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Résumeé

Cette these s'inscrit dans la perspective des traitements de radiothérapie ah sosildanécessité de
disposer d’un logiciel de planification de traitement (TPS) rapide et fiable. Le TPS est composé d'un
algorithme de calcul de dosedtine méthode d’optimisation. L'objectif est de planifier le traitement
afin de délivrer la dose a la tumeur tout en sauvegardant les tissus sains et sensibles environnant

La planification des traitements consiste & déterminer les paramétres d’irradiation les mieux adaptés au
patient. Dans le cadre de cette these, les paramétres d'un traitement par(FR@Mthérapie
Conformationnelle avec Modulation d'Intensité) sont la position de la source, les imnsnts
faisceaux et, pour chaque faisceau composé de faisceaux élémentaires, la fluence dersed.dern
fonction objectif est multicritere en associant des contraintes linéaires.

L’objectif de la thése est de démontrer la faisabilité d'une méthode d'optimisation du plan de
traitement fondée sur la technique de calcul de dose rapide développée par r{BROQR). Cette
technique s’appuie sur un fantdme segmenté en mailles homogenes. Le calcul de dose’sffectue en

deux étapes. La premiere étape concerne les mailles : les projections et pondgragmns
paramétrées en fonction de critéres physiques et géométriques. La seconde étape concerne les voxels
la dose y est calculée en évaluant les fonctions préalablement associées a leur maille.

Une reformulation de cette technigp@met d’aborder le probléme d’optimisation par la méthode de
descente de gradierit.optimisation en continu des parameétres du traitement devient envisageable.
Les résultats obtenus dans le cadre de cette thése ouvrent de nombreuses pedspecterdemaine

de ’optimisation des plans de traitement en radiothérapie.

Mots clés. radiothérapie, systeme de planification de traitement, TPS, calcul de dose, maille
homogéne, descente de gradient

Abstract

This thesis deals with the radiotherapy treatments planning issue whichanfastl and reliable
treatment planning system (TPS). The TPS is composed of a dose calculation algorithm and
optimization method. The objective is to design a plan to deliver the dose tontoge while
preserving the surrounding healthy and sensitive tissues.

The treatment planning aims to determine the best suited radiation parameters for each patient’s

treatment. In this thesis, the parameters of treatment with IMRT (Intensity abeduladiation
therapy) are the beam angle and the beam intensity. The objective function is tirialtidth linear
constraints.

The main objective of this thesis is to demonstrate the feasibility ehtirtent planning optimization
method based on a fast dose-calculation technique developed by (Blanpain, 2009). This technique
proposeso compute the dose by segmenting the patient’s phantom into homogeneous meshes. The

dose computation is divided into two steps. The first step impacts the mesiwsiqs and weights

are set according to physical and geometrical criteria. The second step impaotetbethe dose is
computed by evaluating the functions previously associated to their mesh.

A reformulation of this technique makes possible to solve the optimizatidobepn by the gradient
descent algorithm. The main advantage of this method is that the beam angle psreoutdebe
optimized continuously in 3 dimensions. The obtained results in this thesis offelopaoryunities in
the field of radiotherapy treatment planning optimization.

Key words radiotherapy, treatments planning system, TPS, dose calculation, homogeneous mesh,
gradient descent
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Glossaire

- CTV (Clinical Target Volume) : tumeur visible complétée par une extension alsmor
sSupposeée;

- Fantdbme: représentation numigue d’un patient;

- Fantdbme homogéne fantdéme composé d’un unique matériau;

- Fantéme hétérogéne fantdome composé d’au moins deux matériaux différents;
- Fluence primaire : nombre de photons passant par une uhiée;

- Dose: énergie déposée, rapportée a la masse;

- GTV (Gross Tumor Volume)tumeur visible sur I’imagerie;

- HDV : histogramme dose-volume;

- Index delta, index gamma: techniques d’évaluation de la qualité d’une distribution de dose,
par comparaison a une distribution de référence;

- Interface : surface séparant deux régions de compositions différentes ;
- Isodoses lignes constituées de points qui recoivent la méme dose;

- IMRT : Intensity Modulated Radiation Therapy (RCMI en Francais);

- OAR : organe arisque;

- Projection : association d’un point d’un fantdme maillé a un point d’un fantome homogéne,
les deux fantdmes étant irradiés par le méme faisceau;

- PTV (Planned Target Volume) : CTV complété par une marge de sécurité tenant dampte
mouvement du patient;

- RCMI : Radiothérapie Conformationnelle avec Modulation d’Intensité¢ (IMRT en anglais);
- SBIM : Sub Beam In a Mesh;

- Scaling: dilatation ou compression d’une distribution de dose, ou du parcours d’une particule,
en fonction de la densité électronique du milieu;

- Tenseur: outil mathématique d’un espace a plusieurs dimensions permettant d’effectuer des
changements de repére;

- Terma : Total Energy Released per unit Mass;
- TPS: Treatment Planning System (systeme de planification des traitements);

- Voxel : volume élémentaire dans une structure tridimensionnetié&risée (voxel” est la
contraction de ”’volumetric pixel”).
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Introduction

La radiothérapie est une technique de traitement du cancer dont un des principedégasirdees

cellules tumorales. La destruction de la tumeur est obtenue en radiothérapie extemegeau
d’irradiations successives par des faisceaux de rayonnements ionisants, tout en préservant au

maximum les tissus sains. Le mode opératoire nécessite une connaissance morphologique de la tumeur
ainsi que sa localisation précise dans [’organisme du patient. Ces informations sont obtenues a partir

d’images issues dun scanner ou encore d’images obtenues par résonance magnétique (IRM).

L’objectif thérapeutique est défini par un radiothérapeute en indiquant pour campie traiter

(tumeur) une dose minimale ou une dose maximale pour les organes sains.

Différentes techniques de traitement externe existent, parmi lesquelles la hBwaqhimt
Conformationnelle par Modulaih d’Intensité, ou RCMI, est une des plus complexes a mettre en
ceuvre. Le principe de la RCMI est d’adapter la forme du faisceau a celle de la tumeur tout en faisant
varier la fluence de rayonnements au sein du faisceau et de fractionner la dose titeseenrs fois,
sous différents angles. La fluence s’exprime en termes de nombre de particules par centimétre carré et
correspond a I’intensité du faisceau. La dose absorbée représente la quantité d’énergie absorbée par
unité de masse. La dose absorbée daectement liée a I’impact du traitement en matiére de
destruction de cellules tumorales. La dose absorbée dans 1’eau est la grandeur de référence utilisée en
radiothérapie.

La notion de TPS (systeme de planification des traitements) est apparue avec le dévelagppement
I’imagerie et des codes de calcul en radiothérapie. Cet outil informatique est particulierement utile
dans le cadre de la RCMI pour utiliser avantageusement les nombreuses posskiljtéstatoles
d’irradiation. Le TPS aide tout au long de la chaine de traitement : acquisition des données, délinéation
des structures, définition des faisceaux, calcul de dose et contréle de la concoattaritreesure.
Dans le cadre de cette these, nous ne nous sommes intégassélesix éléments de cette chairla
définition des faisceaux et le calcul de dose.

Idéalement, le TPS devrait définir I’ensemble des paramétres des faisceaux du traitement qui
comprend notamment 1’énergie, le nombre, la géométrie et la modulation d’intensité des faisceaux.
Toute la difficulté consiste a choisir les meilleurs paramétres qui permettront d’atteindre une
distribution de dose souhaitée dans le volume cible tout en épargnant les tissumsaion temps
cliniguement acceptable.

Selon la complexité du cas deitéement, I’énergie est le nombre de faisceaux sont d’abord fixés par le
radiothérapeute. Ensuite, le choix des paramétres restants est effectué en deux étapes :

1. L’optimisation de la géométrie qui consiste a définir les paramétres géométriques des faisceaux tels

gue positions et orientations. Dans la majorité des cas, des faisceaux équi-esmatcatksés. lls
sont sélectionnésmanuellement par I’utilisateur (radiothérapeute ou physicien) qui raisonne
intuitivement a partir de critéres géométriqueBaade d’un outil du TPS, le « Beam’s eye view »
(BEV). Des méthodes automatiques exisgussi dans la littérature, mais elles sont souvent limitées a
la détermination d’angles coplanaires et discrets.

2. L’optimisation des fluences qui consiste a calculer la modulation d’intensité pour chacun des
faisceaux retenu a I’étape précédente.

Cette démarche est séquentielle. L’inconvénient de celle-ci est que, dans les TPS commercialisés,
’orientation du faisceau est déterminée intuitivement en fonction des criteres géométriques avant de
passer a 1’étape d’optimisation des intensités. La modulation des faisceaux ne peut pas étre prise en
compte simultanément pour déterminer les orientations optimales. Si le plaru cigpeds
I’optimisation des intensités n’est pas satisfaisant, on droit remodifier la géométriec qui nécessite
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parfois, plusieurs aller-retour. Ce processus dépend fortemdntxg@érience de 1’utilisateur et est
consommateur en temps. Les études (Gaede, et al., 2004)(Stein, et al., 1997)(Craft, 2007)(Pugachev, et
al., 2002) montrent aussi que les meilleurs plans de traitement ne sont pas forcémeluntdes
orientationssant intuitives. Donc, avec cette stratégie de sélectiome peut pas garantir I’obtention

de la solution optimale. Concernant des méthodes automatiques non intuitpesépgs dans la
littérature, bien gielles intégrent ’information de ’intensité optimisée, le temps de calcul pour

trouver une solution optimale est de 1’ordre de quelques heures pour des cas simples et une dizaine
d’heure pour des cas plus complexes.

En outre, pour des cas complexes, un petit nombre de faisceaux ne permdtaydirs une
distribution de dose satisfaisante. Actuellement, pour surmonter ce probléme, un granel d®mbr
faisceaux équi-espacés sont ufiipendant le traitement. C’est 1’idée principale de la technique
IMAT et la Tomotherapie. Néanmoins, il faut noteruu grand nombre de faisceaux peuvent avoir
des conséquences indésirables dues a la dispersion des faibles doses dans des vidsugesaiest
plus importants, ce qui augmente le risque de développer un second cancer. En réatie¥tgioes
tumeurs, un petit nombre de faisceaux avec les orientations correctement optimiséesdoeuneznt
de meilleurs résultats qu’un grand nombre de faisceaux €qui-espacés (Rowbottom, et al., 200%.
choix de I’orientation est déterminant pour des traitements ayant moins de cinqdaig¢8éein, et al.,
1997)(Soderstrom, et al., 1995).

Des faisceaux non coplanaires, pour certaines tumedrstuymeur paraspinale (Pugachev, et al.,
2001)) peuvent aussi ameliorer la distribution de dose significativebhémit noter que 1’utilisation

de faisceaux non coplanaires permet un degré de liberté supplémentaire dans le choix détliz géom
optimale, elle agmente considérablement les temps de calcul (car ’espace des solutions est agrandi).

En pratique clinique de RCMI, les temps de traitement augmente également car le ateamimst
obliger de rentrer dans la salle de traitement pour la mise en place de chaque faisceau.

En partant de ces observations, pour des cas simples, un plan optimisé sera éampetsénombre
fixe (3-10) de faisceaux coplanaires avec leurs orientations soigneusement optimeseisgsc@aux
peuvent étre délivrés par la technique de la RCMI statiqu@euAl’hui, le défi est de savoir comment
optimiser les orientations des faisceaux de maniére quantitative et non intuitiveirdaamps
acceptable en clinique. Nous allons proposer, dans le cadre de cette thése, uneméhoeelé qui
permet d’optimiser les orientations des faisceauxen partant d’une initialisation de géométrie
correctement définie.

En outre, pour des cas complexes, notre méthadepas restreinte aux faisceaux coplanaires. Quand
a des faisceaux non-coplanaires, au lieu de les délivrer en RCMI statique, ddioégtisut aussi faire
recours da technique IMAT ou la radiothérapie stéréotaxique (ex. Cyberknife)esymdlles notre
méthode est aussi utilisable. Pour le Cyberknitms¢émble des géométries optimales des faisceaux
peut étre enregistré dans le robot avant le traitement.

En effet, dans un TPS, le calcul d’un plan optimal passe souvent par une optimisation itérative, a
chaque étape le plan courant est évalué, puis amélioré. L’étape d’évaluation consiste a calculer la dose
en chaque point par le plan de traitement courant, et a déterminer 1’écart entre cette dose et la
prescription du radiothérapeute. Le temps d’exécution d’une planification automatique dépend
principalement de celui du calcul de la dose. Il faut donc trouver le bon équilibeepedtision et
temps de calcul pour avoir un bon plan en toute confiance. Les TPS actuels utilisenhéetesnée
type convolution/superposition qui semble étre le meilleur compromis temps-prédipomnible :
calculs de I’ordre d’une minute et trente secondes, pour des erreurs pouvant aller jusqu’a 8%. Une
autre méthode de calcul de la distribution des doses dites « Monte-Carlo >plest paécise mais
reste encore trop couteuse en termes de tetiyp@cution pour une utilisation opérationnelle
systématique en milieu médical.

La technique de calcul de dose est cruciale dans le processus d’optimisation. Pour répondre aux
besoins de I’optimisation en respectant la contrainte de temps de calcul, on cherche une méthode de
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calcul rapide qui permet de connaitre la variation de la dose en fonction deewrates parametres
du faisceau (géométrie et intensité) sans passeplpsicurs calculs de dose afin d’établir des
différences. Anotre connaissance, les méthodes de calcul actuellement disponibles en cimique
peuvent pas prédire cette variation de dose.

A partir de 2006, Baptiste Blanpain a proposé une nouvelle approche analytiqudaif)aséar le
calcul rapide de dose. La méthode & &taluée et perfectionnée pour atteindre aujourd’hui un
compromis vitesse/précision satisfaisant. L’approche mélange deux concepts originaux pour la
radiothérapie :

1. La premiére hypothése est que la modélisation peut étre faite par maille. Un ‘modéle’ est appliqué
en chaque maille, et I’ensemble est cohérent via les contraintes aux conditions limites.

2. Le second concept est que la dose déposée par un faisceau en un point, quellaqéosuitrie,
peut étre calculée a partir de la définition du faisceau (intensité, gégneitradle modéles de
régression appris pour les différents milieux sous 1’hypothése, a chaque fois, d’un milieu homogene.
La principale difficulté a consisté a définir comment le passage au traversliftigentes
hétérogénéités affecte les paramétres de ces modeéles élémentaires.

Grace a sa capacité a fournir une formulation analytique de la dose dans des mailles plutdt qu'un calcul
direct, Doséclair permet aussi d’accéder a une formulation analytique du gradient de dose qui sera

utilisée dans la fonction de codt. Plus précisément, une fonction de coldédtaiet pour qualifier la
pertinence d'une planification de traitement vis-a-vis d'objectif de dose minimale ou maximale dans les
différents organes. La formulation analytique de la dose et de son gradient donne un ensemble de
propriétés trés intéressantes pour I’optimisation, au-dela des gains directs en temps de calcul et en
précision :

1. On peut calculer la dose en un point sans avoir besoin des points adjacents. On i shoyer
d’utiliser peu de points du fantome dans le processus d’optimisation permettant de réduire le temps de
calcul car c’est la prise en compte de tous les voxels qui prend le plus de temps.

2. Il est parfaitement possible de calculer led@t& de la dose en un point par rapport a 1’intensité, la
position et I’orientation du faisceau. Cette capacité a calculer le gradient donne acces a des méthodes
d’optimisation jusque-la impossible a utiliser avec les méthodes d’estimation de dose actuelles.

L’objectif de la theése est donc d’explorer ces propriétés et de démontrer la faisabilité d’une méthode
d’optimisation par descente du gradient en implémentant ces nouveaux algorithmes afin d’atteindre les
objectifs : optimiser la géométrie et les intensités du faisceau entesgpac mieux la prescription et
les contraintes de dose dans un temps de 20 minutes sur un ordinateur de imaEUqdE la
technique de maillage est d’autant plus bénéfique que le nombre de maille utilisé est faible. La
mé&hode présentée ici est donc particulierement bien adaptée a des traitements ayant desmgesses
homogeénes telles que la tumeur de la prostate et du poumon qui nécessite un faildedaondlies.
L’exploitation d’une telle approche pour des cas ORL est déja plus hypothétique.

Ce mémoire est constitué de trois parties. La premiére présente le conentibgee ; la seconde

décrit la physique du dépd’énergie et les méthodes de calcul de dose ; la derniére décrit lds calcu
de gradient et les géltats de 1’optimisation.
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Chapitre I  Nature et objet de I'étude

1 Le cancer et son traitement

Environ 8 millions de personnes déclarent un cancer chaque année dans le monde entiege &t plus d
millions de ces personnes décedent de leur maladie. Selon 'OMS (Organisation mondi&andé)|

on estime que 20 millions de nouveaux cas de cancer seront diagnostiqués par an d'icie20R0. A
vieillissement de la population, les maladies cancéreuses vont concerner un nombre aeissant
personnes et représenter une cause fréquente de déces (Lof, 2000), ce qui en fait un probiéne de sa
publique grave.

En termes simples, le cancer est la transformation de cellules saines e¥s agliulse divisent
rapidement et en permanence, c’est-a-dire qui se reproduisent bien au-dela des besoins normaux du
corps. Alors que la plupart des cellules saines se divisent et croissent gesgu'@les rencontrent un
autre tissu ou organe en respectant ainsi les limites anatomiques, les cellules cancéreuses dentinuen
se développer allant jusqu’a envahir les tissus voisins et méme les détruire.

Un nombre significatif de cancers peuvent étre soignés par la chirurgiaditahérapie et la
chimiothérapie surtout s'ils sont détectés suffisamment tot.

La chirurgie a pour objectif de retirer la tumeur et d'évaluer sa gravitéomrt étendue.
Les ganglions proches de la tumeur sont immédiatement analysés. Une intervention ckinegical
étre combinée avec d'autres traitements comme la chimiothétdgiadiothérapie.

La chimiothérapie est un traitement qui consiste a utiliser des médicaments (ehdgmnsubstances
toxiques) contre les cellules cancéreuses. La majorité des substances chimio-théespeut
fonctionnent par arrét de la mitose (division du noyau des cellules), cibdanhpedférentiellement les
cellules se divisant trés rapidement. Mais les substances sont injectées aenddtion sanguineal
chimiothérapie traite donc le corps entier et par conséquent, toutes les cellplebf@mtion rapide

sont attaquées. Par exemple les cellules responsables de la pousse des cheveux sent égalem
affectées, ce qui explique que la perte des cheveux est un effet secondaire courant.

Les cellules en prolifération rapide, telles que les cellules cancéreuses, soréepkibles au

rayonnement que les cellules saines. La radiothérapie, qui est sujet de notreutdiselecette
propriété en administrant des faisceaux de rayonnement pour irradier les zones cancéreuses.

2 Définition des volumes en radiothérapie
2.1 Volumes a traiter ou volumes cibles
Les progrés de I’imagerie et des systémes informatiques ont permis de définir plus clairesent |

volumes d’intérét en radiothérapie. Nous allons détailler ici les définitions des volumes venant du
rapport (ICRU 50, 1993). lls sont schématieg&igure 1 .
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— Volume tumoral macroscopique (GTV)
— Volume-cible clinique (CTV)

= Volume-cible planifié¢ (PTV)

= Volume traité

=+ Volume irradié

J
Organes a risque

Figure 1 Les volumes d’intérét

Le volume tumoral macroscopique (Gross Tumor Volume : GTV)
C’est celui qui est visible sur I’imagerie (scanner, IRM). Il recevra la dose la plus forte.

Le volume cible clinique (Clinical Target Volume : CTV)

Il comprend le GTV, ainsi que des tissus avec une probabilité tumorale forte shé&mla est non
visibles a I’imagerie. La définition du CTV reste encore subjective pour beaucoup de localisation et est
fondé sur I’expérience et les connaissances de la maladie (atteintes ganglionnaires occultes, par
exemple). La définition du GTV et du CTV constitue une part essentielle de la prescription.

Le volume cible planifié (Planning Target Volume : PTV)
Il comprend le CTV et une marge de sécurité qui permet de prendre en comptetttides de
positionnement, les mouvements éventuels des organes et du patient.

L’ICRU recommande d’optimiser les parameétres de la chaine de traitement pour homogénéiser le plus
possible la dose a I’intérieur du PTV. Il est recommandé de réaliser une planification de maniére a ce
gue la dose au PTV se trouve entre 95% et 107% de la dose prescrite.

2.2 Volumes relatifs a la dose

Le volume traité

Il s’agit du volume entouré d’une surface isodose specifiée par le radiothérapeute, correspondant a un
niveau de dose minimal permettant d’atteindre le but du traitement. Idéalement, ce volume traité
devrait correspondre au volume prévisionnel (PTV).

Le volume irradié

C’est le volume de tissus recevant une dose considérée comme significative vis-a-vis de la tolérance
des tissus sains. On pourra évaluer, par exemple, le volume de 1’isodose correspondant a 80%, 50%,

ou 25% de la dose prescrite.

2.3 Volumes a protéger

Les organes a risque (Organs At Risk, OAR) sont des tissus pour lescesiciticial de limiter
I’irradiation afin de limiter les effets secondaires. Une attention toute particuliere doit étre portée a la
distribution de dose aux OARs, essentiellement en raison de I’importance des gradients observés en
bordure de volume cible. Comme nous le verrons dans la troisiéme partie duenéesaiontraintes
de dose aux OARs interviennent souvent comme des pénalités dans la fonction de tiadiseér op
pour définir le plan de traitement.
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Trois classes d’organes a risque ont ¢té définies selon leur niveau de morbidité :

- Morbidité sévere les organes, susceptibles, en cas de 1ésions graves, d’entrainer la perte
fonctionnelle totale. Par exemple Iésions a la moelle épiniére rendant paraplégique, lésion a
rétine ou nerfs optique rendant aveugle etc.

- Morbidité modérée : les organes dont la Iésion conduit & une perte fonctiampeltante.
On y retrouve les glandes salivaires, le cristallin, les oreilles, etc.

- Morbidité transitoire : les organes dont la lésion conduit & une perte fonckonmiakure
voire nulle. Par exemple la peau ou les muqueuses.

L’organisation du tissu est importante pour déterminer cette morbidité :

- Une architecture en série correspond a un organe a morbidité sévére car la fonctioneépend
toutes ses sous-unités fonctionnelles. Il peut étre représenté par analogie aiewlites
¢lectroniques en série. La rupture d’un seul composant entraine la perte totale de fonction de
I’organe. La surdose en un point de cet organe altére donc la fonction de I’organe entier. On
s’intéresse alors a la dose maximale regue par ce tissu. C’est le cas d’organes comme la moelle
épiniére dont la section entraine une paraplégie en aval.

- Une architecture en paralléle correspond a un organe a morbidité modérée, bleredai
transitoire. L’organe est constitué de plusieurs sous-unités fonctionnelles plus ou moins
indépendantes les unes des autres. Ainsi, la perte de fonction de 1’organe suite a une
irradiation nécessite la destrugti d’'un nombre significatif de sous-unités. Si le volume
détruit par I’irradiation est réduit, on évite un retentissement sur 1’organe et surtout la qualité
de vie du patient. Ainsi, un tel organe peut recevoir une dose élevéemrtinedu volume
est péservée. On s’intéresse donc a une contrainte de type dose moyenne ou dose-volume,
c¢’est-a-dire qu’une partie du volume ne doit pas étre irradiée au-dela d’une certaine dose. On
peut citer comme organe en parallele les parotides ou encore la rétine.

Finalement, pour chacun des organes en série ou en paralléle, des relations dose-vodminétaoi
respectées. Cette relation peut étre représentée par des histogrammes das€éHONM)M qui est
expliqué dans la section 5 de ce chapitre.

En pratique, la notion du PTV ont été étendues aux OARs. (ICRU 62, 1999) défuulwme
prévisionnel pour les organes a risque (Previsonal risk volume, PRV). Ce volurespood au
volume des OARs étendu par une marge prenant en compte les mouvements ou lesatéfatasati
OARs a I’intérieur du corps, ainsi que les conséquences des incertitudes de mise en place du patient
durant le traitement. Les PRV sont préférentiellement utilisés pour les organes en séria,(dveint
2012).

3 Les techniques de la radiothérapie

Un traitement de radiothérapie est personnalisé en fonction de la situatiauligaetide chaque
patient, qui bénéficiera donc de soins spécifiques adaptés a son cas personnel.

Selon le type de tumeur et sa localisation, différents modes de radiothérapieliséstarii clinique
illustré en Figure 2.
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Figure 2 Trois modes de radiothérapie (Coucke, 2013)

La curiethérapie consiste a introduire des substances radioactives dans le corps en les plagant dans un
espace creux naturel, dans la tumeur @leie ou a proximité immédiate. L’irradiation est en général

isotrope. Il faut donc bien étudier la répartition des sources pour que la tsmitelbien détruite tout

en minimisant I’impact sur les tissus sains, ce qui est le principe méme de 1’optimisation en
curiethérapie.

La radiothérapie métabolique est surtout utilisée dans certaines formes de cancers de la thyroide.
Dans ce cas, la substance radioactive est administrée par voie orale ou intraveineuse fixer
préférentiellement sur les cellules cancéreuses.

La radiothérapie externeest la plus fréquente. La source de rayonnement est a I'extérieur du patient.
Elle consiste a administrer les rayons a travers la peau et les tissus jgoer tiotae la région touchée
par la tumeur ainsi qu’éventuellement les ganglions lymphatiques les plus proches.

La radiothérapie externe utilise un flux de photons suffisamment énergétiquestpragii avec les
atomes et éjecter les électrons de leur orbite. Ces derniers « voyagente tikmusdt déposent leur
énergie. L'énergie déposée par unité de masse de tissu est appelée la dose absod®abkarkée
est exprimée en gray (Gy). Un gray est égal a un Joule (J) d’énergie absorbée dans un kilogramme (kg)
de matiére. Nous détaillerons les principes de la physique dans la deuxieme partie che mMaisoi
retenons pour le moment que lors de I’irradiation, les ionisations et 1’énergie absorbée provoquent des
dégats dans les cellules (au niveau de ’ADN entre autres). 2 Gy représente une dose de rayonnement
guotidienne qui est généralement tolérée par les cellules saines. On exleifmdicularité pour la
radiothérapie externe par fractionnement. Par exemple, une dose totale de 60 Gg pélit&e par
fractions de 2 Gy en 30 jours de traitement. Pour chaque traitement, la doseeperissiiin
fractionnement dépendent donc de la localisation et de la nature de la maladie.

Dans la suite de ce mémoire, nous allons nous intéresser uniquement a la radictRérape Le
tableau ci-dessous résume les principales caractéristiques des différentes techniqaesotieiapie
externe que nous allons présenter en détail dans les sections 8tB.3.2
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Radiotérapie
conventionnelle

RCMI
S&S

RCMI
SW

IMAT Tomotherapie

Cyberknife

Energie du
faisceau

Utilisation dun
collimateur
multilame

Déplacement
continue des
lames pendant
I’irradiation

Irradiation selon
des angles
discrets

Déplacement
continue du
bras pendant
I’irradiation

Conformation
du volume
d’irradiation a
la tumeur

Modulation de
I’intensité

Variation du
débit de dose d
LINAC

Déplacement du
patient (de la
table) pendant

I’irradiation

4 — 25MV

25MV

4 — 6MV

25MV

6MV

X X X
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3.1 La radiothérapie conventionnelle et la radiothérapie
conformationnelle

Figure 3 Exemple d’isodose en radiothérapie conventionnelle (Holder, et al., 200

En radiothérapie conventionnelle, en régle générale, les faisceaux sont assez largesljgououte

la cible a partir des angles d’irradiation. La planification de traitement se faisait « & la mair» d’ou
’utilisation de faisceaux présentant des profils plats et I’utilisation de 2 a 4 faisceaux positionnés sur

les 4 points cardinaux afin de faciliter le calcul déja complexe. montre un exemple de traitement d’un
cancer du foie avec deux faisceaux paralléles opposés. L'intersection des deux faiéeeaux zone
de forte dose prés d’une forme rectangulaire qui englobe presque tout le volume irradié du patient.
Malheureusement, cette zone contient une structure critiqlee moelle épiniere. Pour que ce
traitement soit viable, la dose prescrite par le médecin devra étre rmairterdessous de la dose
tolérée par la moelle épiniere. Mais la dose peut alors étre non conforme dans la @Getteur.
approche classique, qui utilise de 2 a 4 faisceaux pour traiter une tumeur, a été Engigaire de la
radiothérapie pendant des années.

Figure 4 Exemple d’isodose en radiothérapie conformationnelle (Holder, et al., 2004)

Avec l’avénement de 1’ordinateur et le développement du collimateur multilames (MLC), la
radiothérapie conformationnelle (3D-CRT) a fait son apparition a la fin dessah®@@. Les scanners
permettent des reconstructions en 3D du corps et de tous les organes. Les lodidals dge View

(BEV), vue depuis la cible, permettent de réaliser de fagon virtuelle desdelarstement en 3D qui
contouret plus précisément la tumeur en épargnant les tissus sains. Ceci permet de délivrer une
distribution de dose ayant un trés haut degré de conformité avec la forme de la tumeur.

Ces distributions de dose sont représentées par ce que 1’on appelle les courbes d'isodoses. Ces
derniéres illustrent les is@iveaux de la dose absorbée. Le niveau de I’isodose est définie par un
pourcentage de la dose cible prescrite. La Figure 4 représente une distribution de dosetesets diff
niveaux. La région a forte dose est représentée par la ligne 60 Gy (ligne noisejif tuforme de la
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tumeur. La courbe extérieure est lisodose a 20%, ce qui signifie que le tisgargedr de cette
courbe regoit jusqu’a 20% de la dose prescrite. En délivrant la dose la plus élevée selon la forme
exacte de la tumeur, les tissus sains et critigues a proximité sont épargnés.

Techniqguement, pour réaliser cette conformation, les collimateurs multilameautdisdts pour
remplacer les champs césrL’exemple le plus démonstratif est le traitement du cancer de la prostate.

Cet organe de 40 c¢na la formed’une pyramide. Avant la fin des années 199@st irradié par des
champs carrés de 8 cm de c6té délivrant une dose de 60Gy pour ne pas léser le rectiamides
carrés irradient un volume proche de 50G ¢demi-litre) soit dix fois plus environ de tissu sain que
de tissu tumoral. Avec la nouvelle technique de la 3D-CRT, la prostatead#einvec des faisceaux
reproduisant la forme de la pyramide et non plus en forme de cube. Le rectuméeg piasi que la
vessie, sachant que la dose dans le volume cible a été augmenté a 70-76 Gy. Des essais randomisés ont
montré que cette augmentatida dose s’accompagne d’une amélioration du contrdle local et de la
survie sans augmentation des complications rectales, vésicales voir sexuelleg, (Bolac 2000).
Une forte dose dans un petit volume reste un modéle de préfé&emceiserve d’une exactitude du
ciblage balistiqgue. En 2000, la 3D-CRT devient la technique de routine powanidegmajorité des
irradiations notamment a visée curatiuereurs cérébrales, ORL, poumon, prostate...).

Malgré ce progrés thérapeutique apporté par la 3D-CRT, il faut noter dedeamdtniqgue est moins
précise dans le cas ou la tumeur présente des formes concaves avec en plus des sgaredans
ces concavités, ce qui représente 30% des Dasi le développement de la Radiothérapie
Conformationnelle par Modulation d’Intensit¢é (RCMI) que nous allons présenter dans la prochaine
section.

3.2 Laradiothérapie conformationnelle avec modulation d’intensité

Le développement de la Radiothérapie Conformationnelle par Modulation d’Intensité (RCMI) (IMRT
Collaborative Working Group, 2001) (ANAES, 2003) représente une étape impodante la
réalisation de la radiothérapie conformationnelle. Elle permet de contoureeprént la tumeur et de
moduler le faisceau pour présenter des isodoses concaves permettant le traitement @ler lantum
épargnant les tissus sains.

3.2.1 Le principe de la RCMI
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Figure 5 Représentation synthétique des travaux de (Brahmet al., 1982)
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(Brahme, et al., 1982) a abordé le probleme des tumeurs concaves par une illustrattcousyet
synthétique, montré en Figure 5 : une tumeur rameurant un organe a risque. En clinique, cette
situation est souvent rencontrée dans les traitements des tumeurs detf@détedans lesquelsd
tumeurs et les ganglions lymphatiques régionaux se situent autour de la moelle épinieftd
montré que, pour la radiothérapie rotatiotmell est possible de calculamn profil d’intensité
hétérogéne pour avoir une distribution de dose homogene dans tel volume cible. Notaassdae d
radiothérapie rotationnelle, le faisceau tourne autour du fantdme. Cetienraat relative, dans
I’illustration de la Figure 5, elle est modélisée par une rotation de fantdme. Dans ce modéle idéal,

I’atténuation du faisceau n’est pas prise en compte.

On peut constater que le poiatrentre dans le champs plus tard et sorte du champs plus tét que le
point B. Si le faisceau est de fluence uniforme (Figure 5 (c)), la dose dBpes€A) au pointd est
inférieur a la dose déposBese (B) au pointB. Avec unprofil d’intensité hétérogéne (Figure 5 (d))

une égalisé de la dose déposée entre les deux point est obfétitede Brahme est démontrée par
(Mackie, 1993). Sur la Figure 6, une distribution de dose homogene dans la cible et une dose nulle a
centre est obtenué I’aide de 51 faisceaux correctement moduld.’utilisation des faisceaux avec
modulation d’intensité réveéle un potentiel énorme pour le traitement de volumes concaves ou proches
d’organe a risque a éviter. Nous allons détailler les méthodes pour déterminer les intensités optimales
des faisceaux dans la partie lll du mémoire.
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Figure 6 Une distribution de dose homogene dans la tumeur derfioe disque obtenuepar des faisceaux d’intensité
modulé (Mackie, 1993)

Maintenant supposons que 1’on dispose des intensités optimales, afin de pratiquer cette technique en
clinique, Brahmea proposé d’utiliser des compensateurs métalliques pour moduler les intensités
Cependant, ‘est une technique trés lourde car les compensateurs doivent étre fabriqués pour chaque
traitement spécifique et ensuite changés manuelleangrtchaque faisceau.
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Figure 7 Un collimateur mutilames de la RCMI classique (Holder, @05)

La premieére utilisation d’un collimateur multilames pour la modulation du faisceau est introduite par
la société NOMOS. @st un collimateur binaire utilisé dans la tomothérapie, nous allons le détailler
dans la section 3.2.3.2.

Aujourd’hui, la plupart des traitements en RCMI sont réalisés I’aide des collimateurs multilames
montrés en Figure 71 $’agit d’un élément mécanique fixé a la téte de 1’accélérateur linéaire (Varian
Medical Systems) ou intégré (Elekta, Siemens) qui permet, a 1’aide de lames mobiles effectuant des
mouvement continus et asynchrones, de définir précisément la forme du ehdhapénuer les
rayonnements en dehors du champ.

Grace a ces collimateurs, la dose est délivrée en deux modes distincts. Mode statidmiaas est
fixé pendant I’irradiation, détaillé dans la section 3.2.2. Mode dynamique : le bras se déplace en
continue pendant I’irradiation, détaillé dans la section 3.2.3.

3.2.2 LaRCMI par faisceaux stationnaires

Pour les techniques de RCMI par faisceaux stationnaires, le bras de ’accélérateur reste fixe pendant
I’irradiation. En générale de cinq a douze faisceaux sont utilisés. Ces faisceaux provenant des angles
différents convergent vers un méme point. A chaque emplacement fixe, le patierstdéstpar des
faisceaux de formes spécifiques (segment) définies par le collimatesttéilpar la Figure 7. La
modulation d’intensité est réalisée par la superposition de segments. Chaque segment posséde sa
propre pondération en dose: un certain nombBimi@s moniteurs (UM) est associé a chaque
segment.Selon le mouvement des larmes pendant I’irradiation, deux modes de délivrance des
segments existent : le mode statique non8tep and shoofS&S) et le mode dynamique nommé
Sliding window(SW).

3.2.2.1 Mode Step and shoot

En RCMI type S&S, I’irradiation se fait de maniére séquentielle. Entre deux irradiations suesess

une nouvelle forme de champ est définie par le déplacement des lames du collimateur. f.e cham
d’irradiation est décomposé en plusieurs segments dont le nombre est en faretiontiiintes de
modulation du faisceau. Selon la localisation tumorale a traiter et les contmaiptees, le nombre

de segments varie entre 2 et Eh Figure 8 un champ d’irradiation hétérogéne (a droite) est
décomposé en 5 segments de formes dige@@e mode de délivranagest pas limité par la vitesse

des lames, mais il subsiste un temps mort entre les segments qui diminue l'effiexéitétion du
traitement. La résolution spatiale de la modulation est alors limitée pmatdité de segments par
incidence et par le nombre d'unités moniteur minimal par segment. Il importe daagorithme de
segmentation qui limite la quantité de segments ainsi que le nombre d'unités moniteur total.
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Figure 8 Exemple de faisceau possédant 5 segments en techaida RCMI type Step and shoot (Bey, 2010)

3.2.2.2 Mode Sliding window

En RCMI type SW développée par (Convery, et al., 1992) , les lames se déplacent eraaacdiums
de I’irradiation, illustré par Figure 9 . Dans ce cas, le faisceau modulé en intensité résulteydgda
du champ par une fente glissante de forme variable définie par le collimatdifinmutC’est la
variation de vitesse de déplacement des lames qui va créer les différences deptiuegémérer le
faisceau modulé. La résolution spatiale de la modulation est limitée parsisevite déplacement des
lames.
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Figure 9 Exemple de faisceau modulé délivré en mo@tding window (Lafond, 2013)

Pour la RCMI par faisceaux stationnaires, le nhombre de faisceaux utilisés varie éonfaolest
contraintes spécifiques liées a chaque traitement. Dans le cas du traitenzeptaitate par RCMI,
cinq faisceaux modulés quasiment équi-répartis permettent une bonne conformation deala dose
volume cible et une bonne préservation des organes a risgugmentation du nombre de faisceaux
n’apporte pas d’amélioration majeure. Cependant, dans le cas du traitement des tumeurs ORL, pour
obtenir une bonne homogénéité de la dose au volume cible et une bonne protec@#Rdete
nombre de faisceaux nécessaire s’élévera de sept a neuf. Le nombre de faisceaux est limité dans ce
type de RCMI stationnaire a cause de la contrainte du temps de traitemeantgere.cCela signifie

que le processus d'optimisation doit choisir un certain nondbaiagles optimaux a partir de
I’ensemble des angles possibles. La plupart des logiciels de planification ne procédent pas a la
sélection automatique des faisceaux, 'utilisateur doit les définir au préalable. En revanche, un tel
logiciel fournit des outils de visualisation qui permettent a |'utilisateusélectionner intelligemment

les angles. Cette technique permet de réduire la complexité du probléme a un niabbay s il

ne garantit pas une solution optimale globale.

3.2.3 La RCMI par faisceaux mobiles en rotation (arcthérapie)

3.2.3.1 IMAT

L’arcthérapie avec modulation d’intensité, appelée Intensity Modulated Arc Therapy (IMAT) a été
introduite par (Yu, 1995)Elle est une technique en plein essor, dont I’objectif principal est de
diminuer le temps de traitement et le nombre d’unité moniteur délivrées par rapport a la RCMI
stationnaire tout en maintenant au moins la méme qualité de distribution de dose.

C’est une approche dynamique qui fait varier a la fois la position des lames et I'angle de bras de
l'appareil pendant lirradiation. Pour les cas complexes, le temps de traitement paumeddit
considérablemendar I’irradiation est continue pendant la séance de traitement.
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En outre, IMAT présente la flexibilité deonformer du mieux possible le dépdt de dose a la
localisation de la tumeua l'aided’un grand nombre d’angles de faisceaux disponibles. (Burman, et

al., 1997) a montré que chaque augmentation du nombre d'angles de faisceaux conduit & uree dose pl
homogéne dans la tumeur et une diminution de dose aux OAR.

Un arc est défini par deux positions extrémes entre lesquelles le faisceau edttputsau long de
I’irradiation. L’arc complet est approximé par une série de champs fixes uniformément espacés que
I’on appelle les points de contrdle (CP). En pratique, chaque CP est espacé delégaél(ru, 1995)
(Shepard, et al., 2007) (Earl, et al., 2003) (Gladwish, et al., 2007) (Yu, et al., 2002}, (¥Val.,
2002). Pour chaque CP, une intensité est optimiséaicke [de la méme technique utilisée en RCMI
stationnaire. Ensuite, ces intensités sont coregeti plusieurs segments. IMAT doit tenir compte des
restrictions de mouvement des lames du collimateur linéaire lorsque le brasame d&ph angle a
lautre pour réaliser ces segments. En générale, la position des lames du colliméainer est
modifiée de 2a 4 cm entre deu angles adjacents pour passer d’un segment a I’autre (Yu, 1995)
(Shepard, et al., 2007) (Earl, et al., 2003) (Gladwish, et al., 2007) (Yu, et al., 2002}, (¥Val.,
2002). Parfois les segments optirsidéivent étre modifiés afin de délivrer un segment réalisable.

Pour surmonter cette limitation, 1’utilisation des arcs superposés est proposee dans la littérature (Yu,
1995) (Shepard, et al., 2007) (Earl, et al., 2003). Cependant, ces arcs ss@digupent le temps de
traitement.

En outre, I'optimisation s'effectuel'aide d'un échantillonnage des angles fixes du bras trés espacé
Ceci est susceptible de dégrader la précision du plan, ce qui entraéméieiement une erreur
dosimétrique (Shepard, et al., 2007).

En revanche, un échantillonnage trop proche réduit I'amplitude du mouvement des laenéssent
angles adjacents, ce qui empéche algorithme d'optimisation d'exploiter @etriesnavantages d'un
grand nombre de faisceaux.

En 2008, (Otto, 2008) a proposé une nouvelle métldoggimisation des plans de traitement pour
IMAT en utilisantplus d’évolution des parameétres de parcours sur un seul arc. Il a alors introduit le
terme VMAT, pour Volumetric Modulated Arc Therapy. En comparant avec IMAT} iinaitenant
possible de faire varier la vitesse de rotation du bras ainsi que le débit de dappateil pendant
I’irradiation.

Cette méthode utilise nuéchantillonnage progressifendant 1’optimisation. Les segments sont
optimisés initialement pour un certain nombre d'angles trés espacés avec peuldeqaoectivité
entre segments. Pendant I’optimisation, des angles sont aja&sgprogressivemenijusqu’a 1’obtention
d’une certaine fréquence d'échantillonnage prédéfinie. Les contralitesa la variation du débit de
dose, le déplacement des lane¢$a rotation du bras sont pris en compte pendant 1’optimisation. La
forme du segment inséré est initiékspar une interpolation linéaire de ses deux segments voisins
Donc, b connectivité des segments est prise en compte pendant les itérations. L'arc umiggé opt
peut étre livré dans les 2 minutes.

Cette technique est connue commercialement sous les appellations VMAT (Elekta, Stockholm,

Suede), RapidArc (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA) ou Smart Arc (Philipghekea,
Andover, MA).

3.2.3.2 Tomothérapie
La tomothérapie proposé par (Mackie, 1998)résente sous forme d’un anneau qui tourne autour de

la table de traitement sur laquelle estallé le patient, illustrée en Figure I0anneau est composé
d’un accélérateur linéaire avec un collimateur binaire. Ce collimateur est composé de 64 lames
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contrdlées par des vannes d‘air individuelles, illustré par Figukgiild’ ouvrent pour laisser passer le
rayonnement. Avec une vitesse d’ouverture et de fermeture de 17 millisecondes, ces lames mobiles
permettent de cibler de facon trés précise la tumeur a atteindre edeaimgiduler les faisceaux en
fonction du traitement du patient. Un exemple synthétique est illustré en ERjles trois faisceaux
sont modulésle tel sorte que ’OAR est protégé. La table de traitement peut également se déplacer
longitudinalementce qui permet d’irradier des trés petits champs mais aussi des champs pouvant aller
jusqu’a 1m80 sans s’arréter, contrairement aux accé€lérateur classiques qui sont limités a 40cm de
longueur au maximum.

‘Patient

/

Figure 12 Faisceau modulé de tomothérapie (Langen, 2006)

Chaque rotation compléete de I'accélérateur linéaire peut étre approximée pareude pés discrets.
Le temps d’ouverture de chaque lame est variable, ce qui affecte I’intensité du faisceau correspondant.
La Figure 13montre une simulation d’ouverture des lames en deux angles différents. En optimisant

ces intensités des faisceauy, il est possible de générer une distribution de dose peoiciindede |la
tumeur.
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Figure 13 Simulation des ouvertures d’un collimateur de la tomothérapie (TomoTherapy, 2011)

3.3 Cyberknife

Le systeme CyberKnife, développé depuis 1990, est un systeme de radiothérapie en conditions
stéréotaxiques commercialisé par la société Accuray, Inc., Sunnyvale, CA. Il pertneitaitedes
tumeurs de maniére non intrusive. L'un des atouts principaux du CyberKnife réside en sa flexibilité; en
effet ce dernier permet d'accéder et de suivre en temps réel des tumeursgpstsarimporte quelle

partie du corps, et ce avec une précision de l'ordre du millimétre.

L’irradiation par Cyberknife utilise un accélérateur linéaire miniaturisé monté sur un bras robotisé
piloté par ordingur, qui permet d’orienter les faisceaux avec six degrés de liberté (antérieur-
postérieur, supérieur-inférieur, gauche-droite, rotation dans les 3 axes (roulis,etalaya)),
explicité par six axes de mobilité illustrés en Figure 14 :

Figure 14 Cyberknife de la société Accuray

Pendant un traitemenrif trajectoire du bras est définie par un ensembleogiels (possibilité de 120
nceuds), ces derniers sont distriésisur une sphére enveloppdattumeur. Le centre de la sphére
coincide avec’isocentre de la tumeur (isocentrénghgerie), illustré sur la Figure 15.
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Figure 15 Ensemble de nceuds sur la sphére enveloppant la tumeur (Gagnon, 2012)

Pour les tumeurs de forme sphérique, les faisceaux convergent vers cet isocentreojpoune
distribution sphérigue de haute dose. Sur la Figureirifaisceau isocentrique est présenté par le trait
bleu. Lutilisation dun seul collimateur circulaire de diameétre fixe (méme diamétréacueneur) est
suffisante. Les douze collimateurs de diametres différents sont présentés sur la Figure 16.

\

Figure 16 Collimateurs circulaires fixes

Pour des tumeurs de forme complexe, le traitement est non isocentrique. Plusieurs directions des
faisceaux pamceud sont initialises aléatoirement. és intensités du faisceau, les diamétres du
collimateur et les directions du faisceau sont op@migdtérieurement (Tombropoulos, et al., 1999)
(Schweikard, et al., 2006)es faisceaux sont présentés en rouge sur la Figure 15. Un exemple de
faisceaux optimisés pour un cancer du poussiprésenté Figure 17.

Figure 17 Cancer de poumon traité par les faisceaux fins de Cyberknife (Colorad®yberknife, 2014)

Généralement il faut compter entre 100 et 200 faisceaux par traitement (G2@hdn,Le temps de
traitement pour les tumeurs intracraniens est de 28minutes et - 2 heures pour les tumeurs

extracraniennes.
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Le cyberknife offre unerés grande flexibilité de ciblage et d’orientation du faisceau, et permet de
réaliser aisément des traitements en temps réel avec des faisceaux non copdtnaivas
isocentriques. Cependant, le temps de traitement reste a améliorer poureleemtaitextracraniens
Les tumeurs extracraniennes posséd®uvent de grandes tailles qui exigent un grand nombre de
faisceaux fins pour assurer le taux de couverture de la tumeur, ce qui rallonge ldddmjtement.
Depuis 2012, un collimateur multilame (lise™) est disponible pour le Cyberknife. Ce collimateur
utilise 41 paires de lames en tungsténe pour moduler la forme du faisceau non isocentrigue et
coplanaire. Pour un méme traitement, le nombre de faisceaux est réduit ent gilisalimateur
multilame InCise™, qui implique une réduction de 50% du temps de traitement initial (Accuray,
2013). Ainsi, un logiciel spécifique d’optimisation de trajectoire est mis en place pour augmenter la
rapidité du traitement (Dieterich, et al., 2011).

Nous allons voir dans la troisieme partie du mémoire le potentiel de notre magipdidege sur cette
technique de radiothérapie.

4 Le processus de traitement en clinique

Un cancer est souvent diagnostiqué suite a I'observation de symptomes liés adie otedz un
patient. Le patient est alors désigné pour les études d'imagerie qui peuvent@tredensitométrie
(TDM ou CT pour Computed Tomography), 1’imagerie par résonance magnétique (IRM) ou la
tomographie par émission de positons (TEP).

Pour la RCMI, le corps médical utilise un logiciel appelé Systeme de Planificatiofralsments
(TPS) qui est un outil informatique servant a assister le médecin et leiphysdar la définition et la
réalisation du traitement.

Le processus de traitement commence pafotatruction d’un modele 3D du patient a partir des

multiples coupesssues d’une ou de plusieurs des méthodes d’imageries mentionnées précédemment.

Le TPS offre ensuite des outils de contourage qui permettent de délanitameurs et les organes a
protéger. Les données anatomiques (contour de tumeur et des organes a protéger) servent a la
définition des volumes d’intérét tels que les PTVs et OARs. La dose prescrite pour chaque PTVs et les
contraintes de dose pour les PTVs et les OARs sont définies. La démarche clastodéfididion

des faisceaux d’irradiation tel que leurs caractéristiques physiques (énergie et type) et géométriques
(nombre, incidences...) est basée sur I’expérience et I’intuition du corps médical.

Une fois les faisceaux sélectionnés, le TPS est utilisé pour optimisetdaearfluences pour chaque
faisceau. La puissance informatique moderne permet de calculer des cartes de fluences @ptimal
20 minutes environ.

Pendnt ce processus d’optimisation, le TPS va calculer la distribution de dose déposée par les
faisceaux dans les volumes anatomiques. Ces volumes anatomiques sont généralementemécoupés
petits éléments de volume réguliers (voxels). Donc, ce calcul consiste a modélisse Idéposée

dans chaque voxel.

Si la distribution finale de dose déposée générée par les différents faisceaux sélectionnés n’est pas
acceptable, le processus de sélection des faisceaux et d’optimisation de la carte de fluences se répcte
jusqu'a ce qu'un traitement satisfaisant soit trouvé mais les temps de calcldrsgpitia importants.
Nous allons détailler les méthodes de calcul de dose dans la deuxiéme partie du métaoire et
processus d’optimisation dans la troisiéme partie du mérne.
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5 Laqualité d’'un plan de traitement

Afin de vérifier que le plan de traitement proposé par le TPS satisfait eux rfés contraintes
médicales préétablies, des évaluations qualitatives et quantitatives dsritautibn de dose sont
nécessaires.

D’un point de vue qualitatif, 1’évaluation des courbes isodoses est couramment utilisée. Elles
permettent de visualiser la conformation de la dose au volume cible et de todatisgégions de
surdosage ou sous-dosage.

D’un point de vue quantitatif, I’évaluation del’histogramme dose volume (HDV) est envisagéd.a

Figure 18 montre un HDV utilisé habituellement en clinique. Un HDV comprend généralement
I'ensemble des structures (volumes cibles et organes a risque) et dessabjet#i€t dans le plan de
radiothérapie, chaque courbe représente une structure spécifique. Chaque point d'une courbe
représente le pourcentage en volume de la structure associée recevant une dose égaleaains

dose lue en abscisse.

100

Figure 18 Un histogramme dose-volume (HDV) utilisé en clinique (Drzymalat al., 1991)

Un HDV de la tumeur serait idéalement une fonction en échelon, avec 100% bée leecevant
exactement la dose prescrite et 0% recevant plus. Un HDV idéal de la stasitgue serait une
fonction avec 100% du volume de la structure recevant 0% de la dose prescrit@Vurapture les
informations volumétriques qui sont difficiles a percevoir a partir des courbes d'isodoses.

De nombreux indices sont proposés dans la littérature pour compléter ces évalbatisnallons
voir quatretypes d’indices au sujet des différents volumes d’intérét : indice d’homogénéité et I’indice
de conformation pour le volume cible (PTV), indfm@r la protection de I’OAR, indice pour les tissus
sains (TS).

(ICRU 83, 2010) a recommandé un indice appelé « Homogeneity Index » (HI) peumidét
I’homogénéité globale de la dose absorbée par le PTV.

Il est défini comme indiqué ci-dessous:
D3o, — Dogo
H] = 2% 98%
D509,
Ou:
Dy, représente la dose regue par au mo%sdu PTV.

Un HI trés proche de 0 implique que la dose déposée dans le PTV est quasi honfoggmeef L
d’optimisation est de faire décroitriéindice HI vers la valeur idéale d&
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Les indices suivants sont fondés sur les valeurs des isodoses de référeneedlizhe de 1’isodose

de référence et volume d’intérét (PTV, OAR). Ces différents volumes en question sont simplifiés en
2D et schématisén Figure 19. Notons qu&”"(cercle vert)y%4R (cercle rouge) représentent le
volume du PTV, de I’OAR respectivement, V;; (cercle bleu en pointillé) représente le volume de
I’isodose de référence, VTV, VEAR représente le volume d’intérét (PTV, OAR) couvert par 1’isodose

de référence (IR).

Figure 19 Les volumes dans la définition des indices dosimétriques

Le Radiation Therapy Oncology Group (RTOG) a élaboré un index apg@béformation Index»
(CI) pour déterminer la couverture du PTpér I’isodose de référence ( (ICRU 50, 1993)a
recommandé®5% comme isodose de référejce

Il est défini comme indiqué ci-dessous :
VPTV
c] = J95%
- VPTV

La valeur idéale d€I est de 1. Lobjectif d’optimisation est de faire croitr€indice CI vers la valeur
idéale del.

De maniére similaire, Indice de protection de I’'OAR est défini:

VOAR
Plpjg = 1— 24
OAR — VOAR
La valeur idéale d€l, 5 est de 1.
L’indice de protection des tissus sains est défini :
PTV
Vo5%

PITS =1-
95%
La valeur idéale d€I;s est de O.

Dans la troisieme partie du mémoire, nous allons évaluer notre plan de draitpan ces outils
présentés.
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Deuxieme partie

Calcul de dose
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Chapitrel  Dosimeétrie

La traversée de la matiere par un faisceau de particules aboutit & un dépdt d’énergie dans cette matiere.

En radiothérapie, qui implique un faisceau de photons ou les électrons, le butla&nhétrie est
d’évaluer quantitativement cette énergie absorbée afin de déterminer les effets des traitements sur les
tissus sains et les tissus tumoraux. Dans le cadre de cette thése, nous nousrgénessssipar des
faisceaux de photons de haute d’énergie.

1 Transportde l'énergie par les photons et ionisation

Les faisceaux de photons en radiothérapie sont des rayonnements indirectement ionisaett&mqui
mouvement des particules chargées (électrons et positrons) dans le cesigarticules chargées, a
leur tour, vont interagir avec le milieu ce qui aboutit aux effets biologiques.

Pour les photons d'énergie inférieure a environ 10 eV, il n'y a généralement pas dioréatioton
ne posséde pas suffisamment d'énergie pour arracher un électron aux atomes ou aux molécules de |
matiere. Au-dela de 10 eV, I'énergie du photon est suffisante pour que l'ionisation soit possible.

: hoton hv e _~ ¢ photon hv
photon hv P o ﬁ <
annnnnas (g NN o N T
atome hv' nOyau.
(a) (b) (c)

Figure 20 (Ouabri, 2012) Les trois processus ionisants principaux des photons (a)gibélectrique (b) Compton (c)
création de paire

Les trois processus ionisants principaux illustrés en Figure 20 sont :

- Deffet photoélectrique (Figure 20(a) :
L'énergie du photon incident est totalement communiquée a un électron périplugritiatome, qui
est éjecté de sa couche électronique.

- Deffet Compton (Figure 20(b) :
L'énergie du photon incident est partiellement transférée a un électron pguehda I'atome, qui est
éjecté de sa couche électronique. L'énergie restante est emportée par un photon diffusé.

- Leffet matérialisation (création de paire) (Figure 20(c):

L'énergie du photon incident est totalement matérialisée sous la forme d’une paire électron-positron
sous l'effet du champ électrique du noyau atomique.
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Figure 21 Les modes d’interaction des photons en fonction de leur énergie (Johns, et al., 1983)

En radiothérapie, les interactions prépondérantes des photons de hautes énés§ess adilt : effet
Compton entre 0.3-20 MeV et création de paires au-dela de 1.02MeV (Figure 21). Toutes ces
interactions conduisent a la production d’¢électrons de hautes énergies.

Lorsqu'un photon pénétre dans la matiére, il n'est pas possible de prédire sdtagiriet, s'il y a
interaction, ou aura lieu celle-ci. On utilise la notion de probabilité paour tempte de cette
propriété:u est la probabilité d'interaction d'un photon par unité de longueur de matériau traversé
(également appelé coefficient d'atténuation linéique). Le coeffigistexprime em™2. Il ne dépend

gue de I'énergie du photon et de la nature du matériau. Un photon a toujoursdgprobabilité
d'interagir dans la matiére quelle que soit I'épaisseur de matériau trdvarg@r conséquent une
probabilité non nulle de traverser la matiére sans interagir.

Du coefficient d'atténuatiom on déduit le libre parcours moyen des photons, qui représente la

distance moyenne parcourue sans interaction par des photons d'une énergie donnée dariaun maté
donné. Ce libre parcours moyEnjui s’exprime en métre, est donné par :

L=1/u

A titre d'exemple, le libre parcours moyen, dans l'eau, des photons de 3 MeV, est de@&icm
confirme le fort pouvoir de pénétration d'un faisceau de photons de haute énergie.

La probabilité d'interactiop intervient dans la loi qui régit l'atténuation d'un faiscea/gehotons
incidents, sur un matériau d'épaisseur

dN = — u Nydx

Le nombreN(x) de photons qui ont traversé sans interagir un matériau d'épaisgpambrede
photons transmis que 1’on appelle la fluence primaire) est:

N(x) = Noe_“x

Les photons sont atténués exponentiellement avec la distance. Ainsi, le coefficiénualiath
linéiquep suffit & caractériser la fluence primaire en une position dohnée.

! En toute rigueur, I’aspect probabiliste des interactions ne devrait pas permettre d’établir des valeurs scalaires
mais plutdt des densités. Toutefois compte tenu du nombre extrémiempentants de photons mis en jeu en
radiothérapie (plusieurs milliards au minimum), la variance statistiqueségtgeable, indétectable avec
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Bien gu'elle permette aisément le calcul de la densité d'interactions dessptrneaires, la fluence
primaire ne peut suffire a caractériser la dose. L'énergie transférée par esspiiest en effet pas
déposée localement, les électrons la transportant sur des longueurs non négligeables.

2 Le dépotdeI’énergie par les électrons

Dans le mécanisme dipot de 1’énergie, les électrons secondaires mis en mouvement interagissent
avec les électrons périphériques des atomes du milieu, et par conséquent 1’électron peut ioniser
plusieurs atomes sur son trajet.

Les principales interactions des électrons avec les atomes sont :
- ladiffusion élastique simple déviation de I'électron incident.

- la diffusion inélastique qui provoque I'éjection d'un électron de l'atome, au prix d'une perte
d'énergie de I'électron incident.

- le rayonnement de freinagd'électron est freiné et dévié en passant dans le voisinage d'un
noyau atomique. L'énergie perdue par I'électron est emportée par un photon, dit sscondair
qui pourra interagir avec la matiére plus loin. Ce processus bien que faible n’est pas
négligeable dans les calculs et explique que 1’on observe un dépdt de dose non nul a

I’extérieur du faisceau, a une distance bien supérieure a la portée des électrons (voir ci-
dessous).

La trajectoire d’un électron est d’allure trés chaotique et son parcours dans la matiére est de longueur
bornée, comme on le voit sur la Figure. 22 distance moyenne de parcours d’un électron est
proportionnelle a son énergie initiale et inversement proportionnelle a la denstténédgie du
matériau :

- plus I'énergie de I'électron est grande, c'est-a-dire plus il se déplace vite, plus son parcours sera
grand ;

- plus la densité électronique du milieu est grande, plus I'électron intergaits eton parcours
sera court.

trajectoire

électron

Figure 22 Profondeur de pénétration (portée)d’un électron dans les tissus (Vuillez, 2009)

I’instrumentation classique en clinique, et donc on modélise par ces grandeurs scalaires qui en fait sont les
espérances.
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Les électrons ont une portée bien plus courte que les photons. A titre d'illustratomté d'un
électron de 1 MeV est d'environ 0.4 cm dans l'eau, tandis que le libre parcours moyen diuni@hot
la méme énergie est de 14 cm.

Autrement dit, les électrons sont vite absorbés et déposent toute leur énerdgetidanssous forme
d’ionisations; ceci permet d’atteindre des doses importantes nécessaires pour la stérilisation des
tumeurs.

3 Terma, Kerma et dose absorbée

Considérons au sein du matériau irradié une sphére élémentaire cenPédestmrasselm, illustrée
Figure 23 Pendant la durée de I’irradiation, un certain nombre de photons pénétrent dans la sphére, ils
transportent une énergi,. Pendant la méme durée, sortent de la méme sphére des plublong
traversé sans interaction. S@lt; 1’énergie globale de ces photons qui sortent de la sphére. On pose :

AW, = dW, — dWw;

dW; représente€ énergie totale libérée. On appde terma(Total Energy Released per Mass), ribtée
quotientdW; par la masse de matiére :
T =dW;/dm

Parmi cette énergie totale libérée, une partie est transférée sous forngueidétiles particules
chargées, notéWW,,.. On appelle kerma (Kinetic energy released per mass unit), ol quotient
dW,, par la masse de matiere :

K = dW,,./dm

L’unité du kerma est le gray, abrégé Gy, 1 Gy valant 1 J/kg.

Figure 23 Le kerma au sein de la sphere (Vuillez, 2009)

Les électrons mis en mouvement dans la sphére perdent leur énergie soit par collisio@rseitant
un rayonnement de freinage. On identifie la part du kerma due a ces deux phénoménasnespec
comme le kerma de collision et le kerma radiatif. dd®tque 1’énergie transférée dans le kerma
collision n’est pas nécessairement absorbée dans la sphére car des électrons peuvent quitter celle-Ci.

L’énergie cinétique dW;, cédée aux électrons a I'intérieur de la sphére va étre absorbée en partie a

I’intérieur, en partie a I’extérieur de la sphére. Soit dW, 1’énergie absorbée a I’intérieur de la sphére,
aussi bien a partir des électrons mis en mouvement a I’intérieur @W, etdWs) qu’a I’extérieur (dW;),
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illustré par & Figure 24. On appelle la dose absorbée, Batee, le quotientdW, par la masse de
matiere.

Dose = dW,/dm
dWa = dW1 + dWZ + dW3

Dans 1’eau, une dose absorbée de 1 Gy correspond a une élévation de température d’environ 210 °C
(Vuillez, 2009).

AW =dW +dW,+dW,

Figure 24 La dose absorbée dans la sphere (Vuillez, 2009)

Dans la majorité des cas, seule une partie de I’énergie emportée par les électrons lors de 1’interaction
en un pointP d’un rayonnement ionisant avec un milieu matériel est effectivement absorbée dans
1’élément de volume dv entourant le poinP (dW, etdWs;), le reste de 1’énergie transférée est absorbé
en dehors de 1’élément de volume. A I’inverse, il absorbe tout ou partie de 1’énergie d’électrons créés a
I’extérieur mais rentrant dans 1’élément de volume dv (dW;). On en déduit que par défaut le kerma de
collision et la dose absorbée sont différents. Mais sous certaines condigemgux sources de
différences se compensent parfaitement et il y a égalité entre dose absorbée atokeion. Pour
établir cette ¢lation, il faut que I’énergie emportée par les électrons secondaires sortant de 1’élément
de volume considéré soit compensée par I’énergie déposée dans celui-ci par d’autres électrons
secondaires produit dans des éléments voisins. Cette situation éar&i&grilibre électronique. Afin
que 1’équilibre électronique soit réalisé, il faut que :

— Le volumedv de masselm soit plongé dans un voluniéde matiere homogene beaucoup plus
grand, dont les dimensions sont en rapport avec la portée desnslectro

— Le champ de rayonnement soit uniforme (ou puisse étre considéré commeltel) sur

Dans toute autre situation, 1’équilibre électronique n’est pas assuré et il y a un écart entre le kerma
collision et la dose absorhéeela s’observe principalement aux interfaces entre différents matériaux
(non homogénéité si) et sur les bords du faisceau (non uniformité du champ de rayonnement sur
V).

On définitb comme le quotient de la dose absorbée rapportée au kerma collisio jnte€que :
b = Dose/K,
Lorsqu’un photon de haute énergie pénétre le milieu, K. est maximum a la surface du matériau irradié,
car la fluence des photons est grande a la surface, puis décroit en prof@elguocessus va
engendrer une augmentation de la fluence des électrons secondaires, donc une augmentation de la dose

absorbéeDose jusqu’a ce que la profondeur z, ou la dose atteint son maximum. A ce niveau, une
¢galité de fluences d’entrée et de sortic est réalisée; fluence des photons (approximatif car la
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décroissance en fluence n’est pas perceptible sur un petit volume) et fluence des électrons secondaires
; puis elles décroitront en méme temps. Trois régiorissmt définies :

b < 1:Augmentation d®ose et diminution deX..

b = 1:Dose = K, (équilibre électronique).

b > 1: Diminution deDose etK, parallelement (équilibre électronique).

La variation du kerma collision et de la dose absorbée en fonction de la profereddueprésentée
par la courbe illustrée Figure 25.

b=1
3 ey
s=| /| 3
ES b>1
o ey
=9 kerma collision™*%¥uy,,
$8 b<1 e
o § — e
5§ 5
£ i
g e
99 |
&4 |

Ze Profondeur dans le milieu
Z

Figure 25 Kerma collision et la dose absorbée en fonction de la profonaledans un milieu (Gambini, et al., 2007)

Le kerma collision est proportionnel & la fluenaeui a pour unité /M et au coefficient massique
d’absorption en énergi‘é,;ﬁ (unité m?- kg™, et a I’énergie E du photon incident. Dans un miligu:

[x]
X Hen
KCH I = E(m)a)

Par conséquent, pour un méme faisceau de photon considéré projeté dans deux milieux ddférents, |
ratio de kerma collision entre le miliduet le milieuB est :

A A B
Kg ! — ﬂgnﬂ /ﬂgn]]
KgB]] plAl /' plB]

Si I’équilibre électronique est vérifié (1’égalité entre le kerma collision et la dose) :

Dosell_ylf) 4

Dose[[Bl] - p[[Al] /p[[B]]

Compte tenu que les phénomenes de déséquilibre électronique sont similairesdahsdetméme
sens pour tous les matériaux, on peut étendre la formule au premier ordre et donclaaloskedans
un milieu donnée en connaissant pour le méme faisceau de photon la dose dans un milieu de référence.
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Chapitre I Les méthodes de calcul de dose :
un état de I'art

En radiothérapie, il est indispensable d'avoir une connaissance précise de la doseadélbliéne
cible et dans les organes critiqgues avoisinants. De nos jours, la dose est ealtrdé&edimensions a
I’aide d’algorithmes implémentés sur des systémes de planification de traitement (TPS) qui prennent
en compte les caractéristiques anatomiques des patients et les caractéristiquasespletsiq
géométriques des faisceaux.

En général, les algorithmes de calcul de dose modélisent les processus physiques de transfert d’énergie

et calculent la dose déposée par les faisceaux du traitement dans les vox@istgueat le fantbme
numérique du patient. Selon (Ahnesjo, et al., 1999), la dose recue par le patientséstativdeux
catégories : premiéngnt, la dose venant des photons primaires qui n’ont pas eu d’interaction dans la

téte de 1’accélérateur. Ces photons n’interagissent qu’avec les tissus du patient, qui provoque un dépot

de dose par les électrons mis en mouvement et un dépét (indirect) de dose paratssdiffiogés

dans le fantdme. Deuxiémement, la dose venant des photons primaires qui ont atecalgi téte de
I’accélérateur qui produit des é€lectrons de contamination et les photons diffusés de la téte de
I’accélérateur. Les électrons de contamination déposent leur énergie a la peau du patient. Les photons
diffusés de la téte de I’accélérateur, a leur tour, déposent leur énergie dans le patient.

Ces algorithmes de calcul de dose pour des situations complexes (prise en comptraEnRéEes,
des irrégularités de surface...) sont parfois trés imprécis. Ils donnent une représentation approximative
de la répartition de dose dans le patient. Le niveau d’approximation sera différent selon le type
d’algorithme utilisé.

Le fait est qu’il est inévitable de faire des compromis entre la précision et la vitesse de cateul. A
jour, les algorithmes utilisés sont de plus en plus élaborés et visenaééheration de la précision
dans le calcul de la dose.

La précision des algorithmes de calcul de dose par le TPS est classiquement évallzée par
comparaison entre les distributions de dose mesurées et calculées. Des grandeurs permettant d’évaluer
les écarts entre calculs et mesures sont définies. (Venselaar2804).,ont proposé de différencier
plusieurs régions de calcul en fonction du cas considéré pour distribuer dmscedédistinctes. Une
grandeur statistiquimite de confiancéasées sur les écarts de dose et 1’écart type est définie pour
tenir compe d’une distribution de dose globale. Une autre méthode plus répandue, 1’index gammaa
été proposé par (Low, et al., 199®ur effectuer une analyse globale d’une distribution de dose. Cet
index gammacombine différence de dose (en %) pour des zones a faible gradient encifdee
distance (en mm) pour des zones a fort gradiknitilisation courante en clinique prend des
différences de l'ordre de 2% et de 2 mm, ce qui est un bon compromis ents@praécessaire
conservationd’un temps de calcul compatible avec une approche interactive.

L’index delta, introduit dans (Blanpain, et al., 2009), repose sur le codedpdnveloppe delta. Cette
enveloppe transforme les tolérances en dose et en positidindie gamma, en tolérances en dose
uniquement. La méthode est exposée en annexe F. Dans le cadre de cettsntiedsdeltaest utilisé
pour évaluer la précision du calcul de dose.

Les modeéles de calcul de doses couramment utilisés sont ici succinctement décrits et commentés.
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1 Méthode Monte Carlo

Les algorithmes Monte Carlo (MC) sont des méthodes stochastiques permettant de ms®udre
probléemes numériques pour lesquels on ne peut obtenir de formulation analytiquee Baslécrit

ici, les modéles physiques du processus de transport et de diffusion des électrons etsphb&ms
fait des mod¢les statistiques d’interaction rayonnement-matiére a I’échelle des particules (photons,
électron, atome). La formulation analytique comptéten tel modéle est impossible, on lui applique
donc la méthode Monte Carlo (Andreo, 1991) (Salvat, et al., 1998). Mais par extension, letecalcu
dose, on appelle souvent « méthode Monte-Carlo » le duo modele statistique etorésoluti
stochastique.

La méthode Monte Carlo a trés souvent et trés complétement été détaillée et émmdaast la
littérature. Elle est fondée sur la simulation du transport des particules depsispiteduction
jusqu’au dépdt de 1’énergie dans la matiere. Elle est la méthode actuelle la plus réalists. L
distributions de dose obtenues par la méthode Monte Carlo sont donc utilisées commeegsféren
C’est ce qui nous a amenés, au cours de ce travail de these, a utiliser des données pré-calculées par le
code Monte Carlo Penelope (Salvat, et al., 2006).

En revanche, pour obtenir des résultats précis avec une incertitude acceptabledigmpmtsable de
simuler le transport d’un grand nombre de particules (au moinde ’ordre de 10°). Ceci implique des
temps de calcul relativement longs qui peuvent atteindre plusieurs jours (B|a2@a®) (Menguy,
1996).

De nombreuses méthodes ont été développées pour accélérer le calcul de dose et permwdtre a ter
I’utilisation de cette approche dans la routine clinique. Parmi les principes les plus frquuents
permettre ces gains de temps de calcul, on peut noter les travaux sur la réduction o (Batiata,

et al., 2009), sur des approximations concernant les processus physiques (Habib, et ahy 2010)
encore la parallélisation des calculs sur des clusters voire des cartes G@Uet al., 2000). A ce

jour, le TPS Corvus v.5(NOMOS Corporation, Swickley, PA) a adopté la méthode Maritepour

le calcul de dose. Malgré tout, cette méthode reste encore peu adaptée a la dosimétgaenamér
routine. Hles sont principalement réservées aux études théoriques, notamment pour testitéla val
des autres modeles dans des situations complexes, difficiles a réaliser kur éxg@rimental et
apparaissent dans les processus de validation clinique pour les cas complexes et critiques.

2 Meéthodes basées sur la séparation des rayonnements primaires et
diffusés

Cette méthode a été longtemps utilisée dans les TPS au cours des années g@tiQmtea été

d'abord développée par (Clarkson, 1941), puis par (Cunningham, 1972) (Bjarngard, et al., 189). Cet
méthode consiste a calculer séparément la « dose primaire » et la « dose diffuséese &a un

point est la somme des contributions des composantes primaire et diffusée du champ de rayonnements
La présentation détaillée se trouve dans (Menguy, 1996). Cette méthode est particul@daptérta

la radiothérapie conformationnelle. De nos jourslje est encore utilisée dans le TPS dédié du
Cyberknife, mais moins utilisée dans la RCMI.

3 Méthodes de convolution / superposition
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Figure 26 (Mackie, 2010)(a) Fluence du photon primaire (b) Noyau deoavolution (c) Distribution de dose

Les méthodes de convolution / superposition, proposées au début des années 1980 (Boyer, et al., 1985)
(Mohan, et al., 1986) (Ahnesjo, 1989) (Mackie, et al., 1985), séparent les praessarsport et de
dépodt de 1’énergie en deux phases : le transport de 1’énergie par les photons primaires, et son dépdt par

les particules secondaires (électrons et photons). En réalité, les éldstusisdes interactions
photoélectrique, Compton et création de paire déposent leur énergie dans les quidliqnétsem
voire centimétres autour, mais les interactions Compton libérent aussi des pemtondaires qui
peuvet parcourir de longue distance avahinttragir de nouveau et de déposer toute ou partie de leur
énergie (Childress, et al., 2012)e dépot d’énergie par ces particules secondaires est également
intégré dans I’expression des Kernels. La dose absorbée totale en un point dghmésulte de la
somme des distributions de dose calculées a partir de tous les points ou l'érteliiéréss
(superposition), cette somme est réalisée par une convolution de ces deux phases,siliusarée
Figure 26 .

L’équation générale du calcul de dose s’écrit :
Dose (Q) = Z T(P) X K(P—Q)
P

OuT(P) est letermaau pointP, K(P — Q) donnela part de 1’énergie T(P) déposée au poil.
3.1 Méthode point Kernel

Photons Photons
primaires primaires

Interaction
primaire
Noyau
Noyau type Pencil

kernel point beam

cad bD

Figure 27: Noyaux de convolution : (a) noyau représentant la répartition de I’énergie libérée par des interactions de
photons primaires ayant lieu en un point unique ; (b) un noyaule type pencil beam, représentant la dose déposée par
un faisceau de section infinitésimale.

La méthode du point kernel consiste en deux phases successives. La premiere phase correspond a
calculer I’énergie totale transférée par tous les photons primaires dans une unité de terasgevge
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en section 3 Chapitre | de la premiere partie du mémoire). La deuxiéme phase correspond a calculer un
modéle de dépbt de cette énergitour d’un site d’interaction primaire.

Puisque le déplacement des électrons et le dép6t d'énergie est aléatoire, le moéiede de cette
énergie est évalué en utilisant des simulations Monte Carlo. Ce modéle est rapgmié de
convolution (kernel : point spread functions (Ahnesjo, et al., 1987)) qui décdistribution de
I’énergie déposée dans un milieu infini homogéneutour d’un site d’interaction primaire. Il peut étre
observé sur la Figure 27(a).

Il faut noter que les noyaux de convolution sont généralement calculés dans un fantdme d'eau, alors
gue les patientsont composés de milieux divers comme des tissus musculaires, de 1’0s, du poumon,

etc. Dans la pratique, on considere que les photons de haute énetgigissent d’'une maniere
similaire dansle poumon, les tissus musculaires, les tissus adipeux et Hiémgue dans l'eau.
Cependant, les photons de basse éngtdiee a I’effet photoélectrique, sont plus facilement absorbés
dansun milieu dense comme 1’0S par rapport a 1’eau. Des matériaux avec un grand numero atomique
(comme le titane dans une prothese) peuvent avoir augsiogestions d’interactions tres différentes

par rapport a celles calculées dans I'eau.

Pour corriger ce biais, I’adaptation aux cas hétérogenes a souvent été réalisée sur les deux phases du
calcul:

Tout d’abord, le terma qui est proportionnel a la fluence primaire doit étre calculé en prenant en
compte les coefficients d'atténuation des différents matériaux traversggiteEde noyau de
convolution doit étre dilaté ou compressé en fonction de la variation de la densigni&jeet Ces
compressions et dilatations sont communément dénomsoédiag (O’Connor, 1984). L’équation
générale du calcul de dose s’écrit :

p [mat]

Dose (Q) = Z T(P) x K( (P—-Q))
P

p [ref]

ou plrefl est la densité électronique du milieu ou le noyau a été gép&#&] est la densité
électronique du milieu ou le noyau doit étre adapté.

La méthode de convolution est colteuse en temps de calcul, puisqu'elle nécessite deux boucles
imbriquées sur I'ensemble des voxels du fantofeitre d’exemple, pour 10° voxels (fantdme de
30x30x30cn® avec une résolution de 3 mm), il faut*36alculs, ces calculs durent donc plusieurs
minutes pour un fantdme 3D. Pour accélérer le calcul, différents méthodég centvisagées. La
premiére est le calcul de la convolution par transformation de Fourier (Mohan, et al. M&8%ette
méthode ne peut pas étréaptée a I’hétérogénéité du fantome car elle utilise un noyau constant. La

seconde approche accélératrice consiste a pré intégrer des noyaux dans certaines diestions.
méthodes sont les plus efficaces et sont souvent implémentées dans les TPS caséwezoial
clinique, la plus répandue étant la méthBeacil Beandécrite a la section suivante.

3.2 Méthode Pencil Beam

Une pré-intégration de tous les noyaux dans le sens de la profondeur du faisceau de section
infinitésimale permet d’obtenir la dose absorbée due a ce dernier. Un tel noyau est montré sur la
Figure 27 (b)Cette approche dite pencil beam est utilisée pour les faisceaux d’électrons (Kooy, et al.,

1989) et les faisceaux de photons (Ahnesjo, et al., 1992).

Pour calculer la dose déposée par un faisceau plus large, tous ces noyaux sont alors mis céte a cote.
On réalise ainsi une convolution entre le nopaacil beanet letermadu faisceau dans le fantéme.
Cette méthode donne d’excellents résultats dans un milieu homogéne, ’adaptation aux cas
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hétérogénes a été réalisée en faisargaatingsur le noyau dans un milieu de référence (souvent de
I’eau) selon la densité électronique du milieu courant. Cette adaptation est limitée pscalimgselon

la densité électroniqué& long de I’axe du faisceau, ce qui fait que les diffusions latérales sont
généralement négligées. En outre, cette méthode ne permet pas de calculer les variatienawe dos
interfaces issues du déséquilibre électronique local. Par conséquent, lessrébtdinus peuvent étre
trés imprécis, des erreurs importantes ont été relevées (Knoos, et al., 1995)

Cependant, des améliorations ont réecemment été apportées a la métpedeildaeamUImer, et al.,

2005) (Tillikainen, et al., 2008). Le probléme de diffusion latérale est résolingaanlinglatéral des

noyaux, et des modeles complémentaires ont été ajoutés aux interfaces pour compenser les
déséquilibres électroniques induits par celles-ci.

Grace a ces deux améliorations, I'approch@ehcil beandevient intéressante pour les applications
cliniqgues avec un temps de calcul assez réduits. A titre exemple, le temps deeadlallep de dix
secondes a une minute pour des tailles de champ allant de 4x4 cm2 a 6x6 cm?2,

La précision a par ailleurs été fortement augmentée par les derniéres amgti¢rdtikainen, et al.,
2008) mais des erreurs importantes (jusqu'a 8% dans le cas de faisceaux étraitg)tpetefois étre
relevées sur des géométries complexes.

3.3 Méthode Collapsed cone convolution

La méthode ditéCollapsed cone convolution", introduite par (Ahnesjo, 1989) offre un des neilleur
compromis temps/précision. “

Figure 28 Un voxelterma (cube bleu) émet un cbne d'énergie. La dose est déposée seuhtmians les voxels qui sont
sur I’axe de ce cone (fleche)

Pour un voxel avec utermadonné, la méthode considére que le transport d’énergie se fait selon des
cbnes dans les différentes directions et partant du point central (le quoife terma a été
préalablement calculé) (wvoFigure 28). Ensuite, elle suppose quete 1’énergie qui est propagée
dans un cbne est transportée, atténuée et déposée selon une loi exposneantiele de ce cone.
Cette hypothése permet de simultanément distribuer la dose le long d’un ensemble de raies discrétes
qui émerge de chaque poietmaet d’accumuler le termaau fur et a mesure que 1’on avance dans la
direction considérée (voir Figure 29). Cette simultanéité est a la base dempades en temps de
calcul de I’algorithme.
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Figure 29 La propagation de Pénergie d'un voxel terma (cube) le long des cénes

La méthode qui en résulte est aujourd’hui I'une des plus efficaces, tant elle offre cisi@rpré
acceptable (rarement plus d& @’erreur (Vanderstraeten, et al., 2006) (Fogliata, et al., 2060t en
prenant un temps limité (de I’ordre de la minute). Mais ce temps est toutefois encore trop élevé pour
envisager I’optimisation itérative des plans de traitement.

4 Méthodes de calcul par réseaux de neurones

Ces dernieres années, différents auteurs ont utilisé des réseaux de neuronesofttratg f@urs

propriétés d’approximateurs universels (Dreyfus, et al., 2002) pour calculer rapidement et précisément

la dose. llest montré qu’un réseau de neurones est capable «d’apprendre » la dose en milieu
homogéne sur I’axe du faisceau (Wu, et al., 2000kt la dose sur un pla@D dans des volumes
homogénes (Blake, 20Q4)’approche la plus élaborée a ce jour, nommée NEURAD (Mathieu, et al.,

2005) (Bahi, et al., 2006) est capable de calculer la dose absorbée en milieu hétérogéne par un faisceau
large a partir de doses en milieux homogenes préalablement apprises par réseawonds. rieette

méthode est fondée sur les deux hypothéses suivantes :

1. Dans une sous-partie homogéne d'un fantdme hétérogéne, il est supposé que la dose peut
obtenue a partir d'un modéle pré-calculé en milieu homogene, et appris par undeéseau
neurones.

2. L'équilibre électronique est supposé réalisé au voisinage des interfacesnt@déscas
traversées par tout ou partie du faisceau primaire). La conséquence de cette hypajnese est
la dose ne subit pas de fortes variations prés de ces interfaces.

Cette méthode calcule la dose dans le cas d’une interface orthogonale a I’axe du faisceau. Elle
considée qu’il y a égalité entre la dose au dernier point du premier matériau et lawpsenger

point du second. lIs utilisent les courbes de dose, obtenues via leur réseau de neurones, dans le premier
et le second matériau. La dose avant I’interface est considérée égale a la dose en milieu homogéne. La

dose aprés ’interface 1’est également, mais elle est prise a partir de la profondeur ou elle est égale a la

dose au dernier point avant I’interface. De cette fagon, la courbe de dose a I’interface est bien
continue.

Les résultats de cette méthode sont trés corrects dans le cas d'un faisceau large. En revanche, le cas des
faisceaux étroits n'est pas correctement traité (en fait la méthode exploéerénta de FaAajui

2 (AAPM, 2004) Dans un milieu suffisamment étendu, possiblement hérégoen densité, mais homogéne en
composition, si la fluence en photons primaires est la méme partoutlaaltose est constante. Or, au centre
d’un faisceau large, la fluence peut étre considérée constante dans une zone suffisamment étendu autour de 1’axe
d’un faisceau. On la considere constante avec la profondeur avant et apres 1’interface, son atténuation étant tres
lente. Les conditions du théoréme sont réunies, ce qui explique la faible variation de dose a I’interface. En
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n’est pas valide par hypothése dans le cas de faisceaux étroits). Une méthode de traitement des
interfaces paralléles a I'axe du faisceau, et a l'intérieur de celui-ci, esnégaldonnée (Mathieu, et
al., 2005) (Bahi, et al., 2006). Néanmoins, la question des interfaces obliquegjuairelle des
interfaces en dehors du faisceau, n'est pas traigéemps de calcul sur des grilles 3D est supérieur a
la minute.

Malgré les limitations énoncées ci-dessus, la méthode a contribué a l'idésed'ud#ins une sous-

partie homogene du fantdbme, une distribution de dose pré-calculée dans un fantdbme homogéne
constitué du méme matériau. La question majeure est de gérer le déséquilibre électrénigias pr
interfaces dans le cas de petits faisceaux. Mais un autre point important est égaleomsitérer

pour avoir les meilleures performances.

Les méthodes présentées jusqu’a présent calculent des distributions de dose complétes. En d'autres
termes, si I'on ne souhaite calculer la dose qu'a une position unique, il est nédessaire de
nombreux calculs intermédiaires sur d'autres points, voire de faire un calcul de dose sompiet
importante partie du fantdme.

Or, obtenir une distribution de dose compléte sur un fantbme complet n'est pas toujours nécessaire. Pa
exemple, si la dose doit étre connue de fagon compléte et précise sur la tumeur et les organes a risques,
on peut en revanche diminuer la densité de points de contrdle sur les zones moins sensikties. Un au
exemple est l'optimisation du plan de traitement, pour laguelle il peut étre reyffiseout dans les

étapes préliminaires de placement et d'orientation des faisceaux, de ne disposefagdesdeen

certains points. Par exemple, quelques points de contrdle peuvent suffire a sidhifieentation d'un

faisceau est correcte, ou s'il convient de la modifier.

La méthode Doséclair, décrite ci-aprés et qui a été totalement reformulée adeadarpremiére
partie de cette thése a I'avantage de fournir un résultat en un temps a jpeogaéi®nnel au nombre
de points ou la dose est demandée. Ceci est un avantage majeur par rapport aux méthodes existantes.

revanche, dans le cas d’un faisceau étroit, la fluence primaire n’est pas constante sur une assez grande largeur.
Les flux électroniques latéraux ne sont pas équilibrés.
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Chapitre III Représentation analytique de la
dose - Doséclair

La méthode Doséclair a été développée dans le cadre d’une thése (Blanpain, 20099ui s’est déroulée
dans le Laboratoire Information Modéles et Apprentissage du CEA LIST. Cette méthddkse le
dépbt de dose d’une fagon déterministe et calcule une distribution de dose dans un fantérie 3
segmenté en mailles homogenes.

La méthode réalise ce calcul en segmentant le fantdme du patient en mailles homogeénes, et en
associant aux mailles des projections vers des distributions pré-calculédiax mimogenes, ainsi
gue des pondérations gérant les hétérogénéités.

Le calcul de dose est réalisé en deux étapes. La premiére étape concerne les esgiiefections et
pondérations y sont paramétrées en fonction de critéres physiques et géométriques. La seconde étape
concerne les voxels : la dose y est calculée en évaluant les fonctions préalablemiéatsagsdear

maille.

Cette méthode est trés rapide, notamment quand le nombre de points d'intérét esjuatytées
centaines), les résultats étant dans ce cas obtenus en moins d'une seconde. Aves de tel
performances, la planification automatique des traitements de radiothérapie devientnpantait
envisageable.

Un schéma de synthese de différentes étapes de la méthode est présenté ci-deaseu30)Fig
L’algorithme commence par segmenter le fantdme hétérogéne en mailles homogéaoesljsadvi

par un pré-calcul de dose déposée dans chague modele homogéne prédéfini (section&)leEnsuit
faisceau st découg en SBIMs (section 3) pendant sa propagation dans le fantbme suivi par des
calculs de fonction de projection (section 4) et pondération (sectidan5fin, la dose est calculée
pour les points d’intérét. Le temps de calcul est analysé en section 6.

Maillage du fantéme

Préparation modéle homoger

Découpage en SBIMs

N
|

Projection Pour chaque SBIM . Pondération

Calcul de dose par somme pondéré

Figure 30 Les étapes de la méthode Doséclair
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1 Le maillage du fantome

Par rapport a des méthodes comme Monte-Carlo, les approches telf@snqildeamet NEURAD
utilisent un changement d’échelle sur le faisceau (on passe des doses des particules individuelles a
celles des faisceaux complets) pour accélérer les calculs. Pour amélioegniee, @oséclair utilise

en plus un changement d’échelle sur le fantome hétérogeéne de la méme nature (des voxels aux
mailles).

En effet, un corps humain n'est pas constitué de voxels de différents matériaux digtilfaésn
anarchique, mais plutdt de tissus, d'os et d'organes. Il est donc naturel de cheegheuger les
voxels du fantbme en des ensembles homogendss mailles--, et de chercher a les utiliser
avantageusement pour le calcul de dose.

Le regroupement de voxels adjacents en groupes homogenes est appelé segnimtadioreux
algorithmes existent pour réaliser cette tache (Horaud, et al., 1995). lls @gpegren différentes
catégories, selon gu'ils considerent principalement les régions homogenes ou leurs contours.

La représentation numérique du fantbme maillé est un des points clés de la méthode pamgosge d
mémoire.Pour limiter la complexité de la représentation du fantdome maillé, la structure d’une maille

doit étre décrite par un faible nombre de paramétres. Les mailles peuvent par exemple étre des spheres,
des cubes, ou des parallélépipédes rectangles.

Le prototype logiciel développé (Doséc)aitans le cadre de ce travail s’appuie sur des maillages
réguliers en parallélépipédes rectangles, illustré en Figure 31.

oumon
P eau G5

eau 0s eau
poumon eau eau

Figure 31 Un maillage régulier de parallélépipedes rectangles (illustrationre2D)

La régularité du maillage permet de le coder sous la forme d'un tableau 3D dont caseue
correspond a une maille. Il est ainsi trés rapide d'identifier la mailguielle appartient un poidu
fantbme. La conception informatique de ces traitements se trouve donc simpldigtefois pour
I’étude théorique, nous nous autoriserons un maillage non régulier plus générique.

Ce maillage a l'inconvénient de ne pas étre adaptable de fagon simple & des anatomies gtésentant
formes arrondies, pourtant trés présentes dans lI'anatomie humaine. Pour cesfamenels arrondies
peuvent étre représentées soit par de nombreuses mailles rectangulaires dérpetisisns, et donc

au détriment de la vitesse des calculs, soit par peu de mailles rectangulaoes,at détriment de la
précision géométrique. Nous verrons plus tard que le travail de refaonulat la méthode fait dans

le prochain chapitre ouvrira aussi de nouvelles perspectives.

Ces questions n'ont pas été traitées au cours de ce travail. Elles deveomtul'éours de I'étude
complémentaire qui adaptera la méthode aux conditions cliniques réelles.
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Le maillage parallélépipédique choisi convient cependant parfaitement au démonstratéel; logi
celui-ci ayant pour but de montrer qu'un maillage peut étre utilisé avantageusement pour le calcul de la
dose.

2 Les modeles pré-calculés

La méthode Doséclair exploite des distributions pré-calculées de dose dtargdewes homogenes
qui sont constitués des différents matériaux que le faisceau est susceptible deeredeostrun
patient. A titre exemple, dans ce mémoire trois distiipatde dose dans un fantdme homogéne sont
utilisés: dans de I’eau, dans de 1’0s, dans du poumon.

Le faisceau utilisé dans ces pré-calculs en milieux homogénes est le méman qimdle ensuite
dans un fantdme hétérogéne quelconque (mémes dimensions, et méme spectre en énigrgie). A
d'exemple, le faisceau utilisé dans les tests proposés au chapitre IV faistcaau élémentaire de
photons de RCMI (section del1x1 9nmono énergétique de 5 MeV. En revanche, la seule différence
est que la fluence du faisceau utilisé en milieux homogestesnitaire, alors que ce n’est pas
forcément le cas pour la fluence du faisceau utilisé dans un fantdme hétérogénee lfmale
calculée dans le fantbme hétérogéne est multipliée par la vraie fluenaesachafi pour le fantbme
hétérogéne.

Issue de ces pré-calculs, un ensemble de mo#iéled! sont obtenueHI™2t  au pointP, la dose
déposédilmatl(p) par le faisceau avec une fluence unitaire dans un fantdme homogéne composé du
matériau[mat]. Nous allons calculer la distribution de dose du fantome hétérogéne a I’aide de ces
modeles pré-calculés.

En pratique, on utilise des fantdbmes homogénes suffisamment larges pour que la slusepae
significative a leurs bords. Les peétculs sont réalisés a 1’aide du code Monte Carlo Penelope
(Salvat, et al., 2006).

3 Découpage du faisceau primaire en SBIMs

Nous avons vu que les méthodes de convolution /superposition (point kernel, collapsed cone
convolution) calculent, en tout point, I'énergie primaire libérée par les photons prirteineg. (Cette

énergie est ensuite répartie autour des points selon des noyaux de convolution, pendadiose. La

dose totale délivrée par le faisceau est alors calculée comme la somme des contributions de chacun des
voxels ol passe le faisceau.

Le calcul réalisé par ces méthodes utilise un fractionnement du faisceau baséveuels. Or, une
méthode trés rapide ne peut pas étre obtenue en utilisant une granularitéeulssius devons donc
procéder autrement.

C'est ici qu'intervient le maillage du fantdme : grace a lui, au lieu de dédeup&ceau sur la base

des voxels, nous proposons de le faire a partir des mailles. Plus précisément, nous cangaéron
une maille donnée, des sous-parties (une ou plusieurs) du faisceau qui passentrdaifisde©n
appelle SBIM (Sub Beam In a Mesh) une sous-partie du faisceau primaire passant dansleine mail
donnée. Ce concept est présenté a travers I’exemple de la Figure 32, qui montre le découpage du
faisceau primaire en cinq SBIMs. On remarque en particulier sur cet exemple qu’il peut y avoir un ou
plusieurs SBIMs dans une méme maille (par exemple, deux SBIMs dans la maille 4 en bleu a droite).
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Maille 1 Maille 2 Maille 4

. I

|

i ‘ SBIM 2 —I SBIM 4 |

| SBIM [ | |

i | SBIM3 | SBMS5 |

- - ___ A ___
Maille 3

Figure 32 Découpage d’un faisceau en SBIMs, lors de son passage dans un fantome hétérogéne a quatre mailles

Avec la méme analogie que la méthode de convolution/superposition, la dose totale déplesée par
faisceau est la somme des contributions de chacun de ces SBIMs.

La méthode Doséclair impose que le profil de fluence de chaque SBIM doit étre équilibré, ¢’est-a-dire
constant ou d’une trés faible variation sur sa section. Le profil de fluence d’un SBIM peut se trouver
déséquilibré a la suite d’un chevauchement de matériaux différents ou la traversée oblique d’une
interface. Dans le premier cas, le profil de fluence est hétérogéne composgsidarplparties
homogenes (des plateaux avec un SBIM par plateau). C’est le cas des SBIM 4 et 5 sur la Figure 32 car
le faisceau a traversé les mailles 2 et 3 composées de matériaux différents. d@anscime cas, le
profil de fluence est également déséquilibré, mais cette fois-ci en continu. La schnigiate a
découper le faisceau en SBIMs suffisamment étroits pour que les variations dederce fhe soient
pas significatives sur la section. Cette approximation sur la fluence estdlsstria Figure 33.

frmmmmgmmmmmy

Figure 33 Découpage d’un faisceau en deux SBIMs (a peu prés homogénes en fluence) lors d’une traversée d’interface
oblique).

Le calcul de SBIMs via le maillagest fait en deux temps d’abord le découpage lors de la
propagation du faisceau primaire dans le fantdme, puis une phase d’agrégation des SBIMs inutilement
séparés.

Le découpage d’un faisceau en SBIMs se fait dans les deux cas suivants:
1. le faisceau pénétre dans plusieurs mailles a la fois, illustré sur la Figoctel84aisceau est
séparé en deux a son entrée dans le fantéme.

2. le faisceau traverse une interface oblique et il est assez large pour qu’un découpage en largeur
soit nécessaire compte tenu de I’incidence (voir Figure 33).
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Figure 34 Découpage d’un faisceau traversant obliquement un fantdme maillé (la numérotation des SBIMs ne
représente p& nécessairement leur ordre de création)

Ce processus est répété chaque fois quun SBIM se présente a I’entrée d’une maille : soit il est
transmis, soit il est découpé.

La miseen ceuvre de cette propagation par le logiciel nécessite la gestion des contours des SBIMs
(leur section). Lorsque le faisceau et les mailles sont délimités par desrecétiemes, ces sections
peuvent étre modélisées par des polygones.

En se propageant dans le fantbme, le faisceau primaire peut étre découpé un grand nombik de fois.
peut en résulter un grand nombre de SBIMs sur une méme maille, avec en partic@iiMsont

la séparation n'a pas réellement lieu d'étre, illustré en FRiiree SBIM 1 et SBIM 2 sont créé
pendant la propagation du faisceau, mais cette séparation n'est pourtant pasreécesste
profondeur, car ces deux SBIMs ont exactement la méme fluence (la partie haysargelbasse du
faisceau ont traversé autant d'os et de poumon l'une que)l'autre

Ces découpages inutiles ont en effet comme conséquence une augmentation du noratédedea
évaluer lors du calcul de la dose sur la maille concernée. Cette augmentatige 4 durée du
calcul, sans améliorsiaprécision. La solution est de fusionner les SBIMs adjacents dont la séparation
n'a pas lieu d'étre a chaque fois qu’une maille est traitée.

Eau Os Poumon Eau

SBIM 1

‘ SBIM 2

Poumon Os

Figure 35 Illustration d’une agrégation possible des deux SBIMs

4 Fonction de projection
Le fantdme hétérogéne est segmenté en mailles homogénes. Grace a ces mailles fiofeogéne

faisceau primaire est segmenté en SBIMs. Les modeles pré-calculés nous donnentépakise en
chaque point du fantbme homogeéne.
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L’idée de base de la méthode Doséclair est de trouver un SBIM virtuel dans le fantdme en milieu
homogéne associé, pour chaque SBIM créé dans le fantdme patient. La distribution diendase
SBIM virtuel est équivalente a celle du SBIM réel dans le fantbme hétérogéne. iEaniutine
fonction de projectioproj, on peut établir une correspondance entre le SBIM réel et le SBIM virtuel.

Un exemple est illustré en Figure 36, un SBIM dans le fantdme hétérogéne a gauche ésigsjet
son modéle homogene a droite. La dose déposée enPppigdgp.M) est équivalent a la dose déposée
enproj(P) (resp.proj(M)). Cette projection doit étre réglée de sorte que la fluence primaire sur le
SBIM ait autant d’atténuation que la fluence primaire de son projeté dans le fantdbme homogéne.
Ramené a un point, cela signifie que la profondeur du peut(P) (resp.proj(M)) dans le modele
homogéne est telle que la fluence locale en ce poinf(P) (resp.proj(M)) dans ce modéle
homogéne est la méme que la fluence locale en le Pdisp.M) dans le fantdbme hétérogéne. Cette
propriété doit en particulier étre vérifiée au centre du SBIM.

Dans la suite de ce mémoire, I’exposant (s) est utilisé pour désigner les SBIMs résultant du découpage
d’un faisceau. La projection associée au SBIM (s), représenté pasroj ‘), est une fonction analytique.
La dose obtenue au moyen de cette projegtiofi‘®’ est notédose's) (P):

Dose's! (P) = HImatl (proj(s)(P))
HImatl est |a distribution de dose dans le fantdme homogéne de mafériaf. Le calcul de
Dose!s) (P) revient & projeter le poinP du fantdme patient en un poiptoj‘S)(P) du fantdme

homogénepuis & évaluer le modeI™at en ce point.

Nous détaillerons le calcul geroj‘(P) dans le Chapitre IV.

Fluence autant attenuée
au centre du SBIM qu'au
centre de son projeté

T proj(P)
r-e._
| 1
: 1
P K | :
e T : 1 )
\ 1 i ' proj(M)
v 1 i e
\ 1 1 1
1 \ i 1
! VM Do, |
\ 1 . =g
\ \
\ 1
\ \
1 -
Un SBIM dans le fantéme La projection du SBIM dans le
hétérogéne modéle homogéne

Figure 36 La fonction de projection d’un SBIM associe, a chaque position du fantdme hétérogéne, une position du
fantdme homogéne du méme matériau que la maille support diB8vVI

5 Calcul de la dose par somme pondérée de projections
La question est maintenant de savoir comment utiliser les projections assnoié&€8IMs pour

calculer la dose totale. Si on suppose simplement que la dose, dans un SBIM du faait@&mest
égale a la dose dans la projection de ce SBIM sur le modéle homogéne pré-calculé, alorppint
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P situé a lintérieur du SBIM (s), la dose seraibose!® (P). Un tel mécanisme impliquerait que le
dépbt total de la dose est strictement local, ce qui donnerait une dose nulle en dehiscedu ét
une discontinuité de dose aux frontieres entre les SBIMs.

Eau : 1 Os :_ ]
1 1
Eau ! 1 Os Lol 1Proj
i i Lt SBIM|
© I
1 1 A J 2
5BIM 1 1 e 1
D | SBIM | ! I
I ) S L.
i : ! Proj 4
., ISBIM,
Os : :Eau 1=~ 7 I 2 :
1 ] 1
S%'M : I Proj 1 | !
1 1 | S
I SBIM! o
1 4 1 1 1
| : | ]
L — . (5]
Fantdome maillé
Modéle Eau Modéle Os

Figure 37 Un faisceau composé de 4 SBIMs dans un fantdme maillé

En réalité, & diffusion des électrondisperse 1’énergie libérée lors des interactions primaires. Les
SBIMs ont également de I’influence sur la dose dans leur voisinage. En conséquence, la dose absorbée
en un point donné peut provenir d'interactions primaires ayant eu lieu dans difBévis Pour
illustrer cette affirmation par les méthodes classigilesiffit d’envisager la dose d’un SBIM en la
cdculant par la méthode a noyau. Par définition du SBIMetmasera non nul uniqguement dans le
volume défini par le SBIM. Mais en convoluant par le noyau, on arrive immédiatement a la conclusion
qu’un SBIM influence la dose en dehors de salocalisation stricte, comme tous les SBIM adjacents.

Sur I’exemple de la Figure 37 un point situé sur I’interface séparant les SBIMs let 3 peut recevoir de

la dose venant de ces deux SBIMs. La dose en un Balonhné devra par conséquent étre calculée a
partir des projections de plusieurs SBIMs, c’est-a-dire de plusieures contributioRsse®) (P). Pour ce
faire, une fonction de pondératioh’s)(P) associée a chaque SB{M représente la part de
Dose's! (P) ala dose absorbée totale BnDans le cas de notre exemple du p#intl’interface entre

les SBIMs 1 et 3, les travaux antérieurs ont montré qu’une bonne pondération était k‘V’(P) = 0.8 et

k{3 (P) = 0.2. Nous allons voir maintenant comment systématiser leur calcul.

D’une fagon générale, la dose totale, en un point P quelconque, sera calculée de la maniére suivante :

n
Dose (P) = w, Z k{S'(P)Dose's (P)
N
Ouw, est la fluence du faisceau a son entrée dans le fantdbme maillé.
La pondératiork!s’(P) dépend de la position et de la forme du SBIM. La dose tbiate (P) est un

mélange des différergeDose!s (P). Par conséquent, la somme des pondérakéneP), associées
aux différents SBIMs, doit étre égale a 1 en tout point du fantbme :

zn: kSNP) =1
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Dans la pratigue, comme nous le verrons, il peut y avoir plusieurs concepts physiquasi&sgui
influencent et permettent donc de calculer ces coefficients. Il n’est toutefois pas trivial de considérer
I’ensemble des phénomeénes simultanément tout en garantissant la normalisation a 1. Nous allons donc
plutdt définir des dois d’influence » selon des fonctions!s’, et les coefficient&!s) en seront déduits
par la normalisation :

ws) (P)

k(S)(p) - Y7
Ziw (P)

Le fantbme est composé des mailles homogénes. Pour un SBIM donné, on va appeler maille support la

maille ou est localisé le SBIM et mailles voisines les autres mailldsasufment proches pour que le

SBIM considéré contribue significativement a la dose déposée (et donc au calcul).

Dans la maille support, le calcul ese (P) & partir des ‘' (P), etDose!s) (P) des SBIMs. Pour un
SBIM(s), k!)(P) ed calculé a partir de la fonction gendération latérale etpondération axiale

Sur I’exemple de la

Figure 38 a I’entrée du fantdme, le faisceau primaire est segmenté en deux SBIM, ayant chacun une
fluence uniforme (Figur88(a)). Sur la

Figure 38 (b), les doseBose!” (en bleu) etDose(?’ (en rouge) sont deux demi-profils associés
respectivement aux SBIMs 1 et 2. Elles sont obtenues par leur fonction de projection :

Dose'™) (P) = HI®aul (proj 1) (PY),
Dose(? (P) = HIeaul (proj 2 (P))

La dose en noire est la référence calculée par Penelope. Nous pouvons constatecefuexesmple,
la projection seule donne une dose correcte sur les cétés mais une discontioeitttea Ceci est d
au fait que les SBIMs sont considéréavoir qu’une action locale. En réalité, un SBIM dépdsda
dose en « dehors » de lui-ménur la

Figure 38 (c), les projections de la dose sont étendues a toute la largeur. Sur la

Figure 38 (d), une pondération latérale de type gaussienne (avant normalisatiorgeesh miace.
Grace a cette gaussienne, chacun des deux SBIMs contribue majoritairement a la dose dans sa zone.
La discontinuité de la

Figure 38 (b) est remplacée par une transition douce de la doseesnleux zones, qui s’explique
par les diffusions électroniques latérales. Le résultat est montré en

Figure 38 (e), la somme des doses issues des projections des SBIMs pondéréegaqasiases
donne un bon accord avec la dose de référence calculée par Penelope.

&

Eau Os

1:2

EEEEEEENEEEENN N

(a)

® Pour illustrer ceci avec des modeéles connus, reprenons les méthodes paluticonvEn fait,
géométriquement, c’est le terma qui coincide exactement avec le SBIM. Dés que 1’on convolue ce termapar un
noyau, la zone ou la dose n’est pas nulle inclut mais est plus grande que la zone de termanon nul (donc le
volume du SBIM).
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Figure 38 lllustration de la pondération latérale

Sur I’exemple de la Figure 39, le faisceau primaire traverse deux mailles de compositions différentes.
Il passe d’abord dans une maille d’eau puis une maille d’os (Figure 39 (a)). Un SBIM est créé sur
chacune de ces deux mailles. Les projections associées aux SBIM 1 et SBIM 2 se fontewspect
vers les modeles eau et 0s :

Dose'™) (P) = HI®aul (proj 1) (PY),

Dose(? (P) = HIosl(proj? (P))

On voit sur la Figure 39 (b)e kendement en profondeur dans I’eau en bleu et dans 1’os en rouge. La
courbe noire est la dose calculée par les modéles de projection sans pond&apefons que les
projections sont calculées de sorte que, pour un Padetl’interface, la fluence primaire soit la méme
au pointprojV’(P) du modéle d’eau, et au point proj‘¥(P) du modéle d’os. z, est la profondeua
laquelle la fluence primaire du modéle d’os est égale a la fluence primaire du modéle d’eau a la
profondeurz, (interface). La dose noire dans la partie droite est obtenue par simple détaldae
dose dans l'os.

Sur la Figure 39 (c), le résultat ainsi obtenu est comparé avec la dose de référenqe Peoti®
dose calculée par une simple projection est discontinliénterface sachant qu’en réalité, aprés
I’interface, il y a un retour progressif a I’équilibre électronique selon la courbe de référence. Cette
zone de discontinuité soulignée par un cercle rouge est zoomée en Figure 39 (d).dgbue [29%e),

les deux courbes de dose sont étendues dans la maille mitoyenne. Deux pondérations axiales en

. . 1 . , s AT
sigmoides (de la formleﬁ) sont appliquées sur leurs courbes de dose associées pour modéliser la

transition au voisinage de I’interface. Les pondérations sont paramétrées pour passer de 0 (resp. 1)
quelques millimetres avant I’interface, a 1 (resp. 0) un centimétre aprés cette interface. Sur la Figure
39 (f), on voit que la transition réalisée (en noir) est assez proche dérkrueé{en vert). A noter
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qu’ici la pondération a été directement faite sur les résultats de Monte-Carlo pré-calculés en milieu
homogéne, sans aucun lissage ou apprentissage.
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Figure 39 lllustration de la pondération axiale

En pratique, la pondération de forme gaussienne et la forme sigmoide nécessitealuatieréde la
fonction exponentielle, qui est colteuse en temps de calcul. Pour une raison de performance, les
pondérations, dans (Blanpain, 2009) , sont modélisées par une fonction ayant urdplatdaur 1 et
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. , . 1 N el . , .
une croissance (resp. décroissance) de la f?m%; a I’extrémité du plateau, illustré par Figure 40.

Notons quex est la distance a I’extrémité du plateau le plus pres, aetest un parameétre permettant
d’ajuster la pente de la courbe.

T T r
| ——Dose obtenue par projection
: Pondération
|
|

—Dose du SBIM (projection pondérée)

04

Poids =1
02

|
0 25 5 75 10
Profondeur (cm)

Figure 40 La pondération implémentée en Doséclair

Pour un cas complet, la pondération point P du SBIMs) s’écrit :
wO(P) = wi (P) x w (P)
Ou wf) (P) est la pondération axialwl“)(P) est la pondération latérale.

Rappelons que les coefficiets s’écrit

ws) (P)

ks p)y= ——2_
®) Ziw (P)

Une fois que les modéles complek$s{(P) et proj{s!(P)) des SBIMs) sont établis, ils sont étendus
aux mailles voisines ol n’y a pas de SBIM directement créé. Pour une maille voisine composée du
méme matériau que la maille support du SBIM en question, I’extension est directe puisque I’on garde

la méme fonction de projection et les mémes fonctions de pondération. Dans le caisecamt
scaling latéral est réalisé dans la projectiom;‘’(P) pour prendre en compte la différence de
décroissance latérale de la dose due au changement de matériau. Cette techniquegdserscali
détaillée dans le prochain chapitre.

6 L’algorithme de calcul de dose

Avant d’utiliser la méthode pour calculer la dose due a un faisceau dans un fantdme hétérogene maillé,
il est nécessaire de précalculer les modeles de dépbt de dose de ce méme émisnelieux
homogénes. Ces modéles sont les fonctidf@?t! décrites dans la section 2. Une fois que ces
modeles sont disponibles, on peut passer au calcul de dose dans ce fantéme.

L’algorithme de calcul de dose est illustré sur un exemple, Figure 41, et suit les deux grandes étapes
suivantes :

- Préparation des modeéles dans les mailles :

Le faisceau est propagé de maille a maille, les SBIMs sont créés (la Figure 41 (b)). Pou
chaque SBINs), une fonction de projectioproj‘S et de pondératiok!s sont définies,
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illustré par la Figure 41 (c). Chaque modeéle est étendu aux mailles voisines les plus
proches. Pour chaque SB{b}, une liste des SBIM®) avec une contribution non nulle
est créeée, illustrée par la Figure 41 (d).

- Calcul de dose pour chaque position d’intérét P :
Supposons qu® est dans le SBIK&), la dose déposée dhest calculée de la maniére
suivante :

Dose (P) = Z kS (PYHIMA] (1 4) (PY)

sels)

Le temps de calculest exprimé par :

t=t,+ nXt
Y4 e
Ourt, est le temps de la propagation des modeles dans les madkess nombre de point d’intérét et

t. est le temps moyen pour évaluer la dose déposée en un point donné. Le temps de calcul est quasi-
proportionnel au nombre de points d’intérét. Il peut étre trés court pour un nombre de points réduit, ce
qui est trés intéressant comme résultat.

L !

@ (b)
N - R b NU},-<1> k<j>
proj ik B proj,
"' “'
‘pmﬁ”, k<2 P 1 i oy B
S : E P
'l : :
LS -
) - : P =(123.4
- 3] 4023
I5EG - T =(3.4.56)
() (d)

Figure 41 Illustration de I’algorithme de calcul de dose
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Chapitre IV Contribution Doséclair

Dans ce chapitre, nous expliquons les principaux apports de cette these dans la méthodedde cal
dose. Le calcul de dose se fait par une projection de la maille du fantdme hétérogene dadglson m
homogéne associé. La projection est réexprimée ici par un tenseur pour chaquégBdkiception

du tenseur est présentée dans la section 1.

Le processus de propagation du faisceau est caractérisé par la propagation de cesdgenseurs
projection de maille a maille. La propagation a travers les hétérogénéitéss aadalatérales du
fantbme constitue la principale difficulté du sujet. Nous automatisons icirdeegsus en le
réexprimant lui aussi par des tenseurs, ce qui permet au final une défiratiodnmatique unique et
générique du processus de propagation. Nous allons détailler la propagation axialeoen2séati
propagation latérale en section 3. Enfin, a partir de ces différents éléments, nous présentons quelques

résultats élaborés de ce travail de reformulation.

1 Les projections

Pour chaque SBIM, on associe a sa maille support une projection vers le modéle pré-caléne du m
matériau. Chaque projection est sé@pntée par un tenseur d’ordre 2, une fois variant et une fois
contravariant (il se représente comme une matrice @bjenseur agit donc sur un tenseur d’ordre 1

(un vecteur) représentant les coordonnées d’un point du fantome patient pour donner un autre tenseur
d’ordre 1 représentant les coordonnées de la projection de ce point dans le fantdme homogéne. Nous
allons maintenant présenter les repéres de coordonnées mis en correspondancenmsrulassde
projection. Nous regarderons ensuite la forme que prennent ces tenseurs de projextieu, Eaicul

sur la maille support du SBIM.

1.1.Les reperes de coordonnées

Afin de mettre en place les tenseurs de projection, il est nécessaire d’associer un repére de
coordonnées a chacune des trois parties mises en correspondance par ces tenseuts,fargéuoe
hétérogéne, le faisceau et les fantdmes homogeénes utilisés dans les modéles pré-calculés.

Dans notre étude, le fantbme hétérogéne utilisé est composé de parallélépipede rétbasgle.
definissons donc le repef®, comme le repere orthonormé dir¢et x; y; z) dont 1’origine O est le
centre du fantbme et les axes correspondent aux directions des plans supports d&pipéicddis
rectangles. Cette définition va nous permettre de simplifier uaiic@ombre d’écritures et de calculs
(constantes nulles, valeurs d’intéréts correspondant aux projections sur ces axes) sans pour autant
réduire la capacité de généraliser ces calculs sur des modeles plus compteperd¢eartésieR .
est considéréomme le repere de référence. C’est-a-dire que dans la suite de ce mémoire, s’il n’y a pas

de précision spéciale, les vecteurs sont exprimés dans ce repere.

Le repére orthonorme direc(th;el;ez;e3), que l'on appelle R, est associé a un faisceau
¢lémentaire. L’origine M{; est le centre (au moins symbolique) de 1’origine du faisceau, ¢’est-a-dire est

le centre de la section de sortie de I’accélérateur. L’axe e, correspond a I’axe principal du
déplacement des photons prims c’est-adire 1’axe de propagation du faisceau. Les faisceaux

utilisés ayant une section carrée, les axeste, sont orientés parallélement aux bords de la section

de ces faisceaux. Le rep&Rg est considére comme un repére relatif. Dans le processus de projection
que nous souhaitons modéliser, il permet de passer d’un point absolu du fantdme patient & un point
positionné géométriguement par rapport au faisceau, mais sans avoir pris en compte a ae stade |
nature des matériaux et les hétérogénéités.
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Le repére orthonormé direCM?; e; e,; e3), que I'on appelle Ry, associé au modele homogéne est
quasiment le méme du rep&Rg en considérant qu’il n’y a pas de vide entre la sortie (symbolique) de
I’accélérateur et le milieu homogene. L’origine M de ce repéere est donc a la fois le centre-origine du
faisceau et le centre de la section d’entrée du faisceau dans le matériau homogene. Le milieu étant
anisotrope puisque homogeéne, le choix de définir le repere en utilisant les agesféisseau (selon

la définition deR;) a pour seul objectif et conséquence de simplifier les écritures sans péate de

capacité de généralisation. Dans le processus de projection que nous souhaitons medéliser, |
« passage » dRa R, permet de se contenter de prendre en compte les hétérogénéités sans avoir a

gérer la géometrie du fantéme patient (qui a déja éte fait dans le passgge &g).

1.2.Le point origine du faisceau RCMI exprimé en coordonnée
sphérique

Le faisceau RCMI est représenté par des faisceaux élémentaires mis cote larcdteusedirections,
illustré par la Figure 42. Le centre origine du faisceau RCMMgstt les faisceaux élémentaires sont
indexes pa(p, q). Les indices de (resp.q) sont compris entre 1 &t, (resp.N,). Classiquement en
clinique, N,,= N,=10.

p=1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

M, 28

M

e
17T £+ s 9 L 8 6 01

Figure 42 Faisceau RCMI
Le centre-origine du faisceau élémentdpgag) est alors défini par
OM, + (p — (N, + 1)/2)5e; + (q — (N, + 1)/2)8e;,

ou § est la longueur de cété du faisceau élémentaire (par défaut, la valeur classiqaditti@rgure
est 1cm).

jus!

X

Figure 43 Coordonnée sphérique

Dans le cadre de notre étude, nous considérondfguest placé sur une sphére de rayon fixe, centrée
sur le point0 centre du fantdme patient et enveloppant ce fantdme hétérogene, illustré igurda F
43. M, peut alors étre caractérisé par ses coordonnées sphériques : leshafigtestude) etgp
(colatitude). SoiRk le rayon de la sphére (choisi donc de sorte que le fantbme patient soit totaélement
I’intérieur de la sphére (avec méme une couronne de sécurité) pour éviter que le faisceau
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. , N qee g . . , [ xMo Ly,
«n’apparaisse » spontanément a I’intérieur du patient), les coordonnégsm, | de M, exprimees dans

zMo
xMo Rsin ¢ cos @
yMo | = | Rsin¢ sin@
zMo R cos¢

Donc le centre du faisceau élémentdiiadicé panp, q) est défini :

le repéereR sont alors :

xMo” xMo+ (p— (N, +1)/2)6 x° + (q — (Ng + 1)/2)6x2
Mo/ = ymod | =| yMo 4 (p— (N, +1)/2)8 yor + (q — (N, + 1)/2)5ye
zMo ZMo + (p — (N, +1)/2)8 z°1 + (q — (N, + 1)/2)52¢2

1.3. Formulation d’'une projection

it M,
z e1

0oy
X

Figure 44 Schéma de projection

La Figure 44 présente un cas sienge faisceau et les deux reperes d’intérét pour nous : le repere
fantomeRy et le repére faiscedR; . Tout point dans le repére fantéme peut avoir ses coordonnées
exprimées dans le repere faisceau grace a une fonction de changement de referesaliun
tenseufk d’ordre 2 (matrice) de dimension 4x4:

fll f12 f13 Jf14-
%: Jf21 Jf22 Jf23 f24-

fa1 faz faz faa
0 0 0 1

Soit un pointP ayant les coordonned, dans le repere fanton¥y, ses coordonned? ; dans le
repere faiscealR; peuvent étre déduites par la relation tensorieﬁgc = $®I~’|F . Cet opérateur
® s’appelle un produit tensoriel contracté 1 fois, qui est équivalent & un produit matigcigice cas
présent.

L’orientation du faisceau est caractérisée par le triplet orthonormé de vectedes; e,; e;). Les trois
premieres colonnes du tens@upeuvent étre déduites des coordonnées de ces vecteurs exprimés dans

Rp selon :
f11 f21 fa1
e = (f12>;ez = (f22>»93 = (fsz)
f1s f23 fa3
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Mais le repére étant orthonormé, les neuf valeurs ne sont pas indépendantes. Es faitainetres
suffisent a caractériser I’ensemble des triplets possibles. Il suffit de décrire une succession de rotations
appliquées a un triplet initial (celui d@). Il existe plusieurs facons de décrire ces rotations en 3D.
Les angles d'Euler sont les plus souvent utilisés et nous en avons pris une (aoiantée Tait-
Bryan z-yx). Ce choix facilite davantage I’optimisation de 1’orientation du faisceau que nous allons
expliquer dans la troisiéme partie de ce mémoire.

Dans la variante choisie, la succession de rotations en défini par :
- une rotation pagr autour de l'axe,
- une rotation pap autour du nouvel axg (parfois aussi notg’)
- une rotation pay autour du nouvel axe (parfois aussi noté’’).

Les coordonnées du triplée,; e,; e3) sont alors directement dépendantes de ces trois angles, et pour
la partie du tense@ qui nous intéresse nous obtenons :

fll f12 f13
[TZl Jf22 f23]

f31 f32 f33

cosfcosa cosasinysinf —cosysina cosycosasinf +sinasiny
= |cosfsina cosa cosy + sina sinf siny —cosasiny + cosysinf sina
—sinf cos 3 siny cosy cosf

Les angles sont bornéa €] —r, ], €] — , ],y €] — 7w, @]

Pour finirle changement de repére, il reste a prendre en compte le point d’origine du nouveau repére,
ce qui représente une simple translation a partir du repére de référenedradstation intervient
dans la définition de la derniére colonne du tengeeirdas I’écriture RCMI directe on obtient :

[_ (91;0—1”5)]

f14 _
[f24] = | —(e,, OM{;) |

f34 l_ (eB' O—IWZ)J)J

Grace a trois angles d’Euler et le centre-origine du faisceau, nous savons passer du reRgrau
repereR, grace a ce tenseur de projectn

Si, de la méme fagomn considére un tenseur d’ordre 2 § pour passer du repefg au repereR,, en
considerant la particularité de ce dernier par rapp®t &t le parcours du faiscealsuffit d’ajuster
par un offset la composante 2ie qui correspond a un tenseur de la forme :

0 00
0 00
0 0 b3y
00 0

S
I
cocoo

Le coefficienths, traduit les hétérogénéités du milieu, y compris la zone de «\dnlee 1’origine de
faisceau et le corps du patient. On peut donc également considérer directemeptuledepassage
deRr aR;, notep. Alors :

P=9H+3F
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[cosﬁcosa cosasinysinf —cosy sina cosycosasinf +sinasiny - (el,OMg)

= Icosﬁ sina cosacosy + sinasinfsiny —cosasiny 4+ cosy sinf sina —(eZ,OMg)
—sinf cos 3 siny cosy cosf B34 — (e3,0Mg)
0 0 0 1

_

On notepsgy = by — (e3,0M£). Nous allons voir plus en détail comment calculer cette composante
P34 par les régles de propagation axiale.

2 Propagation axiale
2.1 Tenseur de la maille support

Chaque SBIM est associé a un tenseur de projection. Ce tenseur permet detpugdes points de

la maille support du SBIM dans son modéle homogéne. Ce tenseur de projection est propagé
axialement dans les mailles support du fantéme. Dit autrement, pour un SBIM donné, sond&nseur
projection peut étre entiérement calculé a partir du tenseur de projection IMiq&EBle

« précedeéométriquement ». Comme la détermination des tenseurs a I’entrée du faisceau dans le
fantdme— donc des « tenseurs initiavx- peut également étre établi simplement, nous pouvons donc
¢valuer par un calcul de proche en proche I’ensemble des tenseurs. L’objet de cette section est
justement d’établir les « régles » de propagation permettant la systématisation de cette action par un

algorithme pour calculer ces tenseurs.

Pendan la propagation, I’orientation et I’origine du faisceau sont fixes, donc, la « partie»
correspondant a la projection ®: a Ry (i.e. §) ne change pas. En revanche, nous allons nous
focaliser sur I’ajustement de la composant®s, qui correspond au passage Bg a R, en gérant
justement les hétérogénéités.

De facon géenérique, pour un politon chercher a connaitre sa project®yp dans le reper&,, pour
évaluer la dose qui est pré-calculée dans le modele en milieu homogéne associé au SB&EvE cons
Sa coordonnée selon I’axe e3, z, (P) varie de proche en proche en fonction du parcours du faisceau
dans le fantdme hétérogeéne. L’interprétation a lui donner est qu’elle nous indique a quelle profondeur
dans le modéle homogéne nous allons chercher la @ese.profondeur s’appelle la profondeur
radiologique. Par définition, pour un poidtun fantdme hétérogene, sa profondeur radiologique,
relativement a un matériau donné est la profondeur ou la fluence auraitagtéaténuée dans un
fantdbme homogéne de ce matériau.

Pour rappel, le principe sous-jacent exploité par la méthode Doséclair, est de compidéser
localement le milieu et le flux sont homogénes (sur un volume de I’ordre de grandeur des noyaux de
diffusion), méme si le fantbme global est hétérogene, la dose localement peididéite de la dose
en milieu homogéne en pren la partie soumise a la méme fluence. C’est ce principe que traduit
I’utilisation de la profondeur radiologique. Rappelons aussi que lorsque le volume n’est pas assez
grand localement, cela se traduit par la co-influence de plusieurs SBIM qui sent@idsinés par
une somme pondérée selon des mécanismes déja décrits dans le précédent chapitre.

Nous introduisons maintenant plusieurs concepts et notations pour pouvoir organiser les calculs
e Afin de simplifier les écritures, nous allons considérer que par rapport a un SBIMérénsi
noté(s), le SBIM noté(s — 1) correspond au SBIM qui « le précede géométriquement » et
que le SBIM noté(s + 1)correspond au SBIM qui «le suit géométriqueméntGette

* Cette notation ne gére pas les découpages ou regroupements de SBIMi @ujpers considérer que Si
plusieurs SBIM sont initiés a partir du SBI{d) (voire régles de découpage d’un faisceau en SBIM [Deuxi¢me
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notation sera utilisée en exposant des fonctions pour les associer aux bons SBIgI. dhinsi
reprend la Figure 32 et que le SBIjd) est le SBIM 3 (poumon en bas), alors le SBIM
(s —1) estle SBIM 1 et le SBIMs + 1) est le SBIM 5.

¢ Nous notonsP(es) le barycentre de la section d’entrée du SBIM (s) dans sa maille support et
Pgs) le barycentre de la section de sortie du SBiMde sa maille support. Par définition des

SBIM qui précédent et suivent géométriquement, Bfa= P¥™1 et pl = pisth s

e La notion de profondeuradiologique d’un SBIM (s), noté zl(,?, qui est la profondeur

radiologique du barycentre de la section d’entrée du SBIM dans le modéle homogene du
milieu de sa maille suppartzf,sl) = 7,(PY).

e La notion de profondeur de SBIMA‘S qui correspond a la différence de profondeur
radiologique entre le barycentre de la section d’entrée du SBIM (s) (i.e. la profondeur
radiologique du SBIM) et la profondeur radiologique du barycentre de la section dedsorti

SBIM (s): AL = z|h(P§S>) - z|h(Pff>). Comme la maille support est homogéne, cette
différente de profondeur est strictement geométrique et peut aussi étre évalugg dans

nécessaire par la simple différence d’altitude A = z| f(P§5>) —Z f(Pés)).

Prenons I’exemple de la Figure98 de I’annexe A, ou il n’y a qu’un SBIM par maille et un découpage

trés simple. Si on considére en référe{seour notre calcul le second 38]alors le SBIM d’entrée
est(s — 1) et le SBIM de sorti est + 1). Si on considére que chaque maille est un milieu différent, il
faut tenir compte de ces changements de milieu dans le calcul de la projection fdralquno
radiologique du SBIM joue un rdle trés important.

Si on regarde la projection du SBK¥ + 1), elle doit projeter un point du fantdme hétérogene vers un
point du modele homogéne correspondant ou la fluence a subi la méme atténuation, dadsg@r a
la continuité de la fluence aux interfaces dans le fantbme hétérogéne.

Considérons ce qui se passe a ’interface qui sépare les SBIM (s) et(s + 1). La fluence a I’entrée du
fantbme estw,. Rappelons-nous que la fluence primaire est atténuée exponentiellement avec la
distance parcoueudans le milieu. Si le milieu posséde un coefficient d’atténuation linéique u, la

fluence a la profondeurest donnée parw(z) = wye 2.

En tenant compte de cette notation et en considérant‘guest le coefficient d’atténuation linéique
du milieu de la maille support au SBI{), alors la fluence au barycentre de la section de sortie du
SBIM (s) vaut:

OO IPIO)
wés) = wye u (zh +AA )

La fluence au barycentre de la section d’entrée du SBIM (s + 1) est

+1 _(s+1) (s+1)
S = woe

Comme il s’agit du méme point, grace a I’hypothése de la continuité de la fluence aux interfaces :

—u$) (7 (s (s+1)
e H (Zh +A1 )= w e_“<s+1)zhs

Wo 0

partie, Chapitre Ill, Section]8 alors ils sont indicés e{s + 1a), (s + 1b), etc. De la méme fagon on pourrait
intégrer pour un SBIM issus de regroupement {es la) et (s — 1b) également. D’un point de vue
informatique, dans le simulateur, ces choses sont gérées mais poupfeiiéion mathématique afin d’établir
les formules, cette complexification des notations et des situations est inutile.

® Pour faire écho a la note précédente, on pourrait en cas de découpiageuaieurs sections de sortie et

S) — P§S+1a),P§2) — P(es+1b),

utiliser alors des notations commife,
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On en déduit facilement que :

Z;:‘) + AL ~ 'u(s+1)

Z}<1$+1) - ,LL<S>

La profondeur radiologique du SBIM « successeur » peut donc étre calculée a partir dcoSEiM
selon :

s+ _ BT
S+ _ - S ( )
zy = H(S) (zh + AAS )

De ce fait, nous pouvons en déduire la formule récursive de la compasantil tenseur de
projection du SBIM successeur suivant :

(s) (s) 2 (s)
(s+1) _ _H (s) of_#" _ f uer (s+1)
P34 = & P34 +(#<5+1> 1) (e3,0M,) + (#(s+1) 1) A

A5+ est la distance parcourue depuis le point d’origine du faisceau selon la direction e pour
atteindre la profondeur (géométrique) du barycentre d’entrée du SBIM (s + 1). Cette formule nous
permet de pouvoir propager le tenseur de projection du BiMu SBIM(s + 1).

Une validation de cohérence simple & évaluer consiste & considérer le castffvial u+t1. Par
conséquent, nous avons égalité entgg'™et p;, 5+, qui implique que le tenseur de projection du

SBIM (s) est propagé tel quel au SBIM suivant sans aucune modification. Ceci est logique puisqu’il

n’y a pas d’hétérogénéité et que si les deux mailles étaient réunies en une seule maille suppest, |

deux SBIM seraient également réunis en un seul, avec un tenseur unique valide sur toute la grande
maille support.

Le détail de ces calculs est présenté en Annexe A.
2.2 Simulation et résultat

Toutes les évaluations présentées dans ce chapitre se baseront sur un méneenfamtél un
maillage régulier de 45 cubes (3x3x5 = 45) denvde cbté, représenté sur la Figure 45. Les doses
sont calculées dans des voxels de 2 mm de cété. Le fantbme test comptera donc 60=60x100
45%(4x5} = 360000 voxels.

Le faisceau utilisé dans ces simulations est mono énergétique de 5 MeMgilflaence homogéne
sur toute sa section de forme carrée, dont la surface est de?1x1cm

La qualité des résultats de notre méthode est évaluée par comparaison aux résultats obtenus par le code
Monte Carlo Penelope (Salvat, et al., 2006).

Ces comparaisonse feront par 1I’affichage de la différence de dose en chaque point, et/ou par
I’affichage de I’index delta (Blanpain, et al., 2009) outil équivalent au classique index gamma (Low, et
al., 1998), mais plus rapide a calculer que ce dernier et plus robuste a certdatssade calculs
surtout dans les zones de trés fort gradient. Les toléramgesition et en dose retenues pour I’index

delta sont respectivement de 2 mm et de R&bdétail de calcul de I’index delta est présenté en
Annexe F.

Nous étudions d'abord le cas d'un faisceau enwayglein ceeur du fantdome avec 5 couches
composeées de différents matériaux, illustré par la Figur8utxe test, on s’intéresse particuliérement
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a la dose déposée sur 1’axe du faisceau pour vérifier la validité des tenseurs de projection dans les

mailles support.
Sur la Figure 461a courbe de dose est constituée d’une succession de plateaux décroissants,

correspondant aux différentes mailles. Pour bien illustrer les principes de pamjénatis avons

établi deux types de lois.
Tout d’abord une loi binaire ou le SBIM a une influence de 1 dans sa maille support et O

ailleurs. On voit que la distribution de dose obtenueccur de ces mailles est trés précise. Dit
autrement, les mailles supports sont projetées aux bonnes profondeurs dans leurs modéles
homogénes. Par contre, les résultats sont trés imprécis prés des interfacesifieations

lentes des fluxléctroniques, d’un matériau & autre, n’étant pas prises en compte avec cette

loi de pondération.
Ensuite les fonctions de pondération adaptées que nous avons détaillées dans la section 5 du
chapitre précédent. Grace a elles, les variations de dose autour des insexfia@edcisément

retrouvées.
Cette précision est confirmée par 1’évaluation réalisée via I’index delta et affichée sur la Figure 47. On
voit que I’erreur est trés acceptable, puisque pour tout point, delta est compris entre —1 et 1 (et méme

entre -0.6 et 0.7).

Eau

Os Poumon

Figure 45 Un faisceau traversant les cing couches du fantdme test
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Figure 46 La dose déposée sur I’axe du faisceau, Doséclair vs Penelope
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Figure 47 Evaluation de la dose sur I’axe du faisceau via I’index delta

3 Propagation latérale
3.1 Tenseur de la maille voisine

Nous avons créé les tenseurs de projection pour les mailles support du fantéme. Endeaiiseges
sont utilisés pour projeter la maille support dans leur modéle homogene. Du fait de la diffésida lat
par les électrons (et ainsi, dans une moindre mesure, par les photons secormaoss),deut se
déposer a plusieurs centiméetres de chaque cété du faisceau primaire. Dans aattensestiallons
voir comment créer les tenseurs de projection dans les mailles voisines.

Pour une maille voisine donnée, on cherche a calculer le tenseur de projection qui perojetate pr
les points de cette maille voisine dans le modéle homogéne de méme matériau que Ruppailt.
Pour cela, nous allons étendre les tenseurs de maille support a leur mailles voésiges]’on
appelle la propagation latérale du tenseur. Cette facon de faire a été éjugie k&t meilleure parmi
plusieurs approche dans la these de (Blanpain, et al., 2009).

r N\
\
\

- — —Dose dans l'eau
Avec interface eaulos

08+ { \“

06~

Dose

04

02+

X (cm)

Figure 48 profils de dose avec un faisceau de photons de 5 MeV, de sectiarrée 1x1 cm

Sur la Figure 48, le faisceau longe une interface (représentée par le tragéribfeueux mailles. On
voit deux profils de dose en fonction de 1’écart a 1’axe latéral du faisceau.

Dars le premier cas, les deux mailles sont composées d’eau. Le profil est présenté par la courbe en
pointillé noir. Or la maille voisine est composée du méme matériau que la sngiiert, la diffusion
latérale se fait naturellement, exprimée par une continuité de la courbe daaifldavoisine. Ceci
s’est traduit par la propagation directe du tenseur de la maille support a sa maille voisine.
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Dans le deuxiéme cas, la maille a droite est composée d’os. Il apparait évident qu’un changement de
matériau dans maille voisine peut avoir d’importantes conséquences sur la décroissance latérale de

la dose. On peut voir que la dose décroit plus vite dans 1’os (courbe pleine rouge) que dans 1’eau. Ceci

est dii au fait que la densité électronique de 1’os est supérieure a celle de 1’eau et est également
cohérent avec une valeur du coefficient linéique plus importante. Cette hétérodetééitie du
fantdme impacte sur la distance latérale projetée dans le modele homogéne de la maille support.
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Eau Os Eau

Figure 49 Propagation latérale avec I’hétérogénéité

Ce fantbme hétérogéne est représenté par la Fi§uree tenseur de projection du SBIj) de la
maille d’eau est propagé dans la maille voisine d’os par I’interface encadrée en pointillé rouge. La
dose déposée au poiMt, dans la maille d’os est égale a la dose déposée au point M’, dans le modéle
homogéne d’eau. On note M, la projection orthogonale du poiM, sur I’interface. Alors le tenseur
de projectiorde cette maille voisine, qui permet de projeter les points de la maille d’os dans le mod¢le
homogene d’eau, doit modifier (en fait ici augmenter) la vraie distance latérale géométrique |M,, M, |
selon un coefficient de scaling pour que la dose soit égale a la bonne dose a la& mistesite
|[M,, M| . Cette nouvelle distance est appelé la distance latérale projetée. C’est ce scaling partiel qui
va permettre de projeter le poibt, de la maille d’os au point M5 dans le modéle horgéne d’eau.
Cette projectiorest intégrée dans la définition du nouveau tenseur de la maille d’os.

Pour le choix du coefficient de scaling, (Blanpain, et al., 2009) a testé avewldeatbefficient
d’atténuation linéique, mais cela ne fournit pas de résultats satisfaisants. Ces ratios donnent en effet
des scalings trop élevés, ou trop faibles, selon les cas. (Blanpain, et al., 2088)chalsi dutiliser

des coefficients de scaling obtenus expérimentalement, en utilisant, pour chacunligi@s mi
homogénes simulés, la distance entre le bord du faisceau et le point ol la des208étde la dose

sur I’axe du faisceau. On obtient ensuite les coefficients en faisant des rapports entre ces valeurs.
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Figure 50 Zone de validité pour le tenseur latéral

Un exemple plus complexe est présenté par la Figure 50, le faisceau traversenuiiit le fantbme.

Dans la maille d’eau en bas a gauche, un SBIM(s) en pointillé rouge est créé’antrée du fantdme. Ce

SBIM est propagé dans la maille poumon en axial et latéral par I’interface 1. ICi, on nes’intéresse qu’a

la propagation latérale du tenseur dans la maille poumon. En pratique |éapoaihon est divisée en

deux volumes distincts qui sont séparés par la surface en pointillé noir. A chacun de ces deux volumes,
un tenseur de projection latérale différent est associé. Précisément, polumnie en haut (resp. en
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bas) de la maille, le scaling est agpé sur la distance latérale par rapport a ’interface 2 (resp.
interface ). La création des interfaces de scaling candidates est matérialisée dans latimmopag
latérale du tenseur.

,,-‘: ’f‘:
T o
SBIMS; oM | -M'z M
i) L
Ba | pfos Foumon

Figure 51 Propagation latérale multiple

Enfin, une propagation latérale multiple est aussi envisageable a 1’aide du principe de propagation de

maille a maille. Sur ’exemple de la Figure 51, le SBIM(s) est propagé en latéral d’abord dans la

maille d’os, ensuite dans la maille poumon. Le tenseur du SBIM (s) est propagé dans la maille d’os, et

ce nouveau tenseur est ensuite propagé dans la maille du poumon. Chaque propagatioregsaréalisé
une addition tensorielle.

En pratique, la propagation du tenseur de projection est bien plus complexe, emigradans
I’espace a trois dimensions. Les approximations et la réalisation de cette propagation sont détaillées en
Annexe B.

3.2 Simulation et résultat

Dans cette section, nous allons vérilpropagation latérale du tenseur de projection. Nous avons
repiis les tests présentés dans les travaux de (Blanpain, 2009) et recalculé la dose alépoesers
de la formulation tensorielle.

Eau

Os Poumon

Figure 52 Un faisceau traversant le fantbme en longeant au plus pres des interéac
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Figure 53 Simulation faisceau longeant les interfaces latérales. Le plan deup de la distribution de dose calculée par
Penelope (a), par Doséclair (b). €aluation de I’index delta de la dose Doséclair comparée a Penelope (c).

D’abord, nous étudions le cas d'un faisceau horizontal traversant les cing mailledesemais en
étant accolé aux interfaces latérales, illustré en Figirka distribution de dose obtenue est identique
a celle de (Blanpain, 2009). Nous pouvons voir sur la Figure 53(a) et (b), laidiffiatérale a
proximité des deux hétérogénéiesst maitrisée, la dose calculée par Doséclair ne differe de celle de
Pénélope qusur les bords du faisceau ou la dose n’est plus significative par rapport a celle déposée a
I’axe du faisceau. Ce résultat est confié par I’évaluation de I’index delta (Figure 53(c)), les écarts de
dose se situent au voisinage des interfaces, mais la valeur de I’index delta de ces zones est comprise

entre -1 et 1.
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Figure 54 Un faisceau traversant obliquement le fantéme
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Figure 55 Simulation faisceau oblique. Le plan de coup de la distributiole dose calculée par Penelope (a), par
Doséclair (b). Evaluation de I’index delta de la dose Doséclair comparée a Penelope (c). Les zones en dehors des
limites tolérées (d).

Ensuite, nous étudions le cas d'un faisceau oblique traversant le fantdme, etutigure54. La
distribution de dose obtenue est identique a que celle de (Blanpain, 2009). Nous pouvsuslaoir
Figure 55 (a) et (b) quia dose déposée a I’entrée du fantdme est trés proche de la dose Penelope
malgré son entrée oblique. En revanche, des erreurs sont non négligeables poes pegiiions
situées a proximité des interfaces eau/os et eau/poumon, coimmé par 1’évaluation de I’index
delta (Figure 55 (c)). Les voxeds I’erreur dépasse la tolérance sont colorées en rouge, illuestia p
Figure 55 (d). Sur ce plan de coupe (6000 voxels), 21 voxels sont en dehatéreld’acceptabilité,
qui représente un taux de 0.35%. 154 voxels le sont pour le fantdme entier, qui représaumede
0.042%.

4 Discussion

Les simulations présemgdans cette section utilisent un faisceau mono-énergétique de 5Mev. Notons
qgue les spectres en énergie du faisceau de photon sortant des accélérateursdméhifif@®ents
modeéles sont compris entre 500keV et 18 MeV. Dans un faisceau poly-énergétique, les photons de
basse énergie sont éliminés plus rapidement que ceux de forte énergie. L’énergie moyenne des photons

du faisceau augmente avec la profondeur. C’est ce qu’on appelle le durcissement du faisceau. Ce
durcissement du faisceau a des conséquences sur la dose déposée. Un faisceau durci transmet une
énergie en moyenne plus élevée aux électrons qui auront des trajectoires ples, lorggifiant ainsi

les distributions de dose (Metcalfe, et al., 1990) (Bjarngard, et al.jmdthode Doséclair gére ce
phénoméne de facon transparente en utilisant directement le dép6t de dose du soeme faiy-
énergétique dans les modéles homogeénes. Les propriétés particulieres de la fonction exponentielle et |
fait de travailler aux interfaces avec les profondeurs équivalentes entndiéesx assurent une bonne
continuité également du spectre implicite. Quamd propagation, le coefficient d’atténuation et le
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scaling latéral ne sont pas affecpésla variation de 1’énergie moyenne des photons car pour la plage
d’énergie entre 500keV et 18 MeV, les atténuations des rayons sont dominées par 1’effet Compton
(énergies supérieures a 110 keV). Pour les interactions de type Comptarbatdlipé d’interaction

(1) dépend essentiellement de la deéstlectronique de la matiére (nature du milieu) et peu de
I’énergie des photons. Donc, I’atténuation des rayons poly-énergétiques par effet Compton dépend
principalement de la nature du milieu, qui est indépendénit&nergie du faisceau. Sachant queel
principe du modéle de propagation des SBIMs repose sur une mise a échelle selon leslestures
milieux, le modele de lpropagation n’est pas affecté par la présence des rayons poly-énergétiques.

Avec la reformulation tensorielle, nous sommes capables de reproduire la rséibetidin de dose
gue (Blanpain, 2009Bien que n’apportant rien de nouveau sur la connaissance scientifique méme du
modéle, cette reformulation tensorielle a trois grands avantages.

Tout d’abord, elle permet de couvrir ’ensemble des situations géométriques en un calcul et une
formulation finale unique. Par rapport aux formulations matricielles plus dirdet@lanpain, 2009)
gui donnait une formule pour chaque situation géométrique, ne se pose plus ici langdest
I’exhaustivité des situations envisagées, que ce soit pour les calculs ou pour I’implémentation
informatique. Cette derniére est d’ailleurs considérablement compactée.

Cette reformulation ouvre aussi la voie au calcul du gradient de dose et donc a I’optimisation qui font

I’objet de la partie suivante. Cette perspective a elle seule d’ailleurs justifie ce travail de reformulation.

Et de la méme maniére, en définissant le gradient et la propagation du gradibed pavseurs, on
obtient une démonstration et une formulation finale plus compliguées mathématiquement, mais unique
(on ne refait pas les calculs pour chaque cas particulier) et beaucoup ples &imgblémenter
informatiquement.

Enfin cette reformulation tensorielle ouvre aussi la voie a des fonctions de projections pluesxesmpl
En effet en « agrandissant » le tenseur de position (équivaié@t @ans le cas présenté) avec des
grandeurs comme?, y2, z2, xy, xz et yz, la méme écriture tensorielle permet alors de faire des
projections selon un polynéme d’ordre deux. Une telle projection est I’'une des pistes envisagées pour
identifier les formules de projection et de propagation lorsque les madlasdéfinies par des
quadriques (cas que 1’on trouve dans certain outils de Monte-Carlo et qui permet d’utiliser beaucoup
moins de mailles pour définir les organes). Les heuristiques restent encoeedafigties bien sar,
mais une fois établies, toutes les démonstrations faites ici ainsi queplésantations logicielles
sont a légérement adapter mais restent valides.
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Troisieme partie

Optimisation du plan de traitement
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Chapitrel @ Méthodes d’optimisation de
traitement : un état de I'art

Pour les traitements conventionnels (non modulés), la planification est ditee diteittrevient a
I’utilisateur d’optimiserla géométrie d’irradiation (nombre et orientations des faisceaux, limites du
champ d’irradiation, avec ou sans filtre en coin, pondération des faisceaux, etc.) quit prm
satisfaire les contraintes dosimétriques fixées, illustré en Figure)5®dnas les cas complexes,
I’utilisateur peut étre amené a modifier plusi€fois les paramétres d’irradiationjusqu’a atteindre un

plan de traitement jugé satisfaisant. La procédure «essai et erreuéalisste par le planificateur
(dosimétriste).

Dés la mise en place de la RCMI dans les annéesefi®,n&éthode d’essais successifs se révéla
impossible a faire manuellement car le nombre de possibilités de modulationrestlifdiut donc
faire appel a des algorithmes automatiques de recherche de soutidnsn appelle 1’optimisation
par planification inverse. La planification inverse consiste a déterminer, adesrbjectifs cliniques
définis par le médecin oncologue (dose a atteindre pour la tumeur et dose aépasasr pour les
organes a risques), les faisceaux modulés a utiliser, illustré en Fig{ine G6tte planification differe
radicalement de celle de conventionnelle car la procédure «essai et erreuiettest réalisée par
le calculateur (logiciel).

(@) (b)
Figure 56 Optimisation conventionnelle (a) et optimisation par planificationinverse (b) (Lefkopoulos, et al., 1999)

Ce calculateur appelé TPS est basé sur un algorithme de calcul de dose assoalgoéthume
d’optimisation (Wu, et al., 2000) (Brahme, 1988) (Spirou, et al., 1998)I’heure actuelfe
I’optimisation dans le TPS ne concerne que la modulation, I’utilisateur doit déterminer au préalable le
nombre et ’orientation des faisceaux. C’est-a-dire que les intensités de chaque faisceau choisi sont
calculées automatiquement pour obtenir la distribution de dose souhaitée. Pourscalgorithmes
traduisent mathématiquement le probléme a I’aide d’une fonction objectifexprimant généralement la
différence entre la distribution de dose prescrite et la distribution de desééealeur but est donc

de minimiser cette fonction objectif.

Le probléme de planification d’inverse est un probléme complexe et non intuitif, auquel de nombreux
auteurs ont essay¢ d’apporter des solutions grace a l’utilisation de méthodes d’optimisation tres
variées.

® Des systémes permettant 1’optimisation simultanée de la géométrie et de la modulation commencent a é&tre
disponibles sur les systemes commercialisés.
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1 Les criteres d’optimisation

La premiéregrande difficulté du probléme d’optimisation réside dans la traduction des objectifs
cliniques sous forme de criteres mathématiques afin que la fonction olgpcébente au mieux le
probléme réel.

Deux types de critéres (ou contraintes) peuvent étre utilisés : les critéregphysjui sont basés sur
des contraintes de dose patrticuliéres et les critéres biologiques, qui sont basédéfets Iéslegiques
entrainés par |’irradiation.

Les criteres physiques se présentent sous la forme de doses minimales a atteindre et de doses
maximales a ne pas dépasser pour les volumes cibles, et de doses maximalesea pespdes

OARS'. De tels critéres s’appliquent donc principalement aux volumes cibles et aux OARs présentant

une réaction a seuil (organe a morbidité sévere comme la moelle épiniére par exempldgs

organes qui ont des volumes importants (les parotides ou les poumons par exemplégrdss cr
concernant la relation doselume ont été introduits. Ils peuvent s’énoncer ainsi : « X% du volume ne

doit pas recevoir une dose supérieuyely » (Spirou, et al., 1998).

Bien que ces critéres physiques soient utilisés dans la plupart des systémes detiplamificase
actuels, pour certains auteurs (Brahme, 1999) (Mohan, et al., 1994) (Wang, et al., $988), il
suffisent pas @btenir des résultats totalement satisfaisants d’un point de vue clinique. En effet,
I’indication d’une contrainte de type dose-volume ne renseigne pas suffisamment sur les effets
biologiques entrainés par I’irradiation. II a alors été proposé d’utiliser des critéres biologiques destinés

a quantifier la réussite d’un traitement.

Les critéres biologiques peuvent étre basés sur les notions de probabilité de tomiodhl (« Tumor
Control Probability », TCP) et de probabilité de complication des tissus saiNsriral Tissue
Complication Probability », NTCP), qui prédisent respectivement le taugsudeée des cellules
cancéreuses, et I’impact de la distribution de dose sur les tissus sains environnants. La qualité d’un

plan de traitement sera donnée par le couple TCP/NTCP. Idéalement, on vise TCP =1 et NTCP = 0.

Le concept de la dose équivalente uniforme (Equivalent Uniform Dose, EUD) introduit par
(Niemierko, 1997) estitilisé pour évaluer la qualité d’un plan de traitement a partir de critéres
biologiques. L’EUD permet, en traduisant une distribution de dose inhomogene en une distribution de

dose homogéne entrainant le méme taux de mort cellulaire, de quantifier la distriteutiose recue

dans une structure donnée en tenant compte de sa sensibilité aux rayonnements. La formele général
de PEUD, valable a la fois pour les tissus tumoraux et les tissus sains, est la suivante :

1
EUD = (1/N, ZiEVolume cible d?) a

N, représentée nombre de voxels dans le volume d’intérét, d; est la dose dans I&"fvoxel eta est un
parameétre spécifique du volume d’intérét qui décrit I’effet dose volume.

Ce paramétra peut étre déterminé empiriquement a partir des données dose-volume publiées par
(Emami, et al., 1991).’avantage de I’EUD est de permettre la conversion d’une distribution de dose

en un seul paramétre prenant en compte un Histogramme Dose-Volume (HDV) datedlitéa
(contrairement aux contraintes dose volume) ainsi que la réponse tissulaire. Son inconvénient principal
réside dans la difficulté d’établir des valeurs fiables pour le paramétre a.

2 Formulation mathématique du probleme

" On pourrait avoir plusieurs PTV avec des seuils différents et plusieursa@&Rles sensibilités différentes.
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La modélisation du processus de la RCMI est schématisée sur la Figure 57. Nous présentoas pour de
raisons de simplification une configuration avec une distribution de dose en @&s dhisceaux
modulés en 1D. Cette formulation peut étre facilement étendue vers une configavationne
distribution de dose en 3D et des faisceaux modulés en 2D.

Profil d’intensité
moduié W; Faisceau

2=0°
Matrice de dose D; i HC 4 f;;’:‘iz:
. s : . - . . \ . B

Faiscean

2=-270° Fatsceau

_ . 2--90°
TR AT
» h LTt “-

Organc 4 - St

risque ‘

» L .

oo Faisceau

aiscomel | . (2=_y35°

2=-180°
Figure 57 La modélisation du processus d’irradiation en radiothérapie d’intensité modulée (Lefkopoulos, et al., 1999)

L’équation de calcul de dose (pour construire la distribution de dose) s’exprime par le systéme
d’équations linéaires suivant :

d =Mw

Oou:

d est un vecteur de dosg, représente la dose déposée daid feroxel

M est une matrice de contribution de doBks représente la contribution en dose du faisceau
élémentaire uniform¢ dans le voxel

w est un vecteur des intensitéd, représente I’intensité du faisceau élémentaire f

Chaque voxel appartient a un volume d’intérét. Selon ces volumes, la matrice M est partitionnée en
sous-matriceM., Mg r la lettre ‘c’ désigne le volume cible, ‘OAR’ désigne 1’organe a risque.
Chaque matrice représente la contribution de dose dans le volume en question pafaté@eEau. En
tenant compte de cette partition, I’objectif et les contraintes idéales du traitement s’expriment par :

Dmin < Mcw < Dmaxl
MOAR(" < Dmaxz

w=>=0
OU Dyyin » Dimax1 €tDmax2 sont les seuils de dose dans le volume cible et ’OAR respectivement.

Pour définir les éléments de la matridedifférents modéles de calcul de dose peuvent étre utilisés.

Rappelons que 1’objectif de la planification est de trouver, a partir d’une prescription de dose et des
contraintes, les faisceaux modulés a utiliser. Ces faisceaux modulés sont définispacitemces et
leurs intensités. Le processus de planification est généralement composé de deux étapes
séquentiellement :
1. Le probleme de la géométrie ou on cherche a trouver les incidences des faisceaux
2. Le probléme des intensités ou on cherche a déterminer les intensités des faisceane pour
incidence retenue
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Une fois que les incidences des faisceaux sont choisies, les intensités des faisceaux sont calculées.

3 Optimisation des intensités seules

Les objectifs cliniques sont traduits par des fonctions objectifs qui dirigenprbcessus
d’optimisation. Les deux types de critéres (physique et biologique) que 1’on a détaillés dans la section
1 de ce chapitre sont utilisés dans la définition de ces fonctions.

3.1 Modele linéaire

Les fonctions objectifs sont apparues en premier sous forme linéaire. (Hodes, LE®ig&y,(1987)
(Legras, et al., 1982) (Morrill, et al., 1991) (Powlis, et al., 1989) (Raegeal,, 1991). Elles utilisent
des critéres physiques pour atteindre des objectifs du: tyfd@miser 1’écart moyen entre la dose
dépaée et la dose prescrite, minimiser la dose maximale/moyenne dans I’OAR. Les contraintes sont
du type : les intensités sont non-négatives, des seuils de dose ou de dose moyesneokimés
d’intérét.

L’avantage de la méthode linéaire est sa rapidité a trouver une solution. L algorithme du simplexe est

souvent utilisé pour le probléme linéaire. L’idée est de parcourir le polyédre convexe formé par les
contraintes linéaires du probléme en optimisant la fonction objectif. En revancheitianswbuvée

par cet algorithme se trouve toujours a I’extrémité du modele. Concrétement, une solution issue de la

méthode du simplexe génére un plan dans lequel les seuils de dose sont atteints dans le volume cible et
les OARs. En générale, ceci représente un plan sous-optimal. En outre, avec desesoséraints, le

modéle linéaire classique ne peut pas toujours admettre une solution. Pour surmontagoe e
faisabilité, un nouveau modeéle linéaire ayant des contraintes élastiquésegtsé par (Holder,
2003)(Holder, 2004)(Holder, 2006). Les contraintes dose-volume ne sont pas incluses dans ce modéle.

3.2 Modele non linéaire

Toujours avec des critéres physiques, le modéle non-linéaire basé sur les maindess pondérés
est le plus utilisé dans les formulations :

Min( a/Ne[[Mcw = Dy |” + b/Noagll(Moar® = Drmaxz)11?)
w=>0
Ou:
D, est la dose prescrite a la cible,
a etb sont les parametres priorité des volumes d’intérét,
N, etN, 45 représentent respectivement les nombre de vdxelslume cible et de ’OAR,
I’opérateur (.), = max (0,.).

A ce jour, cette formulation quadratique est reconnue comme un modeéle standard et implémentée dans
plusieurs TPS commerciaux.

L’inconvénient de ce modéle est son choix arbitraire des priorités (viaet b). Un processus de tests-
erreurs est imposé pour trouver les bons paramétres afin d’optimiser le plan final.

En réalité, deux distributions de dose différentes peuvent conduire a un effetl@tuwis-a-vis du

contréle tumoral et de la protection du tissu sain. Une fonction objectif basédesurritéres
biologiques permet aussi de qualifier le plan de traitement.
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Dans (Kallman, et al., 1992) (Lof, 2000) (Mageras, et al., 1993) (Morrill, et991) (Wang, et al.,
1995) (Webb, 1992), le modele est fondé sur les criteres @I control probabilities et NTCP
(normal-tissue complication probabilitiegue nous avons vu dans le précédent chapitre.

En supposant que I’égalité entre deux probabilités du contréle tumoral implique I’équivalence des
deux distributions de dose, le critere EUDnjor-applicable equivalent uniform ddsest utilisé pour
définir la fonction objectif (Niemierko, 1997) (Niemierko, 1999) (Thieke, et al., 200R), et al.,
2002).

Les fonctions objectifs biologiques fournissent une mesure de la qualitée ddu vpatient aprées
traitement par irradiation. Elles nécessitent des paramétres radiobiologidagsrivent les réponses
a la dose des différents volumes d’intérét. Ce type de modele a besoin d’étre correctement vérifié pour
étre fiable et applicable en clinique.

Deux familles d’algorithme ont été utilisées pour résoudre les problémes non-linéaires en
radiothérapie les méthodes itératives et les méthodes d’inversion. Un panorama de ces techniques est
proposé par (Webb, 1993).

Les méthodes d’inversion représentent une manicre directe de détermination de la solution optimale a
partir de la matricM telle que les techniques de décomposition en valeurs singuliéres (Platoni, 1998)
(Grandjean, 1998) et CLS (constrained least-squares) (Starkschall, 1984) (Crooks, et al., 2002).

Les méthodes itératives sont les plus souvent utilisées. Elles sont subdivisées aatéalpmries : les
méthodes déterministes (descente du gradient) et les méthodes stochastiquesiifraléuiet
algorithmes génétiques, dites aussi métaheuristique).

La descente du gradient dont la direction de recherche est bien définie est relativement rapide en temps
de calcul. Cependant, il y a le risque de tomber dans des minima locaux.

Contrairement a la descente du gradient, les méthodes stochastiques intégrent desnecani
aléatoires d’exploration de I’espace de recherche. Ces méthodes présentent ’avantage de converger

vers I’optimum global, mais la vitesse de convergence n’est pas maitrisée. Leur utilisation est plus
adaptée en présence de fonctions objectifs ayant beaucoup de minima locaux, commedas foncti
objectifs biologiques.

La quasi-totalité des systémes de planification actuels utilisent la teclthiqgradient ou une de ses
améliorations, car cette méthode représente le meilleur compromis entre 1’obtention d’une solution
satisfaisante et un temps de calcul raisonnable. Bien que cette technique ne permettanaatirde g
gue la meilleure solutiospit atteinte, il a été montré que, dans le cas d’une optimisation des intensités
seules (sans ajouter I’orientation des faisceaux), les solutions obtenues sont proches de la solution
idéale pour les raisons suivas{Bortfeld, 1998) :

1. pour des fonctioniobjectifs simples, on peut montrer qu’il n’existe pas de minimum locaux
2. le choix d’un point de départ proche du minimum global permet d’éviter les minimums locaux
3. les minimums locaux ne sont pas trés différents des minimums globaux

4 Optimisation des incidences
Le choix des incidences des faisceaux dans la planification inverse est. dducigtit nombre de
faisceaux avec des incidences optimales peut donner de meilleurs résultats qu’un plus grand nombre

de faisceaux avec des incidences sous-optimales (Bortfeld, et al., 1993) (Sodetsaion, 995)
(Stein, et al., 1997).
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L’interdépendance entre les incidences et les intensités des faisceaux font de ce probléme
d’optimisation des incidences des faisceaux, un probléme complexe dont I’espace des solutions est trés
important.

Bien que de nombreux auteurs se soient attachés a la résolution de ce probléme en proposant
différenesméthodes, il reste toujours un probléme ouvert, puisqu’a ce jour aucun TPS commercialisé
ne permet 1’optimisation automatique des incidences des faisceaux en RCMI.

4.1 Meéthodes exhaustives

Ces méthodes consistent a tester toutes les combinaisons possibles d’incidences de faisceaux afin de
déterminer la balistique optimale. Plus le nombre de faisceaux utilisé sera grasd/esl
combinaisons seront nombreuses.

Cette approche exhaustive a notamment été utilisée par (Wang, et al. El@0ednsistait a explorer
toutes les combinaisons possibles de 3, 5 et 7 faisceaux, parmi un choix de 36, 24, 19dsnt@c
de faisceaux equi-espacés, en utilisant un générateur de combir@féirest le nombre d’incidence,

p est le nombre de faiscegpour explorer toutes les possibilités. Pour se donner un ordre d’idée, si

’on veut examiner toutes les combinaisons possibles existant entre 3 faisceaux pour 36 incidences par
faisceau, il faudra testég, = 7140 combinaisons.

Ensuite, pour chaque balistique testée, les intensités ont été optimiséeslparitimma de gradient.
Pour que le calcul soit réalisable dans un temps raisonnable, une méthode de calcul de dase simpli
et une parallélisation du processus est utilisé.

(Potrebko, et al., 200%nt également utilisé une méthode exhaustive afin de déterminer 1’incidence
optimale du premier faisceau d’une balistique équi-espacée, dans le cas des traitements de la prostate
en RCMI.La particularité de cette méthode est qu’elle se base sur un critére géométrique qui concerne
un OAR a la fois. Cette méthode est simple & mettre en ceuvre. Cependant, la couverture du volume

cible n’est pas prise en compte.

Les méthodes exhaustives sont trés colteuses en temps de calcul. La plupart des auteurs ont donc eu
recours & des méthodes de recherches non-exhaustives, itératives, visant a rétknmps le
d’optimisation pour étre compatible avec une utilisation en routine clinique.

4.2 Méthodes itératives déterministes

(Gaede, et al., 2004) ont proposé une méthode heuristique pour sélectionner séquentiellement des
faisceaux optimums. Cette méthode a montré des améliorations en termes d’uniformité de couverture

du volume cible et en termes de réduction de dose aux OAR avec un nombreedeifaisi@rieur a

celui utilisé par les plans équi-espacés. Cependant, les faisceaux optibtemss sont trés proches

dans I’espace. Cela pourrait entrainer un surdosage a la peau et aux tissus sains.

(Lee, et al.,, 2006)ont suggéré d’utiliser la programmation linéaire mixte pour optimiser
simultanément les orientations et le nombre de faisceaux ainsi que les intensi@siabdss binaires
sont utilisées pour la sélection des faisceaux, les variabléssrpekitves sont utilisées pour définir
les intensités. Les criteres de dose et de dokene sont redéfinis par des contraintes d’inégalités
linéaires. Cette méthode permet, grace a la redéfinition de la fonction fobjeds contraintes,
d’augmenter le nombre de critéres d’optimisation, et de les diversifier. Cependant, elle reste une
méthode de sélection a partir d’un ensemble des faisceaux candidats coplanaires.

(Craft, 2007)a par ailleurs psposé d’optimiser les incidences par une méthode de gradient dans le
cadre d’une formulation linéaire. L’optimisation s’est faite en local sur des incidences initialisées
aléatoirement. La recherche locale a permis une amélioration de la fonceatifalg 6% sur un
fantdme test représentant un cancer du pancréas. Cependant, cette méthode a besoin d’étre prouvée
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pour des formulations plus complexes.e. non linéaires- des critéres a optimiser. De plus, les
incidences étudiées restent coplanaires. La méthode oblige un stockage de la dose atégpiosgecp
incidence discrete. Pour une configuration en 3D, ceci augmente considérablement le besoin de
I’espace mémoire.

4.3 Méthodes itératives stochastiques

L’algorithme du recuit simulé a trés souvent été cité dans la littérature pour optimiser les incidences de
faisceaux dans le cas des traitements par RCMI. L’algorithme nécessite toutefois des temps de calcul

trés importants, non compatibles avec une utilisation en routine clinique. De nombreux @oitteurs
essayé d’améliorer la vitesse de convergence vers la solution optimale, par différents moyens.

(Djajaputra, et al., 2003) ont utilisé un recuit simulé accéléré pour optimiséncidences des
faisceaux.L’accélération est réalisée grace a une loi de décroissance rapide de la température et un
kernel compact pré-calculé pour chaque angle du faisceau. Le temps de calcul a é@tfoéeuit
pour trouver le plan optimal sur le cas de la prostate et I’ORL.

(Rowbottom, et al., 2001) ont introduit des ckitex priori visant a réduire 1’ensemble des faisceaux
candidats. Ces critéres sont basés sur la dose déposée a ’OAR (qui a une faible tolérance aux
irradiations) dans le but de ne pas avoir de faisceaux traversant ces derniers. Gisagaa ést
évaluéindividuellement a I’aide d’une fonction objectif en tenant compte de ce critére. Les auteurs ont
montré que ’utilisation de 3 faisceaux d’orientations optimisées a permis d’améliorer les résultats
obtenus avec 7 (ou 9) faisceaux équi-espacés, dansdaisasumeur de la glande parotide.

(Pugachev, et al., 2002) (Pugachev, et al., 2001) ont réalisé une élimination augdmfaidceaux
en se basant sur le score BEVD (Beam’s Eye View Dosimetric). L’utilisation du critere BEVD permet
de s’assurer que tous les faisceaux utilisés couvrent suffisamment le volume cible et que taadek
des OARs ne sont pas dépassées. Ce critére semble bien représenter 1’objectif clinique mais pourrait
étre amélioré en incluant des contraintes dose-volume.

Cependant, ces deux méthodes basées sur des critéres de pertinence a priori Enaty@ente
chaque faisceau individuellement. L’interdépendance des faisceaux constituant la balistique n’est donc
pas prise en compte.

(Wang, et al., 2004pnt montré que I’utilisation du seul critere BEVD ne conduit pas a la méme
sélection des angles que ceux choisis par la technique exhaustive en testatdégaaeminaisons
existantes. Par conséquent, 1’utilisation de critéres évaluant la qualité de chaque faisceau sans tenir
compte de l’influence des autres faisceaux constituant la balistique, ne semble pas adaptée pour
déterminer la balistique optimale.

Ainsi, les algorithmes génétiques ont également été grandement appliqués dans I’optimisation des
incidences des faisceaux. (Hou, et al., 2003) (Li, et al., 2004) (Schreibmann, et alQra0ddntré
que ces algorithmes ont permis d’améliorer les distributions de doses obtenues manuellement par
essais successifs ou en utilisant des faisceaux équi-espacés. Cependant, du fadtlldetrkss t
importante du probléme, le processus nécessite un temps de calcul trés long majgaditéssde
cette métaheuristique sur ce point. De plus, la détermination de la solution optépatelra donc
toujours tres fortement de la complexité du probléme epaemétres de 1’algorithme.

Les deux aspects du probleme de planification du traitement ont été présentés. Leepdddém
intensités est d’avantage abordé depuis la mise en place de la RCMI. Différents algorithmes sont
proposés selon la formulation de la fonction objectif et les contraintes. Liémpeobe la géométrie
n’est pas réellement résolu puisque toujours fait manuellement en clinique. Ce probléme est difficile a
résoudre a cause de sa dépendance avec le probléme des intensités. Le couplage desdes< probl
agrandit considérablement I’espace des solutions. Les méthodes existantes pour résoudre les deux
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problémes simultanément effectuent une sélection des faisceaux discrets préalablement définis a I’aide
d’une formulation linéaire.

Dans le prochain chapitre, nous allons présenter une nouvelle méthode permettant d’optimiser les

intensités et les incidences 3D de fagon continue en les paramétres. L’ optimisation se fait par descente

du gradient, simultanément sur ces deux éléments. Ensuite, nous allons montrer ladalsatdite
méthode sur des cas synthétique et les résultats révelent une amélioratidistdeudion de dose par

rapport aux plans initiaux. lls montrent que cette technique est une technique pr@meiteagour,

nous sommes les premiers a proposer ejtémisation continue en les paramétres d’un plan de
traitement en 3D, mais de nombreux développements sont encore nécessaires avant de pouvoir

I’utiliser en clinique.
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Chapitre I Optimisation des plans de
traitement en RCMI

Ce chapitre est consacré a ’optimisation des plans de traitement en RCMI qui constitue notre
deuxieme axe de travall’objectif est de démontrer la faisabilité d'une méthode d'optimisation fondée

sur la technique de calcul de dose rapide que nous avons présentée dans la deuxieme partie de ce
mémoire. Cette technique de calcul de dose avec sa reformulation tensorielle nous permet d’aborder le

probléme d’optimisation par la méthode de descente de gradient sous contraintes. Dans cette
perspective, nouprésenterons tout d’abord le modeéle d’optimisation et sa formulation mathématique

dans la section 1. Ensuite, nous allons détailler le calcul du gradient de dose daisnl& s&cifin,

nous allons montrer dans la section 3 la méthode de descente de gradient utiligéscuoire le

probléme d’optimisation des plans de traitement.

1 Modele optimisation et formulation mathématique

Rappelonstous qu’un plan de traitement est composé de plusieurs faisceaux RCMI positionnés de
facons différentes et que chaque faisceau dispose d’une modulation d’intensité associée. On cherche a

trouver un plan de traitement optimal qui remplit les objectifs cliniquéalablement définis par le
médecin. Idéalement, le systéme de planificatlevrait réaliser 1’optimisation sur 1’ensemble des
paramétres de traitement : la balistique et la modulation. Néanmoins a causg@siddecalcul limité

en clinique, seule la modulation d’intensité de chacun des faisceaux est automatiséee jAur,
I’optimisation sur la balistique du traitement est toujours utilisateur-dépendant et doit généralement
étre faite manuellement. Il y a parfois une automatisation possible de cettesatigimmais alors

sous la forme d’une sélection de faisceaux parmi un panel trés contraint.

Dans le cadre de la thése, nous proposons une méthode d’optimisation qui optimise non seulement la
modulation d’intensité, mais aussi la balistique du traitement. L’optimisation sur les deux propriétés se
fait en séquentiel ou simultanément. Cette méthode est itérative et déterministe. Elle part d’un plan
issu d’un protocole ou résultant de ’expérience du physicien, qui est considéré comme une bonne
solution a priori. L’objectif sera d’améliorer cette solution potentielle.

Le premier avantage majeur de la méthode est d’étre continue en les parametres avec par défaut tous

les degrés de liberté possible. Ainsi, contrairement aux méthodes proposées dadratladitton

explore par défaut un espace de solutions qui permet d’envisager tous les faisceaux possibles pour la

balistique. En d’autres termes, on est capable de placer des faisceaux non-coplanaires et non iso-
centriques. Le second avantage est que 1’on peut envisager de limiter la variation de certains
parametres de fagon a respecter des contraintes de valeurs (certains angles impossibles pour 1’appareil

clinique), voire a forcer un parametres a rester constant. Ceci nous permet de spécifier les paramétres a
optimiser @ toute liberté. Cette double capacité permet a la méthode d’étre exploitable pour n’importe

guel appareillage, y compris comme nous le verrons plus tard pour des accélératmidainélou le
Cyberknife.

Nous allons voir dans la section lalformulation de la fonction d’objectif. Ensuite, les paramétres
d’optimisation pour réaliser cette méthode seront présentés dans la section 1.2 et 1.3.

1.1 Objectifs d’optimisation
Dans le cadre de cetthése, les objectifs d’optimisation sont fondés sur des criteres physiques de

dose: irradier le volume cible conformément a la prescription tout ertenant la dose aux OARs en
dessous du niveau de tolérance et aussi faible que possible. Ce choix est fait dans le leadre de
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faisabilité de dérivation, sachant que les critéres biologiques pourraient étre aussi utilisés s’ils sont
dérivables (comme I’EUD par exemple).

Les criteres de d®: ils comprennent une prescription de dose pour le volume cible et une dese nul
pour les OAR. Ces prescriptions sont accompagpaieles contraintes de dose qui s’expriment sous

la forme de doses minimaleB,(;,) et maximalespq,, ,,) acceptables pour le volume cible et de doses
maximales toléreeB, pour les OARs.

Ces multiples criteres nous permettent de définir un probléme d'optomisatilti-objectifs. Pour
optimiser cette fonction, une des démarches courantes consiste a définir une comiméaiserde
tous les critéres. Pour cela, on doit attribuer un facteur de priorité a chacun d’entre eux. Ces facteurs de
priorité sont divisés par le nombre de points contenus dans chaque sti@eturn pour but d’éviter
I’effet dominant de la structure de plus grand volume dans la fonction objectif.

Sous sa forme quadratique, basée uniquement sur la prescription et des contraintes derttis®) la
objectif utilisée peut s’écrire :

G=a/N.) (=D b/Noar ). (= Dp)?
i€Volumes cibles JEOARs

Ou:

D, est la dose prescrite a la cible,

D, est la dose de tolérance pour I’OAR,

d; représente la dose déposée daiis'feroxel du volume cible,

d; représente la dose déposée dajfS'feoxel de 'OAR,

a et b représentent respectivement les facteurs de priorité attribués a la ¢entibla et a la
contrainte OAR,

N, etNy g représentent respectivement les nombre de vadxelslume cible et de ’OAR.

L’objectif est de minimiser cette fonction G. En effet, pour un plan de traitement donné, la valed@ de
guantifie la proximité de la distribution de dose calculée avec la digbribdé dose désirée définie

par unensemble d’objectifs dosimétriques donnés. Il s’agit par conséquent, d’un indicateur chiffré
représentant la qualité d’un plan de traitement, & partir de criteres dosimétriques.

1.2 La modulation d’intensité du faisceau
Dans le cadre de cette these, on utilise un faisceau RCMI compdisexdl, faisceaux elémentaires
de section carrée mis cOte a cbte selon deux directions. Chaque faisceau élémentairaupessede

fluence uniforme (ce qui revient aussi a parler d’intensité uniforme), illustré sur la Figure 58.

L’ensemble de ces fluences uniformes constitue un vecteur de fluence, noté w, pour le faisceau
RCMI. Ce vecteur de fluence doit étre positif pour respecter la réalité physique.
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Figure 58 La carte de fluere d’un faisceau RCMI

Rappelons-nous que, pour un faisceau RCMI donné, le faisceau élémeémstrmdexé pa(p, q).
Donc, la fluence du faisceau élémentaire est désignée/parw ®Ps,

Définir la modulation d’intensité, ¢’est trouver, pour une balistique définie, le vecteur de fluewogui
minimise la fonctiorG présentée dans la section 1.1.

1.3 Balistique du traitement

Dans le cadre de la thése, on considére qu’une balistique de traitement est composée de plusieurs
faisceaux RCMI qui sont positionnés dans I’espace trois dimensions. Les grandeurs caractéristiques du
faisceau RCMI sont ici indicées par Chaque faisceau RCMI est caractérisé dans 1’espace par la
position de son origin¥{ et par son orientation représentée (gér e%; e%).

Compte tenu que les interactions du faisceau avec [’air sont négligées (assimilé a du vide), le
déplacement du point d’origine M} selon I’axe e} du faisceau ne modifie pas le dépét de dose’final
Nous limitons donc les déplacementsMg sur une sphére de ray®j qui est suffisamment large
pour envelopper entiérement le fantdme hétérogéne. Ceci nous permet de réduire le pardmétrag
déplacement d8fj sur la sphére a deux degré de libed¢ (longitude) etgp, (colatitude).0, et ¢,

sont indépendant®,. est compris entre 0 &tr et ¢, est compris entre 0 et Le déplacement du

faisceau élémentairéf{?? dépend de soMj, il peut étre déduit facilement par une simple
translation déMyj, selon I’axe e] ete’, du faisceau.

L’orientation du faisceau est caractérisée par les angles d'Euler de la variante Tait-Bryan ¢ —y — x ):
ar, Br ety,., qui définissent totalement le triplé}; e; e}) du faisceau. Les trois angles sont

indépendants. Dans un premier temps, on considére qu’ils sont compris entre -7 et w (Deuxieme
partie, Chapitre IV, section 1.3).

Définir une balistique, c’est trouver les paramétres de 1’origine (6,; ¢,) et de I’orientation («, ; S, ;
¥,) de chaque faisceau RCMI indicées pardans le but de minimiser la fonctiGnprésentée dans la
section 1.1. Ces cinq parametres sont regroupés dans le vecteur pajgmetre

2 Gradient de dose
2.1 Composition du gradient de dose

Le gradient est un opérateur qui quantifie au premier ordre la variation d'uneriandiiite par les
variations des variables dont elle dépend. Dans notre cas, nous cherchons a conagét®itade la
dose déposée en fonction des paramétres du plan de traitement, c’est-a-dire les fluences et les
balistiques.

Etant donnée un plan de traitement composH,diaisceaux RCMI, par le principe de superposition,
la dose déposée au polpar cedV, faisceaux RCMI peut s’écrirel? :

8 En pratique, I’ensemble de fluences d’un faisceau RCMI peut s exprimer sous forme de vecteur ou de matrice
d’ou deux fagons d’indiquer la fluence d’un faisceau élémentaire.

® Surde gros faisceaux, cette assertion est légérement faux a cause du phénoméne de pénombre ... mais dans
notre modele de petits faisceaux mitoyens, ce phénomeéne de pénombre n’est pas réellement considéré et pris en
compte. De plus, les nouvelles technologies d’ailleurs de moins en moins concernées (ex du Cyberknife).

19 a notationDose (P) est équivalente de la notatidnpour un pointP se situe al""™voxel.
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Dose (P) = ervgl Dose™ (P) , Dose” (P)est |la dose déposée parf&faisceau RCMI

Le gradient de la dose au poltpar rapport aux parameétre®,désigne 1’ensemble des paramétres
(Q1; Q; ... Q... Qy ), desN, faisceaux RCMI (les parametres du plan de traitement a optimiser).
Notons quel, = (¥,; ,), présente les paramétresdli®faisceau RCMIp, est constitué de cing
parametres geometriqued.( ¢, ; a, ; B ; ¥), w, est le vecteur de fluence composéeVgex N,
réel positif.

Nous avons :
Ny
dDose (P) z dDose” (P)
o 0Q,
r=1

On sait qu’un faisceau RCMI est composé de N,, X N, faisceaux élémentaires, donc :

Np
Nq
Dose” (P) = Z z wTPDpose PO (P)
q=1
p=1

ol w™PD est intensité du faisceau élémentai®, q) dur®™faisceau RCMIDose P9 (P) est la
dose déposée au poPtpar ce faisceau élémentaire avec une fluence unité.

On cherche le gradient de la dose déposée par ce faisceau RCMI. Selon les paraniEtrds de
gradient peut s’écrire de deux facons différentes:

dDose™ (P) _ ZN,, ZNq w(r;p,q) dDose TP (p)
o, p=14q=1 pr

Ainsi que,

dDose” (P) o)
NG Dose PV (P)

Ici, on constate que le gradient de la dose par rapport a la matrice de fluence est trés facile a calculer, i
suffit de connaitre la dose déposée par chaque faisceau élémentaire. Cette doseqadeilétgar

la méthodePencil Beam ou Monte Carlo ou autres. C’est pour cette raison que pour une balistique
prédéfinie, la majorité des méthodes d’optimisation utilise la méthode de gradient pour trouver la

matrice de fluence optimale.

Néanmoins, a notre connaissance, il n’existait pas jusqu’a présent de méthode de calcul de dose qui
permette d’expliciter le gradient de la dose par rapport aux paramétres géométriques du faisceau. Par
conséguent, les balistiques du traitement sont définies manuellement, paorsélaos un panel
limité ou par des méthodes purement géométriques mentionnées dans la section 4 du Chapitre I.

En revanche, notre méthode de calcul de dose rapide nous permet d’expliciter un tel gradient par
rapport a la balistique du plan de traitement. Nous allons maintenant continuepiapdéition du
gradient de la dose en tenant compte de la particularité de notre méthode de calcul de dose.

La dose déposée par un faisceau élémentire, P9 (P), est calculée par le logiciel Doséclair.
Elle est la somme pondérée de la dose déposée par chaque SBIM

DoseP.D) (P) = Z k) (P)Dose')(P)
s={SBIMs du faisceau (r;p,q)}
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Oul Dose' (P) est la dose déposée par le SBiMiu faisceau élémentaire; p, q), k' (P)est la
pondération du SBIN§) sur le pointP.

Dans un premier temps, on considére que la pondéraffd@P) est invariante par rapport aux
changements des paramétres du faisceal.o@ ""P%) (P) ne dépend pas de I’intensité du faisceau.
Nous allons donc nous intéresser uniguement au gradient de la dose déposéefaimreae
élémentairdr; p, q) par rapport aux 5 parametres géomeétriques du faisceau RCMI.

dDoseTP.D (p) dDose's) (P)
— oy, = Zs={SBIMs du faisceau (r;p,q) } k) (P) oy,

La dose déposée par le SB#Yest calculée en deux étapes :
D’abord, on calcule la projectio@ du pointP dans son modéle homogéne :
6|h = ‘B(S) @T)W
Ensuite, on calcule la dose de cette projection en utilisant un modéle de régié8atbn
Dose!s (P) = HImatl(@)
Donc, nous avonBose!s’ (P) = HIMad (B Q P)

Graceau théoréme de dérivation des fonctions condamsle gradient de la dose déposée par le
SBIM(s) peut s’écrire :

dDose!! (P) _ aHImatl(p) y OB QP
oYy aalh oYy

Maintenant, nous sommes arrivés a la racine du probléeme. Pour connaitre le giadiéedbse par

rapport a la balistique du plan de traitement, il suffit de connaitre leegtadli modéle de régression

par rapport au point projeté et le gradient du tenseur de projection par rapport a la balistique du plan de
traitement.

La fonction pour obtenir la dose en milieu homogéne finalement utilisée dansaikdsaa base de
splines d’ordre 3 bien adaptées a la nature particuliere des courbes a représenter. Elle est donc

modelisée par une grille de polynémes en fonction des coordo@pgeki point projeté. Pour une
x

raison de simplification@, est exprimé pa(y). Ces polyndémes sont de la formex3 + by3 +
Z
cx?y + dxy? + ex + fy + gz + h. Cette fonction est dérivable (y compris sur les limites de la grille,

. . - gylmatl (py
par construction des splines) et nous pouvons expliciter ce graﬁg&(}q{— :
|h

oHImatl (py 3ax? + 2cxy + dy? + e
—————=|3by? + cx*+ 2dxy + f
9Qn
g
Toutefois si d’autres méthodes de régression que les splines sont employées, il n’y a aucun probléme,
la dérivation étant souvent peu courante mais parfaitement possible pour la gramité dejoes

méthodes (comme les réseaux de neurones artificiels qui avaient aussi été exploiess tdarax
préliminaires).
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A ce stade, pour évaluer le gradient de la dose, il ne reste plus qu’un élément a expliciter : le gradient
du tenseur de projection par rapport a la balistique du plan de traitement Nous alloles détail
calculs dans les prochaines sections.

2.2 Le gradient du tenseur de projection

La propagation du faisceau RCMI dans le fantdme est réaliséé, pa, propagations du faisceau
élémentaire. Chaque propagation du faisceau élémentaire créé ses propres &Bid/Ises tenseurs
de projections axiales et latérales.

Nous avons vu dans la deuxiéme partie de ce mémoire que, pour un faisceau élémentaitet param
pary, = (0,; ¢, ; ar; Br; V), la projection est représentée par un tenseur d’ordre 2, équivalent a une

matrice, de dimension 4x4. Nous disposons par ailleurs des formules analytique de d=malseb

tenseurs a partir des cing parametres géométriques du faisceau RCMI via des fonctions
trigonométriqgues. On peut évaluer le gradient de chaque composante de ces tenseurs par rappor
chaque parameétre en question. Par conséquent, nous pouvons obtenir le gradient de tenseur pour
chague SBIM et chaque maille voisine.

Les parametres étant un vectefy; (¢, ; a, ; Br; V), et le tenseur de projection étant d’ordre 2, le
gradient® du tenseur de projection par rapport aux parameétres est un tenseur d’ordre 3. Toutefois,
pour simplifier les écritures, on va plut6t écrire cinqdigas sous la forme de tenseurs d’ordre 2,
correspondant au gradient par rapport a un seul des parametres.

Ainsi, le gradient du tenseur par rappott,anoté®,, est appelé un tenseur de gradenCe dernier
nous permet de connaitre la pente de la variation des coordonnées du point projeténuzatesed
homogene si on fait varier I’angle a du faisceau RCMI. Evidemment, cette proposition est aussi
valable pour les autres paramétres. Donc, pour un SBIM (ou une maille voisine), nohsrehérc
exprimer les cing tenseurs de gradient associés.

Dans cette perspective, nous avons commencé par exprimer les cing tenseurs dedgrédimatille
d’entrée. Ensuite en suivant le méme principe de propagation, nous avons €tablis le mécanisme de
propagation en axial et en latéral. Le calcul est détaillé en Annexe C et Annexe D.

Finalement, on obtient un ensemble de tenseurs de gradient analytiques en fonction dseparam
géométriques du faisceau RCMI. En tenant compte de la composition du gradient geédestd
dans la section précédent, nous pouvons connaitre 1’importance de la variation de la dose en chaque

point du fantdme en faisant varier la balistique du plan de traitement. Cettaatifor précieuse nous
donne la possibilité de résoudre le probletiuptimisation de la balistique par la méthode de descente
de gradient.

3 Descente de gradient
3.1 Algorithme générale
La technique de recherche de la solution optimale par la méthode du gradientissttauamment

utilisée en radiothérapie car une ¢bs principales particularités est sa rapidité d’obtention d’une
solution acceptable.
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Le processus d’optimisation va chercher a minimiser la valeur de la fonction objectif, ce qui est
souvent fait en recherchant les valeurs(dqui annule la dérivéé (gradient au cas des variables
multiples).

min G(Q) < VG6(Q) =0

Dans le cas de la these, on définit une fonction objectif quadratiquemesure 1’écart entre la dose
déposée et la dose prescrite. Dans le cas le plus simple, la dose ppeserless OARs est nul. La
variableQ estconstituée par I’ensemble des parameétres géométrique des faisceaux et leurs intensités
associees.

La recherche df se fera de facon itérative, selon la relation générale des gradients :
Qpt1 = Qe+ ady

ou k désignde numéro de I’itération, a présente la taille du pas de recherche (variable ou naeh) et
est la direction de descente.

Comme notre objectif n’est pas de créeun nouvel algorithme d’optimisation, nous avons fait le choix
d’utiliser pour notre problématique, la méthode des gradients dite de plus forte pente (« steepes
descent »). Comme son nom indique, cette méthode utilise la direction de desqaunefdrte pente

afin d’atteindre un minimum le plus rapidement possible, soit :

di = —VG ()
D’ou :
Q1 = @ —aVe(Qy)
Nous avons utilisé un pas fixe dans les simulations présentées dans ce mémoire.

Comme présenté précédemment dans la section 2, a chaque point du fantéme, nous disposons du
gradient de dose par rapport aux paramétres du plan de traitement. Nous pouvons tpfonistison

par rapport a chaque paramétre avec la contrainte des intensités des faisceaux ives.négtée
contrainte est respectée par une remise@faécée lorsque I’intensité se trouve négative pendant le
processus.

Notons que notre but est de trouver une solution optimale a partir d’un point de départ Q, pas trop mal
initialisé. Donc, le choix d® n’est pas arbitraire. Ensuite, au fur et & mesure des itérations, la valeur
de la fonction objectif décroit pour atteindre le minimum. Nous arrétons le peckssque le
gradient est suffisammenttit ou que le nombre maximum d’itérations est atteint.

M Ce qui si ’on considére I’ensemble des fonctions mathématiques n’est pas strictement équivalent puisque ce
n’est qu’un critére d’extrémum : le gradient est également nul pour les maximums, les plateaux et les points-
selle. Toutefois la nature particuliere des fonction objectifs (souvent des sanomefficients strictement
positifs de fonctions quadratiques comme p@et le principe méme de la méthode (descente de gradient) font
qu’effectivement, sous ces hypotheses, atteindre un point de gradient nul est équivalent a atteindre un minimum

local.
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Chapitre III Implémentation logicielle et
validation des résultats

Dans ce chapitre, nous préssuis tout d’abord I’intégration des calculs de gradient dans le prototype
existant. Nous verrons ensuite les évaluations des parametres individuellesligaurles gradients
implémentés. Nous détaillerons enfin les résuldatptimisation concernant d’une part, un fantéme
homogene d’eau avec cible en forme de C et d’autre part, un fantdbme hétérogéne poumon-os avec une
tumeur plus simple. Pour le fantbme homogéne, la comparaison des résultats obtenus par des faisceaux
RCMI etde type Cyberknife, sera présentée, montrant la flexibilité des méthodes.

1 Implémentation logicielle

L’implémentation de la méthode présentée dans cette thése s’est faite en deux parties : simulation et
optimisation.D’abord, pour pouvoir étre efficace au niveau de la rapidité de simulation, la méthode de
calcul de dose a été programmée en langage C++. Ce prototype s’appelle ‘Doséclair’. Il s’agit d’un
exécutable s’exécutant en ligne de commande. Les résultats des calculs sont sauvegardés dans un
fichier spécifique. Les taches effectuées par ce prototype sont les suivantes:

- Charger un fantdme et définir sa composition de matériaux
- Charger les modéles homogeénes

- Définir les faisceaux

- Faire la simulation

- Sauvegarder les résultats

J’ai travaillé a partir du code de Baptiste Blanpain, en intégrant les nouvelles fonctionnalités
développées dans le cadre de cette thése. Pour ce faire, j’ai implémenté une nouvelle classe ‘Tenseur’
qui a pour but d’automatiser les calculs de fonction de projection par les calculs tensoriels et en méme
temps calculer les gradients associés. Cette implémentation est intégréesdaodes qui gérent la
propagation du faisceau dans le fantdme. A cet effet, la propagation a nécessitéeégales
modifications et des adaptations importantes.

En outre, comme nous I’avons vu dans le précédent chapitre, un atout majeur de notre méthode est de
pouvoir calculer la dose erertains points du fantéme seulemebt ce fait, j’ai réalisé un module
pour pouvoir retourner non pas la dose dans le fantbme entier mais la dose entdespgoifiés du
fantdme. Cette fonctionnalité est utilisée dans la phase d’optimisation pour accélérer les calculs.

Une fois les routines de simulation complétes, nous avons cherché a créer un module d’optimisation
destiné au plan de traitement. Pour avoir une grande souplesse d’analyse a posteriori et une bonne
visualisation des résultats, nous avelnsisi d’implémenter ce module sous MATLAB.*

Un fichier MEX est utilisé comme une interface entre les routines deagionuiC++ et le module
d’optimisation MATLAB. Comme une fonction MATLAB ordinaire, on I’appelle en lui passant des
arguments d’entrée, qui sont, dans notre cas :

- Les parametres géométriques du fantbme

2 Pour pouvoir utiliser les routines C++ existantes, j’ai couplé le code C++ de Doséclair avec
MATLAB par I’intermédiaire d’un fichier MEX, qui est ’acronyme de MATLAB Executable. Ce
fichier MEX est écrit en C++, qui une fois compilé, est utilisé dans MATLABad@éme maniére
que les fichiers M.
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- La composition des matériaux du fantéme
- Les paramétres du faisceau RCMI

Et en récupérant des arguments de sortie, qui sont, dans notre cas :

- Ladistribution de dose calculée par Doséclair
- Les gradients de dose associés

Dans le module d’optimisation MATLAB, cette fonction MEX est appelée a chaque itération de la
boucle d’optimisation, elle prend en entrée les paramétres a optimiser (parametres du faisceau RCMI)
et retourne la distribution de dose et son gradient associé. Ces derniersevatiligés pour calculer
la fonction objectif et la mise a jour des parametres.

2 Validation des parametres individuels

Dans le but de valider les calculs de gradients présentés dans le Chapiwasllavons étudié
individuellement I’évolution des deux groupes de parametres géométriques représentatifs du plan de
traitement pendant I’optimisation. Le premier groupe contient les paramétres 6 et ¢, qui définissent le
positionnent du point d’origine du faisceau, le deuxiéme groupe contient les paramétres a, 8 ety, qui
définissent I’incidence du faisceau. La matrice de fluencew sera validée dans la section 3.3.1
séparément.

La variation de chaque paramétre géométrique apporte une modification de la balistique
indépendamment déun a I’autre. Cette modification de la balistique entraine une modification de la
distribution de dose que, théoriquement, nous sommes capables de prédire. Pour vérifigteque
prédiction est correctement modélisé®aide de la reformulation tensorielle, une série de test est
réalisé. Chaque test est désigné pour valider un seul parameétre sdufcdads 1’origine du faisceau

défini par le coupled], ¢). Chaque test est initialisé deléeborte que le faisceau ne passe pas dans le
volume cible. Le but est de savoir si en modifiant un seul paramétré,(¢g) $imultanément) selon

une descente de gradient simple, la balistique du faisceau se stabiligp@ser une forte dose dans

le volume cible. La localisation du volume cible est différente en fonction du paramétlidex. v
Nous considérons que, pour un paramétre donné, un test validé impligue une bonne modlisation
gradient par rapport a ce parametre.

2.1 Conditions de simulation

Le fantome utilisé dans cette section est composé d’une seule maille homogeéne d’eau de 12x12x12
e (60x60x60 voxels). L’origine du repére fantdme se situe au centre de ce fantéme.

Un faisceau RCMI (not&) composé de 4 faisceayi¥’) (de section carré de coté 1 cm) mis en carré
est utilisé.

Pour la validation des paramétres géométriques, le faisceau élémghtalremarqué par un carré
rose sur la Figure 59, est utilisé. En pratique, ce faisceau élémentaire a uresfhitaice tandis que
les trois autres faisceaux ont une fluence nulle.

&7 ¢,

Mo
M, (11 e -

Figure 59 Faisceau RCMI et faisceau élémentaire utilisés pour la validation
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Dans cette sectiong Volume cible est simplifi¢ en une ‘zone cible’ : une zone 2D située sur le plan de
coupell qui est a2cmde profondeur dans le fantéme. La fonction de colt est quadratique sous la

forme :
= (di - D,
i€zone cible
ou:

D, est la dose prescrite a la cible,
d; représente la dose déposée dans'feaxel de la zone cible.

2.2 Validation du positionnement du point d’origine du faisceau

Nous avons vu dans le précédent chapitre que 1’origine du faisceau RCMI M|, est positionnée sur une
sphére qui enveloppe le fantdme. L’objectif de cette simulation est d’observer le déplacement du point
M, sachant que’dn veut déposer la dose prescrite dans la zone cible, les autres paramétres restant
invariants pendant 1’optimisation.

A Tinitialisation, le faisceau RCMI est placé de telle sorte que son faisceau élémentaire f (&1 rentre
orthogonalement & la surface du fantdme et passe par son centre. La courbé’® isutiaise est
centrée sur le plan de coufleet est en dehors de la zone cible encadrée par un rectangle pointillé
noir, illustré en Figure 60(a). Sur la Figure(t®) (c) et (d), nous pouvons constater 1’évolution de

cette courbe isodose, au fur @ mesure des itérations, elle se rapprocheedepplesa la zone cible et
enfin rentre dans cette derniére. Ceci est quantifié par une fonction obectitsdante qui converge
vers 0.0025, illustrée en Figure 61(a). Sur la Figure 61(b) et (c), nous poevoasjuer que le
parameétrep partant de 175.2° est descendu a 166.5°, le para@gtne contraire, n’a pas eu un
changement significatif, a la convergen@egste a 45° a trois décimal pres. Si on regarde 1’évolution

de I’abscisse et de Iordonnée du point d’origine du faisceau f1, ils sont initialisé & (0, 0) et se
retrouve en (0.9055, 0.9056). Ceci est cohérent avec un déplacement du volume traité alams la z
cible, qui se situe a envirdncmplus haut et a droite du centre du fantbme.

Les vues 3D avant et aprieéoptimisation sont présentées en Figure 62 et FigBirespectivement. Le
carrée rouge représente la zone cible, le baton en bleu foncé représente le falséea maille
d’eau est représenté par une cube en bleu transparent.

6 T T 6

X (cm)
o

X (cm)
o

Y (cm) ) Y (cm)

(a) (b)

13 Dans cette section, la courbe isodose est définie par isodose 100% di'espelle entoure la zone ou la
dose prescrit®, est au moins atteinte.
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Figure 60 Validation du point d’origine : courbe isodose initiale (a) et a ’itération 10 (b), 30 (c), et 60 (d)

Fonction objectif Evolution du paramétre Phi Evolution du paramétre Theta

20 30 20 0 20 20 %0 0
Nombre ditération Nombre ditération Nombre ditération

(@) (b) (©

Figure 61 Fonction objectif (a) et les évolutions des deux parametregs(b) et @ (c)

€Y (b)
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(©) (d)

Figure 62 Vues initiales de la wlidation du point d’origine: vue de dessus (a), vue de cété (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

(@) (b)
(©) (d)

Figure 63 Vues finales de la validation du point d’origine : vue de dessus (a), vue de cété (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

2.3 Validation de I'orientation du faisceau
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Les angles d'Euler sont uids pour caractériser I’orientation du faisceau. Ils sont présentés dans la
deuxieme partie, Chapitre 1V, section 1.3 du mémoire. Nous avons choisi une varianteténodait-
Bryan z-y-x). Dans la variante choisie, la succession de rotations en défini par :

- une rotation pagr autour de l'axe,
- une rotation pap autour du nouvel axg (parfois aussi notg’)
- une rotation pay autour du nouvel axe (parfois aussi note”).

2.3.1 Parametre a

Le paramétrer désigne 1’angle de rotation du repére faisceau autour de 1’axe z du repere fantéme=n

partant du méme principépbjectif de cette simulation est d’observer 1’évolution du paramétre a pour
déposer la dose dans la zone cible. Dans ce cas, on empéche les variations des autress paramet
pendant I’optimisation.

A P’initialisation, le faisceau RCMI est placé de la méme maniére que la précédente simulation. C’est-

a-dire le faisceau élémentaiféV rentre orthogonalement a la surface du fantdme et passe par son
centre. En revanche, la zone cible est plat&@plus haut selon I’axe x par rapport au centre du plan

de coupdl, illustré en Figure 64(4) Plus précisément, le centre de la zone cible se sit(le Alsur

ce plan de coupe. Sur la Figure 64(b), (c) et (d), nous pouvons constater que la courbe ésodose s
rapproche a la zone cible pendant les itérations et a la fin elle rentreadamsel Nous pouvons
constater aussgjue la fonction objectif est décroissante et qu’elle converge au bout de 30 itérations,

illustré en Figure 65(a). Sur la Figure 65(b), le paraméttenverge vers -90°. Dans la réalites -

90° représente une rotation de 90° du repére faisagaue(, ; e;) autour de I’axe z dans le sens
inverse des aiguilles d’une montre (voir Figure 66). Cette rotation est équivalente & un déplacement
d’1 cmdu point d’origine du faisceau f D) selon ’axe x, ce qui déplace la ou ét#it>? et explique

le dépbt de dose dans la zone cible (cf. Figure 66).

Les vues 3D avant et apriésptimisation sont présentées en Figure 67 et Figuré8 respectivement.

6 6
3 3
7 []
- L - L
£ £
O] £ 0
< x
3 -3
3 0 3 6 3 0 3 6
Y (cm) Y (cm)

(@) (b)

1% La zone définie a la simulation précédente n’est en effet pas atteignable par une simple rotation de , alors que
cette nouvelle zone oui.
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Figure 64 Validation du parametre a: courbe isodose initiale (a) et a ’itération 10 (b), 30 (c), et 50 (d)

Fonction objectif Evolution du parameétre Alpha
0.05 o T T T
0.045 e 10l i
0.04 i
20 i
0.035 B
30 g
0.03 e
a0 i
0.025 e
ol i
0.02 e
0|~ i
o015 e
70 g
0.01f e
0.005 - e 8o 7
° : : : : 00 : : : : : : : : -
o 5 10 15 20 25 30 35 a0 as 50 o 5 10 15 20 25 30 35 40 a5 50
Nombre d'itération Nombre d'itération

Figure 65 Fonction objectif (a) et I’évolution du paramétre a (b)

p= 1 2 -CI: q= 2 1 0
L= .
A= -90 (] 4e, N
€ | &
> = <P
M, (1.1) M, €
L] — . -
Y.Il YJL Mo “,1
X X

Figure 66 Le déplacement du point d’origine avec I’évolution du paramétre a
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(@ (b)

(© (d)

Figure 67 Vues initiales de la validation du paramétrea: vue de dessus (a), vue de c6té (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

€Y (b)
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() (d)

Figure 68 Vues finales de la validation du parametrea: vue de dessus (a), vue de cété (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

2.3.2 Parametre 8

Le parametre8 désigne 1’angle de rotation du repére faisceau autour de I’axe y du repére fantonig
L’objectif de cette simulation est d’observer I’évolution du paramétre § pour déposer la dose dans la
zone cible. Dans ce cas, on empéche les variations des autres paramétres pendant I’optimisation.

Le faisceau RCMI est initialisé de la méme maniére que la précédente simulatizone cible est
placé a environd cmplus bas selon ’axe x par rapport au centre du plan de coudpellustré en
Figure 69(a). Plus précisément, le centre de la zone cible se sitde @usur ce plan de coup. Nous
pouvons constater que la fonction objectif est décroissante et elle converge au batdrateobs,
illustré en Figure 70(a). La Figure 69(b) montre que la courbe isodose est darigéla zone cible
apres la convergence de la fonction objectif. Cette convergence est rédisa gine évolution du
parametrel qui tend vers 10°. Sur la Figure 71, on constateeel0° représente une rotation de
10° du repere faisceae,(; e, ; e3) autour de I’axe y dans le sens des aiguilles d’une montre, le trait
en pointillé noir représente la localisation de la zone cible sur le plan delépaptte rotation permet
de faire incliner le faisceafi™"?) de sorte qu’il passe dans la zone cible, ce qui est le résultat attendu
de cette simulation.

Les vues 3D avant et aprés I’optimisation sont présentées en Figure 72 et Fig@mespectivement.

15 En théoriec’est ¥, le nouvel axey aprés la premiére rotation autourzdci la rotation autour de ’axe z est
nulle, ’axe y est équivalent a I’axe y’.
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Figure 69 Validation du parametre B: courbe isodose initiale (a) et Xitération 10 (b)

Fonction objectif Evolution du paramétre Beta

10

0.035 1

0.031 1

0.025 1

0.015 4

0 0 r r c c r r c c c
0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50 0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Nombre ditération Nombre d'itération

(a) (b)

Figure 70 Fonction objectif (a) et I’évolution du parameétre f (b)

B =107
’/‘__' ~

e
(3] X 1 X
M, @) gL Z M, &le._ €3 Z
.

Initialisation B=10°

Figure 71 Configuration géométrique avec parametrg8 = 0° et = 10°

101



(@ (b)
() (d)

Figure 72 Vues initiales de la validation du parametre: vue de dessus (a), vue de cété (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

€Y (b)
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() (d)

Figure 73 Vues finales de la validation du paramétre: vue de dessus (a), vue de coté (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

2.3.3 Parametre y

Le parameétres désigne I’angle de rotation du repére faisceau autour de I’axe x du repére fantonié
L’objectif de cette simulation est d’observer 1’évolution du paramétre y pour déposer la dose dans la
zone cible. Dans ce cas, on empéche les variations des autres parameétres pendant I’optimisation.

Méme principe d’initialisation que la précédente simulation. La zone cible est placé & cma droite

selon I’axe y par rapport au centre du plan de colipélus précisément, le centre de la zone cible se
situe au0, 1)sur ce plan de coupe. Nous pouvons constater que la fonction objectif est décroissante et
elle converge au bout de 10 itérations, illustré en Figure 74(a). La Figure 75(b) qmenteecourbe
isodose est rentrée dans la zone cible aprés la convergence de la fonction Glaetifois ci, la
convergence est réalisée grace a une évolution du pargntigend vers 10°. Sur la Figure 76, on

voit quey = 10° représente une rotation de 10° du repeére faisegalef ; es) autour de I’axe x dans

le sens inverse des aiguilles d’une montre, cette rotation permet de faire incliner le faisceth? de

sorte qu’il passe par le trait en pointillé noir représentant la zone cible. L’objectif de cette simulation

est atteint.

Les vues 3D avant et aprés 1’optimisation sont présentées en Figure 77 et Figur@8 respectivement.

6 6

3 3
§ [ ] 5 )
20 L =0 L5
x x

-3r 3

3 0 3 6 -3 0 3 6
Y (cm) Y (cm)

(@ (b)

6 En théorie c’est x”', le nouvel axex aprés double rotation. Ici ils sont identiques car les deux rotations
précédentes sont nulles.
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Figure 74 Validation du parametre y: courbe isodose initiale (a) et a I’itération 30(b)

Fonction objectif Evolution du paramétre Gamma
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Figure 75 Fonction objectif (a) et I’évolution du paramétre y (b)
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Initialisation v=10"

Figure 76 Configuration géométrique avec parameétrey = 0° ety = 10°

@) (b)
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() (d)

Figure 77 Vues initiales de la validation du paramétrey: vue de dessus (a), vue de cbté (b), vue de face (ce vu
isométrique (d)

(@ (b)
(©) (d)

Figure 78 Vues finales de la validation du parameétrey: vue de dessus (a), vue de cété (b), vue de face (c), vue
isométrique (d)

3 Fantome homogene d’eau avec cible de forme concave
3.1 Conditions de simulation
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Nous avons validé nos gradients sur les simulations simplifiées dans la section précédente, maintenant
nous allons étudier un cas plus complexe.

Dans cette section, nous allons conseteefantome homogeéne d’eau utilisé dans les précédentes
simulations. Nous choisissons cette fois ci un volume cible 3D de forme concave autour d’un organe a
risque. Cette configuration est représentative de cas couramment traitgsgere cli€éme si elle est
simplifiée ici : un cancer de la prostate a proximité du rectum, IlpHgme a proximité de la moelle
épiniére ou bien le méningiome a proximité des yeux.

Le volume cible— ayant une forme en ‘C’ — enveloppe un organe a risque sous forme d’un
parallélépipede rectangle. L’ensemble se situe au centre du fantdme. La fonction de colt est
guadratique de la forme :

G=1/N.) (=D + U Noar ). df?
i€Volume cible JEOAR

Ou:

D, est la dose prescrite a la cible, \

d; représente la dose déposée dans'feaxel du volume cible,

d; représente la dose déposée dar'fegxel de 'OAR,

N, et Ny 45 représentent respectivement les nombre de vdxelslume cible et de ’OAR.

Nous allons dérouler nos simulations sur deux types de traitement : le Cyberknife et RCMI classique.
3.2 Cyberknife - faisceaux élémentaires indépendants

Le traitement du type Cyberknife est caractérisé par sa grande flexibiliiblagecet sa souplesse
dans I’orientation des faisceaux. Il permet de réaliser aisément des traitements avec des multiples
faisceaux non coplanaires et non isocentriques qui convergent vers le volume ciloi@litneseurs
circulaires de diametre différents sont utilisés pour définir la forme du faisceau.

Or un des avantages de notre méthode est de pouvoir optimiser des faisceaux ac graade
souplesse dans la balistique du traitement, nous allons d’abord étudier cette simulation avec des
faisceaux du type Cyberknife (faisceau élémentaire). Il faut noter que, a ce jour, nous n’avons pas
encore implémenté le faisceau circulaire dans Doséclair, nous allons utilisesdesdiai de section
carrée pour la simulation.

3.2.1 Intensité uniforme (49 mins)

Pour commencer, nous allons étudier 1’évolution des paramétres géométrique du faisceau, c'est-a-dire
gue chaque faisceau a une fluence uniforme etitmtaipendant I’ optimisation.

Dans cette simulation, 10 faisceaux élémentaires non coplanaires sont utilisés. farsgae f
posséde un repéere faisceau défini par son point d’origine Mg (le point focal de I’accélérateur) et les

. . Foor Foo o .
trois axes du repere (; e, ; e;) dont le vecteue ; désigne la direction d’irradiation du faisceau.

Un total de 50 parametres est a optimiser simultanément. La dose prescrit&@Styde nombre
maximum d’itération est fixé a 600. Nous avons utilisé un pas fixe dans cette simulation.

A T’initialisation, 5 faisceaux coplanaires et isocentriques sont placés dans le plan &t X -Y
respectivement. Ces 5 faisceaux se positionne sur 1, 5, 7, 9, 11dhewrdorloge, schématisé en

Figure 79. Les deux plans passent par le centre du fantbme. Les rectangles bleus composent la coupe
du volume cible et le carré rose représente la coupBQdeR. Les dix axes des faisceaux sont
présentés par les fleches grises et ils sont dans ces deux plans respectiveroadte ltose de la

Figure 79 (b) représente la projectionld®AR sur ce plan qui néanmoin&ntersecte pas I’OAR.
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VueY-Z Vue X - Y

(a) (b)

Figure 79 La balistique initiale dans le plan de coup Y-Z (a) et X— Y (b) : fantdme homogéne d’eau avec la cible de
forme ‘C’, faisceau type Cyberknife sans variation d’intensité

En partant de cette initialisatiom Figure 80montre 1’évolution des distributions de dose (illustré via
des plans de coupe des courbes d’isodoses) pendant le processus d’optimisation. Dans le cadre de
cette étude, la fonction d’objectif neprend en compte que le volume cible et ’OAR, nous avons choisi

de ne calculer la dose que dans les deux entités anatomiques.

Sur la Figure 80, le plan de coupe est défimil’axe y etz du repére fantbme. Sur chaque plan de
coupe, nous pouvons voir que le volume cible en forme de ‘C’ est composé par trois zones
rectangulaires encadrées en pointillé blanc, I’OAR est encadré en pointillé rouge. La dose n’est
calculée que dans cesud régions, c’est la raison pour laquelle le reste du plan est coloré en bleu
foncé qui normalement signifie une dose nulle.

Sur la Figure 8@), nous pouvons constater que, a I’initialisation, les faisceaux déposent une trés forte

dose (surdosage) qui s’éleve a 100Gy, présenté par le chiffre 0.1 sur I’échelle de couleur, sur deux

zones symétriques dans le volume cible. Les autres zones de la cible ont subidosagesAu bout

de la 100™ itération, illustré par Figure 80(b), la dose est mieux répartie dans le evalinte et

I’OAR est mieux épargné, illustré par Figure 80(b bis). Au bout de la 30Bitération (Figure 80(c)), la

dose est déposée avantageusement dans la zone rectangulaire a gauche de la cible sachant que cette
zone était en soudsage a Iinitialisation. Malgré cela, quelques surdosages présents dans la cible et

I’OAR est un peu plus irradié. Au bout de la 600°™ itération, ces surdosages dans la cible ont été

résolus sans avoir dégradé le dosage dans I’OAR.

107



Z (cm)

Z (cm)

Z (cm)

Plan de coup Y - Z a l'initialisation

Plan de coup Y - Z a 100 éme itération

Y (cm)

(b)

Plan de coup Y -Z & 300 eme itération

Z (cm)

108

Z (cm)

Z (cm)
o

Isodose a l'initialisation

T

T

.

T

Isodose a 100 éme itération

Y (cm)

(a bis)

T

T

N

T

Isodose a 300 éme itération

Y (cm)

(b bis)

T

T

0.1

0.09

0.08

0.07

0.06

0.05

0.04

0.03

0.02

0.01

0.1

0.09

0.08

0.07

0.06

0.05

0.04

0.03

0.02

0.01

0.1

0.09

0.08

0.07

0.06

0.05

0.04

0.03

0.02

0.01



Plan de coup Y - Z a 600 éme itération Isodose a 600 éme itération

£ 3
s s o 0.05
N N
0.04
2 =
0.03
4+ 0.02
0.01
6
-4 2 0 2 4 6
Y (cm) Y (cm)
(d) (d bis)

Figure 80 Les plans de coupe et les courbes isodosdantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau
type Cyberknife sans variation d’intensité

Maintenant, nous allons comparer les deux histogrammesvdhsae avant et aprés 1’optimisation,
(Figure81).

Tout d’abord, nous pouvons constater que le pourcentage de volume cible qui recoit une dose
supérieure a 50Gy (la dose prescrite) est passée de 30% a 40%. Le voluraat renevdose
supérieure a 30Gy (60% de la dose prescrite) est passé de 40% a 70%. De mémeenagewe
volume a bien augmenté pour chaque niveau de dose. Ceci montre que I’optimisation a mieux
homogénéisé la dose déposée dans la cible. Certes, seulement 40% du volume de damtcibldase
prescrite n’est pas suffisant pour un plan final. En réalité, un plan bien initialisé avec un nombre de
faisceau suffisant et bien positionné est nécessaire pour avoir un plan final satisfaisant. Le choix d’une
fonction objectif et d’une méthode de descente de gradient plus sophistiquée peuvent aussi influencer

le résultat final. Dans le cadre de la thése, nous ne cherchons pas a trouver ualpldhistble en
clinique, mais nous cherchons plutét a améliorer un plan initial.

Deuxiemement, nous pouvons constater que I’OAR est mieux épargné a la fin de 1’optimisation. La
dose maximale regue est descendl®8Gy. Le pourcentage de volume d’OAR qui regoit une dose
supérieure a 10Gy (20% de la dose prescrite) est passé de 48% a 15%.

Ces améliorations sont confirmées par 1I’évolution de la fonction objectif (Figure 82). La fonction est
décroissante et elle a subi une forte descente pendant les 300 premieliessit&taconverge
lentement par la suite.

En conclusion, le plan de traitement peut étre amélioré par tappglian initial lorsqu’on fait varier

les incidences des faisceaux a petit degré en continu. Nous allons voir I’influence de I’intensité du
faisceau sur cette simulation dans la prochaine section.
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Figure 81 Les histogrammes dose-volume initiale (a) et finale (b)antome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’,
faisceau type Cyberknife sans variation d’intensité
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Figure 82 La fonction objectif : fantdme homaeéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau type Cyberknife sans
variation d’intensité

3.2.2 Intensité variables (24.5 mins)

Dans cette section, nous allons optimiser le méme plan mais avec une initialisafimnuiffillustré

en Figure 83. Les faisceaux traversent quasi-orthogonale le fantbme. Chaque caagrésisntda
projection géométrique du faisceau dans le plan de coup. Le gris claire signifie que le faisceau propage
vers le lecteur. Le gris foncé signifie que le daas propage en s’éloignant le lecteur. Un biais est
introduit pour chaque incidence pour que les faisceaux ne soient pas parfaitemerdnarthag

I’entrée du fantdme a I’initialisation.

Notons que la fluence de chaque faisceau est aussi a optimiser pendant le procgssuisit cene

optimisation simultanée de 60 paramétres. Le nombre maximum d’itérations est fixé & 300. Nous
avons utilisé un pas fixe pour les paramétres géométrique et la fluence dans cette simulation.
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Figure 83 La balistique initiale dans le plan de coup ¥-Z (a) et X-Y (b) : fantome homogéne d’eau avec la cible de
forme ‘C’, faisceau type Cyberknife avec variation d’intensité

On affiche le plan de coupe défipar ’axe x et y du repére fantome et ses courbes d’isodoses
associées. Sur chaque plan de coupe, le volume cible est marqué par deux zones rectangulaires
encadrées en pointillé blanc, I’OAR est encadré en pointillé rouge.
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Figure 84 Les plans de coup et les courbes isodastantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau type
Cyberknife avec variation d’intensité

Rappelons-nous que la dose prescrite pour la cible &3y $frésenté par le chiffre 0.05 sur 1’échelle

de couleur). Sur la Figure @4, nous pouvons constater que, a I’initialisation, les faisceaux déposent
une tres faible dose dans le volume cible, en particulier, la dose dans la partie haute el@ ldvoits

est quasi nulle. Au bout de la“3Bitération (Figured4 (b)), la dose augmente dans le volume cible et
I’OAR est mieux épargné (Figure 84 (b bis)). Au bout de la 10Bitération (Figure 84 (c)), la dose
continue a augmenter dans la cible, et elle commence a étre homogénéisée dans la cible riotamment
droite dans laquelle il existait un sous dosage au début. Ce « remplissage » d¢ dadiséegrace
aux évolutions des paramétres géométriques qui réorientent les faisceaux. Au bolBOGE™ la
itération (Figure 84 (d)), la dose atteint 6§ dans la majorité du volume cible et ’OAR est mieux
épargné par rapport a I’initialisation. L’augmentation de la dose dans le volume cible est obtenue
principalement, a 1’aide de 1’évolution de fluence de chaque faisceau. Cette derniére est passee de 0.2
pour tous les faisceaux a I’initialisation a une valeur entre 0.7 et 0.9 selon les faisceaux en fin
d’optimisation.

112



Histogramme dose-volume Histogramme dose-volume

Cible o \

OAR \ =

Cible
OAR

7
T

o o
(4] (<]
— | |
—

£ ol \
[} [}
g \ g os ‘
> >
O 04 o 04
>\ i
0.3 \ \ 0.3 \
0.2 U 0.2 \
0.1 -\\ 0.1 \
0 0
0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06
Dose Dose
(a) (b)

Figure 85 Les histogrammes dose-volume initiale (a) et finale (b)fantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’,
faisceau type Cyberknife avec variation d’intensité

Si on regarde les deux histogrammes dose-volume, illustrés en Figure 85, nous pouvons constater que
la totalité du volume cible a regu une dose supérieure Gy2achant que cette dose n’est présente

que dans 10% du volume cible a I’initialisation. En outre, 45% du volume cible a regu la dose prescrite

(50 Gy) et plus de 80% de volume a recu une dose supérieur a 40 f@y déoptimisation. Ces

niveaux de dose ne sont présents nul part dans le volume cible a I’initialisation.

Pour I’OAR, la dose maximale est réduite a 5 Gy aprés 1’optimisation sachant qu’il y a 16% du
volume d’OAR qui recevait une dose supérieure a 1@Gynitialisation.

Si on compare le plan obtenu dans la section précédente avec ce dernier, on pewutt qoacte
dernier entraine une augmentation significative de ’homogénéité au sein du volume cible et une forte
diminution en absolu de la dosewegar ’OAR.

Ces observations sont confirmées par la fonction objectif ci-dessous (Figure 86). lanfooeterge
vers une valeur quasi nulle au bout de 300 itérations tandis que cette valewigpti&fgrande dans
la section précédentEntre autres, alors qu’il y a beaucoup plus de paramétres a optimiser, le calcul
est accéléré grace a la diminution du nombre d’itérations nécessaires.
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Figure 86 La fonction objectif : fantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau type Cyberknife avec
variation d’intensité

En conclusion, une bonne initialisation du plan joue un réle important pour I’optimisation. La
participation de la fluence dans 1’optimisation augmente les degrés de liberté du probleme et elle
apporte un bénéfice pour le plan final au niveau de la dose dans la cible.
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3.3 Faisceaux RCMI classique

Dans cette section, nous avons utilisé 6 faisceaux RCMI de seftiox4cm (16 faisceaux
¢lémentaires par chaque faisceau RCMI). L’objectif est d’observer d’une part 1I’évolution des
incidences des 6 faisceaux, d’autre part I’évolution de la matrice de fluence de chaque faisceau RCMLI.

3.3.1 Plan angles fixes avec modulation (3.7 mins)

Nous étudions d’abord le cas le plus simple qui est mis en ceuvre en fixant les incidences des faisceaux
RCMI. Ces incidences sont définies de telle sorte que chaque axe du faisceau est petiperadicul
I’une des six surfaces du fantome. Les paramétres a optimiser sont les 96 fluences indépendantes qui
sont initialisées a la méme valeur. La dose prescrite pour la cible est toujours fixé a 50Gy.

Les deux plans de coupe définis par les axext z pour le premier et les axasety du repére
fantdbme pour le second sont présentés ci-dessous. Sur la Figure 87(a) et (a bis), nous aprestatons
dose est homogéne dans le volume cible et ’OAR cequi estdi a Iinitialisation. Ceci est confirmé par
’histogramme dose-volume initiale, illustré en Figure 89 (a). Au bout de Y& &ération, illustré par
Figure 80(b) et (bib), le volume cible est mieux irradié tandis que I’OAR est mieux épargné. Au bout

de la 36™ itération (Figure 80(c) et (c bis)), la dose déposée dans le volume ciblepseche de la
dose prescrite et la dose continue a dimindans POAR. Au bout de la 200°™ itération, la dose
déposée au bord du volume cible atteint S0Gy et la dose déposée dans ’OAR est quasi nulle. Ceci est
réalisé grace a la modulation des faisceaux RCMI.

Plan de coup Y - Z a l'initialisation Plan de coup X - Y a l'initialisation
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Plan de coup Y - Z a 30eme itération Plan de coup X - Y a 30éme itération
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Figure 87 Les plans de coup: fantdéme homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau type RCMI sans variation
d’incidence

Pour un faisceau de chaque plan de coupe, nous pouvons comparer sa modulation imtibde Saif

la Figure 88(a), la carte de fluence est homogéne au départ, elle est composée de 16 fluences
uniformes. Sur la FigurB8(b), la carte s’évolue de maniére intelligente, elle a évité d’irradier ’OAR

qui est entouré par le pointillé rouge. Sur la Figg8e), le faisceau est modulé de telle sorte qu’il

n’éclaire quasiment que le volume cible. Sur le Figufd)8& faisceau s’est conformé a la forme en

‘C’ de la cible en enlevant les faisceaux élémentaires proches du OAR.

Modulation faisceau initial Modulation faisceau N1

)
o
@
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Figure 88 L’évolution de la modulation du faisceau selon différents plans de coup
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Figure 89 Les histogrammes dose-volume initiale (a) et finale (bfantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’,
faisceau type RCMI sans variation d’incidence

Sur la Figure 89 (b), nous voyons que la totalité du volume cible a recu unsugésieure a 33Gy.

En outre, 52% du volume cible a recu la dose prescrite (5€@ynt que cette dose n’est présente
que dans 10% du volume cible a I’initialisation.

Pour ’OAR, la dose déposée est beaucoup diminuée sachant que I’OAR regoit une forte dose a
’initialisation.

Si on compare ce plan avec celui de type Cyberknife (résumé par la Figure 85)t congtater que

le plan de type RCMI atteint mieux 1’objectif : sa conformité et son homogénéité dans le volume cible
sont légérement améliorées sans avaiexposé I’OAR. Ceci est confirmé aussi par la fonction
objectif, (Figure 90). La fonction converge plus vite (convergence apres 40 itérations 2fihtre
itérations) vers une valeur plus petite que celle du Cyberknife (G tohfre 0.25- 10).
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Figure 90 La fonction objectif : fantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau type RCMI sans
variation d’incidence

3.3.2 Planisocentre (23 mins)

Dans cette section, nous supposons que le plan de traitement possede un Bggesirdequel les
axes de chaque faisceau RCMI se croisent. Dans un premier temps, nous considérons que le point
isocentre0;,, coincide avec ’origine O du repére fantbme hétérogéne. Ceci introduit une contrainte

supplémentaire pour le dépement du point d’origine M, du faisceau RCMI puisque alo@V, =

— R-e; , ce qui signifie queM, dépend totalement de&;. Les calculs détaillés du gradient est en
annexe E.

La Figure 91 nous montre la comparaisoi’stogramme dose-volume au bout de 30 itérations avec
celui de départ. Nous pouvons dire que 1’optimisation a modifié le plan dans le bon sens en tenant
compte de cet isocentr€e plan a été légérement amélioré par rapport au plan précédent qui
n’autorise que la variation des modulations des faisceaux. Ceci est chiffré par lalgdkefwnction
objectif & la 30éme itération, illustré par les Figure 90 et Figure 92 (0.1446d0e 0.1402. ).
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Figure 91 Les histogrammes dose-volume initial (a) et final (b) fantdome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’,
faisceau type RCMI Isocentrique
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Figure 92 La fonction objectif : fantome homogéne d’eau avec la cible de forme ‘C’, faisceau type RCMI Isocentrique

3.3.3 Plan 3D libre (76 mins)

Dans cette section, nous libérons totalement le choix des incidences des feR&CbHUROUr chaque
faisceau RCMI, les 5 paramétres géométriques et 16 fluences sont a optimiser. jueshorie pour
la cible est toujours fixée a 50Gy.

L’HDV obtenu au bout de 30 itérations est illustré en Figure 93(b). Nous pouvons constater que ce
plan est moins bon par rapport au plan obtenu dans la section précédented’Axitngple, ce plan a
inclus 60,86% du volume cible dans I’isodose 96% de la dose prescrite au lieu de 61,58% dans le plan
précédent. Ceci est aussi confirmé par une augmentation de la fonction obje@IF& igération
(0.1431-10), illustré en Figure 94(a). En revanche, si on pousse le gatqufa 100 itérations, Nous
pouvons constater une légére amélioration tel que 61,92% du volumesctibias 1’isodose 96%.

Ceci est aussi confirmé par la fonction objectif (0.0926) 10lustrée en Figur®4. Ainsi, cette valeur

que I’on obtient au bout de 100 itérations est meilleure que celle obtenue avec le plan angle fixe au
bout de 200 itérations (0.101-)0Par conséquent, nous pouvons conclure que ce plan ayant le plus
de degré de liberté converge moins vite que le plan isocentre, ceci est d0 au nqobi@nindes
parameétres indépendaniais le fait qu’il y ait plus de degrés de liberté permet une solution finale
meilleure (a 100 itérations). Donc, en partant sur une balistique définie par utirnédas pouvons
faire bénéficier au plan de traitement de ce petit ajustement des incidendaisckaux pour trouve
une solution optimisée.
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Figure 93 Les histogrammes dose-volume initiale (a) &0°™ itération (b) : fantdme homogeéne d’eau avec la cible de
forme ‘C’, faisceau type RCMI avec variation d’incidence
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Figure 94 La fonction objectif (a) et histogramme dose-volume finale (k) fantome homogéne d’eau avec la cible de
forme ‘C’, faisceau type RCMI avec variation d’incidence

4 Fantome hétérogene Penelope Poumon-0Os
4.1 Conditions de simulation

Nous avons validé notre méthode d’optimisation sur un fantdbme homogéne dans la section précédente,
maintenant, nous allons appliquer cette méthode sur un fantéme hétérogéne.

Le fantdme poumons-os est de taille 27x24x62 drast constitué de 3 volumes simples représentant
deux parallélépipédes équivalent poumons et une colonne équivalent os représentant la colonne
vertébrale. Le reste du fantdme est rempli d’eau pour modéliser le corps humain. Les trois
composantes d’hétérogénéités sont modélisées par des mailles parallélépipédiques rectangles. Le
fantdme est présenté sur la Figure 95. Chaque poumon coloré en jaune est de taille 6%9x16 cm
I’ensemble se situe au centre du fantome. La colonne vertébrale colorée en gris a une taille de 3x3x16

cm® La tumeur colorée en rouge de taille 3x2x3 smsitue en bas a droite du poumon gauche.

(@) (b)

Figure 95 Le fantéme hétérogéne poumonses: (a)Vue du plan de coup Y-Z (b) Vue du plan de coup X-Y

Trois faisceaux RCMI de section 4x4 Tsont utilisé (16 faisceaux élémentaires par faisceau RCMI).
On autorise les incidences des faisceaux a évoluer indépendamment pendant 1’optimisation. En tenant
compte de la modulation des faisceaux, nous avons 63 (3x(5+16)) parameétres a optimiser.
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Pour définir la fonction de cofit, nous allons identifier les différents volumes d’intérét : la cible et les
OAR. Comne nous I’avons précisé ci-dessus, la tumeur est imbriquée dans le poumon gauche. Nous
allons minimiser I’écart entre la dose prescrite et la dose déposée. Le premier OAR contient les
poumons sains et le second la colonne vertébrale contenant la moelle épiniére.

Selon la littérature, la dose de tolérance du poumon dépend fortement, mais pas uniguement, du
volume irradié. En clinique,i $¢ poumon dans son ensemble ne peut recevoir qu’une dose faible, des

petites proportions de 1’organe tolérent des doses élevées. Dans un premier temps, nous avons choisi la
dose pulmonaire moyenne en tant que critere dosimétrique pour constituer la fonction @ co(t.
outre, on considere les deux poumons comme un seul organe Paitimhtion de la dose regue est

réalisée sur le volume pulmonaire total auquel est soustrait le volume cible.

La dose maximale habituellement admise ptwmoelle épiniére est de 1’ordre de 45-50 Gy
(Habrand, et al., 2010Pans le but d’établir une fonction de coit facilement dérivable, nous avons
choisi de minimiser la dose déposée dans la colonne vertébrale sans émirenintune dose de
tolérance précise.

La fonction de codt est quadratique sous la forme :

G = 1/ch (di—Dp)2+1/sz dj—Dm+1/NOZ d, 2
i€cible jEpoumon sain keos

Ou:

D, est la dose prescrite a la cible,

D,, est la dose moyenne autorisée par le poumon,

d;représente la dose déposée dane'feaxel du volume cible,

d; représente la dose déposée darf§'fegxel du poumon sain,

d, représente la dose déposée dan§a/éxel de la colonne vertébrale,

N, N,, etN, représentent respectivement les nombre de voxels du volume cible, du poumorisain et
la colonne vertébrale.

4.2 Echantillonnage des points de controles

Avec une résolution dem, le nombre de voxels dans le fantdme entier s’éléve a environ 5 millions.

Méme restreint aux volumes d’intérét (Cible et OAR), ce nombre est toujours significatif : 216 000

voxels. Dans le cadre de notre étude, nous avons réduit ce nombre en définissant des points de
contrble pour accélérer le calcul. Cela revient a du sous-échantillonnage des voxels.

Les techniques d’échantillonnage pour les critéres dosimétriques ont déja été étudiées par (C Martin, et
al., 2007) L’idée de base est de sélectionner une partie des voxels de chaque volume d’intérét, ces
voxels sélectionnés et uniquement eux vont contribuer au calcul de la fonction objectif. La
sélecion peut se faire avec un taux fixe pour chaque volume ou un taux variable selon I’importance de

ce dernier. La loi de probabilité utilisée pour la sélection est la loi uniforme.

En pratique, nous avons choisi une technique moins sophistiquée. Pour les deux poumons, on
sélectionne un voxel sur deux selon les 3 dimensions, ce qui en nombre de voxels soastdéré
équivalent & un changement de résolution de 2 mm & 4 mm. Pour la colonne vertébrale, nous ne nous
intéressons qu’a la partie proche de la cible (la moitié de la colonne vertébrale) avec une résolution de

4 mm également. Par conséquent, le taux d’échantillonnage pour les poumons est 12.5% et 6.25%

pour la colonne vertébrale.

4.3 Etude de cas (82 mins)
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Dans cette section, nous allons analyser leltegsl’optimisation dans le fantome hétérogeéne. La dose
prescrite a la cible est 80 Gy (correspond a 0.08 sur 1’échelle de couleur). Un pas fixe est utilisé.

Sur la Figure 96, nous affichons les plans de coupe (définis par les akgsa différentes itérations

et leur HDV correspondant. Le volume cible est entouré par un rectangle en pointillé rouge, 1’os est

entouré par un carré en pointillé blanc a gauche, les deux poumons sont entourés par deux rectangles
en pointillé blancLa dose n’est calculée que dans ces volumes d’intérét.

Nous pouvons constater que, a I’initialisation, ’intersection des trois faisceaux se situe dans le
poumon du haut mais en dehors de la cible : la cible ne recoit pas une dose suffisgrutenadtteen
haut est trop irradié (au moins pour ce plan de coupe). Au bout de 30 itérationajre del la cible
recevant une dose suffisante augmente et 1’os est mieux épargné, confirmé par I’HDV de la Figure 96

(b bis). Au bout de Gitérations, I’intersection des trois faisceaux est bien décalée vers la gauche pour

cibler la tumeur, etelvolume d’os recevant une faible dose (ex. 10 Gy) a diminué. Au bout de la 9§
itération, la dose minimale déposée dans la cible est 40 Gy et la moitiéuteevi@coit une dose
supérieure a 70 Gy. Le poumon est mieux épargné par rapport a"faté@tion. Par exemple,
12.02% de volume (Figure 96 (d bis)) regoit une dose supérieur a 10 Gy contre 12 g% 46i(c

bis)) a la 60™ itération. Sachant que les parties saines des poumons représentent 30 400 wexels, cet
différence en pourcentage représente 218 voxels pour notre fantbme. La dose est passéeudous le
pour ces 218 voxels.

Plan de coup X - Y a l'initialisation Histogramme dose-volume
0.08 1 T T
~— Cible
0.07 0.9 R Poumon ]
08 Os
- |
0.06 \
0.7 \
0.05 N
T 06
& \
[}
0.04 g 0.5 \\
O 04
0.03 = \ \\
03 N
. —
0.02 L—\ \
0.2 \
0.01 01 \ \\
o 0 il

0 001 002 003 004 005 006 007 008 0.09
Dose

(a bis)

Plan de coup X -Y a 30éme itération Histogramme dose-volume

1 T T
%\\ Cible
0.9

- Poumon ]
Os
0.8 \

0.7 \

N

\ AN
0.3 \
0.2 \ \
0.1 \
0
-9 -6 -3 0 3 6 o 0 00l 002 003 004 005 006 007 008 0.09
Dose

(b) (b bis)

121



Plan de coup X - Y a 60éme itération
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Figure 96 Les plans de coup et les HDVs : fantdme hétérogene, faisceau tiREeMI
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Figure 97, nous pouvons voir la décroissance de la fonction objectif, la pente de lasdéceo
diminue au fur a mesure des itérations. Néanmoins, la convergence n’est pas encore atteinte au bout de
90 itérations. Dans le cadre de cette étude, un pas fixe unique est défini pour touanh@sresr
angulaires. Nous avons constaté que, pendant I’optimisation, la dynamique du gradient pour chaque
parametre n’est pas prise en compte. Ceci ralenti la convergence de 1’algorithme. Dans le but
d’améliorer la performance de 1’algorithme, nous pouvons envisager de choisir un pas distinct et
variable pour chaque paramétre en fonction de leur dynamique au court de chaque itération.
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Figure 97 La fonction objectif : fantdme hétérogene, faisceau type RCMI

D’ailleurs, plus généralement, les observations de plusieurs autres simulations faites mais non
présentées ici car n’apportant rien de probant en plus, nous ont permis de constater que la méthode de
descente de gradient tombeifement sur des minimums locaux. L’état de I’art indique que ce
probléme peut étre amélioré par :

¢ Une meilleure initialisation du plan : ceci est cohérent avec le penaitial qui vise une
optimisation d’un plan de traitement proposé par le physicien.

e Un échantillonnage plus sophistigué (ex. échantillonnage stochastique ou les voxels
considérés’une itération a I’autre ne sont pas les mémes).

e La méthode d’optimisation du gradient conjugué

Le temps d’optimisation est de 3.7 minutes pour le cas de RCMI avec une balistique fixe. Ceci est
logique car la propagation du faisceau dans le fantdbme a fait une fois pour touse aidalé par
chaque faisceau élémentaire d’intensité unitaire est constante. Ceci implique 1’augmentation
importante du temps de calcul pour les autres cas de test qui nécessitent un recalcutiedangtete
(propagation puis évaluation de la dose car nouvelle balistique) a chaque itérati@mpsede
recalcul dépend de la complexité du maillage dans le fantobme (le maillage iafleenombre de
SBIM a propager, mais aussi du coup le nombre de SBIM participant a la somme pondérée pour le
calcul total de dose). Ceci explique le fait deieemps de calcul pour le fantdme homogéne d’eau est

plus faible que celui du fantéme hétérogene. Plus précisément, le cas du fadét@mogeéne nécessite

82 minutes de calcul pour 90 itératspphaque itération faisant le calcul de dose de 48 faisceaux fins
(3 faisceaux RCMI de 16 faisceaux élémentaires) et autant de calcul de gratdieatun fantbme
composé de 288 mailleBar rapport au 20 minutes ciblées, les conditions et sources d’évolutions des

temps de calcul par rapport a ce code nous laissent penser que Doséclair peut effectitteindre

cet objectif..Le code s’exécute en monaceur avec la boucle d’optimisation implémentée sous
MATLAB et appelant les fonctions de calcul Doséclair commexfiles Ces fonctions étaient
implémentées sur une structure de classes initiée en 2006 pour étre particuligrecheaire afin de
tester dutes sortes de modeles (via principalement des mécanismes d’héritage), au détriment
naturellement des performances qu’un modele unique pourrait atteindre en étant codé de facon
optimale.

Le temps de calcul de 82 minutes pour une telle configuration est donc finalamsennable. Un
simple passage en hexa ou oeaiaxs ferait déja passer la simulation en dessous des 20 minutes. Si on
fait des projections sur I’augmentation des calculs sur des fantdmes plus réalistes (donc avec plus de
mailles), on peutite imaginer avoir un rapport 100 a 1000 mais il s’avére qu’empiriquement ce sont
aussi les ordres de grandeurs que 1’on peut gagner en passant de ces codes génériques en C++ et
MATLAB a une implémentation optimisée de 1’algorithmes faites par un programmeur expérimenté.
Le bilan serait alors neutre et I’objectif de temps atteint. Dans le cadre d’une preuve de concept avant
justement d’approfondir les développements, les résultats de cette thése nous semblent plutdt positifs.

A ce jour, nous avons vu gua méthode d’optimisation fondée sur la technique de calcul de dose
rapide Doséclair nous permet, dans un temps de calcul raisondiabiéliorer le plan de traitement
de facon continue en les parametres, et en 3 dimensions. Ces résultats obtenudeonerabteuses
perspectives dans le domaine de 1’optimisation des plans de traitement en radiothérapie.
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Conclusion et perspectives

L’objectif de cette thése était de montrer, sur des cas simples de validatieraisabilité d’application
du nouvel algorithme de calcul dese et son utilisation pour I’optimisation du plan de traitement.

La premiére phase du travail a consisté la prise en main de la technique de calcul de dose et du code de
calcul Doséclair. Une reformulation tensorielle de la propagatioraiduefau dans le fantbme a été
effectuée. Les paramétres du faisceau sont redéfinis par les angles d’Euler. Les codes sources de
Doséclair ont été modifiés pour prendre en compte ces nouveaux parametres etrroettidn
tensorielle pendant la propagation du faisceau. La modification la plus importanee reedule
‘simulation’ du code de calcul.

Dans le but de valider ce calcul tensoriel dans les configurations qui ésahfg#s lors les travaux de
Baptiste Blanpain, quatre tests ont été réalisés. Les distributions de doagestdvec la formulation
tensorielle sont identiques aux anciennes.

Cette reformulation ouvre la possibilité de définir le gradient de la dosenetioh des nouveaux
paramétres de la balistique de traitement. Une formulation tensorielle du gradient det dase
propagation dans le fantbme a été effectuée. Cette formulation a été ensuite indeédwerd

Doséclair.

Trois types de test ont été présentés pour la validation des calcuéslanty : test individuel, test du
fantdbme homogeéne, test du fantdme hétérogene. La méthode de descente de gradient avec une fonction
objectif quadratique classique est utilisée pour cette validation. Les EO¥s plans de coupe ont été

utilisés pour évaluer le plan final. La convergence des fonctions objectifs a étééebdans la

majorité des simulations.

L’objectif initial de la thése a donc été atteindu sens ou la preuve de concept est faite et qu’aucun
résultat ne montre de caractéristiques rédhibitoires (temps de calculdgppyégisutefois la méthode
d’optimisation développée n’a pour I’instant pu étre testée que sur des cas simples. Il reste encore
beaucoup de travaux avant de rendre cette méthode opérationnelle sur les cas cliniques :

La segmentation du fantdme en mailles homogénes sur des donnésssesala évaluer pour trouver

le compromis entre la taille (et donc le nombre) des mailles de forme papipBélé rectangle et la
précision de la quantification que cela implique sur les organes réels. Une étlalseggmentation
avec des surfaces quadratiques sera intéressante. Dans un premier teggpspdéses quadratiques
utilisées dans les codes de Monte Carlo peuvent servir comme composants de réfeences.
découpage du faisceau en SBIM et la propagation du faisceau pourront y étre testés paocime appr
similaire a celle suivie dans la thése.

Le réglage des fonctions de pondération est basé sur des données de simulation Monte Carlo. La forme
de la fonction est choisie en fonction de sa capacité de modéliser le dépét de ddes danes de
déséquilibre électronique. La dose diffusée est géré par le scaling latérakffi@ent de scaling est
également obtenu expérimentalement avec la dose de référence Monte Carlo.tdiresreant, ces
modéles devront étre remis en cause et revalidés voire modifiés lors dgepasx données réelles.
Toutefois le principe ne devrait pas changer sur le fond, puisque 1’on peut en donner des explications

physiques et une validation numérique par comparaison avec les codes de Monte-Carlolesi sont
codes de calculs les plus précis. La méme question se pose pour le modéle deilsdipeurtles

modeéles homogeénes, la précision devant étre validée en cas clinique. Toutefoisda larioonne
précision avec les simulations de Monte-Carlo est plutét prometteuse.

La méthode de descente de gradient a pas fixe est utilisée pour prouver que le tpdencent
pourra étre optimisé a I’aide des gradients de dose calculé au cours de la propagation. Les résultats
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nous montrent que les plans sont améliorés au fur & mesure des itérations. G réets, cette
méthode qui est la plus simple de toutes les descentes de gradient montrera suselindtdtiems
classiques convergence lente, minimums locaux nombreux. D’autres algorithmes de descentes de
gradient plus sophistiqué seront & évaluer, comme le gradient conjugué. Parmi lesgisteisméme
imaginer, tout comme on a pu dériver une fois le calcul de dose pour calculer le gélieer
partiellement une sende fois I’ensemble et avoir une méthode de calcul du hessien par propagation.
S’ouvre alors méme des méthodes comme Newton, le pas optimal ou Levenberg-Marquardit.

Pour accélérer le temps de calcul, un échantillonnage est réalisé dans le testliatdéogene. Une
¢tude précise sur I’influencede I’échantillonnage (nombre de point, densité d’échantillon par zone...)
sur la contribution de la fonction de colt sera intéressamie politique d’échantillonnage efficace
devra étre appliguée dans un traitement réel. Des études théoriques sont almrdgdesiqurs
auteurslUn larged’étude sur ce sujet est disponible.

Le calcul de gradient analytiquavre la voie a I’optimisation de trajectoire dans le cas du Cyberknife

et plus généralement de 1’arcthérapie. Pour cela, on pourrait considérer en premiére approximation que
I’intégration de la dose sur la trajectoire serait égale a la somme des doses avec des points d’origine
régulierement répartie le long de la trajectoire. En supposant queragtttoire soit définie par un
petit nombre de valeurs références (d’une équation) ou de points références (les brisures sur une
trajectoire en ligne brisée), on peut aisément établir les relatiorss eeg références et tous les
parametres balistiques desdits faisceaux intermédiaires. Un gradient eldodel déposée sur la
trajectoire a ces références est donc calculable ou pourrait étre explait@pgtiniser tous les
paramétres de la trajectoire, avec un co(t en puissance de calcul équivalente a celle pour le RCMI.

La prise en compte d’un faisceau poly-énergétique utilisé en clinique autre que le faisceau mono-
énergétique devrait se faire naturellement, en faisant apprendre les modéteeresmpar un
faisceau poly-énergétique. Le durcissement du faiseeait pris en compte naturellement puisqu’il a

lieu aussi en milieu homogene et que le modéle de propagation reposent sur une mise a 1’échelle entre
matériaux n’est pas affecté par 1’énergie du faisceau. On évalue méme que les incertitudes,
correspondana I’intégration des incertitudes sur le durcissement du spectre fois les légers écarts de
dépdt de dose selon 1’énergie, seront largement inférieures aux erreurs dues aux incertitudes initiales
sur le spectre lui-méme. Ceci restera a étre vérifié, et la plaefdoséo sera un parfait outil pour
cela.

Au-dela du domaine d’application de la radiothérapie, ’esprit d’un modéle analytique a I’échelle
d’une maille et sa propagation automatique pourraienti étre intéressant dans d’autre domaine
d’application, par exemple le calcul de transféstl’énergie dans le batiment, le calcul de transfert de
chaleur dans les réacteurs nucléaires
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Annexe

Tableau de notation :

Scalaire XY, 20ty .
Constante N,N,, Ny ..
Fonctions E,H(x), Dose(P),k(P)
Point de I’espace 0,PM,...
Vecteur e, e, OP ..
Matrice M ..

Tenseur d’ordre 2 B, G,
Coefficients d’un tenseur d’ordre 2 P34,812
Tenseur d’ordre 4 T
Coefficients d’un tenseur d’ordre 4 it

Numéro du SBIM en exposant dans| (s
propagation axiale

Matériaux du milieu en exposant dans| [eaul [os]
propagation latérale

Distance entre deux points géométriques | |OP|, |P,P,|
Norme d’un vecteur e lle]|

Produit scalaire entre deux vecteurs

(.,.) par exemple (ez,ﬁ)

Indice faisceau élémentaire d’un faisceau
RCMI

@

Indice faisceau élémentaire d’un ensemble
de faisceau RCMI

r;p.q)

Repére

Rf = (Mg;el;ez;e3)

Coordonnées en repére fantdme (repeére P
référenceR;) du pointP P=Pg, =Pr=|yr
7P
Et du vecteue
xe
e=e|RF=e|F= ye
Ze
Coordonnées en repére faiscedRy)( du xr(P)
point P Pz, =Py =|»s(P)
27 (P)
Coordonnées en repére homogéfe,)( du x1n(Q)
pointQ Qiz, = Qi = | Yn(@
2,(Q)
Tenseur d’ordre 1 correspondant aux xP x1n(Q)
coordonnées d’un point étendues d’un 1 afin | — yP = yin(Q)
de pouvoir appliquer les formule P\p = 4P Q= 2 (Q)
tensorielles 1 1
Gradient ded dans la direction Vy A
Dérivé dea par rapport & % hu dya
ab
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Annexe A Propagation axiale du tenseur de projection dans les mailles support du fantéme

Nous cherchons a caractériser le tenseur de pass&ea®,;,, notép, et défini par :
P11 P12 P13z Pis
B = P21 P22 P23 P2

P31 P32 P33 P3a
0 0 o 1

Soit un pointP ayant les coordonnéds, dans le repére fanton¥y, ses coordonnéd®, dans le
repére faisceal, peuvent étre déduites par la relation tensoridlg = P & P|r

Dans la deuxiéme partie, Chapitre IV, section 1, nous avons déja montré que:

x€1 P11 x®z P21 x®3 P31
e, = yel =1 P12 |, e, = yez =1|P22], e; = yeS =1{ P32
z€ P13 z©2 P23 z©3 P33
La composant®, 4 (resp.p,4) estle produit scalaire de 1’axe e; (resp.e,) et le point d’origine Mg du
faisceau. Au final, seule la composanptg varie d’un SBIM a I’autre. Nous allons voir comment

calculerps,5*1) & partir deps, .

M,

T

Figure 98 Propagation axial.

Nous avons vu dans la deuxiéme partie, Chapitre IV section 2.1 que la profondeur iguBothgi
SBIM (s + 1) est calculée de maniére récursive :

(s+1)
Z}(ls+1) _ Hum (21(15) +A/1(S)) (A.1)

Pour un pointP dans le SBIM(s + 1), la profondeur projetée dans le repere faisceg(P) , peut
s’écrire :
2;(P) = {(e3,0P) — (e5,0M)) (A.2)
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Pour calculer la profondeur projetée dans le repere homagg(®) , on doit tenir compte de 1’offset
A1) 1a distance parcourue depuis le point d’origine du faisceau selon la direction e; pour rentrer
dans le SBIMs + 1), et de la profondeur radiologique du SB(VH 1), notéez,(f“).

D’abord, nous calculons la profondeur du point P dans son SBIMs + 1), qui vautz(P) — A+
Ensuite, nous ajoutons, a cette profondeur, la profondeur radiologique du(SBIW pour avoir la
profondeur projetée du poiRtdans le repere homogéméou 1’équation suivante :

Zp(P) =z (P) — A*D) 4200 (A.3)
En remplacant,(P) de I’équation (A.3) par I’équation (A.2), on obtient :

zn(P) = (e3,0P) — (e5,0M}) — 265*1) 4 z{*Y (A4)
Orz,(P) = (€3, OP) + ps, stV
Nous pouvons en déduire que :

P34»<s+1> = - (e3,0M£) — Als+D) +Z;(,S+1> (A.5)

En combinant (A.1) et (A.5), on obtient :

psS + (e, OMJ) + 260 = L (p34<5> + (es, 0M)) + 2 +A/1<S>) (A.6)

Or A+ = }{s) 4 A0S,

L’équation (A.6) devient :

u's)
H<S+1)

3 (s+1) _—

Paa <p34<5> + (e3, OM) + ,1<S+1>) — (e3,0M[) — 265+1) (A.7)

Aprés une factorisation de 1’équation (A.7), cette derniére nous donne la formule de propagation de la
composant®s, du SBIM(s) au SBIMs + 1) :

(s+1) _ l‘<s)
P34 GEY

u Py ) 1
P3s’® +(W - 1) (e3,0M) + (m - 1) A+t (A.8)

Notons que pour le SBINIL), p3, " = —(es,0M)) — A1), qui peut étre également déduit de (A.8)
en posant‘® = 0.

Une fois que nous savons comment calcedgl**? & partir deps,‘, nous pouvons déduire de
I’ensemble des formules le tenseur de propagation de projection d’ordre 4, I;;_)SH) (B en indice

désigne projection), pour passerBé aBs*?). Ce passage revient a un produit tensoriel doublement
contracteé :

S:B(s+ 1) — zg*ﬁ' 1)@3}3(5)

Comme la grande majorité des composantes sont constantes, le tenseur de prasadetsensur le
tenseur identité. Seul le nouveau coefficient, “*1 requiére plus de calculs. Pour cela il faut voir
comment calculet’offset . Rappelons-nous qu&® est la distance parcourue depuis le point
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d’origine du faisceau Mg selon la directiore; pour rentrer dans le SBRl) par n’importe quelle

surface. Etant donnée le point d’origine du faisceau Mg et la direction du faisceau incidesy, pour un
SBIM(s) , on cherche a connaitre par quelle surface rentre le faisceau et la distanoeupgpar ce
dernier.

D’abord, quelques notations pour la suite des calculs :

M (resp.M'S’, M) : Points d’intersection du faisceau et I'une des deux surfaces perpendiculaiges
I’axe x (resp.y,z) de la maille support du SBId). Le point d’entrée du faisceau dans le SBIM(s),
M*S), appartient & I’ensemble de MY’ M§f>et M.

Agf)( resp.)l§f> , /1(25)): Distance parcourue depuis le point d’origine du faisceau M g selon la directiore,
pour traverser la plus proche des deux surfaces perpendiculdites x (resp.y,z) dela maille
support du SBINs), A appartient & I’ensemble de /1;5) , /1<;>et,1<;>.

xfﬁn, x,(,lex (resp.yr(,fi)n, y,if?lx, Zf;gn, Z,(,lex): L’abscisses (resp. I’ordonnées, 1’altitudes) des deux

surfaces perpendiculaires a I’axe x (resp.y,z ) de la maille support du SBRl).
w1
My
M

=4

X

Figure 99 Calcul dei™

Sur I’exemple de la Figure 99, le poinM<ZS> est I’intersection de 1’axe du faisceau et la surface en haut
de la maille support du SBIjd).

Par définition, le poinM(Zs) est sur 1’une des deux surfaces perpendiculaires I’axe, son altitude dans

N A (s) .. . ,
le repére fantdmez™z" est I’une des deux Valeurszr(izn etzﬁ,lex, ce qui implique qu’elle est bornée par
ces deux valeurs :

(s)
z5h <M <zl (A.9)

Le vecteung M(Zs) peuts’exprimer en fonction du e; :

MM =2e, (A.10)
Selon I’axe z du fantome, 1’égalité (A.10) peut encore s’écrire comme:

M — ZMg = /1<ZS)Z"’3 (A.11)
En remplacant™:’ de I’inégalité (A.9) par I’équation (A.11), on obtient :

Z(S)

f f
min ~ ZMOS /1(25)263 < Zr(rinc — zMo (A.12)
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En fonction du signe degfs, I’inégalité (A.12) peut étre transformée :

) _mh 2 wf ) _ Ml s _ mf

; i ax=Z Oy _  (s) (s) (s) _ i 0 Znax—Z
min ( m”zle Y=u;’ <A; <v,;”’ =max( "“Ze s )

)

3 ze3 3

En suivant le méme raisonnement, on peut en déduire les deux relations suivantes powesles autr
axes:

f f f f

(s) M (s) M (s) M (s) M

. =X 0 x -x"0 (s) (s) (s) =X 0 x —-x"0

min max J— — min max

min (e, =) = Uy’ S Ay S vy’ = max (P —, )
f f f f

(s) M (s) M (s) M (s) M

: Ymin=Y ° Ymax=Y 0\ _ . (s) (s) {s) _ Ymin=Y ° Ymax—Y °
min ( R ) =uy’ <Ay’ < vy’ =max( I )

Selon les diverses configurations, la distance parcourue pour entrer dans la mailledsuSgdki(s)

est représentée par les bornes infériewﬁé}suf) et uf). La distance parcourue pour sortir de la

maille support du SBIM est représentée par les bornes supénjéﬁreé’” et vf).

Géométriqguement, la plus grande valeur pesitbou nule, parmi les trois bornes infériee
représente la vraidistance d’entrée dans la maille. La plus petite valeur, parmi les trois bornes
supérieures, représente la vraie distance de sortie.

29= max(0, &, u!, ul) (A.13)

L’équation (A.13) nous permet de calculer la distance d’entrée dans la maille support du SBIM (s) en
combinant les fonctionsin etmax

Figure 100Découpage d’un faisceau en deux SBIMs

Dans la réalité, il arrive que le faisceau rencontre des interfaces optigeese soit a son entrée dans
le fantdme, ou en pfondeur. Quand I’angle du faisceau par rapport a ces interfaces est grand, nous
avons proposé de séparer le faisceau incident latéralement, en plusieurs SBIMs, ildatquae
100.

Dans ce cas, nous avons besoim@® et A?) pour la création des deux tenseurs de projection. En

pratique, le barycentre de la section d’entrée du SBIM(s), notéePi,S), est propagé pendant la
propagation du faisceau dans le fantbme. Pour chaque(SBIb& centre est projeté sur le plan de la

section du faisceau incident selon la directie@; pour calculer le point d’origine Mg“) qui est
ensuite utilisé pour calculer ¥ associé.
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Annexe B Propagation latérale du tenseur de projection dans les mailles voisines du

fantome
Homogenous
l' phantom -lv
ateré Bone ater les
isBIM: | oM, M, IM*M, M’
P -
3 b n
7 -
X

Figure 101 Propagation latérale du tenseur de projection dans un fantbe hétérogéne

Sur la Figure 101, le tenseur de projectif2ul, est calculé pour le SBINk) de la maille d’eau. Ce
tenseur est propagé de la maille d’eau a sa maille voisine d’os en tenant compte du changement de
matériau.

Y

Prenons I’exemple du point M,, nous cherchons a connaitre sa projectdf dans le repére
homogéne d’eau grice au nouveau tenseur de la maille d’os, B! selonm ’2| n= splosl & 1’vTZ| e

Dans la propagation latérale, on gére seulement la diffusion latérale, ceoligiémue la profondeur
projetée du pointM, par le tenseufBl®@ et par le tenseui3l®s] est identique dans le repére
homogene. Cette profondeur projetée dans le repére d’homogéne d’eau, Zl[[,fau]] (M,) est calculée grace

a la troisiéme ligne, indexé pardu tenseur de projectidgle@"], expliqué en Annexe A. On note :
(M) = V@ M = P QM

Nous nous focalisons donc sur le calcul des deux composantes latérales prxﬂ%at‘élk{ﬂ/lz) et

yl[[ffau]] (M) du pointM, dans le modéle homogéne d’eau.

On note,M,M,, un vecteur geométrique dans le fantome hétérogend, My [mat]  ce vecteur
MM, projeté dans le modele homogene du mifigiat] en tenant compte de I’hétérogénéité.

On projette le poinM, orthogonalement sur I’axe e; du faisceauM, est le point projetéM,, est
I’intersection de cette projection et I’interface des deux mailles. Donc, M, M, est perpendiculaire a
es.

Le vecteurM;M, projet¢ dans le modéle homogeéne I’eau en tenant compte de 1’hétérogénéité,
M M, 12Ul peut s*écrire :

M, M, [eaul = M M, Teauls g, ¢, Teanl (B.1)
Or le vecteur géométriqudd;M,, est intégralement dans la maille d’eau, donc sa projection,
M M, 2l | est identique. Le vecteur géométriqde, M, est intégralement dans la maille d’os, on
suppose que son projeté lui est proportionnel selon un coefficient

M,;M, [[eau]]:PMan (B.2)

p est le coefficient de scaling qui dépend des deux matéragxplosl /pleaul | pour prendre en
compte ce changement de milieu. L’équation (B.1) devient :

131



M M, e =M M, + pM;, M, (B.3)

OrM,M,, =M;M, - M;,M, , (B.3) peut aussi étre transforené

MM, e = MM, - M, M, + pMy, M, = M M, + (p — 1) M, M,
Finalement, nous obtenons :
MM, =M M, + (p — 1) Moo M,
On projettelm [eau] gyr ’axe e, du repére d’homogéne d’eau :
(MM, 1, e,) = (MM, 1) + (p — 1(M1; M) €,) (B.4)

(M M, [eaul e.) est la composante latérale du vect®yM, projeté dans I’eau selon I’axe ey, noté
xlﬂ,fa“]](Mz). Elle est obtenue grace a la premiére ligne, indexég, ghr tenseur de projection de la

maille voisine d’os Bl Donc,xy V(M) = pL @ My,

(M,M, ,e,) est la composante latérale géométrique du vedBUM, selon 1’axe e; Ssans tenir
compte de I’hétérogénéité. Elle est obtenue grace a la premiére ligne du tenseur de projection de la

maille support d’eau pleaul, Cette composante est nofgl*®"! & M, P
L’équation (B.4) se réécrit :
E[COSHgmwzg‘Bg[ceau]]@mw +(p_1)( M12M2 le1> (BS)

Avec le méme raisonnement, si on projéeM, €2l syur 1’axe e, du repére d’homogeéne d’eau, ce
qui correspond aux calculs avec la deuxieme ligne, indexg, mies deux tenseurs de projections ,
I’équation (B.5) devient :

EBE/OS]] @n’q"zw — ng[/eau]] @mlF +(—1){(M;;M,,e,) (B.5 bis)

Nous retrouvons des formules linéaires simples qui permettront de définenfanll un tenseur

additif de propagation latéral, moyennant d’exprimer ( M;,M, , e;) en fonction des parameétres connus
du fantbme hétérogéne et du faisceau incident.

Dans un premier temps, supposons Myg est dans le pladéfini par 1’origine M'(: du faisceau, ’axe
e; du faisceau et I’axe x du fantdme hétérogene, illustré par la Figure 101. Dans ce plan, on définit un
vecteur unitairer perpendiculaire &;. On peut déduire les relations suivantes :

(n,e;)=0
n= a.x + b.esz, aetb sont deux scalaires.
In|| =1
Apres simplification,

1 x€3

T e G

n=

e;pourx® = +1 (B.6)
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Orm ed perpendiculaire &, il est donc porté par ce vecteur unitaire
M,M, =c.n, cest un scalaire (B.7)
On projettelmsur I’axe x du fantdme hétérogene :
(M,M, , x) = xMz — xMiz xMi2 et abscisse de interface (B.8)
En tenant compte (B.7), ’équation (B.8) peut s’écrire :
c(n,x) = xMz — xM2
On peut déduire :

c= (n,x)"t(xMz — xMz)

DoncM, M, peut s’écrire :

xMZ — xMIZ
MM, =
122 (n, x)
Par conséquencéM, M, , e, ) peut s’exprimé :
(M,M; e, ) = (xM2 — xMiz)(n,x)"*(n,e;) (B.9)

Dans 1’équation (B.9), on remplace le vecteur m par son expression explicitée en (B.6). Aprés
simplification, on obtient

(M,,M, ,e )= xel(xMZ - xM12)(1 — (x®3)2)71 = xe1xMa(1 — (x©3)2)"1 — xe1xMiz(1 —
(x€)?)71
(B.10)

L’expression (B.10) est un produit scalaire d’un vecteur de 4 éléments v avec le tenseur d’ordre 1
1W2|F du pointM, dans le repére du fantéme:

(M1,M; ,e1) = (v, My, ) (B.11)
X xer (1= ()27
T yMz 0
AvecleF = M, etv = 0
1 _xelxM12 (1 _ (xe3)2)—1

On reprend ’équation (B.5) :
E[cos]] ®1‘72|F = EBE[ceau]] ®1‘72|F +(p— 1) M;M,; ,e,)

On suppose quiglosl = spleaul | gleau=os] leau=oslast |e tenseur de propagation latérale, il est
d’ordre 2. L’équation (B.11) nous permet d’identifier la premiére ligne du tenseur de propagation
latéralegleav—osl
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tiy = (p — Dx€1(1 — (x€)*) 7!
tia = —(p — DxCrxMiz(1 — (x¢2)*) !

t;; représente la composante de*l%ligne et laj*™colonne du tensegleau—os1,

En suivant le méme raisonnement, la projectioMgf, [¢2l syr I’axe e, du repére d’homogéne

d’eau, ( M,,M, ,e,), prend la méme forme que (B.11), il faut juste remplacerde 1’équation
(B.11) parx®z. On obtient le produit scalaire suivant :

<M12M2 , €2 ) = (uJ[‘TZ“:')

xM2 x€2 (1 _ (xe3)2)—1
—~ yMZ 0
AvecM2|F =", |etu= 0
Z2
1 _xEZlez(l _ (xe3)2)—1

Il nous permet, avec I’équation (B.5 bis) d’identifier la deuxiéme ligne du tenseur de propagation
latéralegleav=osl .

ty = (p — Dx®2(1 — (x¢)*)7!
tre = —(p — Dxe2xMiz(1 — (x®3)2)1

Maintenant, nous allons étudier le cas d’une propagation latérale multiple, illustrée par la Figure 102.

kY .---------‘-'M;'"'M;" My

I."._ P e
Eau ‘(ﬂi ? Os Poumon

Figure 102 Propagation latérale multiples

Supposons que le tenseur de projection de ladniidhu, Bl est connu. Ce tenseur est propagé
de la maille d’eau a sa maille voisine d’os par le tenseur de propagation latérale T2~ sl expliqué
précédemment. Nous allons voir comment propager ce tefdétk, & la maille de poumon.

Prenons exemple du poikt,, le vecteutM; M, projeté dans 1’eau, M; M, [¢@l grace au tenseur de
la maille de poumon peut s’écrire :

p[[poumon]]

M, M Teavl= M, M el + = M M,

On introduit le tenseur de la maille de poumon

[poumon] @ . = [poumon] @ i p[[poumon]] W
x 4|F—‘Bx 3|F+ Jleau] (M;M, ,e;)
Et
[poumon] @ ﬁ _ "B[[poumon]] @ Mv N pHpoumon]] (W ) 5 10
y 4F T Ty 3|F —p[eau]] M, ,e; ( ) )

Si cette projection est réalisée grace au tenseur de projection de la maille d’os :

pﬂos]] _—

p[[eau]] M3M4

m[[eau]]z W[[eau]] +
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On introduit le tenseureda maille d’os ;

[os]
E[COS]] ®M4|F [[OS]] ®M3|F p[[eau]]<M3M4'el)
Et
SBg[/OSH@mw SBIIOS]] ®M3|F [[eau]](M3M4-vez> (813)

Or M3 est sur I’interface des deux mailles d’os et poumon, donc ‘Bﬂpoumonﬂ ®M3|F (resp.

iBﬂpoumon]] ®M3|F) et plos!] @M;lF (resp.iBg[,“]] @M;lF) sont identiques. En tenant compte de
(B.13), I’équation (B.12) peut s’écrire :

[ ] = II - p[[os]] [poumon]
oumon os Y2 Y 2 FY 3N
SBxp ®M4|F ®M4|F p[[eau]]<M3M4"el>+ p[[eau]] (M3M4,€1)
[poumon] __ ,[os]
- p p N
E[COS]]®M4|F+ p[[eau]] <M3M4,el)
Et
[ ] = [os] p[[osl] [poumon]
oumon 0s v T FYEEY 2
in ®M4|F ‘)I; ®M4«|F_M(M3M4ﬁ82)+ [eau] (M3M4—'e2)
[poumon] __ ,[os]
== P T
=PI QM + (MM, e,)

p [eau]

On peut calculer le tenseur de projectipifoumen] grace au tenseur de projecti®fes!, qui est lui-
méme calculé & partir du tenseur de projecidtt’l. La propagation latérale de maille & maille est
donc toujours réalisée par une addition tensorielle, mais le coefficient ldey stépend des trois

matériaux : celui de la maille support, celui de la maille précédente et celui de la maillée;@aian
p[[courant]] _p[[précédent]]

p[[support]]

Dans le cas de la Figure 104 maille courante est de 1’os, la maille précédente et la maille support
[os]

sont de I’eau, et on retrouve alors le coefficient p = e ~

Cette propagation est exacte pour les points qui sont dans le plan défini par ’axe x du fantdme

hétérogene, 1’origine Mg et ’axe e; du faisceau. En pratique, par une approximation, on considére
qu’un point en dehors de ce plan subit le méme scaling que sa projection orthogonale dans ce plan.

Nous avons identifié le tenseur de propagation latérale selon la direatiofantéme hétérogene. Par
symétrie, on peut facilement déduire le tenseur de propagaifiécédent »courantl = gelon |a
directiony etz sous la formule générale suivante :

Pour la directiory :

p[[courant]] _ p[[précédent]]

e plsupport] yer(l—(ye)H)™t
P[[Courant]] -p [précédent] " L | | ,.
=T plsupport ye1yMiz (1 — (y©3)2)~1 yMiz est I’ordonnée de interface
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B p[[courant]] _ p[[précédent]]

ty = plupport] ye2(1— (y*)*)™!
p[[courant]] _ p[[précédent]]
the = — S Tsupport yezyMiz(1 - (ye2)»)~!

Pour la directiorz :

p[[courant]] _ p[[précédent]]

— e e3\2\—1

ti3 = pTupport] z°1(1 = (2%)%)
p[[courant]] -p [précédent]

z€1zM12(1 — (293)2)71 zM12 est I’altitude de I’interface

1:14 - plsupport]

B p[[courant]] _ p[[précédent]]

2%(1 = (z9)%)7"

[courant] __ p[[précédent]]

trs = p [support]

t, = _P
24 — p[[support]]

ZeZZMlz (1 _ (Ze3)2)—1

En pratique, pour un faisceau incident oblique, différentes zones sont définiea dmilld voisine.
Chaque zone est associée a un tenseur de projection latérale avec une directimpagkeiqn
distincte.

Eau

S0
/ P oo..'. 3
€32/ (S) #/ Poumon ol
r—— 4 4 2e

Figure 103 Sélection des surfaces de propagation

Sur I’exemple de la Figure 1031’axe du faisceau oblique est présenté par le veetewn SBIMs)

en pointillé rouge est créé a I’entrée du fantome. Ce SBIMSs) est propagé latéralement dans la maille
de poumon. Pour chaque point de la maille poumon, un scaling sur sa projection laté&fédetast
pour tenir compte de ce changement de milieu.

En pratique, une liste de surfaces candidates est associée au tenseur de qropégatt Povmonl

au moment de la propagation latérale du SBIM. Cette liste est créée par une évaluation des six surfaces
de la maille de poumon. Sur la Figure 10&terface commune de la maille d’eau et la maille de

poumon est la surface 1, on natg,,, le vecteur normal de cette surfate formule d’évaluation des

surfaces de la maille est :

(t.om-e3)(tes) <0,t est le vecteur normal des 4 surfaces adjacentes de la maille, la sixieme
surface orthogonales &t,,,, étant exclue d’office. Les surfaces vérifiant cette condition sont
sélectionnées.

Dans ce cas, les surfaces-&(,,,) et 4 (>0) sont exclues et la liste des surfaces candidates contient
les surfaces 1 et 2.
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Ensuite, pour chaque poiftde la maille, on calcule les normes gl — poumon] @EF avec la
surface 1 et 2. Pour ce point, on compare ces normes et choisi la surface qui donme ainimale.
Cette comparaison des normes est équivalente a dire qu’en partant du point P et en projetant
orthogonalement ce point sur I’axe ez, on cherche la surface par laquelle traverse cette prajectio
Avec cette surface, nous pouvons calculer définitivement le tenseur de propagation pour le point.

Nous pouvons voir sur la Figure 1@B8tte sélection de surface résulte d’une partition de la maille de
poumon en deux zones qui sont séparées par la surface encadrée en pointillés reg.démis de
la zone 1 (resp. zone 2) qui présente le volume en haut (resp. en bas), surfacen(ves@. numeéro
1) est utilisée pour calculer le tenseur de propagation.
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Annexe C Gradient du tenseur de projection axial et sa propagation

On cherche a calcei le gradient du tenseur de projectiahy, par rapport a chaque parametre
géomeétrique/balistiqug. Cegradient prend lui aussi la forme d’un tenseur de méme dimension :

921 922 823 824
931 932 933 O34
0 0 0 1

911 912 %13 B14
(SIIJ: “

Rappelons-nous que le tenseur de projection &edt sous la forme générale :

P11 P12 P13 Pis

x€1 P11 x€2 P21 x €3 P31
B={hz ez P P2 avece; = |yo | =P )ep =(ye | =Pz | es =y | = | Pa2
z€1 P13 z€2 P23 73 P33

0 0 0 1

La composant®,, (resp.p,,) estle produit scalaire de I’axe e, (resp.e,) avec le vecteuOM’, ou

Mg est le point d’origine du faisceay indexépar (p, q). p34 €st la composante calculée de proche a
proche pour intégrer la profondeur radiologique. Parmi ces 12 composantes, il n’y a que p3, qui

dépende de la propagation du faisceau dans le fantdme. Les 11 composantes restantes dépendent
sailement des axes (orientation) et du point d’origine du faisceau. Par conséquent, le gradient de ces

11 composantes ne change pas au cours de la propagation.

Pour un faisceau élémentaffendexé palp, ) du RCMI indexé par, il est paramétré pap,. = (6,
¢r 5 ar; By vy). Afin de simplifier les écritures, nous ne mettons pas I’indice r sous les parameétres
angulaires.

Nous pouvons exprimer le tenseur de projeciiaiiu faisceau élémentaife

cos S cosa cosasinysinf — cosysina cosycosasinf +sinasiny P1a
P = cosfsina cosa cosy + sinasinf siny —cosasiny + cosysinf sina P24
| -sinpg cos fsiny cosycosf P34

0 0 0 1

Or le point d’origine M{; du faisceayf indexépar (p, g)vaut :

Mo’ xMo+ (p— (N, +1)/2)8 x + (q — (N, + 1)/2)5x°2
Mo/ = yMo! | = | yMo + (p — (N, +1)/2)8 yer + (g — (N, + 1)/2) 5y
zMo’ zMo + (p— (N, + 1)/2)5 z81 + (q — (N, + 1)/2)5z¢

Nous pouvons exprimer la composapig:

P1ga = — (el,O—MZj) = —xeixM — yelyMOf — ze1zM

=—x®(xMo+ (p— (N, +1)/2)6 x°* + (q — (N, + 1)/2)6x°2) — yer(yMo + (p — (N, +
1)/2)8 yer + (q — (N, + 1)/2)8y°2) — ze1(zMo + (p — (N, + 1)/2)5 2% + (g — (N, +
1)/2)6z°2)

:_5(29 - (Np + 1)/2)(e1,e1) - 5(CI — (Ng + 1)/2)<e1:ez> - (el,O—Il’I(;)

==8(p — (N, +1)/2) — (e;,0My)

M, , originedu faisceau RCMI, est défini par :
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xMo Rsin ¢ cos 0
M, =| yMo | = | Rsin¢ sin6
zMo R cosp

Et I’axe e; du faisceau:

x€1 cos fcosa
e; =|yé1 | =|cosasinysinf —cosysina

z€1 cosycosasinf +sinasiny

Nous pouvons donc exprimer la composaiteen fonction des cing paramétrés ¢, o ; S, y) :
p14=—6(p — (N, + 1)/2) — cos ffcosa Rsin ¢ cos 6 —
(cosasinysinff —cosysina) Rsin¢ sind — (cosacosysinf +sinasiny) R cos¢

Avec le méme déroulement de calcul, nous pouvons exprimer la composante

P2g = — (ezlo—Még) = —xe2xMo — yezyMOf — 7¢2M

=—x®(xMo + (p — (N, + 1)/2)8 x®* + (q — (N; + 1)/2)6x%2) — yez(yMo + (p — (N, +

1)/2)6 y® + (q — (Ng + 1)/2)8y®2) — z¢2(zMo + (p — (N, + 1)/2)8 2% + (¢ — (N, +
1)/2)6z¢2)

=—8(p — (N, + 1)/2)ey, €2) — 8(q — (N, + 1)/2)(ez, €5) — (e, OMy)

=—(q = (Ng +1)/2)8 — (e, 0My)

= —(q - (Ng + 1)/2)5 —cosfsina psin¢g cos@ — (cosycosa + sinasinf siny) psin¢ sinf —
(—cosasiny + cosysinf sina ) p cos¢

Maintenant, nous allons exprimer mposantep;,. Dans ’annexe A, nous avons vu que la
composant@s, peut étre calculé de proche a proche par le formule suivant :

(s) (s) 2 (s)
U U f u
paa’tD = LD paa’® +(W - 1) (e3,0M;) + (m - 1) Ao+

Rappelonstous que I’exposants) désigne le SBIM courant , & + 1)désigne le SBIM qui « le suit
géométriqguement ». Cette formule nous permet de connaitre le gradiepttté’ & partir de celui de
P2, . Plus précisément, nous pouvons écrire :

(s) (s) -7 -7 (s)
Vy P34(S+1) = ul<ls+1> Vy 1334(5) + (# - 1) ((Vzp €s, OM{;) + (es,le OMg)) + (;sm -

1)V, A6+ (C.1)

Ouv,, A designe le gradient d&(A est un scalaire ou un vecteur) par rapport au paragpetre

Nous souhaitons donc pouvoir évaluer le gradient de ce tenseur. Pour presque chaque composante,
nous disposons d’une formule analytique en fonction des parameétres. Nous pouvons alors dériver cette
formule analytique et en déduire également une formule analytique pour le gradiarsigBiéie que

méme si le gradient n’est pas le méme en chaque point de la maille, on dispose des formules pour

calculer numériquement les composantes de ce gradient en connaissant le pguaratieses. Ceci

est vrai pour toutes les composantes $guf pour laguelle nous avions du élaborer notre approche

par propagation. On va donc reproduire ici la méme approche.
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On définit le tenseur de propagation de gradient d’ordre 4, itlé(s_)ﬁl) (I’exposant iy désigne le
parameétre) qui peut i n’importe lequel des 5 paramétres ballistique, ’indice ® désigne gradient),
pour passer d@fj’ é(ﬁfj“). Ce passage est réalisé par un produit tensoriel doublement contracté :

(s+1) _ P(s = s+1)5 e (s)

Le TP~ *Y estcomposé de 256 {pcomposants indexés pdgux paires d’indices (i, j) et (k, 1),

t,i(jl, les indices varient de 1 a 4. Ce produit tensoriel doublement contracté est exprimé explicitement

(s+1) g4 g4 U (s)
Ol = Di=12j=1 t9y)

Nous avons vu que, pour une propagation axiale du tenseur de gnagdiedt la seul composante qui

change au cours de la propagation, donc, sed@{{esont non nulles. Or le term&,, e3,0Mg) de
I’équation (C.1) peut étre identifié comme :

My’ My’ My’
g31X7% +g31y "0 +g3127°

Nous pouvons déduire, pour un faisceau élémentgirée tenseur de propagation de gradient
zw(s—>5+1).
b4 :

i {1 pour kl = ij,kl # 34
kL~ |0 pour kl # ij,kl # 34 -

(s)
U f
8= ( (s+1) 1) xMo
3 (s)
©e f
53 = ( (s+1) 1) ye
u
(s)
33 _ (_H M,
t33 = <W —1)z™
u's)
t51 = (#(s+1))

(s) .
u
t4% = <W - 1) <v¢/1<s+1> + (e5,V,, OM/ ))

_—

L’expression (e3, V,, OM 5 ) peut s’écrire explicitement :

f
dyxMo’ - xes 4 alpyMOf -y + aszOf AL (C.2)
myf
N MOf ;. ax™o
oUdyx deagnew
Selon le parametrg, les cinq valeurs numériques calculées par 1’équation (C.2) sont constantes au
cours de la propagation. Par conséquent, elles sont précalculées une fois pour toute. Nous allons
expliciter ces cing valeurs selgn:
e Y =a, (C.2)devient:

N, +1
2

N, +1
5 (p =2 ) €5, Vaer) + 8 (a -~ =) (es,Vares)
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e Y = B, (C.2)devient:

N, +1 N, +1
5(27_ pz >(93,Vﬁe1)+5(q— 4 )(es,vﬁez)

o Y = vy, (C.2)devient:

N, +1

Ny +1
)(evay e1)+5(q - )(eBJV'y e;)

5(p_ 2
e Y = ¢, (C.2)devient:

(e3,V, OM)
e Y = 6, (C.2)devient :

(€3, Vo OMo)

Dans I’annexe A, nous avons vu que, pour un faisceau élémentaire f, A peut étre calculé par le
formule suivante :

A9) = max (0, u(S) (S) (S))

avec
f f
(s) M (s) M
sy _ . min_ 0 Xmax=X 0
u,’ = min( P T )
(s) f f
Ul = mm(ynsun—yM“ yﬁf&;x M
es3 ye3
45 f f
(S) — mln( mm_ZMO , Z‘ﬁfl)ax_ZMO
ze3 ze3

Nous pouvons déduire qifg, 1) est:
Vy 208) = V,, max (0, u(S) (S) (S))

Donc, il faut d’abord évaluer les fonctions min et max pour chaque propagation axiale, ensuite,
calculer le gradient du terme approprié. En pratique, les 6 gradients cangatdtealculés une fois
pour tout. Pendant la propagation, on va simplement choisir, selon le résultat de 1’évaluation des
fonctions min et max, quekglient doit étre utilisé pour s’intégrer dans son tenseur de propagation.
Nous allons lister ces six gradients candidats sg¢lon

° lpza

—[8(p — (N, +1)/2) 0ax® + 8(q — (Ng + 1)/2) 8ox?] == + (xM0 = Xypin) == 0 X

—[6(p — (N, + 1)/2) 84x°* + (g — (N, + 1)/2) 0 xez]— + (xMo — xmax) — 04X

e e 1 M 1 e
- —\U'p a — Wy a e — Ymin 70q
[6(p — (N, +1)/2) day®* + 8(q — (N, +1)/2)ay2]y3+(yo Yiin) 377 0ay®

—[8(p — Ny + 1)/2) 8ay®* + 8(q — (Ng + 1)/2) 00y 2] 555 + /M0 — ymax) ey
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—[6(p — (N, + 1)/2) 842 + 6(q — (N, + 1)/2) 0 zez]i+(z’"o — Zpmi )La A
p P a q q a 7€3 min 2632 a
1 1
—[6(p — (N, + 1)/2) 042 + 8(q — (N, + 1)/2) 8,2°%] prois (zMo — Zmax) 7o32 02

s Y =4

On remplacé, pardsz dans les six expressions précédents

s Y=y
Méme principe, on rempla@g, pard, cette fois ci

s Y=2¢

Comme les trois vecteu(s;; e,; e;) ne dépendent pas ge les six valeurs sont réduit a trois

M .
_a¢y 0 y63
My, 1

z€3

- a¢Z
° 1!) =0
Méme principe, on rempla@g, pardg
Nous avons vu jusqu’a présent comment propager de proche a proche le tenseur de gradient grace au
tenseur de propagation de gradient. Maintenant, nous allons expliciter les cinq tenseangede dg
projection pour les SBIM correspondant a 1’entrée du faisceau élémentaire f dans le fantéme, noté de
fagcon générique <1>

e Tenseur de gradient par rappott a

@(1) —
a
[—cosﬂsina —sinasinysinff —cosycosa —cosysinasinf + cosasiny aa914<1)]
cosffcosa —sina cosy + cosa sinf siny sina siny + cosy sin 8 cosa 040241
0 0 0 0 (1)
g
0 0 0 N

0,814V = cos Bsina Rsin ¢ cos @ + (sina siny sin § + cos a cosy) Rsin ¢ sin 6
+ (cosysinasinf —siny cosa) R cos¢

0,824 = —cos B cosa Rsin ¢ cos @ + (cosy sin a — siny sin § cos @) Rsin ¢ sin 6
—(siny sina + cosa sin B cosy ) R cos¢

049340 = — 9 max(0,ul”, !, ulV

e Tenseur de gradient par rappogt a
(1) _
®p' =
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1
[—sin,B cosa cosasinycosf cosa cosy cosfB 6/;914( ) 1

—sinfsina sinacosfsiny cosycosfsina 6ﬁg24<1)
—cos 8 —sinf siny —cosysinf 63934(1)
0 0 0 1

aﬂgm(l) = sin fcosa Rsin ¢ cos 8 —cos a siny cos § Rsin ¢ sin 8
— cosacosy cosfS Rcosg

aﬂg24(1) = sin f sina Rsin ¢ cos 8 —sin a cos B siny Rsin ¢ sin 8 — sin a cos § cosy R cos¢

613934(1) = cosf Rsin¢ cos @ + sin B siny Rsin¢ sinf + cosy sin f R cos¢
—dgmax(0, u§61>, u§,1), uf))

e Tenseur de gradient par rappaut

(1) _
G, =

1

0 cosacosysinff +sinysina  —sinycosasinf +sinacosy ay914( )

0 —cosasiny +sinasinffcosy —cosacosy —sinysinfsina aygz4<1)

0 cos S8 cos —siny cos 1

o BO Y 1(/) B 9,834¢ >J
1

6y914(1) = (—cosycosasinf —sinasiny) Rsin ¢ sinf + (cosa siny sinff —sina cosy) R cos¢

6y924(1) = (cosasiny —sina sinff cosy) Rsin ¢ sinf8 + (cosy cosa + sina sin fsiny ) R cos¢

@ L,
Y4

ayg34(1) = — cos f cosy Rsin ¢ sin 6 +siny cos 8 R cos¢p — 3, max (0, u§61>,uy ,

e Tenseur de gradient par rappath

(1) _
®¢ =
[0 0 0 a¢914(1) ]
0 0 0 942"
0 0 O P) (1)
0o 0 o U¢93
1
6¢g14(1) = —cos fcosa Rcos ¢p cos @ — (cosa siny sin f — cosy sin a) Rcos ¢ sinf

+ (cosacosysinf +sinasiny) R sing

6¢gz4<1) = —cos B sina Rcos ¢ cosd — (cosa cosy + sina sin § siny) Rcos ¢ sin 8
+ (—cosasiny + cosy sin 8 sin @) R sing

6¢g34<1) = sin § pcos ¢ cos @ — cos B siny Rcos ¢ sinf + cosy cos S R sing
—max(0, ug), u§,1), uél))

e Tenseur de gradient par rappag

(1) _
@9 -
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0 0 0
0 0 0  0ga®
0 0 0

9 (1)
0 0 0 *’gi‘*

09614Y = cos fcosa Rsin ¢ sin @ — (cosa siny sin B — cosy sina) Rsin ¢ cos @
09924 = cos B sina Rsin¢sinf — (cosa cosy + sin a sin § siny) Rsin ¢ cos 6

09a34" = —sin B Rsin ¢ sin® — cos B siny Rsin ¢ cos @
—dgmax(0, u§61>, u§,1), uf))

Nous avons tous les éléments nécessaires pour initialiser et propager aximdarsgur de gradient.
Nous allons voir dans 1’annexe suivante comment propager latéralement un tenseur de gradient.
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Annexe D Gradient du tenseur de projection latérale et sa propagation

Le tenseur de projection est propagé latéralement dans la mailleeyisifaddition d’un tenseur de
propagation latérale :

gB[[courant]] — gBIIprécédent]] + z[[précédent — courant]

on note(ﬁgf"“ra“t]] le gradient du tenseur de projecti@gdcourantl par rapport ap, (ﬁi[lf’réc‘éde“tﬂ le

gradient du tenseur de projecticplPrécédent] @E[/f”é‘:éde“t%o“ra“t]] le gradient du tenseur de

propagatiorfzIprécédent = courant] " r | propagation latérale est réalisée par une addition tensorielle,
on peut donc écrire :

(5[[courant]] — (ﬁ[[précédent]] + (ﬁﬂprécédentacourant]]
' Y Y

Nous cherchons a calcul@fflf’m“dent_) courant] "o gradient du tenseur de propagation.

Dans 1’annexe B, nous avons vu que le tenseur de propagation, TIPrécédent —courant] = gelon |a
directionx, y etz sont sous la formule générale suivante :

Pour la directiornx :

p[[courant]] _ p[[précédentl]
x€1(1 - (x%5)?)7

tn = p[[support]]

[courant] _ ,[précédent] .
=2 P x®1xMi2(1 — (x3)2)71 , xM12 est I’ordonnée de I’interface

t14 - p[[support]]

p[[courant]] _ p[[précédent]]

t) = plsupport] x€2(1— (x®)H)~?

p

[courant] __ p[[précédent]]
t24 = p[[support]]

erlez (1 - (xe3)2)—1

Pour la directiory :

p[[courant]] — pﬂprécédentl]
i = oo (L= ")

_ p[[courant]] _p[[précédent]]

t1y = STuppor] ye1yMiz (1 — (y©3)2)~1, yM12 est I’ordonnée de I’interface
p[[courant]] _ p[[précédent]]
ty = plsupport] ye(1—(¥%)*)~!
p[[courant]] _ p[[précédent]]
trs = > appord yezyMiz(1— (y*2)*)~!

Pour la directiorz :

p[[courant]] _ p[[précédent]]
2 (1 = ()7

t13 = p[[support]]

[courant] _ ,[précédent] . .
=2 P z€1zM12(1 — (293)2)71, zM12 est I’altitude de I’interface

t14' - p[[support]]
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p [courant] __ p [précédent]
ze2(1 = (z%)%) !

t23 = pllsupport]]
p[[courant]] _ pllprécédent]]

1y = pIIsupport]] 7€2 7M1z (1 — (Ze3)2)—1

Nous pouvons constater que ce tenseur de propagafigficédent - courant] 'nhe dépend pas du point
d’origine du faisceau. Par conséquent, les gradients du tenseur de propa@ﬂﬁfﬁeﬁe‘ie“t_’“’“rantﬂ
par rapport & et¢ sont nuls.

Nous allons maintenant expliciter, pour la direction, le gradient du tenseur de
propagatiomillf’rece‘ient_) courant] ), qésignant les paramétresg ety :

P p[[courant]]_p[[précédent]] e ean2ae1 e Can2N—2 e e
911: p[[support]] (a¢x1.(1_(x3)) +2.x1.(1_(x3)) .x3.a¢x3)

P M p[[courant]] _p[[pre’cédent]] e €an2n—1 e €an2N—2 e e
G1q = —X 12 STappord] (Opx® - (1= (x®3)*) 7"+ 2-x% - (1 — (x3)*) 7% - x3 - 0y,x®3)

[courant] _ ,[précédent]
P 4 - -

912/’1 = upport] (6¢x32 (11— (xes)Z) 142.x€2. (1- (xe3)2) 2. xes3. 6¢x93)

P M p[[courant]] _p[[précédent]] e ean2o1 e ean2N—2 e e
924:—x 12 p[[support]] (awx 2-(1_(x 3) ) +2-x 2-(1_(x 3) ) - X 3-a¢x 3)

Par la symétrie, pour les directiopetz, il suffit de changer les indices du tenseur et remplagear
y etz respectivement.
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Annexe E Gradient de dose du plan isocentre

Supposons que le plan de traitement posséde un isoGeptrées axes de chaque faisceau RCMI se
croisent en ce point. Dans un premier temps, nous considérons que le point i@ggrtgncide
avecl’origine O du repére fantdme hétérogéne. Ceci introduit une contrainte supplémentaire pour le
point d’origine M, du faisceau RCMI :

OMO = _Re3

Sachant qudf, peut s’exprimer :

R cos¢
Et queesvaut :

—sin
cos B siny

xMo Rsin ¢ cos 6
My, =1 yMo | = { Rsin¢sin6
) cosy cosf

Nous avons trois contraintes d’égalités :

Rsin¢ cos8 = Rsinf
Rsin¢ sinf = —Rcos f siny
R cos¢p = —Rcosycosf
Soit, apres simplification :

sin ¢pcos O=sin 8
sin ¢psin 8= —cos B siny (E.1)

cos¢p=— cosycosf

La variation de la fonction objectif :

AG=G(a+da,B+dB,y+dy,¢ +dp,0 +db) —G(a,B,y,d,0)

oG G G G oG
= ggda+ gpdb + 5 dy + Sodd + 55d6 + o(da,df, dy, dp,d6)

En tenant compte de la contrainte isocentre, les parandétresigine du faisceaug( et8) dépendent
des paramétres d’orientation du faisceau (f ety). Nous avons donc :

AG

—a—Gd %, +a—d +a_c( d a_ed)+a_a<a_¢d +—¢d>+ da,dB, d
0G G 3G 9690 G 0 0606 0609 | e dbd
=%t 5 /3+— Y (%ﬁ %%) B+ (ﬁa %6_) y +o(da,dB, dy)
_96 +(GG+6669+666¢>)d 06 0G0 oGop .
=32t g a5 Y apap) P+ G, Y aaay T ag o) Toldadh.dy)

147



Par conséquent,

0G__ 96 0629|960
aBiSO aB 00 aﬁ iso ad) aB iso
G 3G , 3G 26 aG d¢
ayiSO ay 00 ay iso ad) a]/ iso
OU. |;5, signifie sous la condition d’isocentre
. . .00 a6 ¢ d¢ . A
Maintenant, nous cherchons les quatre dériveds ,— ,— et— gui peuvent étre
Pliso 9Vliso 9Bliso  9¥liso
calculées a partir de 1’équation (E.1)
La troisieme ligne de I’équation (E.1) nous donne :
cos¢p = —cosycosf

Alors
—sing.d¢ = sinycosf.dy — cosy (—sinf3).dp

Ce qui aux cas particuliers presging = 0 (i.e.|cosy| et|cos B|valent tout deux 1) donne :

dp  cosysinf

B sing
dp  sinycosp
ay sing

La premiére ligne de 1’équation (E.1) nous donne :
sin¢ cosf = sinf
Alors
—sing sin@.d0 + cos¢p cosf.d¢p = cosB.df
Nous pouvons en déduire :

0 cosf cos¢pcosf 0¢p cosf cos¢ cosB cosysinf
98  —singsin®  singsin® B singsinfd singsing sing

06  —cosfsing — cos ¢ cos cosysinf
B sin? ¢ sin 6

00 cos¢pcosf d¢p  cos¢pcosB sinycosf  cos¢cosBsiny cosp
dy singsinf dy  singsin® sing sin? ¢ sin O
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Annexe F L’évalution d’une distribution de dose par l'index delta

Nous présentons un d’outil de comparaison de doses. La comparaison est réalisée en observant
comment la distribution de dose a évalden général calculée par un algorithmeéntégre dans une
enveloppe autour de la distribution de référenobtenue par mesure, par simulation Monte-Carlo ou
comme distribution objectif.

NotonsD,. la distribution de référence, Bt la distribution & évaluer. Une méthodesglque de 1’état

de I’art est I’index gamma qui compare D, a D,. en combinant la tolérance en dagelex. 2mm) et la
tolérance spatiale; (ex. 3%). Pour chaque point de référence, une ellipse est formée avec les
dimensions données pgy et g, illustré en Figure 104 , puis pour chaque poinDgen évalue s’il

est dans 1’une des ellipses ou pas.

Dose T T

@® Reference point

O Evaluated point

\
\
\
\
\
|

@
|
|
|

Space

Figure 104 L ellipse formée d’un point de référence.

L’index delta, introduit dans (Blanpain, et al., 2009), repose sur le corledptnveloppe delta. Cette
enveloppe transforme les tedéces de ’index gamma en dose et en position, en tolérances en dose
uniguement. Cette transformation est faite en calculapiyta des ellipses de 1’index gamma, les
doses minimale et maximale qui peuvent étre tolérées en une position donnée (voir FiguP&ud05
précisément, la dose maximale (resp. minimale) teléxé point P est la dose maximale (resp.
minimale) atteinte par ’ellipse d’un des points de référence situés au voisinage BeL’enveloppe
pour un point donnée est représentée par les fleches dans la Figure 105. Nous Dgter@asp.
D,,,_) la distribution de dose maximale (resp. minimale) tolérée.

Figure 105L’enveloppe delta.

En chaque point, I’index delta est ensuite calculé a partir de la valeur référence en ce point et des
enveloppes :
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. y- .. De(P)_DT(P)
e SiD,(P) = D,(P), alors I’index delta est positif et vaut Do (P)—D. (P)

de +1 signifie donc quB,(P) = D,,, (P) et une valeur exacte de 0 signifie qu€P) =
D, (P).

e SiD.(P) < D,(P), alors I'index delta est négatif et vaut
de -1 signifie donc quB,(P) = D,,,_(P).

Une valeur exacte

De (P)_DT(P)

. Une valeur exacte
Dy(P)—Dpy_(P)

La seconde position sur la Figure 105 est une édhnitration de I’intérét de I’index delta vis-a-vis

de I’index gamma classique : dans cette zone de fort gradient, il y a des valeurs de dose qui sont entre
les domaines définies par les ellipses de tolérance. Si la distribution de é\meer a ces valeurs,

une erreur significative sera relevée alors que les valeurs sont logiguemees.VvEh revanche, ces
valeurs sont comprisedans ’enveloppe delta, ce qui signifierait que ces doses sont belles et bien
valides.

' oootd
1 « b o 0,09%%%%’::004
00 ee e o= ———1
0sH o De ,D'f%../..-.—'/f i
L B
0.8 ———Enveloppe & (fcfz// b
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07t L Ea® s 1
s oe 7
D05+ s oe S q
w

o o S
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0.4 S // 1
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01ro* s ]
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D el 1 I I 1
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Figure 106 L’enveloppe delta sur un cas de test.

La Figure 106 montre deux distributions de dose DD est le buildap sur I’axe d’un faisceau étroit,

et D, résulte d’un shift de 0.5 mm a droite de D, puis d’une multiplication par 1.05. L’enveloppe delta

est représentée par deux courbes en pointillé rouge. On remarque immédiatementiti quatic
concept d’enveloppe qui traduit les tolérances ¢; et &, en des tolérances en dose tres simples a
visualiser. Desmeurs de calcul (la valeur absolue de I’index delta est supérieure a 1) pour les points

qui sont en dehors de cette enveloppe rouge sont détectées.

. —E - Index 8 EL*W
165 Indesy non-interpolé @R 7

14| | ¥~ Indexyinterpole FH #f j@(&&; |
’ ———Tolérance / ;*mﬁoé
12 Pzﬁi* ]
*
5]
1P ————————————— m-—?* —————————————— —
Eh

0af ¥ 1
e
o6t ﬁ i
o4} -
@@*
02 ‘ . . ‘ . .
0 5 10 15 20 5 30 Es

X {mm)
Figure 107 Courbes de I’index gamma non interpolé, de ’index gamma interpolé, et de I’index delta.

On voit, sur la Figure 107, lesstdtats obtenus par trois index : ’index gamma avec et sans
interpolation, ainsi que I’index delta. Ces trois index donnent le méme résultat sur la partie droite, ou
le gradient est faible. Sur la partie gauche par contre, I’index gamma calculé sans interpolation détecte
des erreursuil n’y en a pas. L’index delta, aussi bien que ’index gamma interpol€, élimine ces faux
positifs.
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Les évaluations utilisant une tolérance spatiale (DTA, index gamma, index delta) ormtojemtif

d’autoriser des erreurs un peu plus élevées dans les zones ou le gradient est grand. Il a été montré, dans
(Blanpain, et al., 2009}ju’une enveloppe construite a partir de tolérances en dose et en position de

3% et 2 mm respectivement, peut autoriser jusqu’a 25 % d’erreur en dose sur les zones a tres fort
gradient, ce qui est tres important. Ceci montre toutes lesufakéhs qu’il convient de prendre pour

utiliser des méthodes telles que les index gamma et delta, en particglidesoévaluations réalisées

en clinique.
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