumons. Nous pouvons noter dans la Figure 1l11.27 une légére
différence entre les formes des courbes dans la région de build-up. Nous avons
observé que la courbe calculée par PBC avec correction fait apparaitre une
diminution de la dose dans la région du build-up jusqu’au point localisé a I'isocentre
(a 8,5 cm de profondeur). C'est-a-dire que pour une tumeur peériphérique localisée
dans la région du build-up, PBC avec correction de densité est inexact pour le calcul
de la dose. Les algorithmes BM et ETAR ont tendance a sous-estimer la dose de -
2% dans la région du build-up par rapport a I'algorithme PBC sans correction. De
méme, dans cette région la méthode BPL a calculé une courbe identique a celle
calculée par PBC. En conséquence une sous-estimation de la dose est bien
observée dans le parenchyme pulmonaire, quand le faisceau passe de la paroi
thoracique, qui a une densité proche de l'unité, aux poumons de faible densité. De
plus, en s’éloignant de I'isocentre I'écart devient plus important. Cet écart augmente
avec les 3 méthodes de correction par rapport a PBC sans correction, (cf Figure
111.26, A).

—PBC —BPL BM ETAR

120 —
110 -
100

Pourcentage de dose

0 1 2 3 4 5
Profondeur en cm

Figure Ill. 27 : La dose dans la région de build-up

II'y a moins de rétro diffusion quand un faisceau de photons passe de la paroi
thoracique vers le poumon. Les électrons secondaires produits continuent leur route
dans les poumons. La dose déposée aux environs de l'interface sera faible. Ceci
explique la diminution de la dose dans la région de build-up et 'augmentation de
dose a partir d’'une certaine profondeur. En sens inverse, lors du passage du
poumon a la paroi thoracique ou aux seins, la rétro diffusion et la dose déposée a
I'interface augmentent.

125



3). Comparaison de la distribution volumique de la dose
3.1). Comparaison des HDV cumulatifs du volume ci  ble « PTV »

Conformément aux recommandations de I'lCRU 62, la dose maximale au PTV était
inférieure a 107% de la dose prescrite en utilisant I'algorithme PBC sans correction.
Par contre, avec le passage de PBC sans correction aux méthodes de correction
(avec la méme dose prescrite), le critere de I'"CRU (Dmax < 107%) pour la dose
prescrite n’est pas toujours respecté dans le cancer thoracique et le sein. La valeur
de Dmax peut atteindre 109 % pour le thorax et 111% pour le sein.

La Figure 111.28 représente les 4 HDV calculés par l'algorithme PBC et les trois
méthodes de correction dans le cancer pulmonaire. Nous constatons I'existence de
volumes sous dosés et sur dosés. Nous avons observé que la méthode PBC-ETAR,
plus que les autres méthodes, a calculé un sur dosage au PTV. Dans le cas
particulier du cancer pulmonaire localisé dans le parenchyme, nous voyons que
I'HDV calculé est limité a 99% de la dose prescrite. C’est-a-dire qu’aucun volume
tumoral ne recoit 100% de la dose prescrite. Cela signifie gqu'une attention
particuliére doit étre portée au cas du cancer pulmonaire intra-parenchymateux. Par
ailleurs, le parenchyme lui-méme est considéré comme un OAR.

100

B0+

B0

40+

20

Pourcentage du volume total de la structure [%)]

15 50 55 "0 55
Dose [Gy]

Figure Ill. 28 : Histogrammes dose volume cumulatif s calculés pour les PTV
localisés dans le parenchyme pulmonaire. Le rouge r  eprésente PBC sans
correction, le noire PBC-BPL, le bleu PBC-BM etle  vert PBC-ETAR.

Comparaison de Dmax, Dmin et Dmoy

Nous avons observé que les valeurs de Dmax calculées par PBC avec correction de
densité sont supérieures aux valeurs calculées par PBC sans correction. Cet écart
dépend de la localisation de la tumeur et de la méthode de correction. Les valeurs de
Dmax les plus élevées ont été observées dans le cas du thorax. Le Tableau I11.9
présente les résultats dosimétriques et statistiques concernant les écarts de Dmax,
Dmin et Dmoy. Les écarts ont été calculés par rapport a PBC sans correction.
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AHDV % PBC — BPL PBC - BM PBC - ETAR
Dmax | Dmin | Dmoy | Dmax | Dmin | Dmoy | Dmax | Dmin | Dmoy
Moyenne 01 |-16] 03 -0,5 1] 05 04 | -11]-06 ] 0,3
Ecart type 1,9 5,9 1 2,2 2,7 1,4 2,6 6,9 1,4
Médiane -02 | -01 0 -0,6 | 05 0,1 -0,7 0,3 0,3
p -value 021 | 03 | 0,25 | 0,04 | 0,04 | 0,09 | 0,05 0,3 0,3
Impact non non | non | non non non non non non
clinique

Tableau Ill. 9 : Résultats dosimétriques et statist
patients. Ces résultats ont été calculés par rappor
(PBC sans correction).

iques pour 'ensemble des 12
t & I'algorithme de référence

La Figure 111.29 représente en boites les écarts de dose minimaux, maximaux et les
médianes. Les écarts ont été calculés par rapport a I'algorithme PBC sans correction

de densité.

Figure 111.29 : Diagrammes en boites a moustache re
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présentant les 3 séries des

écarts. 1) représente PBC-BPL, 2) représente PBC- B M et 3) représente PBC-
ETAR. Les écarts ont été calculés par rapport PBC s
série représente le résultat des 12 patients.

Comparaison des volumes sous-dosés ou sur-dosés

ans correction. Chaque

Nous avons observé que PBC et les méthodes de correction calculent des
histogrammes dose volume présentant des régions de sous dosage et de surdosage.

= V95% : nous avons observé que les méthodes de correction ont diminué les
volumes sous dosés (V95%) par rapport a PBC sans correction. La réduction
de ce sous dosage par la méthode de PBC-BM est statistiguement

significative p = 0,01, (voir Tableau 111.10).

» V105% : nous avons observé des volumes de surdosage dans le thorax et le
sein. Les méthodes de correction ont augmenté les volumes de surdosage
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(V105) par rapport a PBC sans correction. L’'augmentation du surdosage est
statistiguement significative p = 0,01 avec les deux méthodes de correction
PBC-BPL et PBC-BM, (voir Tableau I11.10).

= V107% :

nous avons observé que les méthodes de correction ont augmenté

les volumes de surdosage pour le patient N2 (poumon) et le patient N7
(sein). Mais ce volume de surdosage reste petit < 3%, (voir Tableau I11.10).

Le Tableau I11.10 représente les résultats dosimétriques et statistiques obtenus pour
les volumes de sous dosage V95% pour les 12 patients, les surdosages V105 %
pour les 6 patients « thorax » et la patiente « sein » et les V107% pour les patients
N2 et N°7. Les écarts ont été calculés par rapport a PBC sans correction.

AHDV PBC — BPL PBC - BM PBC - ETAR
V95 | V105 |Vi107| V95 |V105|V107| V95 | V105 | V107

Moyenne 0,7 37,7 | 2,6 1,8 281 | 21 0 143 | 3,7
Ecart type 3,4 265 | 15 4,1 29,2 | 0,7 3,4 35 1,3
Médiane 0,1 40 2,1 0,4 293 | 24 -0,3 | -31 4

p-value 0,05 | 001 0,2 0,02 | 0,01 | 0,06 | 0,09 0,5 0,4

Impact non OUl | non Oul OUl | non non non | non
clinique

Tableau 111.10 : Résultats dosimétriques et statist
: PBC-BPL, PBC-BM et PBC-ETAR. Les écarts o

calculs

rapport a PBC sans correction.

iques pour les trois séries de

nt été calculés par

La Figure I11.30 montre les six diagrammes en boites représentant les écarts de
volumes, sous dosage V95% et sur dosage V105%. Les écarts ont été calculés par
rapport a PBC sans correction.

Figure 111.30 : Diagrammes en boites a

moustache représentant les écarts de

volumes sous dosés V95%
dosés V105%.
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Evaluation de la validité des plans de traitement (

D95%)

Nous avons observé que l'algorithme PBC sans correction a calculé des valeurs de
D95% supérieures, par rapport aux méthodes de corrections, pour le thorax, les
seins et 'ORL. Le test statistique a montré une significativité statistique p < 0,05 pour
ces patients. Le Tableau Ill.11 présente les résultats dosimétriques et statistiques
concernant les écarts de D95% pour le thorax, les seins et 'TORL.

AD95 en % PBC-BPL | PBC-BM | PBC-ETAR
Moyenne 0,9 1,7 1,4
Ecart type 2,4 3,9 2,9
Médiane 0,8 2,6 2,6

p-value 0,03 0,005 0,01
Impact cliniqgue Oul Oul Oul

Tableau Ill. 11 : Résultats statistiques des trois
BM et PBC-ETAR pour les D95%. Les écarts ont été ca

sans correction.

séries de calcul PBC-BPL, PBC-

Iculés par rapport a PBC

La Figure 111.31 représente les diagrammes en boites des écarts de D95% pour les
trois séries. Chaque série comprend 8 patients.

Figure 111.31: Diagrammes en boites & moustache rep
des écarts pour D95%. Les écarts ont été calculés p

correction.
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3. 2). Comparaison des HDV différentiels des volum  es cibles « PTV »
Analyse de la localisation du pic de l'intervalle ( cf 8§ 11.2.1.3)

Les valeurs moyennes des volumes en cm? (hauteur du pic) calculées par PBC avec
correction de densité ont été inférieures a celles retrouvées par la dosimétrie PBC
sans correction. Ceci signifie que les méthodes de correction calculent un volume
recevant une dose homogéne plus petit ce qui revient a dire qu’elles présentent des
volumes sous-dosés et sur-dosés plus importants dans le PTV. La Figure 111.32
représente 'HDVd calculé par 'algorithme PBC et les trois méthodes de correction
dans le cas du parenchyme pulmonaire. Nous constatons donc I'existence de volume
sous-dosés ou sur-dosés plus importants par PBC avec correction de densité.
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Figure Ill. 32: Histogrammes dose volume différenti el pour les deux PTV

localisés dans le parenchyme du poumon.

Le résultat du test de Wilcoxon a montré une différence significative entre les trois
méthodes PBL, BM et ETAR par rapport a PBC sans correction. Le Tableau 111.12
présente les résultats dosimétriques et statistigues concernant les valeurs des
volumes en cm®recevant la dose prescrite.

AHDVd PBC sans | PBC - BPL PBC — BM PBC - ETAR
% correction
Moyenne 138 98,7 88,8 83
Ecart type 206,1 97,7 100 84,5
Médiane 71,5 78 71,5 62,5
p -value - 0,04 0,001 < 0,001
Impact clinique - OuUlI 0]8] 0]8]

Tableau I11.12 : Résultats statistiques concernant les valeurs de volume.
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La Figure I11.33 représente les valeurs maximales, minimales et médianes des
volumes recevant la dose prescrite.

- Q1 o min — meédiane

< max = @3

Volume en cm3
[}
o
[=]

100 1) 4
50 | —]

e % T D
Y

Figure 111.33 : Diagrammes en boites a moustache re
recevant une dose prescrite calculée avec PBC, BPL,

présentant les volumes
BM et ETAR.

Analyse de la largeur de l'intervalle (o)

Les valeurs moyennes de (0) en Gy calculées par les méthodes de correction ont
augmenté par rapport a la méthode de PBC sans correction. Ainsi, la distribution de
dose dans le PTV, calculée par les méthodes de correction, est plus hétérogene
gu'avec PBC sans correction de densité. Cela dépend notamment des propriétés
anatomo-cliniques de la localisation tumorale, la taille du PTV et la balistique des
faisceaux. L'augmentation des valeurs moyennes de o autour de la position du pic
sur I'histogramme dose volume différentiel traduit 'augmentation des volumes sur-
dosés et sous-dosés calculés par les 3 méthodes de correction de densité. Le
Tableau 111.13 regroupe les résultats dosimétriques et statistiques concernant les
valeurs de sigma. La Figure 111.34 montre la variation des valeurs de sigma en
fonction du PTV.

AHDVd PBCsans | PBC-BPL | PBC-BM | PBC-ETAR
% correction
Moyenne 3,3 3,5 3,6 3,6
Ecart type 2,9 3,4 3,1 2,9
Médiane 2,5 2,5 2,8 2,6
p-value - 0,08 0,004 0,003
Impact clinique - non OuUl Oul

Tableau I11.13 : Valeurs statistiques pour sigma.
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Figure Ill. 34: Variation des valeurs de sigma enf onction des PTV.

Les valeurs de sigma proches de la valeur idéale (zéro) ont été observées dans les
petits volumes localisés dans le thorax, la prostate, et I'encéphale. Les valeurs les
plus élevées ont été observées dans le PTV1 du thorax, la CMI (P7-PTV3) et pour
'ORL (P9-PTV2). Pour le thorax et le sein se trouvent concernés les poumons qui
ont une faible densité et qui participent a constituer un milieu hétérogene. La
distribution hétérogéne de dose calculée par les méthodes de correction dans le PTV
thoracique se traduit par I'existence de zones de surdosage ou parfois de sous-
dosage dans le PTV. Ceci explique les surdosages et sous-dosages dans les HDVc
calculés par les méthodes de correction. En revanche, pour les PTV localisés dans
I'encéphale et les petits PTV de poumon, des HDVd plus étroits ont tendance a
apparaitre. Nous pensons que cette différence, apparaissant avec la différence de
volume de PTV thoracique (PTV2 et PTV3), est due au fait que le faisceau de
traitement est plus petit et pénetre dans une plus petite portion de parenchyme de
faible densité.

3.3). Comparaison des HDV cumulatif pour les OAR
HDVc pour les poumons sains

Nous avons observé une différence entre les formes des HDVc. La séparation entre
les courbes des HDVc conduit a une difféerence de probabilité de complication du
tissu normal (normal tissue complication probability NTCP). Cette derniére varie
rapidement en fonction de la dose et, selon le type d’OAR, elle peut étre trés
sensible a la valeur de la dose moyenne ou de la dose maximale regue. Par
conséquent, la méthode qui conduit a diminuer ou augmenter la dose moyenne ou
maximale a 'OAR aura des conséquences sur la réduction ou 'augmentation des
NTCP. La Figure IIl.35 représente les HDV cumulatifs des poumons pour le
traitement d’'un patient ayant un cancer dans le parenchyme pulmonaire. Malgré la
diminution des UM calculées par les méthodes de correction, dont on pourrait
attendre une diminution de dose aux OAR et PTV, nous avons observé une
augmentation modérée de la dose calculée aux OAR pour les valeurs moyennes de
dose (ici entre 10 et 18 Gy). Nous constatons que les méthodes de correction ont
provoqué une augmentation des valeurs de Dmax, Dmoy et Dmin. Le Tableau 111.14
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représente les résultats dosimétriques et statistiques pour Dmax, Dmin et Dmoy. La
Figure 111.36 représente en boites les écarts de dose pour Dmin, Dmax et Dmoyen.
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Figure Ill. 35: Histogrammes dose volume cumulatif des poumons. La ligne

continue : PBC sans correction, et les lignes point illées avec les méthodes de
correction.
AHDV % PBC - BPL PBC - BM PBC - ETAR
n=6 Dmax | Dmin | Dmoy | Dmax | Dmin | Dmoy | Dmax | Dmin | Dmoy

Moyenne -1 -14 | -8,3 -1,5 -1 -8,8 -4 -0,7 -9,1
Ecart type 2 53 | 13,8 2 5,6 14 2,7 6,2 10
Médiane -0,6 0 -1,3 -1,1 0 -1,7 -3,3 0 -4,1
p-value 0,1 0,1 | 0,05 | 0,03 0,1 0,1 |0,003| 0,1 |0,003
Impact non non non non non non Oul non Oul
clinique

Tableau Ill. 14 : Résultats dosimétriques et statis tiques pour Dmin, Dmax et
Dmoy.
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Figure 111.36 : Diagrammes en boites a moustache re  présentant les écarts pour
Dmin, Dmax et Dmoy. Les écarts ont été calculés par rapport a PBC sans
correction. 1) représente PBC-BPL, 2) représente PB C- BM et 3) représente
PBC-ETAR. Chaque série représente les résultats de 6 patients.

Contrainte de dose V10, V13, V20 et V30

Nous rappelons que Vdose représente le volume total des deux poumons qui recoit
au moins une certaine dose (dose) en Gy. Nous avons observé que les valeurs V10
et V13 calculées avec les méthodes de correction BM, BPL et ETAR ont été
supérieures a celles calculées avec l'algorithme PBC sans correction. Nous avons
observé que les valeurs de V20 et V30 calculées par PBC sans et avec correction
ont respecté la tolérance de dose généralement appliquée dans la pratique clinique
sans correction. Cela explique que, pour les 6 patients étudiés, les contraintes
dosimétriques soient respectées méme en tenant compte les hétérogénéités
tissulaires. Le Tableau I11.15 regroupe les résultats dosimétriques et statistiques pour
les valeurs de dose : V10, V13, V20 et V30. La Figure 111.37 représente en boites les
écarts dosimétriques pour : V10, V13, V20 et V30.

AHDV % PBC — BPL PBC - BM PBC - ETAR

V10 | V13 |VvV20 |Vv30 |V10 |V13 |V20 |V30 |VI10 V13 V20 | V30

Moyenne | -32 | -64 | 14 0,5 -41 | -76 | 0,5 0,4 -5,7 -7,4 -3,9 -1,7

Ecart-type | 5,2 | 14,7 | 112 | 5,3 6,2 | 17,8128 | 52 6 10,9 | 12,7 6

Médiane | -09 | -0,8 | 0,6 -0,5 -1 -1,6 0 -0,1 -2,3 -3 -1,8 -2,7
p-value 0,02 | 0,5 0,1 0,4 0,02 | 0,1 0,3 0,4 | 0,003 | 0,007 | 0,2 0,4
Impact OUIl | non | non | non OUl | non |non | non Oul OUl | non | non
clinique

Tableau Ill. 15: Résultats dosimétriques et statis tiques pour les valeurs de

dose V10, V13, V20 et V30.
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Figure Ill. 37: Diagrammes en boites a moustache re  présentant les trois séries

des écarts pour V10, V13, V20 et V30. Ces séries représentent les écarts

dosimeétriques observés entre PBC-BPL, PBC-BM et PBC  -ETAR par rapport a
PBC sans correction.

HDVc pour la moelle

Les méthodes de correction ont augmenté les valeurs calculées de Dmax par rapport
a PBC sans correction de densité. La dose maximale calculée a la moelle épiniére
sans et avec correction reste toujours inférieure a 46 Gy. La contrainte de dose
maximale calculée a la moelle dans nos conditions de traitement est respectée
(Dmax < 46 Gy). Le test statistique de Wilcoxon n’a pas montré de différence
statistique significative pour Dmax calculée a la moelle pour I'ensemble des 6
patients thoraciques, p > 0,05, (cf Tableau Ill.16). Par contre, nous n’avons pas
trouvé de différence pour les valeurs des doses minimales et moyennes.

Tableau Ill. 16 : Résultats dosimétriques et statis
des écarts Dmax. Les écarts ont été calculés par ra
correction.

ADmax % PBC -BPL | PBC-BM | PBC-ETAR
(n=6)
Moyenne -4,3 -5 -4.4
Ecart type 9,7 12,3 11,2
Médiane -0,4 -0,4 -0,2
p -value 0,1 0,4 0,4
Impact clinique non non non

tigues pour les trois séries
pport a PBC sans

135



4). Index de qualité dosimétriques

Index de couverture du volume tumoral IC : nous avons trouvé que la valeur
moyenne de I'Indice de couverture calculée par PBC sans correction est plus élevée
qgue les valeurs calculées par les méthodes de correction: BPL, BM et ETAR (cf
Tableau [11.17). Nous constatons dans la Figure 111.38 que les valeurs proches de
I'idéale ont été observées avec l'algorithme PBC et les trois méthodes de correction
dans les cas suivants : cancer de I'encéphale et prostate. Par contre, des valeurs
représentant une déviation majeure de la couverture ont été observées pour les
volumes tumoraux situés dans un tissu hétérogéne comme le thorax, le sein et 'ORL
avec IC < 0,8 par I'algorithme PBC et les trois méthodes de correction.

——PBC —=—BPL BM ETAR

12

>~ A [
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Figure 1ll. 38 : Valeurs de I'index de couverture ( IC) en fonction des patients
pour les quatre algorithmes.

Index d’homogénéité de dose dans le volume tumoral IH : nous avons trouveé que
la valeur moyenne de l'Indice est 1 avec PBC et de 1,1 pour les méthodes de
correction : BPL, BM et ETAR, (cf Tableau 111.17). Ceci signifie que la distribution de
la dose calculée dans le PTV par PBC sans correction de densité est plus
homogene, ce qui est logique. Nous constatons dans la Figure Ill. 39 que les PTV
localisés dans lI'encéphale et la prostate ont des valeurs proches de l'idéale. Par
contre, les valeurs les plus élevées ont été observées dans le thorax, le sein et 'ORL
mais les recommandations du RTOG ont toujours été respectées (IH < 2) avec
I'algorithme PBC et les trois méthodes de correction.
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Figure 111.39 : Valeurs de I'index d’homogénéité (I  H) en fonction des patients.

Index de conformation du volume tumoral IC  pry: NOus avons trouvé que les
valeurs moyennes de l'index avec leurs écarts types sont égales pour PBC sans et
avec correction de densité, (cf Tableau 111.17). Nous constatons sur la Figure 1ll. 40
que les PTV localisés a I'encéphale et la prostate ont des valeurs proches de
'optimum pour I'algorithme PBC et les trois méthodes de correction. Par contre, les
valeurs les plus faibles ont été observées dans les volumes tumoraux situés dans un
tissu hétérogene comme le thorax, le sein et 'ORL avec ICp7y < 0,8 sans ou avec
correction.
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Figure 111.40 : Valeurs de I'index de conformation ICptv €n fonction des PTV.

Index de conformation géométrique g: nous avons trouvé que le facteur
volumique de surdosage des tissus sains est égal a zéro, sans et avec correction de
densité. C’est-a-dire qu’il n'y a pas de surdosage dans les tissus sains lors du
passage de PBC sans correction a PBC avec correction. La valeur de g dans le
Tableau 111.17 représente le sous-dosage du volume tumoral PTV. Nous avons
trouvé que les valeurs moyennes et les écarts types de lindex calculé par
l'algorithme PBC sans et avec correction de densité sont identiques. Nous
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constatons sur la Figure Ill. 41 que les PTV localisés dans I'encéphale et la prostate
ont des valeurs proches de I'optimum pour 'algorithme PBC et les trois méthodes de
correction. En revanche, les valeurs les plus élevées ont été observées pour les
volumes tumoraux situés dans une région hétérogene comme le thorax, le sein et
I'ORL avec g > 0 par l'algorithme PBC et les trois méthodes de correction.

La Figure lll. 42 présente en boites les valeurs des index de qualité. Chaque boite
représente les résultats de 12 patients.
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Figure 111.41 : Valeurs de I'index de conformation géomeétrique (g) en fonction
des PTV.

Index PBC PBC — BPL PBC - BM PBC - ETAR

IC Moyenne 0,8 0,77 0,78 0,79

ldéal =1 Ecart type 0,2 0,2 0,21 0,21
ICos [0,7;0,9] [0,7;0,9] [0,7;0,9] [0,7;0,9]

Médiane 0,85 0,8 0,85 0,9

p -value - 0,09 0,08 0,1

IH Moyenne 1 1,1 1,1 1,1

ldéal =1 Ecart type 0,07 0,04 0,04 0,04
ICos [1;:11] [1;1,1] [1; 1,1] [1:11]

Médiane 11 11 11 11

p -value - 0,1 0,08 0,08

ICprv Moyenne 0,8 0,8 0,8 0,8

ldéal =1 Ecart type 0,2 0,2 0,2 0,2
ICos [0,7;0,8] [0,7;0,8] [0,7;0,8] [0,7;0,8]

Médiane 0,8 0,9 0,9 0,9

p -value - 0,1 0,15 0,15

g Moyenne 0,2 0,2 0,2 0,2

ldéal =0 Ecart type 0,2 0,2 0,2 0,2
ICos [0,1; 0,3] [0,1; 0,3] [0,1; 0,3] [0,1; 0,3]

Médiane 0,1 0,1 0,1 0,1

p -value - 0,1 0,1 0,01

Tableau I11.17 : Résultats dosimétriques et statist

iques pour les index.
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Figure Ill. 42 : Diagrammes en boites & moustache r  eprésentant les valeurs des
index de qualité. Ces index ont été calculés par PB  C sans et avec correction.
Chaque boite représente les résultats de 12 patient  s.

5). Discussion clinique

Le test unilatéral a montré que les UM totales calculées par PBC avec les méthodes
de correction ont été réduites par rapport aux valeurs calculées sans correction avec
PBC. Cette réduction est statistiguement significative p < 0,05. Par conséquent, la
décision clinique, pour obtenir le méme résultat en termes de dose délivrée au PTV,
devrait se traduire par une augmentation de la dose prescrite  dans le cadre des
méthodes de simulation dosimétrique avec correction. C'est-a-dire qu'il faut prescrire
une dose plus éléve que la dose prescrite habituellement lors du passage de PBC
sans correction aux méthodes de correction pour retrouver le méme nombre d’'UM et
la méme dose absorbée au niveau du volume cible.
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111.4.1.2. La mise en ceuvre de la méthode de correc tion de densité PBC- BM
1). Comparaison de la dose a l'isocentre

Nous avons observé, par rapport a la référence, que la méthode BM a surestimé la
dose a lisocentre. Cette variation dépend de la localisation du cancer. La
surestimation maximale de 5,2%, a été observée dans le cas des cancers
thoraciques avec un écart type de 1,3%. La surestimation minimale, 0,5%, a été
observée dans le cas des cancers ORL et du sein. Par contre, une sous-estimation
de 1% a été observée dans le cas de la prostate et de I'encéphale. La Figure 111.43
représente les valeurs des doses a l'isocentre calculées par PBC et BM. Les points
en rouge représentent les valeurs de facteur de correction a l'isocentre FC=Dgw/

Dpgc.

EmPBC HOPBC Vs EM 4 BMIPBC
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Figure Ill. 43: Valeurs des doses a lisocentre cal culées par PBC et BM. Les
triangles rouges représentent les valeurs de facteu r de correction calculées a
I'isocentre FC=D gy / Dpgc.

2). Comparaison du facteur de correction calculé pa  rla méthode de
correction Batho modifiée

Nous avons calculé le facteur de correction pour 2 faisceaux latéraux centrés sur
l'isocentre avec deux tailles de champs 2x2 et 5x5 cm?, (cf Figure I1l.44). lls
traversent 6,4 cm de paroi thoracique c6té gauche et autant cété droit (densité égal a
1gr/cm®). Il traverse 24,6 cm de parenchyme pulmonaire de faible densité.
L'isocentre est localisé a une profondeur de 8,5 cm de la surface coté droit du
patient, au centre du PTV.
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Figure Ill. 44 : Variation du facteur de correction en fonction de la profondeur
pour deux faisceaux de photon 18 MV.

Nous avons constaté que le facteur de correction varie en fonction de la taille des
faisceaux et de la profondeur. Nous avons trouvé que la méthode de correction BM
ne calcule pas ce facteur de maniére correcte quand les champs d'irradiation sont
petits, ce qui explique la sous-estimation de la dose dans la région du build-up. Dans
cette étude nous avons observé que ce facteur a I'isocentre est égal a 1,01 pour le
champ de 5x5 cm? et 0,8 pour 2x2 cm2. Le groupe RTOG a calculé le facteur de
correction pour Batho pour 322 patients qui avaient un cancer du poumon. Il a trouvé
que la valeur de ce facteur a l'isocentre est égale a 1,05 + 0,05 avec des extrémes
de 0,95 & 1,28, [26].

3). Comparaison de la répartition spatiale de lado  se

= Couverture des PTV et des tissus sains par les lign  es isodoses >107% de la
dose prescrite (points chauds) :  nous n‘avons pas observé de points chauds
localisés dans les tissus sains avec les deux plans ; mais, nous avons trouvé que
les isodoses peuvent atteindre 111% dans le plan 5.

= Couverture des PTV par les lignes isodoses 100% : dans le plan transversal,
nous avons observé que les isodoses 100% calculées par BM dans le plan 5
englobent mieux les PTV localisés dans le thorax par rapport au plan 2 (cf Figure
[11.45). Par contre, les isodoses 100% calculées par BM dans le plan 2 englobent
mieux les PTV localisés dans I'ORL, I'encéphale et la prostate par rapport au plan
5.

= Couverture des PTV par les lignes isodoses 95% :  les isodoses 95% calculées
par PBC-BM dans le plan 5 englobent mieux le PTV dans le thorax. Par contre,
I'isodose 95% dans les deux plans englobe de facon identique les PTV localisés
dans I'ORL, I'encéphale et la prostate.

= Couverture des PTV par les lignes isodoses <95% (po ints froids) : nous
avons observé que la distribution spatiale pour certaines lignes isodoses est
différente. Par exemple, dans certains cas de thorax, les isodoses 20% et 40%
calculées par BM pour le plan 5 sont plus largement étendues dans les directions
longitudinales et latérales que dans le plan 2. Ceci peut expliquer 'augmentation
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des valeurs dosimétriqgue des HDV et montre au radio physicien une dose plus
élevée pour les OAR.

= Dose calculée en 3D : nous avons observé que la dose calculée dans le plans 5
a été augmentée avec un écart moyen égal a (-2,7%) pour le thorax et diminuée
avec un écart moyen égal a 0,9% (cf Tableau 111.18). La dose 3D maximale peut
atteindre une valeur supérieure a 107% par rapport a la dose prescrite
initialement dans le plan 2. La Figure Ill. 45 représente la distribution spatiale de
dose pour un patient atteint de cancer thoracique localisé dans le parenchyme
pulmonaire droite (patient N°L). Nous rappelons que la dose prescrite pour ce
patient a été de 66 Gy dans le plan 2 et 68 Gy dans le plan 5. Ce qui représente
un écart de 3% de la dose prescrite. Dans ce patient, nous pouvons observer que
la dose 3D maximale est 69,6 Gy dans le plan 2 et 71,23 Gy dans le plan 5. Ceci
représente 105% de la dose prescrite dans le plan 2 et 107,5% de la dose
prescrite initialement dans le plan 2 (66Gy). Le Tableau 111.18 présente les
résultats dosimétriques et statistigues pour les écarts maxima des valeurs
dosimétriques de dose en 3D. Les écarts ont été calculés par rapport au plan 2.

Figure 111.45 : Distribution spatiale de la dose po ur un patient atteint d'un
cancer thoracique localisé dans le parenchyme pulmo naire. Le jaune
représente le volume tumoral PTV. Le vert représent e 95%, le rouge représente
100% (66GY) et la couleur saumon représente 104%.

PBC- BM
ADmax en 3D% | Thorax et sein ORL, encéphale et
prostate
Moyenne -2,7 0,9
Ecart type 2,7 1,1
Médiane -2,4 0,8
p-value 0,02 0,2
impact clinique OuUl non
Tableau Ill. 18 : Résultats dosimétriques et statis tiques pour les écarts des

valeurs de dose maxima en 3D.
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La Figure I11.46 représente en boites les écarts des valeurs dosimétriques des doses
maximales en 3D. Les écarts ont été calculés par rapport a PBC-BM dans le plan 2.
La boite de gauche représente le cas du thorax et la boite de droite représente
I'ORL, I'encéphale et la prostate.

Figure 111.46 : Diagrammes en boites a ~mediane = WSk
moustache représentant les écarts des
valeurs dosimétriques des doses ) N
maximales en 3D. Les écarts ont ete a . .
calculés par rapport a PBC-BM dans le S H
plan 2. A gauche cas thoraciques et a E o , l —
droite ORL, encéphale et prostate. =
=i
£
By
a1
B8

4). Comparaison de la distribution volumique de la dose
4.1). Comparaison des HDV cumulatifs des volumes cibles « PTV »

La dose maximale calculée au PTV dans le plan 5 peut atteindre 111% par rapport a
la dose prescrite initialement dans le thorax, ce qui n'est pas conforme aux
recommandations de I'lCRU 62 (Dmax au PTV < 107%). La Figure Ill. 47 montre les
histogrammes dose volume cumulatifs calculés pour les PTV localisés dans le
parenchyme pulmonaire. Le rouge (traits pleins) représente le plan 5, le bleu
(pointillés) représente le plan 2. Nous constatons I'existence de volumes sur-dosés
plus importants dans le plan 5.

100

Lt
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umi PTV1-Patient N1

"| PTV2-Patient N1 ERYAE

| | ) |

2 ) \ LY

45 50 5 60 65 T 4 50 55 &0 65 0
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=

Pourcentage du volume total de la structure [%
Pourcentage du volume total de la structure [%]]
=

Figure 111.47 : Histogrammes dose volume cumulatifs calculés pour les PTV
localisés dans le parenchyme pulmonaire. Le rouge r  eprésente le plan 5, le
bleu (pointillés) représente le plan 2.
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Comparaison de Dmax, Dmin et Dmoy

Nous avons observé que les valeurs de Dmax, Dmin et Dmoy calculées dans le plan
5 sont supérieures pour le thorax, le sein et inferieures pour 'ORL, I'encéphale et la
prostate par rapport au plan 2. Le Tableau I111.19 représente les résultats
dosimétriques et statistiques pour les valeurs de Dmax, Dmin et Dmoy calculées par
PBC-BM dans les deux plans. Les écarts ont été calculés par rapport a PBC-BM
dans le plan 2.

PBC-BM
. ORL, encéphale et
AHDV % Thorax et sein prostrfte
Dmax Dmin | Dmoy Dmax Dmin | Dmoy

Moyenne -2,7 -3,9 - 3,8 0,8 1,4 1,1
Ecart type 2,7 2,4 2,5 1,1 0,8 0,9
Médiane -2,4 -32 | -4,7 0,8 1,3 1,4
p -value 0,02 0,001 | 0,005 0,2 0,03 | 0,03
impact clinique OuUlI 0]8] 0]8] non OuUl | OUl

Tableau 111.19: Résultats dosimétriques et statisti

gues pour I'ensemble des 12

patients.

La Figure 111.48 représente les écarts de doses minimales, maximales et moyennes
en boites. Les écarts ont été calculés par rapport au plan 2.
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Figure 111.48: Diagrammes en boites & moustache rep
valeurs dosimétriques des HDV. Les écarts ont été c
BM dans le plan 2.

résentant les écarts des
alculés par rapport a PBC-

= Volume de sous dosage : nous avons observé que la méthode de correction BM
dans le plan 5 a diminué la zone de sous dosage V95% pour le thorax et le sein.

= Volume de surdosage :la méthode de correction BM dans le plan 5 a augmenté
la zone de surdosage V105% et V107% pour le thorax et I'ORL.
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Le Tableau I11.20 représente les résultats dosimétriques et statistiques obtenus pour
les volumes de sous dosage et de surdosage. La Figure 111.49 représente les valeurs
dosimétriques : V95%, V105% et V107% en boites.

. PBC-BM (Plan 2) PBC-BM (Plan 5)
Localisation | AHDV % V95 | V105 |V107| V95 | V105 | V107
Moyenne 772 | 88 | 34 | 826 | 256 | 184
Ecarttype | 21,3 | 17,3 | 8,7 | 21,1 | 27.8 | 238
Thorax et Médiane 833 | 06 | 0 | 868 | 170 | 88
sein p-value i : - [<0,001 | <0,001 | 0,001
Impact cliniqgue - - - OuUl Oul Oul

Tableau Ill. 20: Résultats dosimétriques et statist
valeurs dosimétriques : V95%, V105% et V107%.

igues pour les écarts des
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Figure 111.49: Représente les écarts en boites a mo
V95%, V105% et V107%.

ustache pour les valeurs

Evaluation de la validité des plans de traitement (  D95%)

Nous avons observé que la méthode de correction BM dans le plan 5 augmente la
dose D95% pour le thorax et le sein, et la diminue pour I'ORL, I'encéphale et la
prostate. Le Tableau 111.21 représente les résultats dosimétriques et statistiques pour
la dose D95%.

PBC- BM
AD95% Thorax et sein ORL, encéphale et prostate
Moyenne -4,6 1,2
Ecart type 1,9 0,9
Médiane -3,8 1,4
p -value 0,001 0,02
Impact clinique 0]8] 0]8]

Tableau Ill. 21 : Résultats dosimétriques et statis

tiques pour la dose D95%.
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4.2). Comparaison des HDV différentiels des volumes

cibles « PTV »

La Figure 111.50 représente les HDV différentiels calculés par BM dans les deux plans
pour les deux PTV qui sont localisés dans le parenchyme pulmonaire.

. pTva
: i— Plan 2: 0 = 3,1
| Plan5:0=2,9

-

kR

PTV2
Plan2:0=1,9
Plan5:0=1,8
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Figure I11.50 : Histogrammes dose volume différentiels pour les PTV

dans le parenchyme pulmonaire.
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L’analyse des histogrammes dose volume différentiels a montré que le plan 5 a
diminué le volume recevant la dose prescrite et il a calculé une dose moins
homogene pour les PTV localisées dans le thorax. Par contre, les plans construits
pour 'ORL, I'encéphale et la prostate sont identiqgues en termes de distribution de
dose (p > 0,05). Le Tableau 111.22 présente les résultats dosimétriques et statistiques
pour le thorax et le sein. Le Figure 111.51 montre les quatre diagrammes en boites
représentant les volumes recevant la dose prescrite et les valeurs de sigma dans le
cas des cancers thoraciques.

Localisation AHDV % - Plan 2 . Plan 5
sigma | volume | sigma | volume
Moyenne 3,9 28,5 3,9 26,8
Ecart type 3 15,7 2,9 14,4
Thorax et Médiane 3 42 3 23,5
sein p -value - - 0,01 0,004
Impact cliniqgue - - OuUl OuUl

Tableau Ill. 22 : Résultats dosimétriques et statis

des volumes et sigma pour les HDV différentiels.

tiques concernant les valeurs
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Figure 111.51 : Diagrammes en boites a moustache re présentant les volumes
recevant la dose prescrite et les valeurs de sigma dans les cas de cancers
thoraciques.

4.3). Comparaison des HDV cumulatifs pour les OAR

Les poumons sains

Nous avons observé que les valeurs dosimétriques calculées par PBC-BM dans le
plan 5 ont été supérieures par rapport a celles du plan 2. Le Tableau I11.23 regroupe
les écarts dosimétriques et les résultats du test Wilcoxon pour les valeurs Dmin,
Dmax, Dmoy, V10gy, V13gy, V20gy et V30gy. Le Figure 111.52 montre les sept
diagrammes en boites représentant les écarts dosimétriques observeés entre les deux
plans 2 et 5.

AHDV % Dmin | Dmax | Dmoy V10 | V13 | V20 V30

Moyenne -551| -0,8 -5,7 -25 |-44| -33 |-46
Ecart type 3,3 9,8 3,6 4,7 5,7 47,1 3,8
Médiane -6,3 ] -49 -6,1 -09 |-23| -4.8 -4

p -value 0,03 | 0,2 0,001 0,2 ]0,03]| 0,001 |0,03
Impact clinigue | non | non OuUl non | non Oul non

Tableau Ill. 23 : Résultats dosimétriques et statis  tiques pour Dmin, Dmax,
Dmoyen, V10 gy, V13gy, V20gy et V30gy.
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Figure II1.52: Diagrammes en boites & moustache re présentant les écarts
dosimeétriques observés entre les deux plans 2 et 5.

La moelle

Nous avons observé que les valeurs dosimétriques de Dmax calculées par PBC-BM
dans le plan 5 ont été supérieures de 1,9% en moyenne avec un écart type de 3,2 et
une médiane de 1,3 et p-value = 0,2 par rapport a celles du plan 2. La contrainte de
dose maximale calculée a la moelle dans nos conditions de traitement est respectée
(Dmax < 46 Gy). Les valeurs dosimétriques de Dmoy calculées par PBC-BM dans le
plan 5 ont été supérieures de 3,7% en moyenne avec un écart type de 3,9, une
médiane de 2,9% et p-value = 0,9 par rapport a celles du plan 2. Par contre les
valeurs de Dmin sont identiques avec p-value =1

5). Index de qualité dosimétriques

Nous avons observé une amélioration significative pour I'index ICpry et I'index g pour
le thorax dans le plan 5. Cela s’explique par 'augmentation de la dose calculée au
point de référence avec BM ce qui représente une amélioration de la qualité du plan
de traitement par rapport a celui obtenu avec BM dans le plan 2. Le Tableau I11.24
regroupe les résultats dosimétriques et statistiques pour les quatre index de qualité.
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Localisation Plans Plan 2 Plan 5
Index IC IH [Cprv g IC IH ICprv g
Moyenne | 0,87 1 0,7 0,2 0,82 1,1 0,8 0,16
ICys [0,7;0,91 | [1;1,1] | [0,6;0,9] | [0.1;0.3] | [0,7;0,9] | [1;1,2] | [0,7;0,9] | [0;0,2]
Thorax et Ecart 0,1 0,05 0,2 0,2 0,09 0,05 0,2 0,2
sein type
Médiane 0,9 1,1 0,8 0,2 0,8 1,1 0,9 0,1
p -value - - - - 0,14 0,14 0,003 | 0,002
Moyenne 0,8 1 0,8 0,2 0,8 1 0,8 0,2
ORL ICos [0,7;0,9] | [1;1,1] | [0,6;0,9] | [0,2;0,3] | [0,7;0,9] | [1;1,2] | [0,7;0,9] | [0;0,2]
N Ecart 0,2 0,02 0,3 0,3 0,2 0,02 0,3 0,3
encéphale type
et prostate e diane | 0,8 11 0,9 0,05 0,7 11 09 | 0,06
p -value - - - - 1 1 0,9 0,2

Tableau 111.24 : Résultats dosimétriques et statist iques pour les index de
qualité.

La Figure 111.53 représente en boites les valeurs des index. Les lignes en rouge
représentent les médianes.
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Figure 111.53 : Diagramme en boite & moustache des  valeurs des index. Les
lignes rouges représentent les meédianes.
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111.4.2. Evaluation dosimétrique du passage de I'al  gorithme Clarkson au PBC
sans correction de densité

1). Comparaison des contourages des volumes cibles et les OAR

Nous avons observé que le TPS Eclipse® a compilé des volumes cibles plus élevés
que le TPS Dosigray® avec un écart moyen de 1%, un écart type de 4,2 et une
meédiane de 0%. Le test statistique n’a pas montré de signification statique p = 0,05.
De méme, le TPS Dosigray® a compilé des volumes OAR plus élevés avec un écart
moyen de 6,2%, un écart type de 10,7 et une médiane de 1,8 %. Le test statistique a
montré une signification statistique p = 0,01. La Figure 111.54 représente en boites les
écarts des volumes. Ces diagrammes montrent les écarts maximaux, minimaux,
meédians en rouge, Q1 et Q3.

+ Q1 o min
Figure 111.54 : Diagrammes en boites jggdlane ° max

a moustache pour les écarts de

compilation des volumes des PTV 33
et OAR. 30
25
20

Avolume %
—
(=]

OAR PTV

2). Comparaison des UM

UM totales: nous avons trouvé des écarts moyens et médians identiques et égaux a
0% avec un écart type de 0,6. Le résultat du test de Wilcoxon a montré une
différence non significative pour 'ensemble des patients p > 0,5.

UM pour chaque faisceau : le nombre total de faisceaux nécessaires pour traiter
'ensemble des patients est n = 39 faisceaux. La Figure III.55 représente la
distribution des écarts de dose (AUM) en fonction des faisceaux. Nous pouvons
observer 22 faisceaux ayant un écart AUM égal a zéro. Nous avons trouvé que
I'écart moyen est de 0,3% avec un écart type de 1,5 et une médiane de 0%. Le
résultat du test de Wilcoxon pour des séries appariées a montré que la différence
n'était pas statistiquement significative pour I'ensemble des faisceaux p = 0,4. La
Figure 111.56 représente les deux diagrammes en boites pour les écarts des UM
totales par patient (n = 4) et pour chaque faisceau (n = 39). Ces diagrammes
montrent les écarts maxima, minima, médians en rouge, Q1 et Q3.
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Figure 1I1.55 : Histogramme
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Clarkson -PBC
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3). Comparaison de la répartition spatiale de lado  se
Points chauds dans les tissus sains et PTV: nous n'avons pas observé de
points chauds localisés dans les tissus sains ou les PTV pour les deux

algorithmes.

Isodose 100%: dans le plan transversal, nous avons observé que les isodoses
100% calculées par PBC englobent mieux les CTV localisés dans le poumon et
pour 'ORL par rapport a Clarkson. Par contre, les isodoses 100% calculées par
Clarkson englobent mieux le CTV lorsqu’il est localisé dans la prostate et
I'encéphale.

Isodose 95%: nous avons observé que les isodoses 95% calculées par Clarkson
et PBC englobent correctement le PTV quelle que soit sa localisation.
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» Points froids : nous avons observé que les isodoses 20% et 40% calculées par
Clarkson sont plus étendues en directions longitudinales et latérales que pour
PBC pour le poumon (cf Figure 111.57) et I'ORL. Ceci représente, pour les
radiophysiciens, une dose plus élevée pour les OAR. Cela peut expliquer
'augmentation des valeurs dosimétriques des HDV pour les OAR.

» Doses calculées en 3D : nous avons observé que l'algorithme de Clarkson a
augmenté la dose calculée en 3D pour le poumon de 1%, pour la prostate de
0,7% et il a diminué la dose pour I'encéphale de 0,3% et 0,7% pour 'ORL. Le test
Wilcoxon montre que ces écarts ne sont pas statistiguement significatifs p = 0,5.

=]

Figure 111.57 : Distribution de dose dans le plan t ransversal pour le poumon
calculée avec : a) PBC ; b) Clarkson.

4). Comparaison de la distribution volumique de la dose
4.1).Comparaison des HDV pour les PTV

Conformément aux recommandations de I'lCRU 62, la dose maximale calculée par
les deux algorithmes a été inférieure a 107% de la dose prescrite. Nous avons
observé que l'algorithme Clarkson a augmenté le volume qui recoit 95% de la dose
prescrite pour 'ensemble des patients par rapport a I'algorithme PBC. Le Tableau
[11.25 représente les résultats dosimétriques et statistiques des parameétres
dosimétriques : D10%, D20%, D50%, D90%, D95%, D100% et Dmax pour
'ensemble des patients. Nous avons observé que les écarts dosimétriques ne sont
pas statistiguement significatifs p > 0,05. Ceci signifie que les deux algorithmes,
Clarkson et PBC sans correction, ont calculé des valeurs d’HDVc similaires pour les
PTV quel que soit la localisation tumorale.
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AHDV % D10 D20 | D50 D90 D95 | D100 | Dmax
Moyenne 0 0 0 0,5 6,8 -2 0,3
Ecart type 0,8 1,7 1,4 1,4 12,3 35 1,3
Médiane 0,2 0,6 0 0,6 2,8 1 0,9
p-value 0,4 0,3 0,4 0,15 0,5 0,5 0,5
Impact clinique non non | non non non non non

Tableau 111.25: Résultats dosimétriques et statisti  ques pour I'ensemble de 4
patients. Ces résultats ont été calculés par rappor t a I'algorithme de référence
(Clarkson sans correction).

La Figure I11.58 montre les écarts des valeurs dosimétriques entre Clarkson et PBC

sans correction, par diagrammes en boites. Les lignes en rouge représentent les
médianes.

Figure 111.58: Diagrammes en boites a + Q1 o min
moustache représentant les écarts de —mediane - max
doses calculées par PBC sans 60 + Q3

correction par rapport a Clarkson
sans correction. Les segments
rouges représentent les médianes.
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Comparaison de V95%, V105% et V107%

= V95% : nous avons observé que l'algorithme Clarkson a augmenté le volume
sous-dosé dans le cas de I'encéphale et de la prostate par rapport a I'algorithme
PBC. Les écarts moyens et médians sont de 5,9% avec un écart type de 5,7.

= V105%: nous avons observé que l'algorithme Clarkson a calculé le volume
surdosé dans le cas de 'ORL par rapport a l'algorithme PBC avec un écart
moyen de 1,4%.

= V107%: nous n'avons pas observé de volumes qui regoivent plus de 107% de la
dose prescrite avec les deux algorithmes.

4.2).Comparaison des HDV pour les OAR

Nous avons trouvé que l'algorithme Clarkson calcule des valeurs dosimétriques
supérieures par rapport a PBC pour I'ensemble des OAR rencontrés chez les
patients étudiés. Nous pensons que cet écart est dd a I'écart significatif des volumes
calculés par les deux TPS. Le Tableau 111.26 représente les résultats dosimétriques
et statistiques pour: D10%, D20%, D50%, D90%, D95%, D100% et Dmax. Ces
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résultats ont été calculés par rapport a l'algorithme de référence (Clarkson sans
correction).

AHDV % D10 D20 D50 | D90 | D95 | D100 | Dmax
Moyenne 9,3 7,4 16,3 | 26,6 | 32,5 | 38,7 7,4
Ecart type 15,4 285 | 29,3 | 39,8 | 39,6 | 495 | 134
Médiane 3,5 4,4 6,7 | 23,5 | 41,2 40 2,3

p -value <0,001 | <0,001 | 0,04 | 0,006 | 0,02 |0,002 | <0,001
Impact clinique OuUlI 0]8] non | OUl | OUl | OUI OuUl

Tableau I11.26 : Pourcentages des écarts des valeur s de doses calculées par
Clarkson et PBC sans correction pour les OAR.

La Figure 111.59 représente les écarts de doses calculées par Clarkson et PBC sans
correction, en diagrammes en boite. Dans ces diagrammes les segments rouges
représentent les médianes. Les écarts ont été calculés par rapport a Clarkson sans
correction.

- Q1 o min
—mgdiane = max
Figure [II.59 : Diagrammes en 20
boites a moustache représentant a 75 .
les écarts de doses calculées par 2 i‘;
PBC sans correction par rapport a S 30
Clarkson sans correction. Les = 15
segments rouges représentent les - o 1%
médianes. g -15
b -30
= -45
2 6o
-7 5
o oo oo g g9 oo
= 22T SR 258
= <

5). Index de qualité dosimétrique

Le Tableau Il1.27 regroupe les résultats dosimétriques et statistiques pour les quatre
index de qualité en radiothérapie. Nous avons observé des valeurs quasiment
identiques pour les deux algorithmes. Ceci signifie que les deux plans de traitement
ont la méme qualité dosimétrique.
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Clarkson sans correction PBC sans correction
IC IH ICprv g IC IH [Cprv g
Moyenne 0,8 1 0,9 0,1 0,8 1,1 0,8 0,1
Ecart type 0,3 0 0,2 0,2 0,3 0 0,2 0,2
ICos [05;11] |[1;11]|[0,7;1] |[0;0,3] | [0,5;1,1] |[1;1,2] |][0,7;1] |[0O;0,3]

Médiane 0,9 1 1 0 0,9 1 0,9 0

p -value - - - - > 0,5 > 0,5 > 0,5 > 0,5

Impact - - - - non non non non
clinique

Tableau I11.27 : Résultats dosimétriques et statist  iques des 4 index de qualité.

6). Conclusion médicale : la différence n'est pass ignificative !

Nous avons validé I'hypothese HO pour les résultats concernant les UM totales et les
UM des faisceaux pour I'ensemble des faisceaux. La validation de HO correspond au
fait qu’il n’existe pas d’'impact dosimétrique et clinique lors du passage de Clarkson a
PBC sans correction de densité. Aussi, la décision médicale peut-elle étre de_garder
la_dose prescrite _habituellement pour les nouveaux traitements calculés en
utilisant l'algorithme PBC sans correction de densité.

[11.5. Discussion et recommandations

Nous avons comparé les différents plans de traitement, identifié les écarts observés
et déterminé I'étendue des variations de dose pour les 12 patients. Nous avons
observé que les méthodes de correction de densité ont produit des résultats
dosimétriques différents par rapport a PBC sans correction. Le sens et I'importance
des écarts sont associés a la géométrie des traitements (balistique), 'anatomie du
site tumoral et les algorithmes de calcul de dose.

[11.5.1. Balistique de l'irradiation

Nous avons observé que les écarts dosimétrigues dépendent de la position, les
dimensions et [l'orientation des faisceaux. Les balistiques des radiothérapies
conformationnelles dans le thorax sont plus complexes que pour des irradiations
pelviennes. Il est cependant nécessaire de réaliser une optimisation du plan de
traitement en radiothérapie thoracique. Néanmoins, il faut s’efforcer de réduire ou
d’expliciter les écarts de dose entre le traitement habituel et le nouveau traitement.

[11.5.2. Influence de I'anatomie sur la dose (hétér ogénéité de densité tissulaire)

Nous avons trouvé que la prise en compte des hétérogénéités de la densité tissulaire
par les méthodes de correction modifie la représentation spatiale et volumique de la
dose. Cette modification dépend de la localisation de la tumeur.
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Thorax: dans le thorax, les poumons présentent un milieu hétérogene de
faible densité. Le thorax regroupe des cavités aériennes, des structures osseuses, et
le parenchyme pulmonaire. La faible densité des poumons provoque une
augmentation du parcours des photons et les électrons secondaires. Ceci entraine
une réduction considérable des UM avec les méthodes de correction par rapport a
PBC sans correction. C’est di a la réduction de l'atténuation des photons et a
l'augmentation de la transmission des électrons secondaires surtout prés des
interfaces. La dose sera aussi plus élevée a la sortie des faisceaux.

Une étude a été faite par Rosu, et al. en 2007, pour comparer lI'impact des
hétérogénéités et des mouvements respiratoires sur les tumeurs du thorax,[6]. Elle a
montré que I'impact dosimétrique da a la prise en compte des hétérogénéités est
plus important que I'impact de la prise en compte des mouvements respiratoires. Les
études récentes ont aussi montré que les « faibles » énergies sont préférables pour
irradier une tumeur localisée dans le poumon, [26].

Sein : dans le traitement du cancer du sein les faisceaux pénéetrent dans les
poumons de faible densité. Cela conduit a une réduction des UM totales d’environ
1,4% avec la méthode ETAR. L’écart le plus important a été naturellement observé
pour les 2 faisceaux tangentiels pénétrant dans le sein lui-méme, parce que les
parties périphériques du sein et le poumon sous jacent recoivent une dose plus
élevée a cause de la faible densité des poumons. Les études ont conduit a
recommander ['utilisation des méthodes de correction pour traiter le sein avec des
champs tangentiels, [26].

ORL : les méthodes de correction ont réduit les unités moniteurs totales de
I'ordre de 0,7 & 1,5%. La méthode de correction ETAR a produit un écart maximum
de 1,5% par rapport a PBC. Nous avons observé que les méthodes de correction
sont imprécises pour calculer la dose en ORL pour des volumes qui comprennent
des cavités aériennes, des tissus mous et de I'os avec un numeéro atomique moyen
« Z » élevé.

Encéphale : les méthodes de correction ont augmenté les UM totales en
moyenne de 2,5%. Cette augmentation a été observée pour les quatre faisceaux qui
sont utilisés pour traiter le patient. La méthode de correction ETAR a produit I'écart
maximum de 2,9% par rapport a PBC. L'augmentation de dose en UM est due a
I'existence de I'os cranien qui présente une densité élevée par rapport a l'unité.

Prostate : les méthodes de correction ont augmenté les UM totales en
moyenne de 1%. Cette augmentation a été observée pour les quatre faisceaux qui
sont utilisés pour traiter le patient. L’'augmentation de dose en UM est due a
I'existence de I'os de la téte fémorale qui présente une densité élevée par rapport a
I'unité et un numéro atomique moyen « Z » éleve.

[11.5.3. Algorithmes de calcul de dose
Le choix d’'un modéle de calcul de dose est une question trés importante, surtout
pour des volumes cibles thoraciques. Ce choix doit répondre aux criteres de

traitement en radiothérapie. Nous avons comparé deux modeles de calcul. Le
premier est basé sur la méthode de superposition convolution. Dans ce modele il y a
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deux modes de calcul : le mode « homogéne » sans prise en compte de la densité
tissulaire et le mode « hétérogene » tenant compte de la densité tissulaire par les
meéthodes de correction. Le deuxiéme est basé sur la méthode de séparation de
dose primaire et diffusée (Clarkson).

Les algorithmes basés sur la méthode de superposition convolutions calculent mieux
la dose dans les milieux hétérogenes que les algorithmes basés sur la méthode de
profondeur équivalente ou sur la méthode de Clarkson. Katrien De Jaeger et al. ont
montré que les complications a type de pneumopathies radiques sont réduites de
12% a 14% en calculant la dose par l'algorithme superposition convolution par
rapport aux algorithmes de correction basés sur la méthode de profondeur
équivalente (Equivalent Path Length, EPL), [7].

Dans le poumon, l'augmentation de la largeur de pénombre conduit a une réduction
du volume pulmonaire recevant une dose €levée et a une augmentation du volume
de poumon recevant une dose faible. Ceci est correctement modélisé par des
simulations en méthode de Monte-Carlo, mais n’est pas bien modélisé par les
algorithmes de correction, [8].

Les algorithmes de correction des hétérogénéités ne prennent pas en compte le
mangue de volume diffusant au niveau pulmonaire. C’est le cas de Pencil Beam en
1D et Clarkson. L’équilibre électronique est généralement perturbé a l'interface de
I'hétérogénéité ou se trouve la différence d'atténuation entre la tumeur et le poumon.
Ceci conduit a un mauvais calcul des noyaux de dépodt d’énergie (Kernel) dans la
direction axiale par les modéles Pencil Beam qui appliquent une correction
d’hétérogénéité en 1D. En revanche, les modéles basés sur la superposition des
kernels qui prennent en compte les hétérogénéités en trois dimensions donnent des
résultats plus proches des simulations par méthode de Monte-Carlo. Mais, cette
méthode demande encore trop de temps de calcul et n’est pas encore accessible en
routine clinique, [9, 10, 11].

La limitation fondamentale des algorithmes de correction BM, BPL, ETAR, vient de
ce guils ne prennent en compte que l'atténuation primaire des photons et ne
modélisent pas les transports des électrons secondaires dans les tissus pulmonaires.
Des travaux ont étudié les limites des méthodes de correction dans les poumons.
[12, 13, 14]. lls ont montré que I'écart de dose calculé entre Pencil Beam en 1D et
Monte Carlo peut atteindre 3 % pour 6 MV et environ 14 % pour I'énergie de 18 MV.
Les études réalisées par L. Simon et al., en 2007 ont montré que les méthodes de
correction sous estiment la dose de 5 a 9 % pour un petit champ de 5 x 5 cm2 pour
des faisceaux de photons de 6MV et de 15 % pour des faisceaux de photons de
20 MV. Par contre, la sous-estimation de dose reste inférieure a 5 % pour un grand
champ de 10 x 10 cm? quelle que soit I'énergie, [15]. lls ont recommandé d’irradier
les volumes cibles pulmonaires par des faisceaux de photon de 6MV, avec lesquels
nous observons une meilleure contribution du volume diffusant et une pénombre plus
faible.

Dans notre étude, nous avons observé en effet que les méthodes de correction ont
donné des résultats différents. Elles ont des limites qui sont observées tant pour le
rendement en profondeur que pour les facteurs de correction calculés pour le
parenchyme pulmonaire. Nous avons observé dans les volumes cibles du thorax soit
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un sous dosage, soit un surdosage, notamment pour les petits volumes tumoraux.
Dans ce cas il n'y a aucune partie du volume tumoral qui recoive 100% de la dose
prescrite.

Nous avons observé que la méthode de Batho (BM) produit un compromis entre le
sur dosage et le sous dosage et une bonne couverture des PTV. La méthode de
correction ETAR prend en compte les hétérogénéités de facon tridimensionnelle. Elle
diminue la zone de sous dosage, mais elle calcule des valeurs dosimétriques plus
élevées telles que la dose maximale, les surdosages dans le PTV et les contraintes
de dose pour les OAR dans 'espace thoracique.

Il N’y a pas de recommandation précise en faveur d’'un algorithme particulier a utiliser
pour corriger les hétérogénéités sauf en faveur de la simulation MC. Mais il est
difficile de I'utiliser en routine clinique. Les résultats analysés montrent que certaines
méthodes de correction se rapprochent de la « réalité » du calcul MC. A cette fin,
nous avons proposé la méthode de PBC-BM pour calculer la dose dans notre
Service. Cette méthode calcule la dose avec un temps de calcul adéquat pour la
pratique quotidienne de la radiothérapie.

[11.5.4. Evaluation dosimétrique

Nous avons mis en évidence un écart statistiguement significatif pour les UM totales,
les UM de chaque faisceau et la dose relative a I'isocentre. Ces écarts sont observés
lors de la transition de Il'algorithme PBC sans correction a PBC avec correction
d’hétérogénéité. Nous avons observé que les méthodes de correction ont réduit les
UM totales de l'ordre 3,5 a 4,8 % dans le thorax par rapport a PBC. Le résultat du
test de Wilcoxon pour séries appariées a montré une différence significative pour
PBC-BPL, PBC-BM et PBC-ETAR pour I'ensemble des 12 patients p < 0,05. Ceci
montre bien que les hétérogénéités tissulaires ont un effet significatif en
radiothérapie conformationnelle. Comme notre échantillon est hétérogene, nous
avons observé des bornes trés écartées pour les intervalles de confiance. La borne
supérieure de lintervalle ICys représente le cas thoracique et le borne inférieure
représente le cas de la tumeur localisée dans un environnement de densité proche
de I'eau.

L'analyse du gamma index a permis de visualiser la localisation des pixels hors
tolérance. La méthode des histogrammes gamma pixel 2D et 3D nous a permis de
comparer les différents algorithmes. Nous avons constaté que dans le parenchyme
pulmonaire les distributions de dose calculées avec les méthodes de correction sont
tres différentes de celles calculées avec PBC sans correction. Dans les 3 cas
cliniques thoraciques la comparaison de la distribution de dose entre I'algorithme
PBC et les méthodes de correction a mis en évidence des différences. Cela conduit
a considérer qu'une modification de la balistique et/ou la correction de la dose
prescrite sont nécessaires pour obtenir les mémes résultats thérapeutigues aprés
changement d’algorithme par rapport a ceux obtenus avec l'algorithme initial pris ici
comme référence.

L'analyse de l'histogramme dose volumes cumulatif a montré qu’une attention
particuliere doit étre portée sur lirradiation du parenchyme pulmonaire.
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L’histogramme dose volume différentiel a permis de relever les pourcentages des
volumes recevant la dose prescrite et évaluer la distribution de dose dans les PTV.
La comparaison des écarts types associés aux histogrammes dose volume
différentiels, a montré que la distribution de dose représentée par les méthodes de
correction spécifiques est plus hétérogene dans le volume cible que la représentation
qui est faite avec PBC sans correction. De méme, les études ont montré que la
simulation MC calcule une valeur de sigma plus grande que l'algorithme PBC sans
correction, [16]. La Figure 111.60 représente I'histogramme dose volume différentiel
calculé par les algorithmes PBC sans correction, AAA, MC et CCC pour un cancer
du poumon. Nous constatons sur cette figure que les HDVd calculés par les
méthodes de correction ressemblent a 'HDVd calculé par MC. Ceci nous permet de
penser que les méthodes de correction associées a l'algorithme PBC s’approchent
plus de la « réalité » que PBC sans correction.

L’histogramme dose volume différentiel ainsi calculé est aussi plus proche de la
« réalité » pour I'index de I'homogénéité (IH). IH donne une vision globale de la
distribution de dose, mais, I'écart type (sigma) associé a I'HDVd représente une
vision plus précise. Prenons I'exemple du patient N°2, nous avons obtenu la méme
valeur 1,1 de I'lH en utilisant les quatre algorithmes. Par contre, nous avons observée
des valeurs différentes de sigma : la valeur a été 0,7Gy par PBC, 0,78Gy par PBC-
BPL, 1,8Gy par PBC-BM et 1,7Gy par PBC-ETAR.

Ainsi, nous avons observé une réduction de la fraction du volume cible recevant la
dose prescrite avec les méthodes de correction par rapport a l'algorithme de
référence.
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Figure 111.60 : HDVd pulmonaire calculé par MC, CCC , AAA et PBC. La Figure a
été extraite du travail de Hasenbalg et al., 2007.
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Les index de conformation et géométrique nous ont permis de comparer la qualité
des plans de traitement en termes de bonne couverture des PTV par les isodoses de
référence et de bonne conformation géométrique et dosimétrique des PTV.

La méthode d’'UM fixes a conduit a calculer une dose plus élevée que la dose
prescrite. Nous avons considéré cette nouvelle dose calculée comme devant étre la
nouvelle valeur de prescription de dose. Nous avons observé que cette nouvelle
prescription de dose résulte d'une augmentation d’'un pourcentage compris dans
I'intervalle de confiance [0,7 ; 4,5]. La valeur de la borne maximale représente le cas
de la dose prescrite pour le thorax. La valeur de la borne minimale représente le cas
de la dose prescrite pour 'ORL, I'encéphale ou la prostate.

Puisque la dose a l'isocentre a été modifiee de facon différente selon la localisation
des tumeurs, la nouvelle prescription de dose conduit a obtenir, pour une dose
« réelle » inchangée dans les PTV, une diminution de 5% du sous dosage, une
augmentation de 5% des volumes qui recoivent plus de 105% et 107% de la dose et
une amélioration de la validité du plan de traitement pour la D95%. La distribution de
dose dans les PTV pour le plan 5 a été identique a celle retrouvée avec BM en
utilisant la dose initialement prescrite dans le plan 2. Mais, nous avons aussi pris
conscience que la dose calculée pour les poumons sains se trouve augmentée. Cela
permet d’envisager une optimisation physique du plan de traitement, balistique et
géometrique pour diminuer cette dose, augmenter la sécurité et la tolérance du
traitement pour le méme résultat clinique.

[11.5.5. Discussion des contraintes de dose pour le s organes a risque et les
complications

Les indices biologiques TCP et NTCP

Les probabilités de contréle tumoral (TCP) et de complication des tissus sains
(NTCP) caractérisent un traitement sur le plan biologique. Elles sont directement
liées a la dose recue aux organes a risque et aux volumes cibles (PTV). Les
histogrammes dose volume (HDV) pour les organes a risque et les volumes cibles
permettent de faire une comparaison visuelle de la distribution de la dose. Nous
avons observé que les méthodes de correction ont augmenté la dose calculée dans
les poumons sains et les PTV. Les HDV permettent de calculer les TCP et NTCP
dans un but de comparaison des algorithmes de calcul de dose. Cela nécessite de
déterminer des paramétres théoriques tel que de TDsp, m et n (cf Chapitre II).

Des travaux ont été effectués pour évaluer les TCP en cas de prise en compte des
densités tissulaires par les algorithmes. Sans correction de densité, Emami et al. ont
proposé pour le tissu pulmonaire des valeurs TDsg = 24,5 Gy, m= 0,18 et n= 0,87.
Seppenwoolde et al., 2003 ont proposé de corriger les valeurs de TDsp, m et n en
utilisant les algorithmes qui permettent de prendre en compte les hétérogénéités
tissulaires. Le Tableau 111.28 présente les différents travaux qui ont évalué les valeurs
de TDsg, m et n sans ou avec la prise en compte des hétérogénéités tissulaires, il est
extrait de la publication de Katrien et al. [7, 17].
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Parameétres

Auteur Correction d’hétérogénéité
TDso (GY) m n

Lyman 22 0,1 0,65 non

Burman 24,5 0,18 | 0,87 non

Martel 28 0,18 | 0,87 correction TAR
equivalent path length

Marks 29,5 0,18 | 0,87 correction TAR
equivalent path length

Kwa 30,5 0,3 1 correction TAR

equivalent path length

Seppenwoolde et al

N* = 382 30,8 0,3 1 correction TAR
equivalent path length
N* =189 26,8 0,45 1 superposition convolution
N*= 62 34,1 0,45 1 correction TAR
equivalent path length
29,2 0,45 1 superposition convolution

Tableau Ill. 28: Réévaluation pour le parenchyme pu Imonaire des valeurs de
TDsp, m et n avec des algorithmes de correction d’hétér  ogénéité tissulaire.
Extrait de Katrien et al. N* représente le nombre d e patients (a ne pas
confondre ici avec « n »).

Les contraintes de dose pour les poumons sains

Les études ont montré que le V20Gy (volume recevant une dose égale ou supérieure
a 20Gy) et la dose moyenne délivréee au parenchyme pulmonaire permettent
d’évaluer le risque de pneumopathie radique [18, 19, 20]. En pratique, elle est
observée chez 10 a 15% des patients traités par radiothérapie [21].

Oetzel et al. ont montré que I'analyse des histogrammes dose volume calculés pour
'ensemble de deux poumons y compris le volume tumoral peut sous-estimer le
risque de pneumopathie post radique et les probabilités de complications des tissus
sains. lls ont donc recommandé de contourer exactement le volume des poumons
sains en excluant le PTV, [22, 23].

Dans le cas du thorax, nous avons trouvé que la dose moyenne et les VDose sont
tres sensibles a la modification des algorithmes de calcul de dose. Le risque lié a
'augmentation de dose délivrée au parenchyme pulmonaire est représenté par la
pneumopathie radique [24]. Les études ont montré qu'il existe une relation quasi
linéaire entre la dose moyenne regue par le poumon et le risque de pneumopathie
radique ; par ailleurs I'impact de V20 et V30 ne dépend plus de I'age du patient au-
dela de 60 ans [20, 21, 25]. Le Tableau 111.29 regroupe les contraintes de dose pour
V20, la dose moyenne et le risque de pneumopathie radiqgue associé a la
modification des algorithmes.
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Risque de Selon les PBC PBC Clarkson
neumopathie références sans avec sans
radique [20, 21, 25] correction correction correction
Contrainte de
dose
V20 < 22% pas de risque situation situation situation
exclue exclue exclue
22 < V20=31% 8% situation des | situation des non calculé
grade 2 cas étudiés cas étudiés
V20 = 40% 23% situation situation situation
grade 3 -5 exclue exclue exclue
Dmoy < 10 Gy faible situation des | situation des situation
cas éetudiés cas étudiés des cas
étudiés
Dmoy > 30 Gy élevée (44%) situation situation situation
exclue exclue exclue

Tableau 111.29: Situation des contraintes de dose p our le V20Gy et la dose
moyenne dans les cas de dosimétrie du thorax de not re étude (nombre de
patients = 6) et le risque de pneumopathie radique.

[11.5.6. Evaluation statistique

Rappel des objectifs et de I'interprétation du test statistique

Nous rappelons que le but du test statistique est de distinguer si les écarts observes
sont plutdt dus aux fluctuations liées au hasard ou a des effets réels. Pour cela, nous
avons défini deux hypotheses: nulle HO et alternative H1. Les deux hypotheses
portent sur les valeurs des parametres dosimétriques observées dans I'échantillon
qui doit servir a valider une hypothése. Le test statistique de Wilcoxon nous permet
de rejeter une hypothése et d’accepter l'autre.

La validation de I'hypothése nulle signifie que les écarts ne sont pas significatifs,
donc vraisemblablement pas réels. Ce que I'on traduit en considérant que le nouvel
algorithme n’a pas d’'impact dosimétrique et clinique a prendre en considération.
Dans cette étude, nous avons choisi de limiter le risque alpha a 5% et c’est donc la
p-value au seuil de 0,05 qui discrimine HO et H1 ; HO étant vérifiée si p =2 a 0,05 nous
pouvons conclure que les plans de traitement ont la méme qualité dosimétrique avec
un risque a égal a 5% ; H1 étant vérifiée si p < 0,05. La validation de I'hypothése
alternative H1 signifie que les écarts sont trés probablement réels et donc que le
nouvel algorithme a un impact dosimétrique et possiblement clinique a prendre en
considération.

La méthode « box plot » (boites a moustache) a permis de comparer les médianes
des écarts et les variations des valeurs extrémes maxima ou minima. L'utilisation
conjointe des moyennes et des médianes donne un résumé des informations plus
précis que la connaissance d'une seule des deux valeurs.

L’intervalle de confiance a été calculé pour le seuil de 95%.
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Discussion des conclusions statistiques

Il'y a deux sources d’'imprécision qui peuvent influencer la conclusion statistique.

* La premiere est la localisation anatomique de la tumeur. Nous avons observé
gue I'hétérogénéité est fonction de la localisation de la tumeur et qu'il existe
des écarts de résultats tres variables en fonction de la localisation tumorale.
Cette variabilité affecte les valeurs réelles des écarts entre moyennes,
meédianes et écarts types.

» La deuxiéme concerne la taille de I'échantillon qui est ici tres réduite. La taille
de I'échantillon peut modifier les écarts moyens et les médianes.

Par ailleurs, la valeur de la conclusion médicale sera dégradée si I'échantillon
mélange en proportions importantes des patients ayant des écarts extrémes, soit
tres faibles, soit tres forts. En effet, nous avons observé un écart moyen de 4,8% et
un écart type de 1,1 pour les UM totales pour les six patients & cancers thoraciques
avec BM (cf Tableau Ill.4) alors que cet écart moyen n’est que de 2,3% avec un
écart type de 2,9 pour 'ensemble des 12 patients, toujours avec BM (cf Tableau
[11.5). Il est donc évident que la conclusion aura d'autant plus de valeur et
d’exactitude que la valeur de I'écart de dose pour un patient donné est proche de
I'écart moyen du sous-groupe anatomique auquel il appartient, autrement dit si I'on
analyse par domaine anatomique homogene.

[11.5.7. Décision clinique: la modification de la d ose prescrite est-elle
nécessaire ?

1). Passage de l'algorithme Clarkson & PBC sans pri  se en compte de la
densité tissulaire

Nous avons observé que les algorithmes Clarkson et PBC ont calculé des valeurs
d’UM totales avec un écart moyen et médian égal a zéro. Nous avons trouvé, sans
surprise, que les écarts n'ont pas de signification statistique. L’hypothése HO est
donc validée avec p > 0,05. Nous avons proposé de garder la dose prescrite
habituelle.

2). Modification de l'algorithme PBC sans correctio n par PBC avec les
méthodes de correction de densité tissulaire

Nous avons observé que les méthodes de corrections de densité ont réduit la dose
délivrée au patient en UM et elles ont augmenté la dose calculée pour les structures
sensibles (OAR). La réduction de dose a été statistiquement significative. La
prescription « habituelle » apparait ainsi « sous-dosée » dans la représentation
améliorée par la prise en compte des hétérogénéités. Ceci implique une réflexion
entre prescripteurs, radiothérapeute, dosimétristes et les physiciens médicaux quant
a l'attitude a avoir vis-a-vis du mode de prescription initial.

Nous avons observé que les situations thoraciques sont les plus sensibles a cette
modification. Nous proposons d’optimiser les traitements qui utilisent les méthodes
de correction en modifiant la prescription de dose délivrée aux patients ayant des
cancers thoraciques. L'objectif est de compenser la réduction des UM observée. La
nouvelle dose prescrite doit donner les mémes résultats thérapeutiques
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gu’'antérieurement, c'est-a-dire produire le méme compromis TCP/NTCP qgu’avant
I'introduction du calcul dosimétrique avec correction d’hétérogénéités.

Cette étude, montre bien l'intérét et I'impact de la prise en compte de la correction
d’hétérogénéités. Ceci impligue cependant de modifier la dose « prescrite » pour
donner une dose « réelle » comparable a celles « obtenue » avant la correction de
densité. Nous pouvons imaginer deux approches qui prennent en compte la densité
tissulaire:

Une approche théorique : qui consisterait a appliquer le nouvel algorithme en
connaissant les UM de la situation initiale. Cette approche n’est pas applicable en
pratique car elle nécessiterait de réaliser systématiguement deux dosimétries, avec
chacun des algorithmes, pour chaque patient.

Une approche pratique : la dose prescrite en radiothérapie est jusqu’a maintenant
basée sur I'expérience cliniqgue acquise sans correction des hétérogénéités. Ainsi, la
plupart des protocoles qui font référence, comme ceux du RTOG ou de 'EORTC, ont
été concgus et réalisés sans correction des hétérogénéités. Notre étude dosimétrique
et statistique a permis d’estimer la modification de la valeur des nouvelles
prescriptions de dose avec un seuil de confiance de 95%. Nous avons observé que
I'écart moyen des UM est de 1,9 a 2,6% pour toute la population de I'étude. On
pourrait proposer d’appliquer ce pourcentage pour corriger la dose prescrite pour
tous les patients, quelle que soit la localisation de la tumeur.

Cependant la variation de ces écarts selon les localisations anatomiques nous
amene a proposer une démarche plus différenciée.

L’intervalle de confiance offre deux bornes de valeurs [0,7; 4,5]. Nous avons
observé que la borne supérieure représente le pourcentage nécessaire pour le
thorax et le borne inférieure représente le pourcentage nécessaire aux autres
localisations. Dans le cas du thorax, nous proposons d’augmenter | a dose
prescrite de l'ordre de 5%. Par contre, dans les ca s ORL, la prostate et
I'encéphale, nous proposons de garder la prescripti on habituelle (ancienne) de
la dose.

[11.5.8. Recommandations
A partir de nos résultats nous formulons les recommandations suivantes :

1. De prendre en compte les hétérogénéités tissulaires en utilisant les méthodes de
correction liées a l'algorithme PBC. Ces méthodes représentent actuellement de
bonnes solutions pratiques pour s’approcher de la réalité physigue des traitements.
En effet la dose calculée sans prendre en compte les hétérogénéités tissulaires

conduit a des erreurs de dose calculée assez considérables en radiothérapie
thoracique.

2. D’optimiser les plans de traitement (balistique) pour s'assurer de la protection des
organes a risque tel que la moelle épiniére et les poumons dans le nouveau mode de
calcul de la dose (NTCP). En effet I'absence de correction produit une sous-
estimation de la dose a ces OAR.
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3. De corriger la dose prescrite au centre du PTV pour compenser la réduction des
unités moniteurs due aux méthodes de correction de densités, surtout dans le
thoracique. Le but est de permettre d’obtenir une continuité de résultat (TCP) malgré
la modification de la représentation de la valeur de la dose au volume cible.

4. De maniére plus générale de réévaluer les contraintes de dose pour les OAR,
TCP et NTCP. Les contraintes de dose utilisée actuellement en radiothérapie sont
proposées sans prise en compte les hétérogénéités tissulaires. Dans notre étude
nous avons évalué les risques liés a la modification des algorithmes. Nous avons
constaté une augmentation de la dose calculée aux OAR lors du passage de PBC
sans correction a PBC avec correction.

Contraintes de dose et NTCP : il n'y a pas de recommandation pour les
tolérances de dose au poumon en cas de prise en compte des hétérogénéités. Nous
utilisons les valeurs de tolérances de dose établies sans correction de densité. Ces
valeurs sont conservatives puisque sous-estimées, mais il est cependant souhaitable
de définir de nouvelles contraintes de dose qui refletent la réalité des calculs en cas
de prise en compte de la densité tissulaire.

5. Il est important de choisir une bonne méthode de correction d’hétérogénéité. Le
but est de calculer la dose délivré en UM avec l'erreur la plus restreinte possible et
avec un temps de calcul suffisamment bref pour rendre l'algorithme utilisable en
clinigue. Dans ce domaine, les résultats obtenus nous ont permis de proposer la
méthode de correction du calcul de la dose « Batho modifiée » (BM). Cette méthode
permet de corriger la dose dans des volumes tumoraux situés dans un milieu
hétérogene tel que le thorax. Cette méthode s’applique rapidement avec un temps
de calcul acceptable et donne des résultats satisfaisants par rapport a la simulation
Monte Carlo (MC) avec des faisceaux de photon de haute énergie 18MV.
Cependant, cette méthode n’est pas parfaite, son avantage est qu’elle tient compte
de la position relative du point de calcul par rapport a I'hétérogénéité, son principal
inconvénient est qu’elle ne prend en compte que la dose primaire et le diffusé mais
néglige les effets des électrons secondaires.

6. D'utiliser I'histogramme dose volume différentiel pour comparer les plans de
traitement afin de s’assurer de 'homogénéité de la dose dans les volumes cibles. Il
permet aussi de quantifier la distribution de dose et de comparer facilement
I’'homogénéité de la dose dans le PTV.

7. D'utiliser 'index gamma et I'histogramme gamma pixel en 2D et 3D pour comparer
les différents algorithmes et valider la nouvelle méthode.

8. Enfin, dutiliser un test statistique, lors de mise en ceuvre d'un ou plusieurs
algorithmes pour évaluer les résultats obtenus. Le but est d’assurer la validité
statistique des résultats. Le test statistique doit étre basé sur un test de séries
appariées tel que Wilcoxon ou Student.
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[11.6. Conclusion du chapitre

Nous avons mis en ceuvre a l'intention des radiothérapeutes et radiophysiciens une
application de la méthodologie proposée dans ce travail. Le but a été de proposer
une conclusion et des recommandations générales basées sur I'analyse approfondie
d’un échantillon de patients pour permettre I'application a 'ensemble de la population
des patients de radiothérapie. L’analyse statistique des résultats a nécessité
I'obtention de nombreuses valeurs dosimétriques. Nous avons pris la précaution
d’étudier un échantillon comprenant des localisations tumorales aussi diverses et
représentatives que possible. L’étude a concerné 12 patients qui ont été traités dans
le service de Cancérologie — Radiothérapie / Radio physiqgue du CHU de Grenoble
avec des prescriptions de doses habituelles. La construction des plans de traitement
a été basée sur I'expérience du CHU de Grenoble. Les dosimétries ont été calculées
a partir des images scanner CT par l'algorithme Clarkson, PBC et 3 méthodes de
correction: BPL, BM et ETAR. Nous avons réalisé dans ce chapitre une analyse
détaillée des valeurs dosimétriques. L'analyse dosimétrique et statistique a été faite
pour les PTV associés aux patients et les OAR.

Nous avons validé H1 pour la dose délivrée lors de modification de I'algorithme de
calcul de dose PBC sans correction par PBC avec les méthodes de correction. La
validation de I'hypothese H1 signifie qu’il y a un écart dosimétrique significatif. Cela
signifie que, statistiguement, les doses obtenues par les nouveaux algorithmes de
calcul sont différentes de celles de l'algorithme de référence. Les méthodes de
correction, d’'une part réduisent (de maniere importante) la dose délivrée en UM pour
des tumeurs localisées dans un environnement de faible densité (inférieur a l'unité)
et d’autre part, augmentent (de maniére marginale) la dose délivrée en UM pour des
tumeurs localisées dans un environnement de haute densité (supérieur a l'unité).

Nous avons validé HO pour la dose délivrée lors du passage de l'algorithme de calcul
de dose Clarkson a l'algorithme PBC sans correction. La validation de I'hypothése
HO signifie gu’il n’y a pas d’écart dosimétrique significatif : statistiquement les doses
obtenues par les nouveaux algorithmes de calcul de dose peuvent étre considéerées
comme étant les mémes que celles de I'algorithme de référence. Cette différence n’a
pas de signification statistique, la p-value du test de Wilcoxon est toujours > 0,05
avec un niveau de confiance a 95%.

Pour les deux types de modification d’algorithme, I'analyse statistique des index de
qualité n’a pas montré de bénéfice particulier en termes de qualité de plan de
traitement p > 0,05. Nous pouvons conclure que les plans de traitement ont la méme
qualité dosimétrique.

L’expérience acquise dans ce chapitre nous a permis de valider la méthodologie
proposée pour maitriser le risque associé a la modification d’un algorithme de calcul
de dose. Elle nous a permis d’interpréter les résultats observés en estimant les
risques d’erreur et donc le degré de confiance pour la conclusion médicale.
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IV.1. Introduction et objectif du chapitre

La prise en compte des hétérogénéités tissulaires dans le systeme de planification
de traitement en radiothérapie nécessite d’implémenter dans le TPS, une courbe de
conversion des unités Hounsfield en densités électroniques, de maniere a ce que le
TPS prenne en compte la densité des tissus dans le calcul de la répartition de la
dose. La courbe reliant la densité aux unités Hounsfield représente la courbe
d’étalonnage ou la courbe de calibration du scanner. Nous pouvons obtenir cette
courbe d’étalonnage a partir de la mesure des unités Hounsfield (UH) sur les images
TDM d'un fantbme constitué d’éléments de densités électroniques pe connues. La
densité électronique en fonction des unités Hounsfield est généralement bilinéaire,
une partie linéaire pour les tissus de basse densité (tissus mou) et une autre pour les
tissus de densité élevée (structures osseuses).

Dans ce chapitre, nous allons tout d’abord présenter I'apport de I'imagerie TDM pour
la modélisation des structures anatomiques des patients. Puis, nous allons présenter
les étapes et les éléments nécessaires pour calculer les valeurs de densité
électronique a partir des UH. L’objectif est d’évaluer I'impact de la tension appliqguée
au tube du scanner sur les UH, I'estimation de la densité électronique et sur le calcul
de la répartition de dose dans un plan de traitement en radiothérapie. Nous avons
guantifié les écarts de calcul de dose en radiothérapie qui peuvent étre associés aux
erreurs de calibration des unités Hounsfield et proposé des recommandations pour la
tolérance sur les UH, la densité électronique et la dose. La réalisation de cette étude
est divisée en deux parties:

Dans la premiére partie nous avons quantifié, en fonction de la tension appliquée
au tube du scanner, les écarts sur les valeurs des UH et sur les densités
électroniques. Le scanner du service de radiothérapie du CHU de Grenoble dispose
de trois tensions d’alimentation du tube. Nous avons utilisé les images TDM du
fantdme CIRS 062°. L’acquisition des images a été faite selon 3 protocoles
d’acquisition différents et pour les 3 tensions d’alimentation du tube disponibles. Pour
I'analyse des résultats, nous proposons les hypothéses suivantes :

» Hypothése nulle HO : les valeurs de densité électronique réelles « p » sont
égales aux valeurs utilisees par le TPS. Nous avons donc HO : p .....= P |; usiise
» Hypothése alternative H1 : les valeurs de densité électronique réelles « p » sont
differentes des valeurs du TPS. Nous avons donc H1: p ... # P 5 Uiiisce
Avec | = 80, 120 et 140 kV. J= 3 protocoles d’acquisition

Nous avons évalué pour ce scanner, la courbe reliant les densités électroniques aux
UH.

La seconde partie présente la mise en ceuvre de la méthodologie proposée dans
le chapitre 2, appliquée a I'évaluation de I'impact des trois courbes d'étalonnage
correspondant aux trois tensions d’alimentation du tube, sur le calcul de la répartition
de dose. Nous avons appliqgué cette méthodologie a 4 patients atteints de cancers
pulmonaires. Nous avons comparé les parametres dosimétriques calculés avec les
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trois courbes d’étalonnage par rapport a la courbe de référence. La dose a été
calculée avec I'algorithme PBC et les trois méthodes de correction. Nous avons posé
les hypothéses suivantes :

* Hypothese nulle HO : les valeurs dosimétriques « D, ... » calculées avec la
courbe de reférence sont égales aux valeurs « D » calculées avec les 3 courbes

d’étalonnage aux 3 tensions d’alimentation du tube.

Nous avons donc HO : D| Référence = DU.

* Hypothése alternative H1 : les valeurs dosimétriques «D, retsrence® Calculées avec
la courbe de référence sont différentes des valeurs calculées « D ,; » avec les 3

courbes. Nous avons donc H1 : D| Référence;é D -

Avec | = PBC, BM, BPL et ETAR. J= 3 courbes d’étalonnages associés aux trois
tensions d’alimentation du tube : 80, 120 et 140 kV.

IV.2. L’apport de I'imagerie tomodensitométrique

IV.2.1 Principe de l'imagerie tomodensitométriqgue (  TDM) par rayons X

La tomodensitométrie est basée sur deux systemes complémentaires : un systéeme
d’acquisition et un systéeme de traitement du signal.

Le systéme d’acquisition est composé d’une source de rayons X et d’'un détecteur. Il
fournit les données nécessaires pour la reconstruction de I'image. Une partie des
parametres de reconstruction sont définis par la géométrie du systéme d’acquisition.
Le systeme de traitement du signal reconstruit une image 2D (coupe) ou 3D, a partir
des données acquises, en utilisant des méthodes de reconstruction adaptées a la
géomeétrie d’acquisition.

Les coupes TDM donnent des informations tridimensionnelles détaillées sur la
répartition des densités tissulaires. Ces coupes sont transférées au TPS afin i) que le
radiothérapeute puisse définir les volumes cibles et les organes a risques pour
planifier les traitements de radiothérapie et ii) que ces images servent de support a la
prise en compte des variations de densité dans le calcul de la répartition de dose des
traitements des patients. En pratique, le patient est vu comme un volume
échantillonné en petits éléments ou voxels. A chaque voxel est associé un nombre
Hounsfield (UH). La valeur en UH du voxel permet, grace a la courbe d’étalonnage
de remonter a la densité électronique des tissus dans le voxel et ainsi de caractériser
les interactions des rayons X dans ce volume.
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IV.2.2. Prise en compte des densités électroniques  des hétérogénéités

L’atténuation des photons X par les tissus peut étre décrite a I'aide du coefficient
d’atténuation. Le flux de photons sortant du patient en fonction du flux de photons
incident est donné par I'équation suivant:

S
£ (€)= 1g o (B) exp(~[u(E ) )

V.1
Ou « u » est le coefficient d’atténuation linéique totale a la position « t », position le
long de la ligne de projection de longueurs «s». Nous pouvons définir les
coefficients d'atténuation linéique avec I'équation suivante, [1] :

n WI
M(E)=p NAE ;Oi(E) V.2
|

Avec p la masse volumique (g/cm®), i Iindex de I'élément. w; est le poids élémentaire.
o; est la section efficace totale (Barn/Atome). E est I'énergie. Ai est la masse
atomique (g/mol). Na est le nombre d’Avogadro. [Il correspond au nombre d’atomes
de carbone dans 12 grammes de I'isotope 12 du Carbone, Na= 6.022.10%° mol™]

IV.2.3 Définition de I'unité Hounsfield

Les coefficients d’atténuation (u) pour les rayons X issus du scanner sont exprimes
et convertis en unité Hounsfield (UH) ou nombre CT. UH est définit par :

HU :(Lﬂ}*looo V.3
Leau

Les valeurs des UH dépendent de la densité électronique des tissus, du numéro
atomique et de la qualité du faisceau de rayons X, donc de la tension appliquée au
tube. Il est donc nécessaire d’adapter I'étalonnage en fonction du protocole
d’acquisition de I'examen : thorax, crane, abdomen. Les valeurs des UH publiées
dans la littérature s’échelonnent de +1000 pour I'os a -1000 pour l'air en passant par
0 pour l'eau [2]. Les tissus sont caractérisés par des plages de valeurs. La Figure
IV.1 représente les plages de valeurs en UH en fonction du type d’organe.
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Figure IV.1 : Plages des valeurs Hounsfield en fonc  tion du type d’'organe

IV.3. Matériels

IV.3.1. Fantdme de densité de référence CIRS 062 ©

Nous avons utilisé le fantdbme CIRS 062® pour établir la courbe de calibration du
scanner. Il a été concu pour réaliser le contréle de qualité en TDM. Il est composé
d’'une structure en matériau équivalent eau, elle-méme constituée de deux parties
pouvant se séparer afin de simuler, selon les besoins, soit un corps, soit un crane. Il
y a au total 17 emplacements pour des inserts cylindriques. Chaque insert a une
densité connue et simule un tissu du corps humain conformément aux
recommandations de 'lCRU 44, [3, 4, 5]. L'un des inserts est en titane pour rendre
compte de la densité des protheses. Un autre insert est constitué d’une seringue que
I'on peut remplir d’eau. La gamme des densités des inserts s’étend de 0,19 a 4,507
g/cm® ce qui correspond & une gamme de densité électronique relative de 0,19 a
3,73. Les différents inserts représentent les tissus suivants : poumon en inspiration,
poumon en expiration, graisse, sein, muscles, os trabéculaire, os cortical et foie. Les
inserts sont disposés sur deux couronnes. Il est possible de loger 8 inserts dans
chaque couronne. Chaque insert mesure 3,5 cm de diameétre et 8,2 cm de longueur.
Il est possible de séparer la couronne externe de la couronne interne. Cela permet
de créer un fantdbme « crane » de 18cm de diameétre et un fantdme « corps » de
33cm de hauteur et 27 cm de largeur. La Figure IV.2 montre le fantdbme « corps »
avec les 17 inserts et le fantbme de « crane » avec 9 inserts.
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Figure IV.2 : Fantdme CIRS 062 ©, soit sous sa forme « corps », a gauche, avec
17 inserts soit sous sa forme crane, a droite, avec 9 inserts. L'insert au centre
du fantdme « crane » est constitué d’'une seringue r  emplie d’eau.

IV.3.2. Réalisation des examens CT et protocoles d’  acquisitions

Nous avons placé le fantdme sur la table du scanner de radiothérapie (Siemens®).
Puis, nous I'avons aligné sur les centreurs laser de maniére a ce que les traits lasers
passent au niveau du centre du fantdme. Nous avons réalisé les acquisitions TDM
selon 3 protocoles d’acquisition clinique: thorax, abdomen et crane. L'acquisition des
images a donc été realisée dans les mémes conditions que celles d’'une acquisition
en vue d’'une planification de traitement: épaisseur de coupe, tension et courant.
Pour chaque protocole et chaque tension nous avons fait deux acquisitions TDM sur
le fantdme CIRS®. Lors de la premiére acquisition, nous avons placé un insert d’eau
au centre du fantdme (point NO cf Figure IV.3) et lors de la deuxiéme acquisition,
nous avons remplacé la seringue d’eau par un insert en titane. Le Tableau IV.1
présente les parametres d’acquisition de chaque protocole utilisé pour réaliser cette
étude. Le Tableau IV.2 montre la densité physique, la densité électronique relative et
le numéro de la localisation de chaque insert sur 'image TDM. La Figure V.3 montre
deux images TDM du fantdme sur lesquelles nous pouvons voir la disposition des
inserts dans le fantdbme « corps » et dans le fantdme « crane ».

Tension Courant Epaisseur | Taille de
" d’alimentation d’'alimentation P .-
Protocole Fantéme de coupe 'image
du tube du tube (mm) (pixel)
(kV) P
~ Crane
Crane Titane et Eau 80 et 120 217 et 216 3-25 512x512
Corps
Thorax Titane et Eau 80,120 et 140 216 3-25 512x512
Corps 80,120
Abdomen Titane et Eau ot 140 272,280 et 277 3-25 512x512

Tableau IV.1 : Protocoles cliniques et paramétres d  ’acquisition.
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Densité physique | Densité électronique .
Inserts g.cm_3 relative a Hzo Localisation
Titane 4,5 3,7 0
Seringue d’eau 1 1 0
Os trabéculaire 1,2 1,1 1
Foie 1,1 1 2
Poumon en 05 05 3
expiration
Tissu adipeux 0,9 0,9 4
Os cortical 1,6 1,5 5
Muscle 1,1 1 6
Poumon en 02 02 7
inspiration
Sein 0,9 0,9 8
Air -1000 -1000 -

Tableau IV.2 : Nature, densité massique, densité él
rapport a I'eau et numéro de la position de chaque

ectronique normalisée par
insert dans I'image CT.

Corps

Crane

Figure IV.3 : Images TDM du fantdme CIRS 062 ® avec la disposition des inserts.

En position zéro : insert « eau » a droite et « tit

ane » a gauche.
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IV.3.3. Caractéristiques des patients

Nous avons réalisé I'étude dosimétrique sur quatre patients présentant tous une
atteinte cancéreuse localisée au niveau du thorax. Nous avons sélectionné les
patients N1, 2, 3 et 4 du chapitre Ill. Parmi ces patients, il y a 3 hommes et 1
femme. lls sont d’age différent. lls ont bénéficiés d’'un examen TDM acquis selon un
protocole thoracique. Les patients étaient installés en décubitus dorsal. Les
acquisitions ont été faites en mode hélicoidal avec différentes tensions d’alimentation
du tube et temps d'exposition. Les caractéristiques des patients et des tumeurs sont
présentées dans le Tableau IV.3.

N° Age du | Localisation Tension Epaisseur Courant Taille de
Patient | patient tumorale | d’alimentation | de coupe | d’alimentation | I'image
(Année) du tube (cm) du tube (pixel)
(kV) (mA)

1 71 parenchyme 100 0,5 50 512x512

2 50 médiastin 120 0,5 216 512x512

3 32 sommet 120 0,5 216 512x512
pulmonaire

4 70 retro- 80 0,3 50 512x512
cardiaque

Tableau IV.3 : Les caractéristiques des patients.

IV.3.4. TPS Eclipse ®

Nous avons utilisé le TPS Eclipse® pour recueillir les valeurs des UH, implanter les
courbes d’étalonnage et calculer la dose avec I'algorithme PBC et les trois méthodes
de correction: BM, BPL et ETAR. En effet, les images TDM représentent la
distribution des coefficients d'atténuation linéiques des photons. Ces images
visualisent les nombres Hounsfield. La courbe qui relie les unités Hounsfield aux
densités électroniques s’appelle courbe d’étalonnage. Cette courbe est utilisée par le
TPS pour convertir les UH en densités électroniques de maniére a prendre en
compte cette densité tissulaire dans le calcul de la répartition de dose. La Figure 1V.4
montre un exemple de courbe d’étalonnage densité électronique = f (UH) utilisée par
le TPS Eclipse®.
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IV.4. Impact de la tension appliquée au tube sur le s valeurs
des unités Hounsfield et des densités électroniques

IV.4.1. Méthode

Nous avons transféré les images acquises au scanner, vers le systéme de
planification de traitement Eclipse® (Varian Medical System). Nous avons créé un
dossier dans Eclipse®, auquel nous avons affecté ces images. Nous avons ensuite
mesuré, sur les images, les valeurs moyennes des unités Hounsfield de chaque
insert.

Pour cela, nous avons défini, dans chaque image, des régions d’intéréts (ROI)
rectangulaire a l'intérieur de chaque insert. La surface d’'une ROI occupe les deux
tiers de I'image de l'insert et est centrée sur I'image de l'insert afin de ne pas prendre
en compte les bords de lI'image de l'insert. Les dimensions des ROI utilisées sont les
suivantes:

- 3 x 3 pixels pour l'insert de titane et I'insert d'os dense.
- 15 x 15 pixels pour le fantdme d’eau ;
- 25 x 25 pixels pour les autres inserts.

1). Impact de la position périphérique ou centrale des inserts sur les
valeurs des UH

Chague type de tissu est simulé par deux inserts. Nous avons placé un insert de
chaque type au centre du fantdme et I'autre en périphérie. Nous avons donc fait deux
ROI pour chaque type de tissu : un pour l'insert localisé sur la couronne interne et
l'autre pour linsert localisé en périphérie. Nous avons utilisé le TPS Eclipse® pour
recueillir les valeurs des UH associées aux pixels dans les ROI. Pour chaque ROI,
nous avons recueilli les valeurs minimales, maximales et moyennes ainsi que I'écart
type associé aux valeurs des UH de chaque ROI ( cf Figure 1V.5).

Nous avons calculé les pourcentages d’écarts entre les valeurs périphériques et
centrales de chaque type de tissu par la fonction suivante:

AUH = (UHij périphérique — UHij centrale)*lOO/ Ul'|ij périphérique V.4

I est l'indice des tensions d’alimentation du tube du scanner : 80, 120 et 140 kV.
j est l'indice des deux protocoles d’acquisition: thorax et abdomen.
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Figure IV.5: Histogramme des valeurs des UH pour u ne région dintérét,
mesuré dans Eclipse ©.

2). Evaluation des valeurs moyennes des UH pour cha  que type de tissu

Nous avons calculé la valeur moyenne en UH pour chaque type de tissu par la
fonction suivant :

UH moyenne = [UH; + UH,]/2 V.5
Avec .
UH;= [UHRo| périphérigue + UHRo, centrale]/2 pour I'acquisition avec l'insert de titane.
UH,= [UHgro périphérique + UHRros centrale]/2 pour l'acquisition avec la seringue
d’eau.
Nous avons calculé les écarts en UH entre les valeurs mesurées et les valeurs de
référence dans Eclipse®:

AUH = UH” - UHreférence IVG

i est I'indice des tensions d’alimentation du tube du scanner : 80, 120 et 140 kV.
j est I'indice des protocoles d’acquisition: crane, thorax et abdomen.

Pour le protocole « crane », il n’y a que la couronne interne d’inserts. La valeur des
UH pour un tissu donné est donc la moyenne obtenue entre I'acquisition avec l'insert
en titane et I'acquisition avec la seringue d’eau.

Nous avons comme valeurs de référence, les valeurs moyennes des UH associées a
chaque tissu dans le TPS Eclipse®. Pour chaque tissu, la valeur de référence en UH
est représentée par la valeur moyenne calculée a partir des valeurs Hounsfield
obtenues pour 3 protocoles d'acquisition qui correspondent a trois tensions
d’alimentation du tube. Cette valeur de référence a été calculée par la fonction IV.5
pour chaque protocole et chaque tension d’alimentation du tube. Nous rappelons que
les valeurs moyennes des UH ont été lues sur les images TDM du fantdme CIRS
062°. Le fabricant du fantdme fournit les densités électroniques relatives pour
chaque insert. Le TPS dispose d'un outil qui nous permet d’obtenir sur une ROI
donnée, les valeurs minimale, maximale et moyenne des UH (cf Figurer 1V.5).
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3). Etablissement de la courbe de calibration

Pour chaque protocole d’acquisition, nous avons établi trois courbes d’étalonnage
pour les 3 tensions d’alimentation du tube. Ensuite, nous avons comparé chaque
courbe de calibration a la courbe de référence. Nous avons utilisé les valeurs de
densité fournies par le fabriguant du fantéme pour tracer les courbes de calibration.
La courbe de référence a été tracée en utilisant les valeurs de références établies
selon la procédure du paragraphe précédent.

4). Passage des UH aux densités électroniques

Nous avons calculé la densité électronique, a partir des valeurs des UH, en utilisant
les équations décrites dans le rapport ICRU 42, [6]:
<100 V.7

p"° =1+0.001xN ., -1000 <N, <
p"* =1.052 +0.00048xN ., N, >100 V.8

Pour un matériau donné: p"€ est la densité électronique relative a la densité
électronique de I'eau. Ncr est la valeur mesurée en UH associée au matériau.

Nous avons considéré les valeurs de densité fournies par le fabriquant du fantdme
comme les valeurs de références. Puis, nous avons calculé les écarts entre les
densités calculées & partir des UH mesurées avec le TPS Eclipse® et les densités
données par le fabriquant du fantéme, en utilisant la formule suivante:

Ap = (pij — Prer) *100/ pret V.9
IV.4.2. Résultats

1). Ecarts en nombre d’'UH entre les valeurs lues en  périphérie et celles au
centre du fantdme

Nous avons constaté qu’une tolérance de + 4UH a été respectée pour les inserts
représentant la densité des seins, des muscles de l'air et de I'eau.

L’analyse des valeurs Hounsfield lues pour l'acquisition faite avec l'insert en titane
nous a montré que les valeurs moyennes mesurées dans les deux ROI centrale et
périphérique sont identiques.

L’'analyse des valeurs Hounsfield pour I'os a montré que la tolérance + 4UH n’a pas
été respectée pour les protocoles d’acquisition thorax et abdomen avec les 3
tensions d’alimentation du tube, en utilisant soit un insert d’eau, soit un insert en
titane. Un écart maximal de 98UH a été observé pour le protocole thorax a 80 kV
avec l'insert en titane.

Dans I'analyse des valeurs Hounsfield pour les poumons et avec I'acquisition thorax,
nous avons observé que pour le tissu « poumon en inspiration » la tolérance de 4UH
n'est pas respectée pour les deux tensions 120 et 140 kV en présence de l'insert de
titane. A 140 kV, avec l'insert de titane ou I'insert d’eau, nous avons observé pour les
tissus « poumon en inspiration » et « poumon en expiration » que la tolérance de
4UH n’est pas respectée.
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Dans le protocole d’acquisition abdominale, nous avons observé que pour le tissu
« poumon en inspiration » la tolérance n’est pas respectée pour les deux tensions 80
et 120 kV, en utilisant l'insert d’eau et celui de titane. Mais, avec la tension de
140 kV, nous avons observé que pour le tissu « poumons en inspiration » la
tolérance n’est pas respectée uniquement dans le cas de l'utilisation de linsert en
titane.

Les Tableaux IV.4 et IV.5 représentent les écarts en nombre UH entre les valeurs
des UH lues dans les ROI sur la couronne interne et les ROI sur la couronne
périphérique. Les diagrammes en boites dans la Figure IV.6 montrent les écarts
maxima, minima et médians en ligne rouge, Q1 et Q3. Dans ces boites, les valeurs
des écarts extrémes négatifs sont obtenues pour le tissu « 0s » et les valeurs des
écarts extrémes positifs sont obtenues pour le tissu « poumon ».

Ecart Insert en titane Insert en eau
UH 80kV 120kV 140kV | 80kV | 120kV 140kV
Moyenne -6 -6 -8 -1 -3 -1,5
Médiane 3,4 0 0 0 0 0
Ecart type 31 24 26 9 9 6
p-value 0,2 0,4 0,5 0,6 0,3 1

Tableau V.4 : Ecarts en nombre d’'UH entre les vale urs lues en périphérie et
celles au centre du fantdme, pour I'acquisition ave c un protocole thorax.

Ecart Insert en titane Insert en eau
UH 80kV 120kV 140kV 80kV 120kV | 140kV
Moyenne -2 3 -1 -1 -4 -5
Médiane 0 0,2 0 0 0 0
Ecart type 13 8 8 6 12 18
p-value 0,4 0,3 0,7 0,7 0,7 0,7

Tableau IV.5: Ecarts en nombre d’'UH entre les vale urs lues en périphérie et
celles au centre du fantdme, pour I'acquisition ave c un protocole abdominale.
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Figure IV.6 : Diagrammes en boites a moustache repr
nombre d’UH entre les valeurs lues en périphérie et
fantdme, pour deux acquisitions: thorax et abdomen
montrent les écarts maxima, minima et médians en i
et Q3.

ésentant les écarts en
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Ces diagrammes
gnes rouge ainsi que Q1

2). Comparaison entre les valeurs moyennes des UH p  our les différentes

acquisitions et les valeurs de références

Les Tableaux IV.6, IV.7 et IV.8 présentent les valeurs moyennes des UH pour les 3
protocoles cliniques conjointement avec les valeurs des UH implémentées dans le
TPS Eclipse® et les résultats statistiques. Nous avons constaté a partir de I'analyse
des tableaux que la présence de linsert de titane dans le fantdme CIRS 062° ne
modifie pas significativement les mesures des valeurs moyennes des UH. Pour un
appareil correctement calibré, la densité de I'eau est de 0, celle de l'air est de -1000
UH. Ces 2 valeurs représentent des points fixes sur I'échelle de Hounsfield. Dans
notre étude, nous avons observé que ces valeurs sont différentes par rapport aux
valeurs idéales. L'écart maximal a été observé avec les protocoles thorax et
abdomen. Nous avons observé que cet écart peut atteindre 10 UH.

Notre étude a montré, d'une part que les valeurs moyennes des UH augmentent
lorsque la tension d’alimentation du tube augmente, et d’autre part que les écarts
entre les UH pour les différents protocoles et pour la courbe de référence
augmentent lorsque la tension d’alimentation du tube augmente.
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UH pour le protocole thorax

Tissus CE)u,rbe de | Courbe | Courbe de | Courbe de Tolérance

référence | de 80 kV 120 kV 140 kV

Air -999 -992 -995 -996

Poumon en inspiration -839 -815 -808 -803

Poumon en expiration -528 -500 -500 -499

Tissu adipeux -81 -86 -70 -66 +20

Sein -38 -43 -34 -32 B

Eau 0 2 -6 -5

Muscle 46 48 43 42

Foie 51 55 49 48

Os trabéculaire 292 337,8 242,8 218,8

Os cortical 1183 1370 944 842 50

Titane 3065 3071 3071 3071

Ecart moyen (UH) -30 -19 27

Médiane (UH) -5 -6 2

Ecart type 107 76 55 )

p-value 0,03 0,8 0,8

Tableau IV.6 : Valeurs moyennes en UH pour les diff

I'écart moyen, la médiane, I'écart type et la

thoraciques. Les valeurs en rouge représentent les

érents tissus, ainsi que
p-value pour les trois acquisitions
valeurs hors tolérance.

UH pour le protocole abdomen

Tissus Courbe de | Courbe Courbe | Courbe de Tolérance
référence | de 80 kV | de 120 kV | 140 kV
Air -999 -988 -982 -995
Poumon en inspiration -839 -812 -809 -802
Poumon en expiration -528 -502 -502 -499
Tissu adipeux -81 -87 -69 -66 +20
Sein -38 -44 -34 -32 B
Eau 0 -1 -4 -8
Muscle 46,3 47,8 44 41
Foie 51,1 53 49 48
Os trabéculaire 292 340 242 218
Os cortical 1183 1338 948 858 50
Titane 3064 3071 3071 3071
Ecart moyenne (UH) -29 -18 24
Médiane (UH) -8 -4 -1
Ecart type 102 75 46 )
p-value 0,05 0,7 0,9

Tableau IV.7 : Valeurs moyennes en UH pour les diff

I'écart moyen, la médiane, I'écart type et la

abdominales. Les valeurs en rouge représentent les

érents tissus, ainsi que
p-value pour les trois acquisitions
valeurs hors tolérance.
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UH pour le protocole crane
Tissus Courbe de | Courbe Courbe Tolérance
référence | de 80 kV | de 120 kV
Air -999 -999 -999
Poumon en inspiration -839 -856 -851
Poumon en expiration -528 -530 -528
Tissu adipeux -81 -99 -81 +20
Sein -38 -55 -38 -
Eau 0 1 2
Muscle 46 51 48
Foie 51 55 53
Os trabéculaire 292 406 292
Os cortical 1183 1654 1194 150
Titan 3065 3068 3064
Ecart moyen (UH) 0 49 -
Médiane (UH) 2 1
Ecart type 5 144
p -value 0,7 0,4

Tableau V.8 : Valeurs moyennes en UH pour les diff

I'écart moyen, la médiane, I'écart type et la
Crane. Les valeurs en rouge représentent les valeur

3). Comparaison entre les courbes d’étalonnage pour

acquisitions et la courbe de référence.

érents tissus, ainsi que

les différentes

p-value pour les deux acquisitions
s hors tolérance.

Les Figures IV.7, IV.8 et IV.9 présentent, pour chaque protocole, les trois courbes
d’étalonnage et la courbe de référence. Pour chaque tissu, les valeurs Hounsfield
utilisées pour tracer les courbes sont les valeurs moyennes obtenues dans les

Tableaux V.6, IV.7 et IV.8.

Nous remarquons la forme bilinéaire du tracé de chaque courbe, avec une partie
linéaire pour les tissus mous et une autre pour les structures denses. A partir de
'analyse des courbes, nous constatons une légére différence entre les valeurs des
UH pour les poumons et une différence importante pour I'os par rapport a la courbe

de référence.

Figure IV.7: Courbes
d’étalonnage obtenues avec le

scanner du service de
radiothérapie au CHU de
Grenoble pour un protocole
d’acquisition Thorax a
différentes tensions
d’alimentation du tube par
rapport a la courbe de
référence implémentée dans
Eclipse ®.
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Figure 1V.8: Courbes d'étalonnage
obtenues avec le scanner du service
de radiothérapie au CHU de Grenoble
pour un protocole d'acquisition
Abdomen & différentes tensions
d’alimentation du tube par rapport a
la courbe de référence implémentée

dans Eclipse ©.

Figure 1V.9: Courbes d'étalonnage
obtenues sur le scanner du service
de radiothérapie au CHU de Grenoble
pour un protocole d'acquisition
Crane a  difféerentes  tensions
d’alimentation du tube par rapport a
la courbe de référence implémentée
dans Eclipse ©.
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4). Ecarts des densités électroniques entre les val

TPS Eclipse ® pour les différents protocoles d’acquisition et le

de référence

Les Tableaux IV.9, IV.10 et IV.11 montrent
électroniques relatives données par le fabriqguant du fantdbme et les densités
électroniques relatives mesurées avec le TPS Eclipse®. Les écarts en pourcentage
ont été calculés par rapport aux densités électroniques relatives données par le

fabriquant.

les

eurs mesurées avec le

s valeurs

écarts entre les densités
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P P P P P
Tissus réelle | courbe | courbe de | courbe de | courbe de
initiale 140 kV 120 kV 80 kV

Air 0 0 0 0 0
Poumon en inspiration 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2
Poumon en expiration 0,5 0,5 0,5 0,5 0,5
Tissu adipeux 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9
Sein 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9
Eau 1 1 0,9 0,9 1
Muscle 1 1 1 1 1
Foie 1 1 1 1 1
Os trabéculaire 1,2 1,2 1,15 1,2 1,2
Os cortical 1,5 1,6 1,5 1,5 1,7
Titane 3,7 3,7 3,7 3,7 3,7
Ecart moyen % -0,1 0,2 0,3 1,6
Médiane % 6,3 2,3 1,9 5,3
Ecart type 6,3 2,3 1,9 5,3
p -value 1 0,8 0,8 0,4

Tableau 1V.9 : Ecarts en densité électronique relat ive entre les valeurs réelles
et celles mesurées par le TPS Eclipse ®, pour I'acquisition avec un protocole
Thorax.

P P P P P
Tissus réelle | courbe | courbe de | courbe de | courbe de
initiale 140 kV 120 kV 80 kV
Air 0 0 0 0 0
Poumon en inspiration 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2
Poumon en expiration 0,5 0,5 0,5 0,5 0,5
Tissu adipeux 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9
Sein 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9
Eau 1 1 0,9 0,9 0,9
Muscle 1 1 1 1 1
Foie 1 1 1 1 1
Os trabéculaire 1,2 1,2 1,2 1,2 1,2
Os cortical 1,5 1,6 1,5 1,5 1,7
Titane 3,7 3,7 3,7 3,7 3,7
Ecart moyen % -0,9 0,3 0,3 1,6
Médiane % -0,04 -0,3 -0,1 0,05
Ecart type 6,3 2,4 1,8 4.9
p -value 1 0,8 1 0,6

tive entre les valeurs réelles
sition avec un protocole

Tableau IV.10 : Ecarts en densité électronique rela
et celles mesurées par le TPS Eclipse, pour I'acqui
Abdomen.
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P P P p
Tissus réelle courbe de courbe de courbe de
référence 120 kV 80 kV
Air 0 0 0 0
Poumon en inspiration 0,2 0,2 0,1 0,1
Poumon en expiration 0,5 0,5 0,5 0,5
Tissu adipeux 0,9 0,9 0,9 0,9
Sein 0,9 0,9 0,9 0,9
Eau 1 1 1 1
Muscle 1 1 1 1
Foie 1 1 1 1
Os trabéculaire 1,2 1,2 1,2 1,2
Os cortical 1,5 1,6 1,6 1,8
Titane 3,7 3,7 3,7 3,7
Ecart moyen % -0,9 -1,5 -0,2
Médiane % 0 0 0,1
Ecart type 6,3 8 11,9
p -value 1 0,9 0,9

tive entre les valeurs réelles
sition avec un protocole

Tableau IV.11 : Ecarts en densité électronique rela
et celles mesurées par le TPS Eclipse, pour l'acqui
Crane.
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IV.5. Evaluation de I'impact de la courbe d’étalonn  age sur le calcul de la
répartition de dose

IV.5. 1. Méthode

Pour étudier 'impact d’un changement de la courbe d’étalonnage sur la répartition de
dose, nous avons dans un premier temps modifié la courbe d'étalonnage pour
I'adapter a chaque tension d’alimentation du tube du protocole Thorax, puis dans un
deuxieme temps nous avons réalisé les calculs dosimétriques en utilisant chacune
des courbes d’étalonnage. Enfin, nous avons comparé les résultats des calculs
dosimétriques.

Nous avons utilisé les 5 plans de traitement construits dans le chapitre Ill. Les
distributions de dose ont été recalculées pour chaque courbe d'étalonnage, avec
I'algorithme PBC et les 3 méthodes de correction BPL, BM et ETAR. Nous avons
réalisé I'analyse dosimétrique, pour chaque plan de traitement, conformément a la
méthodologie proposée dans le chapitre Il. Les écarts dosimétriques en pourcentage
ont été calculés par la fonction :

AD = (Dij- Di,Réf ) *100/ Di,Réf V.10
Avec :
i indice de la méthode de calcul utilisée : PBC, BM, BPL et ETAR.
j indice de la tension d’alimentation du tube: 80 ,120 et 140kV.

Les valeurs dosimétriques de références (D;, rer) SONt celles obtenues avec la courbe
initialement définie dans le logiciel Eclipse®. La dose de référence a été calculée
dans le chapitre lll pour les quatre patients étudiés dans cette partie.

1) Impact sur le nombre d’'UM délivrées par 'accélé  rateur de traitement
1.a). Evaluation a partir du nombre total UM pa r plan

Nous avons calculé les écarts entre le nombre total d’'UM calculé pour un plan avec
une courbe d’étalonnage spécifique et le nombre d’UM calculé avec la courbe de
référence. Ces écarts sont rapportés au nombre d’'UM de référence et sont donc
exprimés en pourcentage. Ensuite, nous avons réalisé le test de Wilcoxon avec n= 4.

1.b). Evaluation a partir du nombre d’'UM par fais  ceau

Le nombre total de faisceau pour I'ensemble des 4 patients est n= 42 faisceaux.
Ainsi, nous avons réalisé le test de Wilcoxon pour n=42. Nous avons calculé les
pourcentages des écarts des UM pour chaque champ de traitement. Puis, nous
avons tracé les histogrammes représentant la distribution des écarts des UM en
fonction du nombre de faisceaux. Dans cet histogramme, nous pouvons trouver le
nombre de faisceaux associé a un écart donné.

1.c). Evaluation a partir de la dose a I'isocentr e
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En utilisant le plan de traitement N°5, nous avons comparé la dose calculée par la
méthode BM, avec les trois courbes d’étalonnage, a la dose calculée par la méthode
BM avec la courbe de référence. Ensuite, nous avons réalisé le test de Wilcoxon
avec n=4.

2). Evaluation de I'impact sur la répartition spati ale de la dose

Nous avons évalué limpact sur la répartition spatiale de la dose tel que la
modification des isodoses et la modification de la dose calculée en 3D.

3) Evaluation a partir du Gamma index 2D

Nous avons calculé les valeurs de gamma index pour I'ensemble des pixels existant
dans les images CT. Pour cela, nous avons exporté les répartitions de dose
planaires sur ces images du TPS Eclipse® dans RIT-113°. La dimension des plans
de dose exportés est de 20*20 cm2. Nous avons genéré des histogrammes pixel
gamma pour comparer la dose calculée dans les trois courbes par rapport a la dose
calculée dans la courbe de référence. Pour chaque patient, nous avons compareé les
valeurs de gamma minimales, moyennes et maximales ainsi que I'écart type.

4). Impact sur la distribution volumique de la dose

Nous avons évalué I'impact de la modification de la courbe d’étalonnage, sur la
distribution volumique de la dose, a partir de l'analyse des HDV cumulatifs et
différentiels du volume cible « PTV ». Ensuite, nous avons réalisé le test de Wilcoxon
avec n= 10 « nombre de PTV » associés aux quatre patients. Pour les OAR, nous
avons comparé la dose maximale, minimale et moyenne pour les poumons sains et
la dose maximale pour la moelle. Le volume des poumons sains est la somme des
volumes des poumons droit et gauche a laguelle nous avons soustrait le volume du
PTV.

5). Utilisation des index de qualité dosimétriques

Nous avons calculé les quatre index proposés dans le chapitre 2. Ensuite, pour
chaque index, nous avons calculé I'écart en pourcentage entre la valeur obtenue
avec une courbe d’étalonnage spécifique et la valeur obtenue avec la courbe de
référence.

IV.4.2.2. Résultats

1). Impact sur la dose délivrée par l'accélérateur  de traitement
1.a). Evaluation a partir des UM totales nécessaire s au traitement

Nous avons observé que Il'algorithme PBC sans correction de densité a calculé un
nombre d’UM identique quelle que soit la courbe d’étalonnage du scanner. Le
Tableau V.12 montre les écarts entre le nombre d’'UM calculé avec une courbe
d’étalonnage spécifique et le nombre d’'UM calculé avec la courbe de référence, pour
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les trois méthodes de correction d’hétérogénéité. Le test statistique a montré que les
écarts ne sont pas significatifs pour les trois courbes. Nous avons observé que I'écart
sur le nombre d’UM total varie en fonction de la localisation de la tumeur et de la
méthode de correction.

AUM Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV
% BM |BPL|ETAR | BM | BPL | ETAR | BM | BPL | ETAR

Moyenne | -0,2 | 0,2 | -0,3 0 0,2 -0,1 0 0,2 ] -01
Ecarttype | 0,3 |06 | 0,2 |03 | 0,6 0,2 02 106 ] 03

Médiane | -0,2 0 -0,3 0 0 -0,1 0,1 0 -0,1

p -value 0,4 1 0,1 1 1 0,4 0,7 1 0,4

Tableau IV.12 : Ecarts en %, entre le nombre dUM c¢ alculé avec une courbe
d’étalonnage spécifique et la courbe de référence, pour les différentes
méthodes de prise en compte des hétérogénéités.

1.b). Evaluation a partir des UM pour chaque faisce au

Le Tableau V.13 regroupe les valeurs des écarts moyens en pourcentage entre le
nombre d’UM calculé pour un faisceau avec une courbe spécifique et le nombre
d’'UM calculé pour ce méme faisceau avec la courbe de référence. La Figure
IV.10 présente les pourcentages des écarts pour les UM en fonction du nombre de
faisceaux. La Figure 1V.11 présente ces résultats sous forme de boite. Chaque boite
comprend les écarts observés pour 'ensemble des 42 faisceaux. Nous observons
gue ces boites sont alignées sur la médiane qui est a 0. Nous montrons que 75 %
des faisceaux calculés avec une courbe spécifique ont un nombre d’'UM identique a
celui obtenu avec la courbe de I'étalonnage de référence. Nous observons aussi que
I'écart dépend de la localisation de la tumeur, de l'orientation du faisceau et de la
méthode de correction. L’écart maximal observé est de +1 UM.

AUM Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV
% BPL BM ETAR | BPL BM |ETAR | BPL | BM | ETAR

Moyenne 0,1 -0,3 -0,2 0,2 -0,1 -0,1 | 0,2 0 -0,1

Ecarttype | 1,3 1,7 1,7 1,4 0,7 1,7 14 | 0,5 1,8

Médiane 0 0 0 0 0 0 0 0 0

p -value 0,93 | 0,82 | 0,003 0,9 1 004 09 | 0,5 | 0,06

Tableau IV.13 : Moyenne des écarts obtenus par fais ceau entre le nombre d’'UM
calculé avec une courbe spécifique et le nombre d'U M obtenu avec la courbe
de référence, pour les trois algorithmes de prise e n compte des
hétérogénéités.
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Figure V.10 : Pourcentages des écarts pour les UM  en fonction du nombre de
faisceaux.
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Figure 1V.11 : Diagrammes en boites représentant, | a répartition des écarts en
pourcentage, par faisceau, entre le nombre d'UM cal culé avec une courbe
d’étalonnage spécifique et le nombre d’'UM calculé a  vec la courbe d’étalonnage
de référence. Nous trouvons sur ces diagrammes les écarts maxima, minima et
médians (ligne en rouge) ainsi que Q1 et Q3.
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1.c). Evaluation a partir de la dose a 'isocentre

Nous avons observé que la dose calculée a lisocentre, pour les courbes
d’étalonnage spécifique a 80 ,120 et 140 kV est modifiee de 0,1 a 0,3%. Le test
statistique a montré que les écarts ne sont pas significatifs quelle que soit la courbe
d’étalonnage. Le Tableau 1V.14 regroupe les résultats dosimétriques et statistiques

pour la dose calculée a I'isocentre.

ADjsocentre % | Courbe 80 kV | Courbel20 kV | Courbe 140 kV
Moyenne 0,1 0,2 0,3
Ecart type 0,1 0,6 0,3
Médiane 0,1 0,2 0,1
p-value 0,2 0,6 0,2

Tableau V.14 : Ecarts de dose en pourcentage, entr e la dose calculée a
I'isocentre avec BM en utilisant les trois courbes de calibration 80 ,120 et 140
kV et la dose calculée a l'isocentre avec BM et la courbe d’étalonnage de
référence.

2). Impact sur la répartition spatiale de la dose
2.a). Modification des isodoses

Nous n’avons pas observé d’apparition de points chauds localisés dans les tissus
sains ou le PTV. Quelle que soit la courbe d’étalonnage, nous avons observé que
'isodose 95% englobe le PTV. Les courbes isodoses 100% et celles inférieures a
95% englobent des portions identiques du PTV.

2.b). Modification de la dose calculée en 3D

Nous avons observé que les doses maximum en 3D calculées avec les méthodes de
correction sont quasiment identiques. Elles sont inférieures a 107% de la dose
prescrite. Le Tableau IV.15 présente les moyennes des écarts observés entre les
doses 3D maximales observées dans chaque plan calculé avec une courbe
d’étalonnage spécifigue et la dose 3D maximale calculée avec la courbe
d’étalonnage de référence, ainsi que les variations statistiques sur les moyennes.

ADmax Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV
en3D% | BPL | BM |ETAR| BPL | BM |ETAR | BPL | BM | ETAR
Moyenne | 0,02 | 0,02 0 0,02 | 0,08 | 0,02 0,1 0,1 0,3
Ecarttype | 0,1 | 0,1 0,3 0,1 0,1 0,3 0,1 0,1 0,3
Médiane | 0,04 0 -0,02 | 0,05 | 0,1 0,1 0,1 0,2 0,2
p-value 1 0,8 1 0,9 0,4 1 0,1 0,1 0,1

Tableau V.15 : Résultats dosimétriques et statisti
calculée en 3D.

gues pour la dose maximale
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3). Impact sur le gamma index en 2D

Nous avons observé que les histogrammes générés avec les trois courbes
d’étalonnage sont identiques pour les quatre patients. Ceci signifie que les méthodes
de correction ont calculé des valeurs de dose identiques quelle que soient les
courbes d’étalonnage du scanner. Dans ces histogrammes, nous avons observé que
100% des pixels ont une valeur de gamma <1. La Figure 1V.12 représente les
histogrammes gamma pixels pour le patient N°L.

Courbe de I'étalonnage 80,120 et 140Kv

45

3,5 EBPL DETAR OBM

25

15

Nomber de pixel 1074

0,5

0 | W -

0 0,1 0,2 04 0,6 0,8 1
Gamma

Figure 1V.12: Histogrammes gamma pixel calculés po ur les 3 courbes de
calibration par rapport a la courbe de référence. L  a dose a été calculée avec les
méthodes de correction: BM, BPL et ETAR.

Nous avons observé dans la région Low Gradient High Dose LGHD que 8% des
pixels excedent une tolérance de 3% de dose pour les patients 1; 3 et 4 et 2.5%
pour le patient 2. Mais, nous n’avons pas observé de pixel excédant la tolérance 3%,
3 mm dans les régions High Gradient Low Dose (HGLD), Low Gradient Low Dose
(LGLD) et High Gradient High Dose (HGHD). Le Tableau 16 présente les valeurs
moyennes de gamma mesurées avec RIT113® pour chaque patient. Ces valeurs ont
été calculées pour les 3 courbes d’étalonnage par rapport a la courbe de référence.
Nous observons que la méthode de correction BM donne les plus petites valeurs de
gamma index quels que soient la courbe d’étalonnage et le patient.

Patients Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV

BPL | BM |ETAR | BPL | BM | ETAR | BPL | BM | ETAR
0,06 | 0,02 | 0,06 | 0,06 | 0,02 | 0,06 | 0,06 | 0,02 | 0,06
0,1 0,1 0,1 | 0,06 | 0,02 | 0,06 |[0,06|0,02| 0,06
0,0 {001 0,02 | 0,1 | 0,01 | 0,02 0,1 | 0,02 | 0,04
0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 | 0,1 0,1

Moyen ne 0,10 | 0,07| 0,08 | 0,1 | 0,04 | 0,07 0,1 | 0,05 | 0,07
Ecarttype | 0,04 | 0,07 | 0,05 | 0,05 | 0,06 | 0,05 | 0,04 | 0,06 | 0,04

AWINF

Tableau 16 : Valeurs moyennes de gamma index mesuré  avec RIT113® pour les
quatre patients.
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4). Impact sur la distribution volumique de la dose
4.a). Evaluation a partir des HDV cumulatifs du v olume cible « PTV »

La Figure IV.13 représente les quatre HDV cumulatifs calculés par la méthode BM.
lls ont été calculés en utilisant les quatre courbes de calibration : référence, 80, 120
et 140 kV. Nous notons que les HDV sont identiques. Ceci explique le faible écart
obtenu sur les paramétres dosimétriques calculés a partir des HDV cumulatif.

L e e T T A et B e = |
| |
N - reférence TN
o 601 A 120Kv '
1) | |
2 o 140 |
Qo [ [
s 40 T |
5 |
o
> i
20 i
_ !
i i
1] | | | | | I
4 30 40 50 60 70
Dose [Gy]
Figure 1V.13: Histogrammes dose-volume cumulatifs calculés pour les 4
courbes de calibration. La dose, pour les 4 courbes , a été calculée avec la

méthode de correction BM.
Comparaison de Dmax, Dmin et Dmoy

Le Tableau IV.17 présente d’'une part les écarts obtenus entre les valeurs de Dmax,
Dmin, et Dmoy calculées avec une courbe d’étalonnage spécifique et les valeurs
obtenues avec la courbe de référence et d’autre part les valeurs statistiques sur ces
écarts. Nous constatons que les valeurs de Dmax et Dmin calculées avec les
méthodes de correction ont été augmentées avec les trois courbes d’étalonnages
spécifiques par rapport a la courbe d’étalonnage de référence. Les valeurs de Dmoy
ont été augmentées avec BPL et BM pour les trois courbes d'étalonnages
spécifiques par rapport a la courbe de référence. Mais, avec la méthode ETAR, nous
ne retrouvons cette augmentation qu’a 80 et 120 kV. La Figure 1V.14 présente ces
résultats sous forme de diagramme en boite. Ces diagrammes montrent les écarts
maxima, minima et médians (lignes rouge), ainsi que Q1 et Q3.
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AHDV Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV

% BPL| BM | ETAR | BPL | BM | ETAR | BPL BM | ETAR
Dmax | Moyenne 0 001 0,1 |0,02| O 0,05 0,1 -0,03 0,3
Ecarttype | 0,1 | 0,1 03 |01 ] 0,1 0,6 0,2 0,2 0,2
Médiane 0O [0,02] 0,1 [0,04] O 0,2 0,1 0 0,3
p -value 1 1 0,7 1 1 0,8 0,6 1 0,1
Dmin | Moyenne | 0,2 | 0,5 0,4 0,4 | 0,5 0,5 0,4 0,4 0,3
Ecarttype | 0,3 | 0,8 0,7 08| 08| 0,8 0,8 0,8 0,9
Médiane | 0,2 | 0,05 | 0,2 0,2 {0,02| 0,2 0,2 0 0,2
p -value 1 /003|004 |01 01 002 0,1 0.1 0,1
Dmoy | Moyenne |0,03| 0,1 | 0,04 |0,02]| 0,1 0,1 0,05 -0,1 -0,1
Ecarttype | 0,1 | 0,1 0,2 0,2 | 0,1 | 0,06 0,1 0,6 0,6
Médiane | 0,1 0 0,03 |0,07]0,01| 0,1 0,04 0 0,1
p -value 05| 0,1 0,9 0,3 0,2 | 0,01 0,4 0,1 0,9

Tableau IV.17 : Résultats dosimétriques et statisti
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Figure 1V.14 : Représentation des résultats du tabl
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Comparaison des volumes de sous dosage et de surdo  sage

Le Tableau 1V.18 présente les résultats dosimétriques et statistiques obtenus pour le
V95%. Nous avons observé une augmentation significative avec BM pour les trois
courbes d’étalonnage. La Figure IV.15 montre ces résultats sous forme de boite a
moustache.

AV95 Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV
% BPL | BM ETAR BPL BM | ETAR | BPL | BM | ETAR
Moyenne | 0,4 0,6 0,5 0,6 0,6 0,6 0,8 | 0,6 0,6
Ecarttype | 1,1 0,7 0,5 0,6 0,6 0,5 0,7 | 0,5 0,6
Médiane | 0,2 0,3 0,5 0,4 0,7 0,6 0,7 | 0,8 0,7
p-value 0,5 | 0,009 | 0,009 0,01 0,02 | 0,005 |0,02|0,01| 0,02

Tableau 1V.18 : Evolution du V95% en fonction des ¢  ourbes d’étalonnage et
analyse statistique des réesultats.

Figure IV.15: Représentation des +Q1 Omin  -médiane omax *Q3
résultats du tableau 18 sous forme 2
de boites a moustaches. Ces 1.6
diagrammes montrent les écarts 1

maximum, minimum et médians

(ligne rouge), ainsi que Q1 et Q3. o8

Ecartsen %
o

0,5

Evaluation de la D95%

Le Tableau 1V.19 présente les résultats dosimétriques et statistiqgues obtenus pour la
D95%. La Figure 1V.16 visualise ces résultats sous forme de boite a moustache. Ces
diagrammes montrent les écarts maxima, minima et médians (lignes rouge) ainsi que

Q1 et Q3.

A D95 % Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV

BPL | BM |ETAR| BPL | BM |ETAR | BPL | BM | ETAR

Moyenne | 0,2 0,4 0,2 0,2 | 0,2 0,3 0,2 0,1 0,2

Ecarttype | 0,2 0,9 0,3 0,2 | 03 0,4 0,3 0,2 0,3

Médian 0,2 0,1 0,2 0,2 | 01 0,2 0,2 1004 | 01

p-value | 0,02 | 0,24 | 0,03 |003] 03 | 0,05 | 0,001 | 0,3 | 0,07

Tableau 1V.19 : Résultats dosimétriques et statisti  ques obtenus pour la D95%.
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4.b). Evaluation a partir de I'HDV différentiel du PTV

Le Tableau IV.20 présente les résultats dosimétriques et statistiques concernant les
valeurs des volumes recevant la dose prescrite en cm?, la largeur du pic & mi-hauteur
sur I'histogramme dose/volume différentiel ainsi que les écarts types associés a ces
valeurs. L'analyse des HDV différentiels montre que la distribution de dose dans le
PTV calculée avec les courbes d’étalonnage spécifiques donne une représentation
de la répartition de dose plus homogene que celle obtenue avec les méthodes de
correction BPL, BM, car le pic est plus serré. La représentation de la distribution de
dose dans le PTV calculée avec ETAR est plus hétérogéne que celle obtenue avec
la courbe d’étalonnage de référence. Néanmoins, cela dépend des caractéristiques
du patient, de la localisation de la tumeur, de la taille du PTV et de la balistique des
faisceaux.

Les valeurs moyennes des volumes (en cm®) recevant la dose prescrite calculées
avec les méthodes de correction en utilisant les courbes spécifiques d’étalonnage
sont inférieures a celles trouvées lors du calcul avec la courbe d’étalonnage de
référence.

La Figure IV.17 visualise les résultats du Tableau IV. 20. A gauche, les valeurs des
largeurs de pic a mi-hauteur et a droite les volumes recevant la dose prescrite.

AHDVd Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV
% BPL BM | ETAR |BPL | BM | ETAR | BPL | BM | ETAR
sigma | Moyenne | -1,9 -2,4 2,9 -19 ] -14 3,9 -16 | -0,8 4,2
Gy Ecarttype | 1,9 6,1 8,9 5 7 10 1,8 8,3 10,2
Médiane | -1,3 | -0,6 03 |-21] -04 0 -1,2 | -0,2 0,6
p -value | 0,03 | 0,02 0,4 0,2 | 0,3 0,2 0,1 0,3 0,2
volume | Moyenne | 0,9 -0,1 -3,9 1,2 | -2,3 -2,4 2,7 | -4,2 -6,2
cm® | Ecart type | 5,8 2,2 13 4,9 4,6 5,5 7,6 5,9 4,7
Médiane 1,1 0 0 1,4 0 -1,3 -36 | -2,8 -6,6
p-value | 0,27 | 0,28 | 0,67 | 0,2 | 0,9 0,8 1 0,1 0,3

Tableau 1V.20: Résultats concernant la largeur a mi

I’histogramme dose volume différentiel (sigma) et |
la dose prescrite avec leurs caractéristiques stati

-hauteur du pic de

a valeur du volume recevant
stigues associées.
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Figure IV.17 : Représentation des résultats du tabl  eau 20 sous forme de boites
a moustaches. Ces diagrammes montrent les écarts ma  xima, minima et
médians (ligne rouge), ainsi que Q1 et Q3.

4.c). Evaluation a partir des HDV cumulatifs pour| es OAR

Poumons sains : nous avons observé que les doses minimales calculées avec les
qguatre courbes d’étalonnage sont identiques. Le Tableau V.21 regroupe les écarts
observés entre les doses maximales et moyennes calculées avec les courbes
spécifiques d’étalonnage et la courbe de référence.

Moelle : nous avons observé que les valeurs de dose maximale sont identiques pour
les calculs avec les quatre courbes d’étalonnage du scanner.

AHDV 80, 120 et 140 kV
% BPL BM ETAR

Dose maximum Moyenne 0,2 0,3 0,1
Ecart type 0,2 0,3 0,3

Médiane 0 0.2 0
p -value 0,1 0.2 0,8
Dose moyenne Moyenne 1,9 2,1 1,8
Ecart type 0,5 1,1 0,8
Médiane 1,9 2 2,3
p -value 0,1 0,2 0,1

Tableau V.21 : Ecarts observés entre les doses max
calculées avec les courbes spécifiques d’étalonnage

imales et moyennes
et la courbe de référence.

5). Index de qualité dosimétriques
Le Tableau V.22 regroupe les résultats sur les variations des valeurs des indices
dosimétriques avec les valeurs statistiques associées. Nous observons que les

écarts moyens, les écarts types et les médianes sont quasiment identiques pour les
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trois courbes d’étalonnage spécifigues par rapport a la courbe d'étalonnage de
référence. Le test de Wilcoxon a montré que les écarts ne sont pas significatifs pour
I'index de couverture, ’homogénéité et la conformation géométrique.

Les plans de traitement construit dans les 3 courbes d’étalonnage spécifiques
donnent tous la méme représentation dosimétrique que celle obtenue avec la courbe
d’étalonnage de référence.

En revanche, pour lindex de couverture tumoral, nous observons une
modification significative de cet indice dans le cas d'un calcul avec la courbe
d’étalonnage a 80kV pour les algorithmes BM et ETAR. Nous retrouvons cette
modification significative pour ce méme indice a 120 et 140 kV pour les trois
algorithmes de calcul.

Index de qualité Courbe 80 kV Courbe 120 kV Courbe 140 kV
BM BPL ETAR BM BPL ETAR BM BPL ETAR
Moyenne 1,1 1 11 1 11 11 1 1,1 11
IH |Ecart type 0 0 0 0 0 0 0 0 0
Médiane 1,1 1 11 1 11 11 1 1,1 11
p-value 0,1 0,4 0,1 0,4 0,1 0,1 0,4 0,1 0,1
Moyenne 0,9 0,8 0,9 0,8 0,9 0,9 0,8 0,9 0,9
IC |Ecarttype| 0,1 0,1 0 0,1 0,1 0 0 0,1 0,1
Médiane 0,8 0,8 1 1 0,8 0,8 0,8 0,8 0,9
p-value 1 1 0,4 1 1 0,4 1 1 0,4
ICprv| Moyenne 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8
Ecarttype| 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2
Médiane 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9 0,9
p-value | 0,009 1 0,005 0,01 0,004 | 0,005 | 0,009 0,02 0,01
g | Moyenne 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2
Ecarttype| 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2
Médiane 0,1 0,1 0,08 0,1 0,1 0,08 0,1 0,1 0,1
p-value 0,6 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,8 0,6 0,8

Tableau 1V.22: Résultats concernant les modificati ons des index
dosimétriques.

IV.6. Discussion et recommandations

IV.6. 1. Impact sur les valeurs moyennes des UH

La tomodensitométrie nous offre la possibilité d’obtenir une représentation en densité
de l'anatomie du patient. Elle nous fournit les valeurs des UH et donc la densité
électronique relative pour chaque pixel de l'image. Nous avons observé que les
valeurs calculées des UH dans un pixel dépendent de la tension d’alimentation du
tube. L'utilisation des valeurs de densité des pixels dans un calcul de répartition de
dose passe par la transformation des valeurs d’'UH en densités électroniques. Ceci
est réalisé par une courbe d’étalonnage du scanner. En toute rigueur, il serait donc
nécessaire de définir une courbe d’étalonnage pour chaque tension d’alimentation du
tube [7]. En pratique, une seule courbe d’étalonnage est implémentée dans le TPS.

Nous avons vérifié que les valeurs des UH pour un tissu donné dépendent des
parametres d’acquisition du scanner tels que la tension d’alimentation du tube, la
filtration, mais aussi de l'algorithme de reconstruction [7]. L'utilisation du fantéme
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CIRS 062° a permis d'établir les courbes d’étalonnage pour différentes tensions
d’alimentation du tube. Les Figures IV.7, IV.8 et IV.9 nous permettent d’apprécier la
différence entre les 3 courbes d’étalonnage pour chaque protocole d’acquisition par
rapport a la courbe de référence. Pour chaque comparaison, nous avons réalisé le
test statistique de Wilcoxon pour 'ensemble des inserts avec n = 11. Les écarts sur
les valeurs moyennes des UH observés pour chaque insert, entre les valeurs pour un
protocole spécifique et la courbe de référence ne sont pas statiquement significatifs
(voire Tableaux IV.6, 7 et 8).

Nous avons constaté une stabilité des valeurs moyennes des UH pour le titane, les
inserts représentant la densité du sein, du muscle, de I'air et de I'eau avec les trois
protocoles d’acquisition. La tolérance de + 20 UH a été respectée pour le sein, le
muscle, l'air et I'eau entre les courbes d’étalonnages spécifiques et la courbe de
référence.

En revanche, nous avons observé une grande variation pour les valeurs moyennes
des UH pour I'os dense avec un écart en UH> 100. Cet écart peut atteindre 500 UH
entre la valeur a 80 kV et la valeur de la courbe d’étalonnage de référence. Toujours
pour I'os dense, nous avons observé que la tolérance de +50 UH n’était pas
respectée entre les protocoles Thorax et Abdomen pour les trois tensions
d’alimentation du tube et la courbe d'étalonnage de référence. De méme, cette
tolérance n’est pas respectée lorsque I'on compare le protocole Crane a 80 kV et la
courbe de référence.

Dans le cas du tissu pulmonaire, nous avons observé que la tolérance de 20 UH
n'était pas respectée entre d’'une part les protocoles Thorax et Abdomen aux trois
tensions d’alimentation du tube et d’autre part, la courbe de référence.

IV.6. 2. Impact sur la densité mesurée

L’équation de 'IlCRU permet de calculer la densité électronique qui sera utilisée par
le TPS, a partir des valeurs des UH fournies sur les images CT pour chaque pixel.
Nous avons observé que les variations sur les valeurs des UH conduisent a des
variations différentes sur les densités électroniques. Nous avons observé que I'écart
sur la densité peut atteindre 1,7% pour I'os et 0,5% pour les poumons. Le résultat du
test de Wilcoxon avec n=11, a montré que les écarts entre la densité calculée et la
densité fournie par le fabriquant du fantbme ne sont pas statiquement significatifs (cf
Tableaux IV. 9, 10 et 11). Cela permet d’'une part, d'assurer que l'utilisation de la
courbe de référence implémentée dans le TPS Eclipse® est tout a fait justifiée et
d’autre part, d’affirmer qu’il est possible d’utiliser indifferemment les trois tensions
d’alimentation du tube du scanner avec le protocole Thorax.

IV.6. 3. Principales causes des écarts obtenus sur  les valeurs des UH et des
densités

La premiére cause principale d’écart sur les valeurs des UH et des densités est le
phénomene de durcissement du faisceau. La valeur en UH d’un pixel dépend du
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spectre énergétique des photons au point considéré. Le spectre dépend des
caractéristiques du faisceau de photon du scanner, qui elles méme dépendent de la
tension d’alimentation du tube, de la présence de filtre et des tissus traverseés. Le
durcissement du faisceau est dd a la plus forte probabilité d'absorption des photons
de basse énergie a I'entrée du faisceau dans le milieu.

Nous pouvons éviter le durcissement du faisceau de rayons X en utilisant un
faisceau de rayons X monochromatique. Le rayonnement synchrotron a I'E.S.R.F de
Grenoble (European Synchrotron Radiation Facility) permet d’avoir un faisceau de
rayons X monochromatiques [8] qui peut étre utilisé comme référence.

La deuxiéme cause principale de variation des valeurs des UH est liée a I'utilisation
de produit de contraste. Yuta et al. ont montré que le produit de contraste entraine
une augmentation des valeurs des nombres Hounsfield. Cela entraine des variations
sur le calcul de la dose. lls ont montré que le produit de contraste augmente le
nombre d’'UM de moins de 1% en moyenne pour les localisations crane, ORL et
pelvis et de plus de 2% pour 'abdomen et le poumon [9,10]. Par contre, le produit de
contraste diminue les valeurs de dose moyennes et maximums de 1% en
radiothérapie conformationnelle avec p < 0,05, [11]. L’acquisition des images TDM
sans produit de contraste est donc préférable lorsque ces images sont utilisées pour
la planification des traitements en radiothérapie. Si [l'utilisation de produits de
contraste est nécessaire pour la bonne délinéation des structures d’intérét, il faudra
réaliser deux acquisitions, une sans agent de contraste pour le calcul de la répartition
de dose et une avec agent de contraste pour la délinéation des structures.

IV.6. 4. Impact sur les valeurs dosimétriques

Nous avons observé que la méthode ETAR donne un résultat différent par rapport
aux méthodes de correction de Batho. Nous rappelons que la méthode ETAR prend
en compte la variation de densité en 3D. Cet algorithme est donc plus proche de la
réalité physique. Alors que les deux méthodes de Batho ne prennent en compte la
densité qu’en 1D, (pour plus de détaille voir chapitre ).

Le résultat du test de Wilcoxon a montré que I'écart entre la dose qui serait délivrée
par 'accélérateur, et qui est obtenue avec les trois courbes spécifiques d’étalonnage
et celle obtenue avec la courbe de référence, n’est pas significatif p> 0.05. Ainsi, la
tension appliguée au tube n’a pas d'impact significatif sur la dose calculée pour le
traitement.

L'écart de £ 1UM sur la dose délivrée est un bon indicateur pour assurer le contrble
qualite.

Nous avons observé que quels que soit la méthode de correction de densité, et quels
gue soit la courbe d’étalonnage, les histogrammes dose volumes cumulatifs du PTV
sont quasiment identiques. Nous avons observé que la V95% et la D95 % sont les
parametres les plus sensibles a la modification de la courbe d’étalonnage. Les
valeurs V95% calculées avec les trois courbes d’étalonnage spécifigues sont
supérieures aux valeurs obtenues avec la courbe de référence (cf Tableau IV.18).
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Cela est corrélé aux écarts significatifs observés pour les index de couverture ICpry,
(cf Tableau IV.22).

La comparaison des écarts type associé aux largeurs de pic a mi-hauteur des
histogrammes dose volume différentiels, a montré que la distribution de dose
représentée avec le calcul fait en utilisant les courbes d’étalonnage spécifiques est
plus homogéne dans le volume cible que la représentation qui est faite avec un
calcul utilisant la courbe de référence. Ceci signifie que I'histogramme dose volume
différentiel représente la réalité par rapport a I'index de I’homogénéité (IH). IH donne
une vision globale de la distribution de dose, mais, I'écart type associé a I'HDVd
représente une vision plus précise. Nous avons observé une réduction de volume
cible recevant la dose prescrite avec les courbes de comparaison par rapport a la
courbe de référence.

Nous n'avons pas observé d’impact significatif sur 'lHDVc avec p > 0,05 pour les
organes a risque tels que la moelle et les poumons sain.

IV.6.5. Recommandations

La prise en compte de la densité tissulaire dans le calcul de la répartition de dose en
radiothérapie nécessite, d’'une part I'obtention d’'une courbe d’étalonnage et d’autre
part l'utilisation d’'un algorithme qui prend en compte la variation de densité a
I'intérieur des images du patient. Le but est de fournir une représentation de la
répartition de dose qui soit la plus proche possible de la répartition de dose réelle
dans le patient. Compte tenu de nos résultats et des travaux internationaux [12, 13,
14,15 16], nous recommandons:

1. D’'implémenter dans le TPS les valeurs moyennes des UH. Ces valeurs doivent
étre issues de mesures obtenues avec tous les protocoles utilisés en routine clinique.
Le but est d’obtenir une courbe d’étalonnage qui minimise les écarts des UH en
fonction du protocole utilisé, permettant ainsi d’obtenir des valeurs de densité
cohérentes quelle que soit la tension d’alimentation du tube et donc de minimiser les
erreurs possibles sur le calcul de dose.

2. D’acquérir tous les examens TDM pour les patients avec si possible la méme
valeur de tension d’alimentation du tube.

3. De réaliser les contrbles de qualité périodiques du scanner, notamment en ce qui
concerne la reproductibilité des nombres CT.

4. De contréler la constance de la courbe d’étalonnage, pour tous les scanographes,
avec un des protocoles cliniques utilisés en routine, sur un fantbme équivalent eau
contenant difféerentes hétérogénéites de densités électroniques connues
représentatives des densités électronigues rencontrées en conditions cliniques.

5. De respecter les tolérances national et international pour les écarts sur les valeurs
d’'UH, de la densité et de la dose, a savoir :
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UH : pour un matériau dont le nombre Hounsfield est inférieur ou égal a 100
UH, la tolérance est de + 20 UH. Pour un matériau dont le nombre Hounsfield
est supérieur a 100 UH, la tolérance est de = 50 UH. La valeur moyenne en
UH de I'eau ne doit pas s’écarter de plus de +4 UH de sa valeur 0 UH. L'écart
entre les valeurs moyennes d’'une méme structure mesurée en périphérie et
au centre du fantdme ne doit pas s’écarter de plus de + 4 UH.

Densité électronique relative :  Thomas et al 1999, ont recommandé +1% =+
0,01 pour I'eau, £2 % £ 0,03 a 0,04 pour les poumons avec une densité 0,2 a
0,4 gr/cm® et de +2 % pour I'os avec une densité 1,3 & 1,8 gr/icm®. La Société
Suisse de Radiobiologie et de Physique Médicale (SGSMP-1977) a
recommandé une tolérance de 0,1 pour des tissus qui ont une densité relative
> 1,5 et 0,05 pour des tissus qui ont une densité relative < 1,5.

Dose : Warren Kilby et al. ont montré que la tolérance de dose acceptable

pour valider un plan de traitement doit étre inferieur = 2% pour des photons de
haute énergie.
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I\VV.7.Conclusion du chapitre

Dans la premiére partie de ce chapitre, nous avons utilisé les images CT du fantdme
CIRS 062°. Elles ont été acquises avec trois protocoles cliniques et pour chaque
protocole, avec trois tensions d’alimentation du tube du scanner : 80, 120 et 140 kV.
Nous avons transféré les images vers le systeme de planification de traitement
Eclipse®, sur lequel nous avons accés aux UH et & la courbe d'étalonnage du
scanner. Nous avons évalué la relation entre les kV et les UH. Puis, nous avons
évalué les écarts entre les UH et les densités obtenues pour les 3 protocoles
cliniques par rapport aux valeurs implémentées dans le TPS. Ensuite, nous avons
comparé et évalué lincertitude sur la densité mesurée par le TPS par rapport a la
densité réelle. Nous avons observé que la variation des écarts en nombre d’UH peut
atteindre 500 UH pour I'os dense. Cette variation a conduit a un écart de densité
relative de 1,5%. Nous avons noté que les valeurs de tolérance sur les UH ne sont
pas respectées pour I'os et le poumon. Les écarts ne sont pas statistiquement
significatifs avec n=11. Cela permet de confirmer [utilisation d'une courbe
d’étalonnage de référence construite a partir des valeurs moyennes des UH
obtenues sur un échantillon représentatif de protocoles cliniques utilisés en routine.
Cette courbe d'étalonnage permet de laisser le choix de la tension d’alimentation
pour réaliser une acquisition scanner en protocole Thorax.

Dans la deuxiéeme partie de ce chapitre, nous avons implémenté trois courbes
d’étalonnage pour un protocole Thorax. Nous avons acquis les images TDM du
fantdome CIRS 062° avec les trois tensions : 80, 120 et 140 kV. A chaque tension
nous avons associé une courbe d’étalonnage. Nous avons évalué 'impact de chaque
courbe par rapport a la courbe d'étalonnage de référence, sur la planification de
quatre patients présentant chacun une atteinte thoracique. Ces patients ont bénéficié
d’'un examen TDM avec un protocole thoracique. Nous avons évalué les écarts
dosimétriques pour le PTV, les poumons sains et la moelle. Nous avons calculé et
qguantifié les écarts de dose liés a la prise en compte des hétérogénéités avec les
différentes courbes d’étalonnage. Les variations de densité conduisent a un écart de
+0,3% sur la dose délivrée. Cela démontre que la prise en compte des densités
tissulaires dans le systeme de planification de traitement nécessite une bonne
courbe d’étalonnage. Une mesure incorrecte de nombre de Hounsfield peut
augmenter I'écart de dose. Nous avons observé que la dose minimale, D95%, V95%
et le sigma associé a I'HDVd sont les paramétres les plus sensibles a la modification
de la courbe d’étalonnage.

La mise en ceuvre de la méthodologie a permis de valider I'implémentation de la
courbe de calibration de référence, de vérifier la tolérance sur les UH et la dose en
UM. La mise en ceuvre de cette méthodologie a été intégrée en routine dans le
service de radiothérapie de Grenoble pour assurer le contréle qualité.

205



Références bibliographiques

1. W Schneider, T Bortfeld, W Schlegel. Correlation between CT numbers and tissue
parameters needed for Monte Carlo simulations of clinical dose distributions. Phys.
Med. Biol, 2000; 45: 459-478.

2. J Nalis, F Courbon, S Brillouet, D Marre, D Serre, V Colin, G Flouzat, O Caselles.
Evaluation des parametres et méthode de contrble de qualité de la correction
d’atténuation en tomographie par émission de positons. Médecine Nucléaire, 2007;
31: 235-241.

3. International Commission on Radiation Units. Tissue substitutes in radiation
dosimetry and measurement. International Commission on Radiation Units,1989;
rapport n44.

4. H Guan, F F Yin, J H Kim. Accuracy of inhomogeneity correction in photon
radiotherapy from CT scans with different settings. Phys. Med. Biol, 2002; 47 : 223—
231.

5. International Commission on Radiation Units. Use of Computers in External Beam
Radiotherapy Procedures with High Energy Photons and Electrons, 1987; rapport
n42.

6. C B Saw, A Loper, K Komanduri, T Combine, S H, C Scicutella. Determination of
CT-to-density conversion relationship for image-based treatment planning systems,
Medical Dosimetry, 2005; 30(3): 145-148.

7. S J Thomas. Relative electron density calibration of CT scanners for radiotherapy
treatment planning. The British Journal of Radiology, 1999; 72 (860): 781-786.

8. A Seret, M Hoebeke. Imagerie médical, éditeur: Les Editions de I'Université de
Liege, 2°™® édition. ISBN: 2-87456-071-5, 2008, p.55.

9. Y Shibamoto, A Naruse, H Fukuma, S Ayakawa, C Sugie, N Tomita. Influence of
contrast materials on dose calculation in radiotherapy planning using computed
tomography for tumors at various anatomical regions: A prospective study.
Radiotherapy and Oncology, 2007; 84(1): 52-55.

10. J Lees, L Holloway, M Fuller, D Forstner. Effect of intravenous contrast on
treatment planning system dose calculations in the lung. Australas Phys Eng Sci
Med, 2005; 28(3).

11. J Xiao, H Zhang, Y Gong, Y Fu, B Tang, S Wang, Q Jiang, P Li. Feasibility of
using intravenous contrast-enhanced computed tomography (CT) scans in lung
cancer treatment planning. Radiotherapy and Oncology, 2010; 96(1): 73-77.

12. B Fraass, K Doppke, M Hunt, G Kutcher, G Starkschall, R Stem, J V Dyke.
Quality assurance for clinical radiotherapy treatment planning. Med Phys, 1998;
25:1773-829.

13. J Marimbert. Décision du 27 juillet 2007 fixant les modalités du contréle de
qualité interne des installations de radiothérapie externe. NOR : SJSM0721862S.
JORF n209 du 9 septembre 2007, texte n° 12, p. 148 46. Disponible sur
http://www.legifrance.gouv.fr/WAspad/UnTexteDeJorf?numjo=SJSM0721862S.

14. W Kilby, J Sage, V Rabett. Tolerance levels for quality assurance of electron
density values generated from CT in radiotherapy treatment planning. Phys. Med.
Biol, 2002; 47 : 1485-1492 .

15. J Marimbert. Décision du 22 novembre 2007 fixant les modalités du contrble de
qualité des scanographes, NOR : SISM0722003S. JORF n0284 du 7 décembre
2007, texte n°56, p. 19839, Disponible sur :
http://www.legifrance.gouv.fr/affichTexte.do?cidTexte=JORFTEXT000017575768.

206



16. E Born, A F Cozzi, F lonescu, R Kantonsspital, V lonescu, P A Tercier. Quality
control of treatment planning system for teletherapie. Société Suisse de
Radiobiologie et de Physique Médicale (SGSMP), 1999 ; recommendation n7. p7.
Disponible sur : http://www.sgsmp.ch/rO7tps-e.htm.

207



Chapitre V : Passage de la technique DSP a la techn ique
Mono- isocentrique dans le traitement du cancer de sein

Table des matieres

V.1. Introduction et objectif du chapitre ............ccooiiiiiiiiis i, 209

V.2. Matériel et MEtNOUES. .. ... i e e 210

V.2.1. Planification de traitement. .. .......c.uie i e e e e 210

V.2.1. 1. Contourage des volumes cibles et des organes a risque..................... 210

V.2.1. 2. Planification de traitement... ... ..o 210

V.2.1. 3. Mise en place de la balistique dans la technique Mono-isocentrique.....210

V.2.1. 4 .Caractéristique anatomique des patientS..........ccveeviiiriiiiiienine e eenn, 213

V.2.1. 5. Criteres dosimétrique et évaluation statistique................ccoceevveennnnns 215

1).Critéres doSIMEtHQUES......cuevirieeiie e et e e veee e e enene a0 215

2).Evaluation StatiStiQUE...........oii i e e e e e 217

RV TR = =1 U ] = £ P 217

V.3.1. Comparaison des UM totales...........cccovirieiii i e, 217

V.3.2. Comparaison de la répartition spatiale de ladose...............ccoeiiiiinnnnn. 218

1). Couverture de PTV et protection des tiSSUS SaiNS..........ccevvvieereennnnnn. 218

2). Comparaison de dose maximum €N 3D........c.ooviiiiiiiiiiiii s 219

3). Comparaison des gammas index en 3D..........ccccviiiiiii i i 219

V.3.3. Comparaison de distribution volumique de ladose................coceoiinnnnn. 221

1). Comparaison des HDV cumulatifs pour les PTV.........ccooviviiiiiii e, 221

2). Comparaison des HDV différentiels pour les PTV.........ccooiviiii i, 223

3). Comparaison des HDV cumulatifs pour les OAR..........cccovvviiiiii e, 224

V.3.4. Indices de qUAlIt .......c.oiiiiii e 225

V.4. Discussion et recommandationS..........c.c.veveviiiriie i e 226

V.4.1. Analyse dosimétrique et StatiStigQUe..........ovveviiiriie e e e 226

V.4.2. Limite de la technique MoNO0-ISOCENTIIQUE........ccvve i i ee e anas 227

V.4.3. ReCOMMANALIONS. .. ...t e e e e e e e e e e e e e ees 227
V.5. Conclusion........... e e e e e e e a0 228

Références bibliographiqQUes...... ..o e e 22 9



V.1. Introduction et objectif du chapitre

L'irradiation du sein et des ganglions périphériques implique la mise en ceuvre d’'un
traitement complexe. La technique dite en DSP, actuellement utilisée dans le service
de radiothérapie au CHU de Grenoble est d’'une part susceptible d’entrainer des
risques de sur ou sous dosages indésirables et d’autre part nécessite un temps de
mise en ceuvre relativement longue. En effet, elle nécessite de positionner chaque
champ de traitement indépendamment. Pour cela, le manipulateur entre dans la salle
aprés chaque champ traité. Il effectue alors le déplacement du patient pour passer
d’'une position d’'un champ de traitement a une autre position d’'un autre champ de
traitement. A ce stade, il devra s’assurer que la nouvelle position du champ est
conforme a la prescription. Cette technique introduit donc une incertitude de
positionnement qui peut avoir un impact sur la reproductibilité du traitement.

Avec la méthode dite Mono-isocentrique, l'ensemble des champs de
traitement est planifié de maniére a produire une répartition de traitement adéquate
avec un seul isocentre. Ainsi, une fois que le manipulateur a effectué le
positionnement de l'isocentre planifié au niveau de 'isocentre de I'accélérateur, il n'a
plus a intervenir sur le positionnement de la patiente. Il n’introduit donc pas de
variabilité de positionnement des champs les uns par rapport aux autres. Les
parametres techniques de chaque champ sont mis en place par I'accélérateur, ce qui
assure une bonne reproductibilité du traitement. De plus, le manipulateur n'a pas a
entrer dans la salle entre chaque champ, ce qui réduit la durée de la séance.

Ainsi, la mise en place d'une nouvelle technique, susceptible d’'une part de
réduire les incertitudes de positionnement et d’autre part de réduire la durée d’'une
séance est un enjeu majeur pour un service de radiothérapie. La méthode dite Mono-
isocentrique peut permettre d’atteindre ces objectifs.

Dans cette étude, nous allons étudier I'impact dosimétrique du passage d'une
technique dite en DSP a une technique dite Mono-isocentrique pour le traitement du
cancer du sein. Pour cela, nous allons évaluer s’il existe des écarts dosimétriques
significatifs entre les techniques DSP et Mono-isocentrique. La validation clinique
sera donc basée sur une analyse statistique des données dosimétriques.

Nous avons proposé les hypothéses suivantes :

* Hypothése nulle HO : les valeurs dosimétriques « D » calculées par la technique
DSP (réeférence) sont égales aux valeurs calculées par la technique Mono-
isocentrique. Nous avons donc : HO : Dpsp = Dwmono

* Hypothése alternative H1: les valeurs dosimétriques calculées par la technique
DSP sont différentes des valeurs calculées par la technique Mono-isocentrique.
Nous avons donc : H1 : Dpsp # Dmono

Le gain temporel en termes de durée de séance peut se traduire d’'une part par la
réduction du temps d’installation de la patiente et d’autre part par la réduction de la
durée d’irradiation. Nous nous sommes intéressés a la durée de lirradiation. Nous
avons comparé pour chaque patiente le nombre total d’'UM. La validation de H1 avec
UMpbsp > UMwono présente un gain en terme de temps de l'irradiation.
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V.2. Matériel et méthodes

V.2.1. Planification de traitement

Nous avons choisi six cas cliniques de patientes présentant un cancer du sein. Parmi
ces six cas, nous retrouvons des indications de traitement qui couvrent les différents
types d’irradiation possibles: sein seul, sein + CMI et sein + CMI + aires sus clavicu-
laires. Ceci va nous permettre d’étudier l'application de la technique Mono-
isocentrique dans toutes les situations de traitement de cancer du sein.

V.2.1. 1. Contourage des volumes cibles et des org anes a risque
Les images tomodensitométriques de chaque patiente ont été transférées sur le
systtme de planification de traitement Eclipse®. Le radiothérapeute et le radio
physicien ont délinéé le volume tumoral avec des marges de sécurité et les organes
a risque. Afin de prendre en compte le mouvement respiratoire de la patiente et les
erreurs de repositionnement, une marge de 7mm a été mise en place autour de
chacun de ces CTV.

V.2.1. 2. Planification de traitement

Pour chaque patient, nous avons construit deux plans de traitement, I'un avec la
technique DSP et 'autre avec la technique Mono-isocentrique. Dans les deux cas,
nous avons utilisé le TPS Eclipse® v.8.9. La dose a été calculée en utilisant
I'algorithme PBC avec la méthode de correction Batho modifiée.

e Planl : représente le plan de traitement DSP (plan de référence). Nous avons
utilisé les unités moniteurs calculées dans ce plan pour traiter les patients.

» Plan2: représente le plan de la technique Mono-isocentrique. Dans ce plan, nous
avons utilisé les mémes données TDM que pour le planl. La balistique du plan2 a
été définie a partir des mémes volumes que pour le planl.

V.2.1. 3. Mise en place de la balistique dans late chniqgue Mono-isocentrique

La technigue DSP de traitement de la localisation mammaire, dans le service de
radiothérapie au CHU de Grenaoble, utilise un isocentre par faisceau de traitement. Le
traitement du sein consiste a délivrer une dose homogéne dans un volume dont la
géométrie est trés irréguliere et autour duquel nous retrouvons les organes a risques
suivants : poumons, cceur et moelle épiniere. Pour atteindre I'objectif clinique, un
plan de traitement comporte de 2 & 7 champs d'irradiation (Figure V.1 et V.2). Les
points d’entrée et les limites de ces champs sont marqués de maniere non indélébile
sur la peau de la patiente.

Dans la technique en DSP, comme chaque champ est en DSP, le
manipulateur doit positionner chaque champ de maniére indépendante. Ce qui
introduit une variabilité dans le positionnement des champs les uns par rapports aux
autres, pouvant ainsi créer des zones de sur ou sous dosage [1, 2].

En revanche, en technique Mono-isocentrique, il n’y a qu'un seul isocentre
pour I'ensemble des champs d’irradiation. Il n’y a donc qu’un seul positionnement de
l'isocentre planifié au niveau de l'isocentre de traitement. Les données techniques
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des faisceaux d’irradiation : angle du bras, rotation du collimateur, taille des champs,
etc, sont mises en place par l'accélérateur a partir des données du systeme
record&verify. Cette approche, permet donc de réduire la variabilité de
positionnement des champs les uns par rapport aux autres et donc d’avoir des
jonctions de champ plus reproductibles [3, 4, 5, 6].

Figure V.1: Traitement de la glande mammaire en ro uge a l'aide de deux
faisceaux tangentiels opposés avec filtres en coin, auxquels peut étre ajouté
un complément d’irradiation (ou boost) réduit au li t tumoral en jaune. Nous
avons représenté le point d’entrée de chaque faisce  au par un point de couleur
verte.

Figure V.2 : Traitement des ganglions de la chaine mammaire interne (CMI) en
bleu, par un faisceau mixte antérieur direct de pho tons et d’électrons.
Traitement des ganglions des aires axillaires et su pra-claviculaires (en vert) a
I'aide d’un faisceau antérieur direct de photons.

La technique Mono-isocentrique que nous avons mise en ceuvre, est inspirée des
pratiques du service de radiothérapie de l'Institut Sainte Catherine en Avignon, [7].
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L’isocentre de traitement est positionné en fonction des aires anatomiques a irradier.
Dans le cas du traitement de trois aires anatomiques: sein, CMI et supra-
claviculaire, nous avons positionné l'isocentre unique sur la peau de la patiente, au
niveau de la jonction entre les champs tangentiels, le champ de la CMI et le champ
supra-claviculaire, (Figure V.3, image de gauche). Dans le cas du traitement de deux
aires anatomiques, nous avons positionné lisocentre unique sur la peau de la
patiente, a la jonction des champs traitant ces zones (Figure V.3, image de droite).
Les volumes cibles contourés sur les coupes TDM ont permis de placer cet isocentre
de facon optimale. Il convient ensuite de définir les parameétres techniques de
chaque faisceau.

Figure V.3 : Visualisation de la position de I'isoc  entre unique (point rouge) sur
la projection des champs d’irradiation a la peau.

La technique de traitement Mono-isocentrique utilise les mémes types de champs
gue la technique de traitement DSP. Néanmoins, avec la technigue Mono-
isocentrique, nous ne pouvons pas utiliser de filtres en coin. En effet, les champs
tangentiels sont réalisés a partir d’'un quart de la surface du collimateur (Figure V.3).
Les filtres ayant une taille limitée, ils ne peuvent pas couvrir la totalité de la surface
des champs tangentiels. Ainsi, pour obtenir une répartition homogéne de la dose
dans le volume cible, il convient de mettre en ceuvre une technique dite « champ
dans le champ » qui va permettre de compenser les inhomogénéités induites par les
irrégularités de surface du sein [8, 9]. La glande mammaire est alors traitée a l'aide
de deux faisceaux tangentiels opposés auxquels sont ajoutés deux faisceaux réduits
qui utilisent le collimateur multi-lames (MLC) pour protéger les zones dans lesquelles
la dose est déja optimale. La forme du MLC est obtenue grace aux beam’s eye view.
Les beam’s eye view de la Figure V.4 présentent pour un champ tangentiel externe
et un champ tangentiel interne, la projection des volumes surdosés: 111, 108 et
107% en rouge, vert et bleu respectivement. A partir de ces images, il est aisé de
planifier la forme du MLC qui va permettre d’homogénéiser la répartition de dose
dans le volume cible et d’éviter les points de sur dosage trop importants. Pour ces
champs réduits, nous prescrivons une faible pondération.

Pour prendre en compte le mouvement respiratoire de la patiente et les erreurs de
repositionnement, nous avons ajouté une marge de couverture supplémentaire de
3mm.
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Tous les champs étant associés au méme isocentre, ils sont réalisés a partir de
demis et quarts de faisceaux non divergents aux jonctions, [8].

Chaque champ a été mis en place de facon a conformer les isodoses au
volume cible, avoir une distribution de dose homogéne et préserver les tissus sains
environnants. Pour cela, nous avons optimisé les pondérations, I'énergie des
faisceaux et la position du point de normalisation.

Pour mettre en place le plan de traitement Mono-isocentrique, nous avons
utilisé des champs correspondants au mieux aux champs de la technique DSP.
Cependant, nous avons veillé a ce que I'angulation du collimateur soit nulle quel que
soit le champ afin de ne pas générer de recoupe en profondeur [9].

hY

Figure V.4 : Beam’'s eye view du champ tangentiel in terne a gauche et du
champ tangentiel externe a droite.

V.2.1. 4 .Caractéristiques anatomiques des patiente s

Patiente 1 : la prescription de dose comprend 3 PTV :

* PTVL1: prescription de 50,6 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume localisé au sein gauche. Le plan de traitement de ce PTV est constitué de
deux faisceaux de photons de 6 MV: 1 tangentiel interne et 1 tangentiel externe.

» PTV2: prescription de 50,6 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume tumoral localisé aux aires ganglionnaires sus-claviculaire. Ce PTV est
traité par 1 faisceau antérieur de photons de 6 MV.

* PTV3: prescription de 10 Gy supplémentaires, a raison de 2,5 Gy par fraction sur
un volume réduit du sein. Ce PTV correspond a un boost délivré par 4 faisceaux
de photons de 6MV: 1 tangentiel interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre,
1 tangentiel externe avec filtre et 1 tangentiel externe sans filtre.

Patiente 2 : La prescription comprend 4 PTV.

 PTVL1: prescription de 46,2 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume localisé au sein. Le plan de traitement comporte 4 faisceaux de photons :
1 tangentiel interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre, 1 tangentiel externe
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avec filtre et 1 tangentiel externe sans filtre. Les faisceaux avec filtre utilisent une
énergie de 18 MV et ceux sans filtre utilisent du 6 MV.

PTV2: prescription de 4,4 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume réduit du sein. La méme configuration de faisceaux que pour le PTV1 est
utilisée pour le traitement du PTV2.

PTV3: prescription de 48,3 Gy a raison de 2,1 Gy par fraction pour traiter le
volume des aires ganglionnaires sus claviculaires. Le plan de traitement est
réalisé avec deux faisceaux de geéométrie identigue mais d’énergie 6 MV et
18 MV respectivement.

PTV4: prescription de 11,5 Gy a raison de 0,5 Gy par fraction pour traiter un
volume réduit du sein. Ce PTV correspond a un boost. Le traitement est réalisé
par 4 faisceaux : 1 tangentiel interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre, 1
tangentiel externe avec filtre et 1 tangentiel externe sans filtre. Les faisceaux avec
filtre utilisent du 6 MV et ceux sans filtre du 18 MV.

Patiente 3 : la prescription de dose comprend 3 PTV :

PTV1: prescription de 50,6 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume localisé au sein droit. Le plan de traitement comporte 4 faisceaux de
photon de 6 MV: 1 tangentiel interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre, 1
tangentiel externe avec filtre et 1 tangentiel externe sans filtre.

PTV2: prescription de 48,3 Gy a raison de 2,1 Gy par fraction pour traiter un
volume tumoral localisé aux aires ganglionnaires sus claviculaires par 1 faisceau
antérieur de photons de 6 MV.

PTV3: prescription de 46 Gy a raison de 2 Gy par fraction pour traiter un volume
localisé a la chaine mammaire interne. Le plan de traitement de ce volume est
réalisé par deux faisceaux antérieurs : un de photons de 6 MV et un d’électrons
de 6 MeV.

Patiente 4 : la prescription de dose comprend 2 PTV :

PTV1: prescription de 50,6 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume localisé au sein. Le plan de traitement comporte 4 faisceaux : 1 tangentiel
interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre, 1 tangentiel externe avec filtre et
1 tangentiel externe sans filtre. Les faisceaux avec filtre utilisent du 6 MV et ceux
sans filtre du 18 MV.

PTV2: prescription de 50,6 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume tumoral localisé aux aires ganglionnaires sus claviculaires. Le plan de
traitement est réalisé avec deux faisceaux de géométrie identique mais d’énergie
6 MV et 18 MV respectivement.

Patiente 5 : la prescription de dose comprend 4 PTV :

PTV1: prescription de 50 Gy a raison de 2 Gy par fraction pour traiter un volume
localisé au sein. Le traitement consiste en 6 faisceaux de photons : 2 tangentiels
internes sans filtre a 6 et 18 MV, 1 tangentiel interne avec filtre a 18 MV, 2
tangentiels externes sans filtre a 6 et 18 MV et 1 tangentiel externe sans filtre a
18 MV.

PTV2: prescription de 50 Gy a raison de 2 Gy par fraction pour traiter un volume
tumoral localisé aux aires ganglionnaires sus claviculaires par 1 faisceau
antérieur de photons de 6 MV.

PTV3: prescription de 10 Gy a raison de 2 Gy par fraction pour traiter un volume
réduit du sein. Ce volume appelé boost est traité par 4 faisceaux : 1 tangentiel
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interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre, 1 tangentiel externe avec filtre et
1 tangentiel externe sans filtre. Les faisceaux avec filtre utilisent du 18 MV et ceux
sans filtre du 6 MV.

* PTV4: prescription de 45 Gy a raison de 1,8 Gy par fraction pour traiter un volume
localisé a la chaine mammaire interne. Il est traité par deux faisceaux antérieurs,
un de photons de 6 MV et un d’électrons de 12 MeV.

Patiente 6 : la prescription de dose comprend 4 PTV :

 PTVL1: prescription de 50,6 Gy a raison de 2,2 Gy par fraction pour traiter un
volume localisé au sein. Le plan de traitement est constitué de 4 faisceaux de
photon de 6 MV: 1 tangentiel interne sans filtre, 1 tangentiel interne avec filtre, 1
tangentiel externe avec filtre et 1 tangentiel externe sans filtre.

* PTV2: prescription de 46,2 Gy a raison de 2,1 Gy par fraction, pour traiter un
volume tumorale localisé aux aires ganglionnaires sus claviculaire avec un seul
faisceau de photons de 6MV.

* PTV3: prescription de 11,5 Gy a raison de 0,5 Gy par fraction, pour traiter un
volume réduit du sein, le boost. La balistique d’irradiation est la méme que pour le
PTV1, seule la géométrie des faisceaux change.

* PTV4: prescription de 46,2 Gy a raison de 1,8 Gy par fraction, pour traiter un
volume localisé a la chaine mammaire interne. Il est traité par deux faisceaux
antérieurs, un de photons de 6MV et un d’électron de 12MeV.

V.2.1. 5. Criteres dosimétriques et évaluation sta tistique
1). Criteres dosimétriques

 Pourles PTV

Nous avons comparé le nombre total d'unités moniteurs calculé par chaque
technique. Ensuite, nous avons comparé les répartitions spatiales de la dose. Pour
cela nous avons regardé la couverture des PTV, les points froids qui sont les zones
du PTV qui recoivent une dose inférieure a 95% de la dose prescrite, les points
chauds qui sont les zones du PTV qui recoivent une dose supérieure a 107% de la
dose prescrite et enfin le gamma index en 3D dont la définition est donnée au
paragraphe suivant. Puis, nous avons comparé les HDV cumulatifs, les HDV
différentiels, l'indice de couverture et I'indice de conformation tumoral.

* Analyse globale

Gamma index en 3D

Nous avons fait 'analyse gamma 3D seulement pour une patiente. Nous avons
exporté la dose associée a la balistique de la patiente N°L pour les champs sus
claviculaire, boost et sein gauche. Le gamma index en 3D nous permet de comparer
les distributions de dose obtenues avec les deux techniques de traitement. C'est
'algorithme PBC avec la méthode Batho Modifiée qui a été utilisé pour calculer les
distributions de dose dans les deux configurations de traitement.

Nous avons appliqué la méthode proposée dans le chapitre Ill. Nous avons utilisé
I'outil « propriétés/matrice de dose » disponible avec le TPS Eclipse® pour définir le
centre, la taille et la résolution de la matrice de dose dans les trois directions de
'espace. Nous avons considéré lisocentre de traitement utilisé pour la technique
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Mono isocentrique comme point de repére pour superposer le set d'images de la
technique de référence et le set d'image de la technique Mono-isocentrique. Ensuite,
les piles de gammaps sont calculées a partir de la superposition des matrices de
dose.

Tolérance de dose et DTA
Nous avons appliqué le seuil de tolérance utilisé en routine pour le contrdle de
gualité des plans IMRT : 3% sur I'écart de dose et 3mm pour la DTA.

Génération de gammaps en 3D

Nous avons calculé les valeurs des indices gammas pour 'ensemble des matrices de
dose 2D englobant le volume tumoral et les OAR. A partir des empilements de
matrices 2D de dose Dpsp et Dmono, NOUsS avons obtenu un empilement de
cartographies d’indice gamma ou gammaps qui permet de quantifier la différence
entre les distributions de dose en 3D. Nous avons attribué le signe « + » a la valeur
absolue de lindice gamma calculée, lorsque la dose calculée par Dyono €St = a la
dose calculée par Dpsp. Nous avons attribué le signe « - » dans le cas contraire. Sur
les figures présentant les résultats des gammaps, les valeurs positives sont
représentées en rouge et les valeurs négatives en bleu. Pour enlever de I'analyse les
pixels de I'image situés en dehors du patient, nous avons éliminé les pixels ayant
une valeur de dose proche de 0 Gy. Notre but est de connaitre le pourcentage de
pixels du volume du patient qui recoivent la méme irradiation, au sens du critére
gamma de (3%, 3mm), avec les deux techniques. Nous avons exclu les pixels
recevant une dose inférieure ou égale a 10 Gy dans I'analyse quantitative des pixels
respectant le critére d’acceptabilité. lls sont représentés en couleur vert kaki sur les
gammaps 3D.

Génération des Histogrammes gamma Volume (HgV)en3 D

Nous avons généré des Histogrammes-gamma-Volume (HgV) cumulatifs qui

fournissent le pourcentage de volume (voxels) couvert par une valeur gamma

spécifique.

— HgV positif représente le pourcentage de volume couvert par une valeur d’indice
gamma positive soit Dyiono > Dpsp.

— HgV négatif représente le pourcentage de volume couvert par une valeur d’indice
gamma négative soit Dyono < Dpsp.

— HgV total représente le pourcentage total de voxels (volume) couvert par une
valeur de gamma spécifique.

* Pourles OAR
Nous avons compareé les doses maximales et moyennes pour la moelle, le cceur, le
poumon homolatéral et le poumon controlatéral.

» Calcul des écarts de dose en pourcentage
Les écarts de dose entre la technique en DSP et la technique Mono isocentrique ont
été calculés de la maniere suivante: AD = (Dpsp — Dmono)*100 / Dpsp. Dans les tables
reprenant les résultats dosimétriques et statistiques, le signe positif signifie que les
valeurs dosimétriques calculées par la technique actuelle (Dpsp) sont supérieures
aux valeurs calculées par la technique Mono isocentriqgue (Dwmono) INversement, le
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signe négatif signifie que les valeurs dosimétriques calculées par la techniqgue DSP
sont inférieures a celles calculées par la technique Mono isocentrique (Dwono)-

2). Evaluation statistique

Nous avons choisi un risque d’erreur alpha de 5% correspondant a un intervalle de
confiance de 95%. Nous avons fait un test statistique bilatéral. La différence entre les
valeurs dosimétriques est considérée comme significative si la p-value est inférieure
au risque d’erreur (p < 0,05). Les p-value inférieures a 0,05 apparaissent en vert.
Nous avons realisé le test statistique de Wilcoxon pour I'ensemble des 6 patients,
soitn =24 PTV.

V.3.Résultats

V.3.1. Comparaison des UM totales

La Figure V.5 représente le nombre total des UM calculés par les 2 plans de
traitement pour chaque patiente. Le Tableau V.1 regroupe les résultats sur
'évaluation de I'écart entre les nombres totaux d’'UM calculés avec les deux
techniques ainsi que l'analyse statistique sur ces valeurs, en fonction de la zone
anatomique a irradier. Les écarts en pourcentage ont été calculés par rapport a la
technique en DSP. La Figure V.6 représente deux diagrammes en boites pour les
valeurs des UM. Chaque diagramme représente les résultats des 6 patients, I'un
pour la technique DSP, lautre pour la technigue Mono-isocentrique. Ces
diagrammes montrent les valeurs maximales, minimales, la médiane en couleur
rouge, ainsi que Q1 et Q3.

1000
900
800
700
600
500
400
300 [ 1

200 -

100 | F

0

1 2 3 4 5 6
Patients

O UM-Actuelle
m UM-Mono-iso

UM totale de plan de traitement

Figure V.5: Nombres total d'UM pour chaque patient e en fonction de la
technique de traitement utilisée.
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AUM Glande B Sus- CMI CMI
i oost . . .

% mammaire claviculaire photon électron
Moyenne -40,9 -53,6 1,9 -14,5 -1
Ecart type 21,9 4,1 3 16,8 7,2
Médiane -45,3 -53,5 1,5 -7,6 1,3

p-value 0,03 0,1 0,2 0,05 1

Tableau V.1 : Ecarts entre les nombres d’'UM calculé
méthode Mono isocentrique, en fonction de la locali

s par la méthode DSP et la
sation du site a traiter.

Q1 Emin —médiane A max x Q3
950 A
850
. . : p=0,00091
Figure V.6: Dispersion du nombre 750
d'UM totale en fonction de la =
technique utilisée, représentée sous >
forme de diagramme en boite a < 650
moustache. Sur ces diagrammes ﬁ
nous retrouvons: les valeurs = 950
maximales, minimales, les médianes @
en lignes rouge, ainsi que Q1 et Q3. = 450 =
350
250 - 1T
150 l
5D _Al T T T
%‘:'Q%‘:'Q
12y "4

Nous notons que quelle que soit la patiente, le nombre total d’UM est toujours
inférieur en technique Mono-isocentrique. La réduction du nombre d’'UM peut étre
tres importante dans certains cas.

V.3.2. Comparaison des répartitions spatiales de la dose

1). Couverture du PTV et protection des tissus sain s
Dans le plan transversal, nous avons observé que les lignes de lisodose 100% et
95% englobent le PTV avec les deux techniques. Nous avons observé que le volume
moyenne de tissu sain recevant une dose >107% avec la méthode de Mono-
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isocentrique est 0,9% avec une médiane égale a zéro et un écart type de 4,5. Par
contre, le volume moyen de tissu sain recevant une dose > 107% avec la méthode
DSP est 1,5% avec une médiane égale a zéro et un écart type de 4,6.

2). Comparaison des doses maximales en 3D

Nous avons observé que la technique Mono—isocentrique a diminué les valeurs de la
dose maximale de 2,7% en moyenne avec une médiane de (-0,6%) et un écart type
de 4,8. La réduction de dose maximale en 3D n’a pas de signification statistique p =
0,15.

3). Comparaison des gammas index en 3D
Analyse des Gammaps 3D

La Figure V.7 représente un échantillon des gammaps résultant de la comparaison
des deux techniques pour trois régions traitées différentes. Nous pouvons voir que
Dwmono differe de Dpsp pour de larges régions ou gamma > 1 pour les traitements sus
claviculaire et sein en dehors des PTV respectifs. Nous avons mis en place des VOI
pour la quantification des gammaps au niveau des PTV eux-mémes. Ainsi, au niveau
des PTV eux-mémes, nous pouvons noter que Dyono difféere de Dpsp seulement pour
de petites régions ou gamma > 1.
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Figure V.7 : Un échantillon des gammaps 3D résultan ts de la comparaison des
deux techniques pour chaque région et leur PTV resp  ectif.

Analyse des Histogrammes gamma Voxel en 3D

La Figure V.8 illustre les HgV en 3D pour la comparaison des doses calculées avec

les deux techniques pour les trois régions traitées.

* Pour le traitement localisé en sus claviculaire, nous constatons que 35% du
volume est couvert par une valeur de gamma > | 1| dont 5% avec gamma > 1 et
30 % avec gamma < -1. Ainsi, dans cette région sus claviculaire, la tolérance
95% de pixel ayant un gamma > 1 est respectée avec la technigue Mono-
isocentrique

* Pour le traitement localisé du « boost », nous constatons que la tolérance 95% de
pixel ayant un gamma > 1 est respectée avec la technique Mono-isocentrique et
la technique en DSP,
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* Pour le traitement du sein, nous constatons que 50% du volume sont couverts par
une valeur de gamma > | 1| dont 35% avec gamma > 1 et 15 % avec gamma < -
1. Ainsi, dans le sein, la tolérance 95% de pixel ayant un gamma >1 n’est
respectée par aucune des deux techniques.
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Figure V.8: HgV pour la comparaison de dose calcul ée avec les deux
techniques pour les trois volumes traités dans un c ancer du sein.

V.3.3. Comparaison de distribution volumique de la dose
1). Comparaison des HDV cumulatifs pour les PTV

La Figure V.9 représente les histogrammes dose volume cumulatifs calculés avec les
deux techniques pour trois PTV différents: sein en rouge, CMI en bleu et sus
claviculaire en vert. Ces PTV correspondent a la patiente N4. Sur ces histogrammes
nous constatons que les valeurs de paramétre dose/volume V95% et D95% ont été
augmentés avec la technique Mono-isocentrique, ce qui représente une amélioration.
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Comparaison des doses maximales, minimales et moyen nes

Le Tableau V.2 regroupe les résultats dosimétriques et statistiques obtenus pour
'ensemble de 6 patients. Il présente les écarts en pourcentage pour Dmax, Dmin et
Dmoy. Nous avons observé une amélioration avec la technique Mono-isocentrique
pour les doses minimales et moyennes. La Figure V.10 en boites représente les
pourcentages des écarts pour les valeurs dosimétrigues Dmax, Dmin et Dmoy.
Chaque boite représente le résultat de 'ensemble des 6 patientes. Ces diagrammes
montrent les écarts maxima, minima, et médians (en rouge), Q1 et Q3.

AHDV Dose Dose Dose
% maximale minimale moyenne
Moyenne 15 - 78,3 -2,8
Ecart type 3,5 184,7 5,3
Médiane 0,5 -5,2 -1,8
p -value 0,02 0,07 0,002

Tableau V.2:

Résultats dosimétriques et statistiqu
ensemble de 6 patiente pour Dmin, Dmax et Dmoy.

es obtenus pour un
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Comparaison du volume sous dosé, de V95% et de V107 %

La techniqgue Mono-isocentriqgue a diminué le volume sous-dosé (la portion de PTV
recevant moins de 95% de la dose prescrite) avec une moyenne de 6,6%, une
médiane de 2,5% et un écart type égal & 22,3 et p = 0,01. Nous avons aussi constaté
une amélioration avec la méthode Mono-isocentrique pour V95% avec p = 0,01 sans
gu’il existe un volume de sur-dosage. Pour V95%, nous avons observé un écart
moyen de 1,3%, médiane de 2% avec un écart type de 14,4. Pour V107% nous
avons observé une portion de 0,03% du volume recevant une dose = 107% avec la
méthode Mono-isocentrique avec une médiane égale a zéro et un écart type de 0,1.
Par contre, nous avons observé une portion de volume de 0,2% en moyenne
recevant une dose = 107% par la technique DSP avec une médiane égale a zéro et
un écart type de 0,04.

2). Comparaison des HDV différentiels pour les PTV

L’'analyse des histogrammes dose volume différentiels a montré que la distribution de
dose dans le PTV calculée avec la technique Mono-isocentrique est plus homogene
gu'avec la technique DSP. Nous avons observé un écart moyen de 7,2%, une
meédiane de 11,4% et un écart type de 54,3. Le test Wilcoxon a montré un gain
significatif avec p = 0,00034. Les valeurs moyennes des volumes PTV en cm?®
recevant la dose prescrite sont supérieures avec la technique Mono-isocentrique par
rapport & la technigue DSP. Nous avons observé un écart moyen de 15,5%, une
meédiane de 1,7% et un écart type de 68,8. Le test Wilcoxon a montré que le gain
dosimétrique n’est pas significatif avec p = 0,6. La Figure V.11 montre les
diagrammes en boite représentant les valeurs des déviations standards associées
aux HDVd & gauche et aux valeurs de volume de PTV en cm?® recevant la dose
prescrite. Ces diagrammes montrent les valeurs maximales, minimales, les médianes
en lignes rouge ainsi que Q1 et Q3.

223



- €31 W min — mediane &S max « 43 S5 SRR AL e T e
20 T
— 18 Pp=0,0002=24 226
= 1 — ]
= °° ‘ 201 p_06
- ©%
§ e " £ 176 —
12
g i E 151
= 10 E 126
= -
= a | [— 3 101
E/ o 76
o
= A 51
=
2 11 26 [=-| 0
D E 3 2 ° 1 T T T T T T T T T
B, =, A
e g

Figure V.11 : Diagrammes en boite & moustache relat ifs a la déviation standard

associée aux HDVd & gauche et aux volumes de PTV en  cm?® recevant la dose
prescrite. Ces diagrammes montrent les écarts maxim  a, minima, les médianes
(lignes en rouge) ainsi que Q1 et Q3.

3). Comparaison des HDV cumulatifs pour les OAR

Nous avons observé que les contraintes de tolérance des organes a risque sont
respectées pour la moelle et le coeur. Mais, nous avons observé que pour 5 patientes
sur 6, le pourcentage de volume pulmonaire recevant 30% de la dose prescrite
excede la tolérance de 20%, pour le poumon situé du c6té du sein a traiter pour les
deux techniques. La Figure V.12 représente les quatre histogrammes dose-volume
calculés avec les deux techniques, pour le poumon homolatéral en bleu et la moelle
en jaune. Le Tableau V.3 présente les écarts de dose maxima et moyens pour les
OAR.

Histogramme dose-volume cumulatif
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Figure V.12 : Histogrammes dose-volume cumulatifs ¢ alculés pour le poumon
homolatéral en bleu et la moelle en jaune.
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AHDV poumon pournon coeur moelle épiniere
% homolatéral | controlatéral

Moyenne 2,1 21,2 - 87,8 13,3
Dose Ecart type 4,3 50,6 206,6 34,9
maximum Médiane -2,9 -10 -1,3 -13
p -value 0,4 0,2 0,7 0,3
Moyenne 8,2 3,0 -17,6 2,4
Dose Ecart type 7,1 12,8 23,1 9,9
moyenne Médiane -6,9 3,9 - 25,9 0,5

p -value 0,1 0,3 0,2 1

Tableau V.3 : Ecarts de doses maxima et moyennes po  ur les OAR.

V.3.4. Indices de qualité

Le Tableau V.4 regroupe les résultats dosimétriques et statistiques pour I'indice de
couverture et l'indice de conformation. Le test de Wilcoxon a montré que les deux
plans de traitement ont la méme qualité dosimétrique vis-a-vis de ces indices. La
Figure V.13 représente les valeurs de ces indices sous forme de boites. Chaque
diagramme représente le résultat pour les 6 patientes. Ces diagrammes montrent les
valeurs maximales, minimales, médianes (lignes rouge) ainsi que Q1 et Q3.

Indices Indice de couverture Indice de conformation
Technique Mono-iso DSP Mono-iso DSP
Moyenne 0,3 0,2 0,6 0,6
Ecart type 0,4 0,3 0,3 0,2
Médiane 0,1 0,1 0,7 0,6

p -value - 0,27 - 0,22

Tableau V.4: Résultats statistiques pour les index

conformation tumorale.

Figure V.13 : Valeurs des
indices représentés sous
forme de boites. Chaque
diagramme représente le
résultat pour les 6
patientes. Ces
diagrammes montrent les
valeurs maximales,
minimales, médianes
(lignes rouge) ainsi que

Q1 et Q3.
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V.4.Discussion et recommandations

V.4.1. Analyse dosimétrique et statistique

La technique Mono-isocentrique présente deux avantages majeurs par rapport a la
technique DSP.

D’une part, les champs de traitement étant réalisés par des demis ou des
guarts de faisceaux non divergents aux jonctions, il ne peut y avoir de recoupe ou
espacement sans que ceux-ci aient été planifiés.

D’autre part, le positionnement de I'isocentre planifié au niveau de l'isocentre
de l'accélérateur est réalisé une seule fois en début de séance, réduisant ainsi la
durée de celle-ci.

Nous avons observé que la durée d’irradiation de chaque patiente est réduite avec la
technique Mono-isocentrique, (cf Figure V.5). En effet, la durée d’irradiation est
significativement plus courte avec la méthode Mono-isocentrique p = 0,0009, que
celle avec la technique de traitement en DSP. En distinguant la localisation des PTV,
nous avons constaté que la diminution du temps d’irradiation est principalement
obtenue au niveau des faisceaux tangentiels qui traitent la glande mammaire. Le
nombre d’'UM a délivrer pour obtenir une méme dose a la glande mammaire a
été réduit, parce que la technique Mono-isocentique n'utilise pas de filtres en
coin. Ceci est d'autant plus vrai que le nombre d’'UM délivré par les faisceaux
« champ dans le champ » est trés faible (environ 10 UM), [9].

L'analyse des histogrammes dose-volume cumulatifs pour l'ensemble des 6
patientes a montré une amélioration significative (p < 0,05) avec la technique Mono-
isocentrique pour les doses maximales et moyennes. En distinguant les PTV, nous
avons constaté une amélioration significative des doses maximales et moyennes du
PTV situé dans la région supra-claviculaire et de la dose moyenne de la glande
mammaire.

L'analyse des histogrammes dose-volume différentiels pour I'ensemble des 6
patientes a montré une amélioration significative de I'homogénéité de la dose
délivrée au volume cible avec la technique Mono-isocentrique. Nous avons constaté
aussi que la médiane ainsi que Q1 et Q3 de la technique Mono-isocentrique sont
inférieurs aux valeurs de la médiane, de Q1 et de Q3 de la technique DSP (cf Figure
V.11). En distinguant les PTV, nous avons constaté que les p-value relatives aux
PTV glande mammaire et supra-claviculaire sont inférieures a 0,05. Ceci peut
permettre de dire que l'utilisation de la technique « champ dans le champ » a permis
d’homogeénéiser la distribution de dose dans ces PTV.

La conformation des champs aux volumes cibles a été faite en respectant les
tolérances de dose aux OAR rencontrés tels que la thyroide, la trachée, la moelle
épiniere et le plexus brachial.

Nous n’avons pas observé de différence statistiquement significative (p > 0,05) pour
les indices de qualité et de préservation des organes a risque. Nous avons ainsi
validé I'hypothese HO qui dit qu’il n’y a pas de gain dosimétrique sur ces parametres.
Ceci étant, s'il n'y a pas de gain dosimétrique, il n'y a pas non plus dégradation de la
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gualité de traitements. Enfin, les surdosages de plus de 107% des tissus sains et a
lintérieur des volumes cibles sont trés faibles voire inexistants pour les deux
techniques. La valeur moyenne de volume surdosé dans les tissus sains reste
inférieure a 1% avec la méthode Mono isocentrique et 1,6% avec la méthode DSP.

V.4.2. Limite de la technique Mono-isocentrique

Nous avons été confrontés a une limite de la technique Mono-isocentrique lors de la
mise en place de la balistique. La taille des champs est limitée a la demi-ouverture
maximale des machoires du collimateur, soit 20cm de part et d’autre de l'isocentre.
Ceci peut étre génant pour traiter la limite inférieure de la glande mammaire.

V.4.3. Recommandations

Pour vérifier la mise en place de la technique Mono-isocentrique nous
recommandons :

1. De placer le point de normalisation a au moins 1 cm des lames du collimateur pour
chaque champ. Le but est d’éviter de se trouver dans les zones de pénombre.

2. D'utiliser un champ carré équivalent supérieur a 4cmx4cm a la DSA. En deca, la
machine n’a pas été modeélisée. Donc, nous ne pouvons pas de garantir la justesse
du calcul.

3. Dutiliser la technique «champ dans le champ » pour avoir une distribution
homogene de dose dans le PTV.

4. D’effectuer un double calcul d’'unités moniteur avec le logiciel Radcalc®. Le calcul
avec Eclipse® est validé si I'écart entre le nombre d’UM calculé par Radcalc® et par
Eclipse® est inférieur & 5%.

5. De vérifier le respect des contraintes de dose aux volumes cibles et aux organes a
risques. Pour les volumes cibles, la dose calculée doit étre comprise entre 95% et
107% de la dose prescrite. C'est-a-dire que: 95% < Dose au PTV < 107. Ce qui
revient a dire que l'isodose 95% doit englober le volume tumoral et que la dose
maximale doit étre inférieure a 107%. Pour les organes a risque, Vérifier les
contraintes de dose en utilisant les histogrammes dose-volume de chaque organe.
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V.5. Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons évalué les gains dosimétriques et temporels de la
techniqgue Mono-isocentrique par rapport a la technique DSP. Nous avons observé
gue la techniqgue Mono-isocentrique offre une meilleure homogénéité de répartition
de la dose délivrée aux volumes cibles. Nous avons constaté la méme qualité de
plan de traitement avec les deux techniques, une préservation identique pour les
tissus sains et les OAR, p > 0,05. Enfin, la durée de la séance de traitement est
réduite avec la technigue Mono-isocentrique car la durée du positionnement ainsi
gue la durée de l'irradiation sont réduites. La mise en place de la technique Mono-
isocentrique est donc envisageable dans le service de radiothérapie.
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Conclusion générale et perspectives

Nous avons conduit une démarche applicable au sein d’un service de radio physique
ou de radiothérapie pour assurer de maniere sécurisée le passage d’'une technigue a
une autre. Nous avons mis en ceuvre une méthodologie originale. L'objectif de cette
méthode est d'une part de mettre en évidence des parametres dosimétriques
permettant d’analyser un traitement et d'autre part d’identifier les écarts qui
pourraient exister entre des techniques. Ceci nous a permis de quantifier les écarts
de dose et de mettre en évidence les paramétres qui ont un impact sur le calcul de
dose et qui conduisent a des différences entre une méthode de référence et une
modification par rapport a cette méthode de référence. Nous nous sommes
intéressés a différents types de situations : changement d’algorithme de calcul de
dose, validation des paramétres d’acquisition au scanner et changement d'une
technique d'irradiation.

Nous avons pris en compte un maximum de parametres dosimétriques dans la
réalisation de cette étude, tels que la distribution spatiale de la dose, les HDV
cumulatifs et différentiels, les indices dosimétriques. La validation d’'une nouvelle
technique est réalisée a partir de I'analyse des informations dosimétriques pour les
PTV et les OAR. Nous avons développé une méthode pour comparer l'indice
Gamma en 3D a l'aide du logiciel gLSC3D développé par Marguet et Da Silva. Elle
permet de donner des informations chiffrées tels que le nombre de voxel hors ou
dans une tolérance donnée et de quantifier la différence entre les distributions
spatiales de dose (gammaps). Bien entendu, plus I'étude dosimétrique est complete,
plus cela permettra de maitriser les incertitudes liées a la modification de la
technique de référence. L'application de cette méthode nous a permis de montrer les
modifications de la distribution de dose avec une nouvelle technique par rapport a la
technique de référence.

Les algorithmes disponibles sur nos systemes de planification de traitement ont été
évalués pour différentes localisations tumorales. Nous avons réévalué les
parametres dosimétriques en cas de prise en compte des hétérogénéités tissulaires
avec les trois méthodes de correction et sans correction avec I'algorithme PBC et
'algorithme Clarkson. Les méthodes de corrections étudiées dans ce travail ont
produit des calculs de doses en UM de valeurs différentes par rapport a I'algorithme
de référence PBC sans correction. Ces méthodes ont calculé une dose qui peut étre
5% inférieure pour le thorax, et + 1% pour le cas de tumeurs localisées dans un
environnant de densité supérieure ou égal a I'eau tels que la prostate, le sein, 'ORL
et I'encéphale. La méthode gamma 3D a permis de comparer la couverture du PTV
entre les différentes méthodes. Nous avons observé que les trois méthodes de
correction associées a l'algorithme PBC ont calculé des distributions de dose qui
peuvent différer de plus de 3mm et 3%.

La réduction de dose de 5% dans le cas du thorax signifie que la dose délivrée sera
inférieure de 5% a la dose antérieurement délivrée. Les conséquences possibles
sont soit un sous-dosage d’une partie du volume cible soit un surdosage d’une partie
de poumon qui est un organe critique. Nous avons constaté que I'écart de dose varie
en fonction des régions qui peuvent étre soit a faible gradient soit a fort gradient.



L'écart de 5 % sera a ajouter aux incertitudes de dose liées a la réalisation de la
radiothérapie qui commence avec l'étalonnage du faisceau et qui finit avec la
réalisation du traitement. Cela impliguerait un niveau de précision supérieure pour
compenser ces différences.

Par conséquent, le radiothérapeute doit s’assurer que sa prescription de dose est
réalisée de maniére exacte et que la délivrance de la radiothérapie est faite avec un
niveau de précision acceptable. La dose délivrée réellement au volume tumoral ou
aux organes critiques doit étre contrdlée avec une précision de quelgues pourcents.
Ainsi nous avons recommandé d’augmenter la dose pre scrite de 5% pour
traiter les localisations thoracique lors de passag e de PBC sans correction,
aux meéthodes avec corrections: BM, BPL et ETAR, et de garder la dose
prescrite habituelle lors du passage de l'algorithm e Clarkson, a l'algorithme
PBC sans correction.

L’algorithme de calcul de dose est I'outil qui permet au radiothérapeute de prendre
conscience de la répartition de dose qui sera délivrée dans le patient. A partir de
cette information, le radiothérapeute batit son expérience clinique en comparant
résultats cliniqgues et dosimétries planifiées. L’intégration d’un nouvel algorithme de
calcul de dose peut modifier cette relation et nécessite donc une démarche conjointe
entre les physiciens médicaux et les radiothérapeutes pour en maitriser les nouveaux
parametres. L'utilisation d’algorithmes de calcul de dose capables de calculer la dose
de maniére plus réaliste et avec une plus haute précision, doit se faire en maitrisant
les limites du calcul et en adaptant la prescription médicale a la nouvelle modalité
pour conserver [lefficacité attendue des traitements, sans engendrer de
conséquences néfastes pour les patients. Ce n’est que sur la base de I'expérience
clinique acquise avec les nouvelles informations dosimétriques que I'évolution de la
prescription pourra se poursuivre, ceci afin d’éviter de modifier les résultats
thérapeutiques et d'augmenter la toxicité.

L'amélioration des techniques en radiothérapie permet d’augmenter la probabilité de
contrble local des tumeurs sans augmenter la probabilité de complication des tissus
sains. L’application de la méthodologie que nous proposons permet d’analyser a
priori les écarts pouvant découler d’'une modification technique d’un traitement. C’est
indiscutablement un élément de sécurité et de qualité des traitements.
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Perspectives de travaux
Etude expérimentale

Les résultats dosimétriques de cette étude sont basés sur la dose calculée par deux
TPS. Une validation de ce résultat pourrait étre faite grace a des mesures directes de
la dose sur des dispositifs expérimentaux afin de comparer les doses calculées et
mesurées, par exemple dans un fantdme équivalent thorax. Ces mesures pourraient
étre faites a l'aide d’'une chambre d’ionisation ou de TLD. Nous pourrions irradier le
fantdme avec une balistique « standard » de traitement conformationnelle du thorax
et comparer les doses mesurées a celles calculées. Le méme type de validation
pourrait étre fait en ce qui concerne la techniqgue Mono-isocentrique de traitement du
sein.

Optimisation de traitement en radiothérapie

Cette méthodologie nous permettra de compléter notre démarche d’optimisation de
traitement. Une prochaine étape pourrait étre de comparer limpact des deux
énergies 6 et 18 MV pour optimiser le traitement en radiothérapie pulmonaire.

Implémentation de la méthode de Monte Carlo

Le calcul par simulation de Monte Carlo sera certainement intégré dans quelques
années dans la routine clinique. Cette méthode de calcul utilise un algorithme qui est
proche de la réalité physique des interactions. Elle donne des résultats dosimétriques
différents par rapport aux algorithmes conventionnels. Nous pourrions utiliser notre
méthodologie pour évaluer I'impact de la méthode de Monte Carlo lorsque celle-ci
sera disponible dans le Service.
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