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Després président du jury ainsi qu’aux rapporteurs M. George Kontaxakis et M. Frédéric Lamare qui ont pris

le temps de lire et de commenter mon manuscrit.

Je remercie Brest Métropole et Siemens qui ont cofinancé cette thèse.
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Petra, sans qui l’obtention de données et le recrutement de patients auraient été bien plus difficiles.
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1.3.3 Les différents indices . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

1.4 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36

2 Les enjeux de la radiothérapie 37
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5.1.2 Application du modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 119

5.2 Validation avec les données de la SR4000 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 119

5.2.1 Données anatomiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 119

5.2.2 Obtention des données externes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 120

5.2.3 Analyse des données . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 121

5.2.4 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122

5.2.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 126
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5.3.2 Méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 128

5.3.3 Comparaisons . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 131

5.3.4 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 131

5.3.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 138

5.4 Conclusion et perspectives . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 140

Conclusion 143
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1.8 Lames du collimateur entourant le volume à irradier. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
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1.13 DVH cumulatif avec les limites de doses tolérées pour le poumon sain et la dose minimale Dmin
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3.5 Représentation de la table de traitement 6D. En bleu, le socle tournant autour de l’axe z et le

plateau assurant les translations ; en rouge, le plateau et son support assurant le tangage et le

roulis. Le centre de rotation du plateau supérieur est dans un premier temps confondu avec le

point de coordonnées (0,0,0). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
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l’accélérateur. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88

4.1 Vues coronale (haut) et transverse (bas) des scanners TDM utilisés pour les comparaisons. (a)
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se déplace. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 101
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4.6 Différentes étapes pour reconstruire les cartes de dose finales correspondant au plan de traite-

ment multiphases. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 106

4.7 Comparaison des doses moyennes obtenues avec les différents plans. a) 2-phases par rapport à
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et sur les DRR correspondant à différentes phases respiratoires (phase 1 : inspiration totale,

phase 3 : expiration totale). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 135
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Résumé

La radiothérapie qui représente un des traitements principaux des cancers consiste à détruire les cellules

tumorales par des radiations. Elle est délivrée sur plusieurs séances et nécessite une précision de plus en plus

importante dans la localisation de la tumeur pour ne pas endommager les tissus sains avoisinants par des doses

toujours plus élevées. Deux enjeux sont alors cruciaux : le positionnement quotidien du patient et le suivi de

sa tumeur si celle-ci est mobile. Dans ce travail, nous abordons ces deux points en proposant tout d’abord

un système de repositionnement précis et non irradiant. Ce système est composé de deux caméras temps de

vol qui permettent une acquisition surfacique du patient à une fréquence pouvant atteindre les 50 Hz. Nous

proposons ensuite une nouvelle approche de traitement prenant en compte les mouvements de la tumeur et des

tissus sains tout en gardant à l’esprit que le temps de délivrance de traitement ne doit pas être trop augmenté.

Nous combinons alors une irradiation par modulation d’intensité qui protège les tissus non tumoraux avec

une irradiation délivrée sur une seule phase respiratoire. La nouveauté consiste ici à reproduire ce schéma sur

plusieurs phases afin de stopper l’irradiation un minimum de temps par cycle respiratoire et donc d’achever

la délivrance du traitement plus rapidement. Nous terminons par l’évaluation d’un modèle respiratoire créé et

appliqué à nos données cliniques qui pourrait, couplé au système et au traitement proposés dans cette thèse,

augmenter leurs performances en fournissant des informations anatomiques en temps réel.

Mots-clés : radiothérapie, mouvements du patient, mouvements respiratoires, repositionnement, temps

de vol, recalages, ICP, modèle respiratoire, plans de traitement, dosimétrie, traitement de l’image
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Abstract

4D radiotherapy and treatment optimization : accounting for inter

and intra fraction motions

Radiation therapy is one of the principal cancer treatments which uses radiations to kill cancerous cells.

It is delivered over several days and requires an increasing tumor location accuracy in order irradiate well the

tumor while protecting the surrounding healthy tissues. Therefore, we have to deal with two major issues :

daily patient positioning and tumor motion management. As a first step, we propose an accurate non irra-

diant system for patient positioning. This system is composed of two time of flight cameras which acquire the

patient surface at a frequency of 50 Hz. Then, we suggest a new treatment method that accounts for tumor

and healthy tissue motion without increasing treatment duration. For this purpose, we combine an intensity

modulated radiation therapy to the gating technique that delivers radiations on a unique respiratory phase.

Our contribution consists on reproducing this scheme on several phases while increasing irradiation time ef-

ficiency. Finally, we evaluate a breathing model created and validated on our clinical datasets. This model,

if coupled with our previous developments, could improve their accuracy by offering a real-time anatomical

motion tracking.

Keywords : Radiotherapy, patient motion, breathing motion, patient positioning, time of flight, registra-

tions, ICP, breathing model, treatment plans, dosimetry, image processing
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Introduction

La radiothérapie est un traitement par radiations, prescrit pour une majorité des cancers. Elle peut être

employée seule ou en combinaison avec d’autres traitements tels que la chimiothérapie ou la chirurgie. La

délivrance de rayonnements ionisants a pour but de détruire les cellules tumorales tout en préservant au

mieux les tissus sains qui entourent la tumeur. Ce traitement est généralement fractionné et délivré sur plu-

sieurs jours voire semaines. Sa planification se fait à partir d’un scanner du patient qui doit donc toujours

être repositionné de la même façon afin que le traitement délivré corresponde bien au traitement planifié. En

effet, une erreur de positionnement entrâınerait la délivrance de radiations dans un zone potentiellement saine

et ne traiterait pas la tumeur dans son intégralité ce qui augmenterait les risques de rechute. Le reposition-

nement quotidien du patient se fait actuellement à l’aide de lasers qui se croisent sur des points de tatouage

dessinés sur le patient. Il est ensuite affiné par l’acquisition d’images permettant la visualisation de l’anatomie

du patient. Cette technique étant irradiante, de nouvelles technologies ont fait leur apparition dans le but

de diminuer le nombre d’images acquises. Deux d’entre elles privilégient l’analyse de la surface du patient

qui ne nécessite pas de rayonnement et sont totalement non invasives. C’est dans leur lignée que s’inscrit le

système composé de deux caméras temps de vol pouvant filmer le patient en temps réel développé dans notre

laboratoire. L’intérêt de ce système comparé aux précédents est sa fréquence d’acquisition qui permet, non

seulement le repositionnement quotidien du patient, mais aussi le suivi de ses mouvements pouvant altérer

sa bonne position ainsi que le suivi de ses mouvements respiratoires. Ces derniers sont une deuxième source

de préoccupation en radiothérapie car, selon l’emplacement de la tumeur, celle-ci peut se déplacer avec les

mouvements respiratoires et ainsi sortir de la zone de radiations. Des marges de sécurité sont alors définies

autour de la tumeur mais leur extension reste tout de même limitée par la toxicité engendrée sur les tissus

sains qui l’entourent. Ainsi, la diminution du mouvement de la tumeur par compression abdominale, son trai-

tement déclenché uniquement lorsque celle-ci passe dans la zone prédéfinie, ou le suivi tumoral sont employés

en clinique. De nombreux développements autour du suivi de la tumeur pendant l’irradiation sont en cours

et font généralement appel à des modèles prédictifs du mouvement. Dans cette optique, notre système de

caméras peut apporter des informations surfaciques rendant compte du mouvement respiratoire du patient,
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afin d’aider à la localisation de la tumeur.

Cette thèse s’articule autour de 5 chapitres dont les deux premiers font état du contexte et de l’état de

l’art. Les trois suivants développent nos contributions dans le domaine du suivi des mouvements inter- (repo-

sitionnement quotidien) et intra- (suivi des mouvements respiratoires) fractions. Le premier chapitre explique

le contexte médical et décrit les étapes de la radiothérapie, de sa prescription à la délivrance du traitement.

Les différents outils de comparaisons de plans de traitement y sont également présentés. Le deuxième chapitre

porte davantage sur le contexte scientifique en introduisant les problématiques liées à la radiothérapie externe

et les outils disponibles pour y répondre. Dans le troisième chapitre, nous évaluerons la précision du système

de caméras temps de vol développé au laboratoire avec, dans un premier temps, l’analyse d’un déplacement

à 3 degrés de liberté au travers de données cliniques, et dans un second temps, l’étude de déplacements à

6 degrés de liberté. Le chapitre 4 porte sur la prise en compte des mouvements intrafractions. La première

partie est consacrée à la démonstration que le suivi de la tumeur seule pendant l’irradiation peut s’avérer

insuffisant. Nous proposons alors en seconde partie, une solution permettant de prendre en compte l’intégralité

des mouvements anatomiques du patient pendant son traitement. Finalement, nous tenterons dans le chapitre

5, de valider un modèle de respiration patient-spécifique préalablement développé dans notre laboratoire, à

partir des données issues de nos caméras sur deux types de modalités : la tomodensitométrie et le “cone beam

computed tomography”. Nous conclurons par le rappel des études effectuées et nous proposerons des perspec-

tives afin de compléter ces travaux en vue d’un éventuel transfert de ces développements en clinique.
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Radiothérapie
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1.1 Généralités

1.1.1 Le cancer

Le cancer est une maladie qui se caractérise par une prolifération anormale et incontrôlée de cellules en-

trâınant une mise en danger de la vie des patients. Le cancer est la première cause de décès dans le monde

avec 14 millions de nouveaux cas estimés en 2012 et 8,2 millions de décès [8]. Cette même année, la France a
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recensé 148 000 décès suite à cette maladie, ce qui représente presque 30% de l’ensemble des décès. Le cancer

du poumon se positionne à la première place avec 20,2% de la mortalité cancéreuse [8].

Plus un cancer est dépisté tôt, plus les chances de survie sont élevées. En effet, si la tumeur n’est pas

traitée rapidement, les cellules cancéreuses prolifèrent et peuvent migrer vers d’autres tissus sains puis créer

des métastases.

Les principaux traitements se regroupent en trois catégories [9] : la chirurgie avec l’ablation de la tumeur,

la radiothérapie employée dans plus de 50% des cas [9] et les traitements médicamenteux tels que la chi-

miothérapie ou l’hormonothérapie. Ils peuvent être prescrits seuls ou combinés. Dans cette thèse, nous nous

intéresserons aux traitements par radiothérapie et à leurs challenges.

1.1.2 La radiothérapie

La radioactivité

Becquerel [10] qui travaillait sur le rayonnement X découvre par hasard la radioactivité en 1896. D’après

ses observations sur l’uranium, il découvre la possibilité pour un noyau atomique de se désintégrer en émettant

spontanément des particules, lui conférant de nouvelles propriétés physique et chimique. Très rapidement, en

1898, Marie Curie repère des éléments beaucoup plus radioactifs : le polonium et le radium. Ses études sur ce

nouveau phénomène qu’elle nomme radioactivité, lui permettent de le décrire comme un phénomène physique

naturel conduisant un noyau atomique instable à se désintégrer en éléments stables de masse atomique plus

petite tout en émettant un rayonnement. Des investigations mettent alors au jour trois types de rayonne-

ment : les rayonnements α, β− et γ [10]. C’est en 1934 que Irène et Fréderic Joliot découvrent la radioactivité

artificielle (β+) introduisant la production d’un grand nombre de radionucléides [11].

Le principe des différents types de rayonnement est le suivant [11] :

– Radioactivité α : émission d’un noyau d’hélium au cours de la désintégration

A
ZX →A−4

Z−2 Y +4
2 He

– Radioactivité γ : transformation associée à la force électrostatique

Am
Z X →A

Z X + γ

où Am
Z X est dans un niveau d’énergie excité.
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– Ractioactivité β− : émission d’un électron et d’un antineutrino

A
ZX →A

Z+1 Y + β− + νe

où β− est l’électron 0
−1e.

– Radioactivité β+ : émission d’un antiélectron (positron) et d’un neutrino

A
ZX →A

Z−1 Y + β+ + νe

où β+ est le positron 0
+1e.

Le principe de la radiothérapie

La radiothérapie consiste à envoyer des rayonnements ionisants sur les cellules cancéreuses pour les détruire

et stopper leur prolifération. L’objectif est d’envoyer la dose maximale sur la tumeur tout en épargnant au

mieux les tissus sains environnants. La dose délivrée se mesure en Gray (Gy) : c’est une quantité d’énergie

par unité de masse de tissu irradié (1 Gy = 1J / kg) [12]. Pour donner un ordre de grandeur biologique, 1 Gy

tue 15 à 25% des cellules irradiées, 2 Gy 40 à 55%, et 3 Gy 50 à 70% [12]. Au delà, 50% des cellules restantes

est détruit par Gy supplémentaire.

Les modifications biologiques induites par l’irradiation sont le résultat d’une châıne de mécanismes [12, 13] :

une étape physique, suivie d’une étape physico-chimique, et enfin une étape de réaction tissulaire. L’étape

physique correspond à l’ionisation provoquée par le rayonnement incident. Ce rayonnement primaire peut

être chargé, donc directement ionisant (ex : les faisceaux d’électrons), ou non chargé comme les faisceaux de

photons. Dans le cas d’un faisceau d’électrons, l’interaction entre l’électron incident et celui d’une orbitale pri-

maire d’un atome va provoquer soit une excitation, soit une ionisation qui libérera alors un électron libre [12].

Dans le cas d’un faisceau incident de photons (non chargé), l’ionisation est produite par les particules chargées

du milieu traversé (l’énergie du photon va arracher un électron à l’atome [12]) et donnera naissance à des

électrons dits secondaires [13]. Ce sont ces électrons qui vont permettre la réaction physico-chimique par

collision avec les molécules présentes dans les cellules traversées. L’action peut être soit directe : une liaison

covalente d’une molécule excitée va se rompre en formant deux radicaux libres (R1 − R2 → R•

1 + R•

2), soit

indirecte : l’action de l’électron sur l’eau présente dans la cellule va former des radicaux libres (HO• et H•)

qui vont à leur tour réagir avec les molécules. C’est ainsi que l’on observe des ruptures ou des pontages de

la molécule d’ADN. Ces lésions engendrées peuvent conduire à la mort de la cellule soit directement, soit

par leur accumulation. Celles-ci peuvent aussi être réparées si la division cellulaire conduisant à la mort de

la cellule ne s’est pas faite trop rapidement. Dans ce cas, la réparation peut être totale (généralement le cas

lorsqu’un seul des deux brins de l’ADN est endommagé [12] car elle se fait par complémentarité des bases [14]),
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mais elle peut aussi conduire à des mutations [13]. Finalement, les tissus vont réagir différemment s’ils sont

en croissance (cas des tumeurs) ou s’ils sont à l’équilibre (tissus sains). S’ils sont en croissance, les cellules

survivantes vont continuer de se multiplier mais le développement du tissu aura été freiné par la destruction

d’un certain nombre de cellules. Si le tissu est à l’équilibre, les cellules naissantes remplacent les mourantes.

Après irradiation, le nombre de cellules souches (les seules à se multiplier) va diminuer et donc créer moins

de cellules différenciées qui vont peu à peu disparâıtre. C’est à ce moment que les effets secondaires de la

radiothérapie apparaissent. Les cellules souches survivantes vont ensuite se multiplier et pour certaines se

différencier pour reconstruire le tissu [13].

Les différents tissus sont plus ou moins radiosensibles en fonction de leur réaction au rayonnement mais

surtout de leur capacité à se régénérer. Ainsi, la plupart des tumeurs sont très radiosensibles alors que les

tissus sains à réponse tardive ne le sont pas. Plus la dose augmente, plus le taux de survie cellulaire diminue.

Un traitement en radiothérapie est fractionné pour permettre la réparation et la repopulation des cellules

des tissus sains ainsi que la réoxygénation des cellules tumorales. En effet, les cellules tumorales proches

des capillaires et donc bien oxygénées sont plus radiosensibles ; leur destruction permet donc aux cellules plus

éloignées de se rapprocher des capillaires et de s’oxygéner [13]. Le fractionnement classique est de 1,8 à 2,25 Gy

par séance [12]. Quant à l’étalement, qui est le temps entre la première et la dernière séance de traitement,

il ne doit ni être trop court pour éviter le risque de toxicité aux tissus sains, ni être trop long pour ne pas

que les cellules tumorales aient le temps de réparer toutes leurs lésions. Une interruption du traitement est

donc fortement déconseillée si l’objectif du traitement est curatif. L’étalement classique est de 9 à 10 Gy par

semaine [12].

Les traitements par radiothérapie

Différentes techniques de radiothérapie existent. On distingue principalement deux catégories : la ra-

diothérapie externe délivrée par un accélérateur linéaire de particules (remplaçant progressivement la télégam-

mathérapie qui utilisait le cobalt 60) et la radiothérapie interne appelée curiethérapie (ou brachytherapy en

anglais) avec la source implantée temporairement ou définitivement dans le patient (utilisation de la radio-

activité γ du césium 137, de l’iridium 192, ou de l’iode 125). Cette dernière offre l’avantage d’une irradiation

très ciblée et protège donc mieux les tissus sains avoisinants. Il y a deux principaux types de curiethérapie :

la curiethérapie interstitielle où les sources sont implantées directement dans le tissu (sein, prostate) et la

curiethérapie de contact ou intracavitaire lorsque les sources sont placées près de la tumeur dans les cavités

naturelles (œsophage, vagin, utérus, rectum...).
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Il existe plusieurs types de radiothérapie externe. La plus utilisée en 2009 était la radiothérapie confor-

mationnelle 3D consistant à envoyer des faisceaux de radiations uniformes sur la tumeur. Cette technique

représentait 80% des traitements par radiothérapie en France [15]. La radiothérapie conformationnelle avec

modulation d’intensité se plaçait en deuxième position avec seulement 7% des traitements. Cette technique

permet de varier l’intensité du faisceau pour délivrer une dose plus homogène à la tumeur en tenant compte de

l’hétérogénéité de sa forme pour mieux protéger les tissus sains. Plus précise encore, en utilisant un ensemble

de très petits faisceaux focalisés, la radiothérapie stéréotaxique extra- et intracrânienne représentait 1,4% des

traitements en 2009. La protonthérapie, peu utilisée, offre la possibilité de déposer la quasi-totalité de la dose

en profondeur car l’absorption de l’énergie est faible sur les premiers centimètres. Cette technique peut être

intéressante dans le cas de tumeurs situées à proximité d’organes à risque (OARs) [15].

La radiothérapie conventionnelle

Emile Grubbe revendique d’être le premier à avoir utilisé les rayons X à des fins thérapeutiques [16] après

avoir constaté sur lui-même les effets destructeurs des rayons X. Sa première patiente, Rose Lee, aurait été

irradiée en 1896 pour un cancer du sein [17]. Pour administrer ce traitement, Grubbe aurait suspendu un

tube de Crookes au dessus du sein de la patiente tout en protégeant les zones environnantes avec des feuilles

de plomb. L’irradiation aurait duré près d’une heure [18]. Après le traitement de quelques patients, Claude

Regaud annonça que la radiothérapie serait mieux supportée et plus efficace si la dose était délivrée sur plu-

sieurs jours, avec une dose plus faible par séance [17]. Henry Coutard mit en application ces recommandations

et rédigea en 1934 un rapport sur les résultats obtenus avec ses patients [17].

En attendant de trouver un moyen de produire des rayons X de plus haute énergie pour traiter les tu-

meurs profondes, la curiethérapie (source à l’intérieur du patient) s’est développée. Patterson indiqua alors

les meilleures procédures à suivre pour de nombreuses tumeurs (incluant la radiothérapie externe et interne)

à partir de ses observations cliniques [17]. C’est après la seconde guerre mondiale, dans les années 1960, que

les premiers accélérateurs linéaires de particules sont apparus permettant d’atteindre les tumeurs situées en

profondeur [17]. Le premier patient traité par ces nouvelles machines en 1957 fut un petit garçon (Figure 1.1),

Gordon Isaacs, souffrant d’un rétinoblastome. Le traitement fut une réussite et le premier d’une longue série.

La radiothérapie conformationnelle

La radiothérapie conformationnelle (sans modulation d’intensité) a vu le jour avec l’arrivée des scanners

3D dans les années 1980 [17]. Les images tomodensitométriques obtenues ont alors permis la délimitation

du volume tumoral. Grâce à l’utilisation de caches (voir partie 1.2.2), les faisceaux ont pu être modifiés afin
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Figure 1.1 – Gordon Isaac, premier patient traité avec un accélérateur linéaire de particules.

de conformer la dose à la tumeur et de diminuer celle reçue par les tissus sains [14]. L’amélioration des

technologies a peu à peu permis d’augmenter la précision de la conformation qui se fait maintenant avec un

collimateur multilames.

La radiothérapie à modulation d’intensité

L’avancée majeure a été l’arrivée de la modulation d’intensité [17]. Introduite par Andreas Brahme en 1988

[19], cette technique a permis d’obtenir une conformation bien meilleure grâce à la planification inverse (voir

partie 1.2.2). Il s’agit de donner des contraintes de dose au logiciel de planification de traitement pour que la

dose prescrite se conforme au volume tumoral tout en épargnant les tissus sains. La modulation d’intensité,

ou plus exactement de fluence (quantité de photons par unité de surface), a pour objectif d’homogénéiser la

dose dans le volume tumoral en laissant passer plus ou moins de radiations vers les différentes zones de la

tumeur. Ceci se fait grâce au collimateur multilames dont les lames s’ouvrent et se referment au cours du

traitement. Le déplacement de ces dernières peut avoir lieu avant chaque irradiation (mode step and shoot) ce

qui revient à cumuler de nombreux petits faisceaux ou champs élémentaires de traitement appelés “segments”,

ou en continu avec des vitesses de déplacement variables pendant l’irradiation (il s’agit dans ce cas du mode

dynamique appelé sliding window”) [14].

La modulation d’intensité peut avoir lieu pour des faisceaux à angles fixes, c’est ce que nous appelons

la RCMI (Ratiothérapie Conformationnelle à Modulation d’Intensité), ou pour un faisceau unique tournant

continuellement autour du patient : il s’agit de l’arcthérapie. L’arcthérapie présente l’avantage de distribuer
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une dose plus faible aux tissus sains que la RCMI, mais elle irradie, en contrepartie, un volume plus important

de tissus sains.

La conformation étant nettement meilleure avec la modulation d’intensité, cela permet d’augmenter la

dose prescrite à la tumeur tout en ne faisant courir aucun risque supplémentaire aux OARs et tissus sains

avoisinants. L’irradiation dépendant fortement de la forme de la tumeur, il est important de positionner

très précisément le patient lors de ses séances de traitement afin de conserver le bénéfice de la modulation

d’intensité et de ne pas endommager sévèrement l’environnement sain proche de la tumeur.

La stéréotaxie

En pratique, on distingue deux radiothérapies stéréotaxiques : la radiothérapie intracrânienne où la tumeur

est fixe, et la radiothérapie extracrânienne avec une forte probabilité pour que la tumeur soit mobile. En

stéréotaxie, les traitements sont hypofractionnés [11], c’est-à-dire qu’ils sont délivrés sur un nombre réduit de

séances. Cela implique une dose par séance beaucoup plus élevée avec des gradients de dose très importants

autour de la tumeur pour protéger au maximum les tissus sains, ce qui nécessite une très grande précision dans

la localisation de la tumeur. Pour les localisations intracrâniennes, un repositionnement 3D précis sur Cone

Beam Computed Tomography (CBCT) peut suffire mais les localisations où la tumeur est mobile imposent un

suivi continu de son mouvement. Le traitement est délivré par des mini-faisceaux ou à l’aide des fines lames

du collimateur pour augmenter la précision de délivrance de dose sur la cible. Le CyberKnifeR© de Accuray est

une machine dédiée à la stéréotaxie. Son bras articulé permet de délivrer de très petits faisceaux et son modèle

de prédiction des mouvements de la tumeur couplé à l’acquisition de nombreuses images offre la possibilité de

suivre très précisément la tumeur en temps réel [20]. Un traitement en radiothérapie stéréotaxique ne peut

être indiqué que si la lésion à traiter est suffisamment petite.

La radiochirurgie

La radiochirurgie fonctionne sur le même principe que la radiothérapie stéréotaxique et s’utilise en neu-

rochirurgie à la place d’une chirurgie [21]. Elle est très précise dans la délivrance de la dose et se fait en une

seule séance (comme une intervention chirurgicale). Afin d’augmenter encore la précision du repérage de la

cible, un casque est fixé sur les structures osseuses du crâne du patient quelques heures avant l’irradiation.

Ce dernier passe ensuite une IRM pour localiser très précisément la tumeur [21]. Le plan de traitement est

défini et le sujet est irradié dans la foulée. L’irradiation achevée, le casque est retiré et le patient peut rentrer

chez lui dès le lendemain.
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La tomothérapie

La tomothérapie hélicöıdale a été inventée par Mackie et Reckwerdt aux Etats-Unis [19] [22]. Le premier

appareil (Hi-ArtR© de la société TomotherapyT M , aujourd’hui racheté par AccurayR©) a été installé en 2003

aux Etats-Unis et le premier traitement français fut réalisé en 2007 [19]. Le principe de la tomothérapie consiste

à grouper un scanner et un accélérateur produisant des faisceaux de photons. L’irradiation de la tumeur se

fait alors par “tranches” comme c’est le cas pour l’acquisition d’une tomodensitométrie (TDM) hélicöıdale.

Le balayage de la zone à irradier est assuré par le déplacement longitudinal de la table. Chaque “tranche” est

constituée de mini-faisceaux, bloqués ou non en fonction de la position du collimateur multilames, permettant

la modulation d’intensité [19]. Une imagerie en temps réel (TDM haute énergie) peut être acquise grâce au

détecteur situé en face de la “tête d’irradiation” pour vérifier la bonne position du patient par rapport au

plan de traitement.

Tout traitement par radiothérapie peut induire des effets secondaires. Si ceux-ci sont précoces, ils peuvent

être gênants mais sans gravité [9]. En revanche, les effets secondaires tardifs sont durables et doivent être

évités. Une planification de traitement avec un calcul de dose précis et une délivrance bien ajustée permettent

de limiter le risque d’effets secondaires tardifs. Les traitements par radiothérapie externe sont plus sujets aux

effets secondaires car les faisceaux ionisants délivrés par l’accélérateur linéaire traversent les tissus sains avant

d’atteindre la tumeur.

1.1.3 L’accélérateur linéaire : principe et fonctionnement

L’accélérateur linéaire de particules (électrons), aussi appelé LINAC, est le principal moyen pour générer

des faisceaux Megavoltage (MV) [11]. Les différences de potentiels continus (champ électrique entre cathode

négative et anode positive) ne permettent pas de dépasser quelques centaines de keV, c’est pourquoi les LINAC

utilisent des ondes hyperfréquences (micro-ondes) pour accélérer les électrons [13]. Ces ondes hyperfréquences

sont des ondes électromagnétiques, transversales dans le vide ou les milieux homogènes, et qui sont capables

d’influencer le mouvement des particules chargées [12]. Celles utilisées par les accélérateurs linaires ont une

fréquence de 3000 MHz et une longueur d’onde d’environ 10 cm. Elles sont créées par un tube électronique

appelé klystron et sont envoyées via un guide d’onde vers la partie accélératrice constituée de cavités cylin-

driques en cuivre dans lesquelles est fait le vide. Ces cavités sont séparées par des diaphragmes laissant passer

les électrons. Ces derniers sont initialement envoyés par pulses dans la partie accélératrice afin qu’ils ne voient

que la polarité positive et donc accélératrice de l’onde hyperfréquence. Ils en ressortent par fins faisceaux de
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2 à 3 mm de diamètre et sont orientés vers la tête de l’accélérateur grâce à des lentilles [12].

Les faisceaux d’électrons provenant de l’accélérateur peuvent être, soit utilisés directement (pour des tu-

meurs périphériques, à quelques centimètres de la peau), soit bombardés sur une cible de tungstène pour

produire un faisceau de photons X plus pénétrant pour traiter des tumeurs plus profondes [12, 13, 23]. Le

faisceau de photons produit étant non isotrope, celui-ci passe à travers un cône égalisateur pour être ho-

mogénéisé [12]. Avant de sortir de la tête de l’accélérateur, la dose et le débit de dose sont mesurés par le

moniteur. Celui-ci est aussi capable d’évaluer la symétrie des faisceaux grâce aux deux détecteurs qu’il uti-

lise [12]. Un collimateur multilames peut être situé à la sortie de la tête de l’accélérateur afin de modifier la

forme du faisceau (voir Figure 1.2). Il est composé de lames parallèles actionnées indépendamment les unes

des autres par un moteur. Celles-ci se faisant face deux à deux et pouvant aller jusqu’au nombre de 160, se

chevauchent pour éviter les fuites de rayonnement [14]. Sur certains modèles, les lames centrales sont plus fines

afin d’augmenter la précision dans la délimitation de la cible, ce qui est souhaitable dans certains traitements

tels que la stéréotaxie.

Figure 1.2 – Représentation d’un collimateur multilames de chez Varian, le MilleniumT M MLC composé de 120 lames. Image

issue du site internet de Varian [1].

A la sortie de la tête de l’accélérateur, le faisceau n’a pas un profil de dose bien rectangulaire. En effet,

en s’éloignant de l’axe du faisceau, on rencontre une zone où la dose diminue : c’est la pénombre. Cette

diminution de dose est due à l’augmentation de la distance à la source et à la variation des conditions de

diffusion, diffusion qui est maximale sur l’axe du faisceau [13]. La pénombre dépend des dimensions de la source

(pénombre géométrique) et des dimensions - forme et épaisseur - du collimateur (pénombre de transmission)

[13]. Elle se définit par la distance latérale entre le point à 80% et le point à 20% de la dose maximale qui se

trouve sur l’axe du faisceau (voir Figure 1.3).
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L’imagerie par résonance magnétique (IRM)

L’IRM est une technique non ionisante, privilégiée pour délimiter la tumeur. Les os ne sont pas visibles

sur les images mais les variations de composition des tissus mous sont facilement identifiables [11].

La tomographie par émission de positons (TEP)

L’imagerie TEP ne permet pas de distinguer les différentes structures anatomiques mais de connâıtre

l’activité métabolique ou fonctionnelle des cellules [11]. Les cellules tumorales, en pleine multiplication donc

consommatrices de sucre, présentent une importante activité et sont facilement identifiables sur les images

TEP grâce au traceur fluorodesoxyglucose marqué au fluor 18 (18F − FDG). De plus, contrairement à la

majorité des techniques d’imagerie, la TEP permet de déceler les ganglions envahis.

L’imagerie ultrason (US)

L’avantage majeur de l’ultrason est son faible coût. Simple d’utilisation et bien supportée car non inva-

sive, cette technique n’est cependant pas utilisée pour la planification de traitement. En effet, le référentiel

de l’image dépend de la position de la sonde, les tumeurs ne sont bien visibles que si elles sont périphériques,

l’image résultante n’est pas aisément reconstructible en 3D et les images peuvent présenter des distorsions

géométriques. Cette technique sera donc utilisée pour des compléments d’information seulement [11].

La tomodensitométrie (TDM)

La TDM est utilisée depuis le début des années 1980 en radiothérapie. Les images obtenues sont fiables

géométriquement et relativement rapides à acquérir limitant les artéfacts de mouvement (sauf au niveau du

thorax) [11]. La résolution spatiale de ces images est élevée et le contraste est bon, surtout entre les tissus

mous, les os et l’air. Pour plus de visibilité de la tumeur, un agent de contraste peut être injecté au patient.

L’invasion microscopique de la tumeur n’est cependant pas visible sur les images et le contour exact de celle-ci

peut se révéler difficile à déterminer. L’un des grands avantages de cette technique est que les images obtenues

sont une représentation indirecte des densités tissus-électrons ce qui permet de calculer directement la dose

de radiations qui sera absorbée au cours du traitement [11]. Les voxels de l’image sont exprimés en unité

Hounsfield : une table de correspondance entre unités Hounfields et densité des tissus permet au logiciel de

planification des traitements (Treatment Planing System : TPS) de calculer cette dose.

Aucune de ces techniques n’est parfaite, souvent plusieurs d’entre elles sont requises, c’est ce qu’on appelle

l’imagerie multimodale. Certaines machines offrent maintenant la possibilité de grouper deux techniques

(TEP-TDM ou TEP-IRM).
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Tomodensitométrie de dosimétrie et simulation virtuelle

La dose pouvant être calculée directement sur les images TDM, le plan de traitement est établi sur ces

images. Chaque patient passera donc une TDM en position de traitement avant de le débuter afin de réaliser

la planification. Les moyens de contention permettant de maintenir le patient dans une position fixe sont

choisis et mis en place lors de cette séance, avant de faire le scanner. Ils peuvent se présenter sous différentes

formes comme par exemple, un support pour maintenir les bras en arrière, un coussin sous les genoux pour

améliorer le confort, un sac de polystyrène thermochimique ou un sac dans lequel on fait le vide pour qu’il

prenne la forme du patient, ou encore un masque thermoformé moulé sur le patient avant l’acquisition de la

TDM [11]. Ces mêmes moyens de contention seront utilisés tout au long du traitement et il est important

qu’ils soient visibles sur la TDM de planification car ils modifient la dose à l’entrée du patient, pouvant en cas

d’absence sur la TDM provoquer de graves brûlures pendant le traitement [25]. Une fois le patient positionné

confortablement et de manière reproductible, le manipulateur radio défini la zone à imager et peut lancer l’ac-

quisition de la TDM. Si le médecin le demande, un agent de contraste est injecté au patient pour augmenter

la visibilité de la tumeur. L’examen réalisé, une simulation virtuelle peut être faite : elle consiste à repérer sur

les images acquises l’isocentre de la tumeur qui correspondra à l’isocentre du traitement. Il faut donc, dans

ce cas, qu’un interne ou un médecin soit présent pour délimiter la tumeur sur les images. Si une simulation

virtuelle est faite, cela permet de tatouer des points sur le patient afin de repérer cet isocentre. Ceux-ci se

situent le long des lignes laser projetées sur le patient et se croisent au point isocentre défini. Si cette étape

n’est pas réalisée, elle le sera lors de la première séance de traitement mais ce jour-là, le repositionnement sera

plus difficile car les manipulateurs n’auront aucun point de repère. Il faudra donc probablement s’y reprendre

à plusieurs fois pour obtenir un bon positionnement, ce qui implique l’acquisition d’un plus grand nombre

d’images kV.

1.2.2 La planification du traitement

Segmentation des organes

La segmentation des différentes structures, qu’elles soient malignes ou à protéger, est une étape primor-

diale pour planifier un traitement. En effet, c’est à partir de cette délimitation que le choix des faisceaux et

de leur orientation, ainsi que l’optimisation du plan se feront avec pour objectif d’avoir une dose maximale

sur les zones malignes tout en irradiant au minimum les tissus sains et OARs. La planification se fait sur la

TDM de dosimétrie mais une fusion avec une image TEP et/ou IRM peut être faite afin de mieux délimiter
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les volumes tumoraux, parfois peu visibles sur l’image scanner.

Définition du volume cible

Plusieurs volumes tumoraux sont définis et décrits dans les rapports de l’ICRU (50 puis 62) [26, 27] ; ils

sont représentés dans la figure 1.5. Nous parlons tout d’abord du Gross Tumor Volume (GTV) qui est le

volume macroscopique visible à l’oeil nu sur les images (TDM par exemple). Pour tenir compte des zones

tumorales microscopiques, une marge est ajoutée au GTV afin de former le Clinical Target Volume (CTV).

La taille de cette marge dépend de l’histopathologie de la tumeur, allant de 0,5 cm à 0,8 cm pour les tumeurs

du poumon [28], même s’il est impossible de connâıtre exactement l’étendue microscopique de la tumeur sans

l’avoir retirée totalement. Il est nécessaire que le CTV reçoive la dose prescrite pour espérer l’éradication totale

de la tumeur. En pratique, une marge de sécurité est encore ajoutée à ce volume pour pallier les incertitudes

matérielles et de mise en place du patient, ainsi que celles liées aux mouvements des organes. Cette marge est

généralement uniforme autour du CTV mais peut être rendue asymétrique afin de protéger un organe à risque

ou prendre en compte le déplacement de la tumeur s’il est majoritaire selon un axe [29]. Ce nouveau volume,

appelé Planning Target Volume (PTV), permet d’obtenir un compromis entre le CTV qui doit recevoir la dose

prescrite et les OARs qui doivent être protégés [11]. Le rapport 62 de l’ICRU [27] définit un autre volume qui

tient compte du mouvement tumoral : il s’agit d’englober les différentes positions que prend le CTV au cours

de son mouvement (souvent défini par l’union de ses positions en inspiration et en expiration complètes). Cet

indice est le Internal Target Volume (ITV).

Figure 1.5 – Définition des différents volumes tumoraux.

Organes à risque (OARs)

Les OARs sont les organes proches de la tumeur et susceptibles de recevoir une quantité, même très

faible, de radiations. Ils se divisent en trois catégories : les organes en série, les organes en parallèle et ceux
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qui présentent des caractéristiques appartenant à ces deux groupes. Les organes en série ont, comme leur

nom l’indique, leurs unités fonctionnelles alignées le long d’une châıne linéaire. C’est le cas par exemple de

la moelle épinière. Il suffit d’une très petite zone endommagée pour conduire à de graves effets secondaires

comme la perte de fonctionnalité de l’organe (paralysie dans le cas de la moelle épinière). Les contraintes

de dose sont alors données en dose maximale à ne jamais dépasser en tout point de l’organe. Les organes en

parallèle (ex : poumon, foie) ont plusieurs unités fonctionnelles plus ou moins indépendantes. Il faut donc que

plusieurs unités soient endommagées pour arriver à la perte de fonctionnalité de l’organe. Les tolérances pour

les organes en parallèle sont donc données en doses moyennes. Le cœur, lui, a des caractéristiques relevant de

ces deux groupes [11].

Balistique

Une fois le volume cible et les OARs délimités, le dosimétriste ou le physicien fait le choix de la balistique

(nombre, énergie, orientation, pondération et ouverture des faisceaux, ajout de modificateurs de faisceaux tels

que des caches...) qui permettra d’obtenir un plan de traitement optimal [30]. Lorsqu’une balistique a été mise

en place, le calcul de la dose est lancé et la balistique est adaptée jusqu’à obtention d’un plan satisfaisant [14].

Le nombre et l’orientation des faisceaux

Le nombre de faisceaux et leur orientation sont variables d’un plan de traitement à un autre. Le nombre de

faisceaux n’est pas limité mais, en pratique, le temps de traitement s’allonge avec leur nombre. Plus il y en a,

plus le volume de tissus sains irradiés est important mais moins les doses reçues sont élevées. Il faut donc trou-

ver un compromis permettant d’atteindre l’objectif, à savoir une dose élevée et homogène à la tumeur et une

protection maximale des tissus sains [11]. L’orientation des faisceaux dépend de leur nombre, de la position du

PTV ainsi que de celle des OARs. Ils sont généralement définis en position antérieure, postérieure ou latérale,

mais peuvent aussi être obliques. Ils passent tous par l’isocentre de traitement qui correspond à l’isocentre

de la machine (point d’intersection entre l’axe du faisceau et l’axe de rotation du bras de l’accélérateur). Un

exemple comprenant 6 faisceaux est reporté Figure 1.6.

Notons que pour l’arcthérapie, le faisceau tourne autour du patient pendant l’irradiation. Sa position est

repérée par des points de contrôle répartis régulièrement le long de l’arc. En arcthérapie, on définit donc le

nombre d’arcs nécessaire au traitement. En tomothérapie, l’orientation du faisceau n’est pas non plus définie

puisqu’il tourne autour du patient sur les différentes “tranches” à irradier.
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La planification directe

La planification directe est utilisée en radiothérapie conformationnelle. Le physicien ou le dosimétriste

détermine une balistique, lance le calcul de la dose, vérifie la qualité de son plan de traitement et modifie la

balistique choisie jusqu’à ce que le plan soit acceptable du point de vue dosimétrique [14] (Figure 1.10). La

planification directe répond donc à la question «Quelle distribution dosimétrique correspond à la balistique

choisie ?» [30].

La planification inverse

En planification inverse, des contraintes de dose, tant sur la tumeur que sur les OARs, sont rentrées dans

le logiciel de planification puis la forme et les paramètres des faisceaux sont calculés en fonction de la distri-

bution de dose requise pour satisfaire les contraintes demandées [14] (Figure 1.10). En RCMI, le nombre et

l’orientation des faisceaux sont définis avant de lancer la planification inverse. Cette méthode de calcul répond

elle, à la question «Quels paramètres de traitement répondent aux objectifs et contraintes demandés ?» [30].

Les algorithmes de calcul de dose

Nous ne nous attarderons pas sur le détail des différents algorithmes ici, mais il est important de noter

qu’il en existe plusieurs. Même si les principes généraux de ces algorithmes ne sont pas très nombreux, leur

implémentation peut considérablement varier conduisant à des résultats différents entre deux algorithmes

similaires [31]. Il faut donc bien s’assurer que les plans de traitement ont été réalisés avec le même algorithme

avant de les comparer.

Pour calculer la dose en un point, la plupart des algorithmes se basent sur la distance de ce point à la

source, assimilant les tissus à de l’eau. Afin de tenir compte des hétérogénéités du patient, des facteurs de

correction sont appliqués en fonction de la densité du milieu traversé. En effet, on peut assimiler une longueur

lT d’un tissu de densité dT à un milieu aqueux d’une longueur lwater [11] :

lT ∗ dT = lwater ∗ dwater (1.1)

LT est la distance équivalente (equivalent path length). Un calibrage est nécessaire sur fantôme afin de

connâıtre la relation entre le nombre d’unités moniteur (UM) délivré et la dose reçue en un point de l’espace.

D’autres facteurs de corrections sont ensuite nécessaires pour prendre en compte des paramètres variables
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1.2.3 Les séances de traitement

La première séance

La première séance de traitement consiste à vérifier le bon positionnement du patient dans la salle de

traitement et à détecter d’éventuelles erreurs de balistique. Très peu de centres possèdent un scanner dans la

salle d’irradiation avec une position relative du scanner par rapport à la machine de traitement connue. Le but

de la première séance est donc de repositionner le patient très précisément dans la position qu’il avait lors de sa

TDM. Plusieurs moyens peuvent être utilisés : le repère de l’isocentre grâce à une combinaison de lasers et de

points de tatouage marqués sur le patient ou sur un système de contention le cas échéant (masque thermoformé

par exemple), l’utilisation de caméras spécifiques (AlignRT, Senttinel), et/ou l’acquisition d’images telles que

des images kV (OBI, ExacTrac, CBCT) ou MV (voir paragraphe 2.1.1). En général, un premier positionnement

est fait avant d’être affiné par l’acquisition d’images radiologiques (images kV). Celles-ci peuvent être faites

quotidiennement ou non. Lors de la première séance, de nombreuses images de positionnement sont acquises

afin de repositionner très précisément le patient. La position de la table de traitement est alors enregistrée

et servira de repère pour les séances suivantes. Enfin, des images MV sont réalisées pour vérifier le bon

emplacement de la tumeur et celui du MLC autour du volume à irradier. Cette séance ne peut être suivie

d’une irradiation (soit juste après, soit lors d’une autre séance) sans l’accord du médecin.

Les séances suivantes

A chaque séance de traitement, le patient est repositionné de la même manière. Des images de contrôle

sont faites régulièrement pour vérifier que la tumeur n’a pas bougé par rapport à la surface du patient. Si

celle-ci reste fixe au cours du temps et que le traitement accepte de petites marges d’erreur (radiothérapie

conformationnelle par exemple), les images de contrôle sont faites régulièrement mais peuvent ne pas être

acquises quotidiennement, ce qui limite la dose reçue par les patients. En revanche, si la tumeur est mobile

par rapport à la surface du patient (comme dans le cas des patients en grand surpoids où la peau peut glisser

sur les excédents de graisse) ou si le traitement nécessite une très grande précision (comme la stéréotaxie), des

images de contrôle sont faites systématiquement avant l’irradiation. La séance de traitement est plus ou moins

longue selon la technique utilisée et la machine : de quelques minutes pour un traitement simple fractionné

pouvant aller jusqu’à 1h pour une radiochirurgie. Une TDM peut être réalisée en cours de traitement pour

évaluer l’évolution de la tumeur et/ou des métastases, éventuellement refaire les masques de contention s’ils

ne sont plus adaptés à cause d’un changement morphologique du patient (amaigrissement, réduction d’une

tumeur périphérique...), et si besoin adapter le plan de traitement.
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Nous venons de détailler les différentes étapes d’un traitement en radiothérapie externe, allant de l’acqui-

sition des images pré-traitement, à l’élaboration du plan de traitement et enfin à la délivrance de celui-ci. Afin

de choisir le plan de traitement le plus adapté, il est indispensable d’avoir des outils permettant d’évaluer leur

qualité et de les comparer. C’est ce que nous allons détailler dans la partie suivante.

1.3 L’évaluation et la comparaison des plans de traitement

Il est nécessaire de disposer d’outils pour comparer des plans de traitement et évaluer leur qualité. Ces

plans peuvent utiliser une même technique d’irradiation ou non et le volume des organes peut varier d’un

plan à un autre (plans réalisés sur des images espacées dans le temps ou sur des TDM 4D tenant compte des

mouvements respiratoires par exemple). Dans cette partie, nous nous intéressons aux outils existants pour

évaluer et comparer des plans de traitement.

1.3.1 Les isodoses

Les isodoses sont une représentation de la distribution de la dose. Elles délimitent l’ensemble des points

recevant une même dose et sont représentées en 2D (sur chaque coupe du scanner) ou en 3D, en dose absolue

ou en pourcentage d’une dose de référence [13]. Les isodoses correspondant au traitement planifié sont le

résultat de l’addition des isodoses associées à chaque faisceau [30]. En radiothérapie, on utilise généralement

une isodose de référence qui correspond à une dose de référence (95% de la dose prescrite par exemple), car

l’ensemble de la tumeur doit se trouver dans cette isodose (Figure 1.12).

1.3.2 Les histogrammes dose-volume

Pour vérifier que les contraintes de dose à la tumeur et aux OARs sont respectées, il est nécessaire d’avoir

un outil donnant la distribution de dose dans une structure. Cet outil est appelé histogramme dose-volume

(HDV, ou DVH en anglais). Les DVH ne donnent pas d’information spatiale sur la dose reçue par une structure

mais bien une information de distribution de dose car ils nous renseignent sur le nombre de voxels recevant

une dose donnée, mais pas sur leur emplacement dans la structure [11]. Ils se présentent sous la forme d’une

courbe pour chaque structure étudiée avec en abscisse, la dose (en cGy ou en %) et en ordonnée, le volume

de la structure (généralement en %, mais il peut aussi être donné en cm3). Ils sont représentés sous forme
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1.3.3 Les différents indices

Le DVH est un outil très utile et très utilisé en radiothérapie mais il est parfois insuffisant. En effet, il est

quelquefois difficile de choisir entre deux DVH respectant les doses limites : un DVH peut en effet privilégier

des structures mais en défavoriser d’autres, il s’agit alors de faire un compromis. De plus, les DVH ne donnant

pas d’indication spatiale, d’autres outils sont nécessaires pour évaluer la couverture de dose et la qualité du

plan de traitement. Ces indices que nous décrivons dans cette partie sont des scores numériques.

Indices de conformation

Les indices de conformation reflètent l’étalement de la dose sur les différentes structures. Feuvret et al. [36]

définissent l’indice de conformité comme un outil synthétique qui “quantifie simplement le degré de congruence

entre les isodoses, les contours tumoraux et ceux des tissus sains par des méthodes géométriques de type in-

tersection d’ensembles”. Ces indices étant des rapports de volumes, il est nécessaire d’en utiliser plusieurs

afin d’évaluer la cohérence spatiale des doses délivrées. Les indices présentés ci-dessous sont rassemblés dans

l’article de Feuvret et al. [36]. Les abréviations suivantes sont utilisées :

– Imin : Isodose minimale entourant le volume tumoral,

– Imax : Isodose maximale dans le volume tumoral,

– IR : Isodose de référence,

– VIR : Volume de l’isodose de référence,

– V T : Volume tumoral,

– V TIR : Volume tumoral couvert par l’isodose de référence,

– V TSIR : Volume de tissu sain couvert par l’isodose de référence.

Le Radiation Therapy Oncology Group (RTOG) considère l’isodose de référence comme l’isodose circons-

crivant le volume tumoral. Il définit les indices suivants [37] [38] :

• L’indice de couverture : Imin

IR
,

• L’indice d’homogénéité : Imax

IR
, et

• L’indice de conformation : VIR

V T
.

Dans l’idéal, l’indice d’homogénéité reste inférieur à 2. L’indice de conformation quand à lui, est idéal lors-

qu’il vaut 1. S’il est supérieur à 1, des tissus sains sont fortement irradiés et s’il est inférieur à 1, des parties

du volume tumoral sont sous-irradiées. Ceci suppose que lorsque l’indice de conformation vaut 1, l’isodose de
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référence couvre parfaitement le volume tumoral. En effet, si l’isodose de référence a le même volume que le

volume tumoral mais ne le couvre pas intégralement, l’indice de conformation vaudra 1 mais le plan ne sera

pas idéal pour autant. L’ICRU recommande dans son rapport 50 [26] que l’isodose de référence soit l’isodose

95% afin d’avoir une même référence pour tous les plans de traitement.

Le groupe SALT (Sainte-Anne, Lariboisière, Tenon) ont eux aussi défini leurs indices [39] [40] :

• Écart type du DVH différentiel :

√

√

√

√

n
∑

j=1

(Dj−Dmoy)2

V T
, avec n le nombre de voxels du volume tumoral, Dj

la dose dans le voxel j et Dmoy la dose moyenne,

• Le facteur volumique de couverture lésionnelle : FCL = V TIR

V T
, aussi défini par Lomax et al. [41],

• Le facteur volumique de sous-dosage lésionnel : FSL = V T −V TIR

V T
,

• Le facteur volumique de surdosage des tissus sains : FSTS = V T SIR

V T
,

• L’indice de conformité géométrique : ICG = FSL + FSTS.

L’écart type reflète l’homogénéité de la dose dans la tumeur, le FCL tendant idéalement vers 1 et le FSL

devant tendre vers 0 renseignent sur la couverture du volume tumoral par l’isodose de référence (en supposant

comme précédemment que l’isodose de référence soit bien centrée sur le volume tumoral), et le FSTS évalue

l’étalement de l’isodose de référence sur les tissus sains. Un FCL=1 indique que la tumeur est bien couverte

par l’isodose de référence mais ne renseigne pas sur l’étendue de l’irradiation sur les tissus sains : nous voyons

donc l’intérêt d’utiliser simultanément plusieurs indices pour évaluer la qualité d’un plan de traitement. No-

tons que l’indice de conformation RTOG est la somme de FVC et FSTS [36]. Lomax et al. ont également

créé l’indice de formation des tissus sains [41] : V TIR

VIR
. Cet indice va de 0, si l’isodose de référence ne couvre

pas du tout le volume tumoral à 1, si l’isodose de référence recouvre parfaitement le volume tumoral ou si

l’isodose est entièrement dans le volume tumoral. Cet indice est donc intéressant pour savoir si des tissus sont

fortement irradiés, plus que pour savoir si la tumeur est correctement irradiée. Un indice inférieur à 1 signifie

que des tissus sains se trouvent dans l’isodose de référence.

Deux autres indices ont été créés pour tenir compte à la fois de la couverture du volume tumoral et de la

protection des tissus sains :

• Le nombre de conformation de Van’T Riet et al. [42] : NC = V TIR

V T
∗ V TIR

VIR
, dont les deux termes

représentent respectivement la couverture de la tumeur et celle des tissus sains par l’isodose de référence.
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• Le Conformal Index de Baltas et al. [43] : COIN = NC ∗
n
∏

i=1

(1 − V T Si,IR

V T Si
), où n est le nombre d’OARs.

Ce dernier indice est le plus complet car il tient compte à la fois du volume tumoral, des OARs et

des autres tissus sains non inclus dans les OARs. Idéalement, NC doit tendre vers 1, tout comme les

différents termes du produit de l’indice COIN.

Il existe plusieurs indices permettant d’évaluer la qualité d’un plan de traitement ou de comparer des

plans. Il faut rester prudent quant à l’interprétation de ces indices où une même valeur peut correspondre à

des configurations très différentes. De même, les valeurs limites d’acceptabilité ou non des plans de traitement

sont mal connues et peuvent varier selon les cas, l’objectif étant différent pour les lésions bénignes ou malignes,

les tumeurs primaires ou les métastases par exemple [36].

Dose équivalente uniforme

La dose équivalente uniforme, EUD en anglais (Equivalement Uniform Dose), fut créée par Niemierko

pour décrire la distribution de dose dans un volume tumoral à l’aide d’un seul indice même si celle-ci est

répartie de façon hétérogène [44]. Le principe repose sur l’hypothèse qu’à toute distribution de dose hétérogène

correspond une dose qui, délivrée uniformément, conduit aux mêmes effets biologiques [44]. Cette dose est la

dose équivalente uniforme. Sa forme la plus simple est la suivante [44] :

EUD(Gy) = Dref ∗
ln(
∑

i

vi ∗ (SF2)
Di

Dref )

ln(SF2)
(1.3)

où SF2 est la fraction de cellules survivantes après une irradiation à la dose de référence Dref de 2 Gy, et

vi est le sous-volume irradié par la dose Di. Cette équation peut se réécrire sous la forme [44] :

EUD(Gy) = Dref ∗
ln( 1

N

N
∑

i=1

(SF2)
Di

Dref )

ln(SF2)
(1.4)

avec N le nombre de sous-volumes irradiés uniformément par une dose Di. Cette dose peut s’exprimer

sous des formes plus complexes en fonction des paramètres que l’on souhaite prendre en compte comme la

distribution spatiale non uniforme de clonogènes ou la dose par fraction [44].
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Cette définition de dose équivalente uniforme a par la suite été étendue aux OARs [45] donnant naissance

à l’indice gEUD (generalized EUD). Celui-ci se définit par l’équation 1.5, équivalente à l’équation 1.6 :

gEUD = (
∑

i

viD
a
i )

1

a (1.5)

gEUD = (
1

N

N
∑

i

Da
i )

1

a (1.6)

où vi est le sous-volume irradié par la dose Di, N le nombre de cellules tumorales (ou de voxels), et a un

paramètre tissu-spécifique, positif pour les OARs et négatif pour les volumes tumoraux [45]. Zhou et al. [46]

ont mathématiquement vérifié que le signe de a est bien négatif pour les tumeurs et positif pour les organes

en série, mais ne peuvent pas statuer sur le signe de a pour les organes en parallèle.

Cette équation étant plus générale, elle sera privilégiée pour le calcul de dose équivalente uniforme.

TCP, NTCP

Les indices TCP (Tumor Control Probability) et NTCP (Normal Tissue Complication Probability) sont

des indices permettant d’évaluer les effets biologiques d’un plan de traitement sur la tumeur et les OARs. Ils

se définissent à partir des paramètres biologiques α et β, respectivement la valeur absolue de la pente de la

tangente à l’origine de la courbe de survie des cellules clonogènes irradiées (coefficient linéaire caractéristique

des lésions directement létales) et le coefficient quadratique représentatif des lésions secondairement létales

(létales par accumulation).

L’indice TCP

L’indice TCP permet de calculer la probabilité de la disparition de la tumeur après irradiation tel que le

détermine le plan de traitement. Les cellules clonogènes (cellules souches) sont les cellules qui vont se multi-

plier. Le but est donc d’éliminer toutes ces cellules pour qu’aucune cellule tumorale ne survive.

Après une irradiation uniforme de la tumeur par une dose d, la fraction de survie FS est définie par [11] :

FS = exp(−αd − βd2) (1.7)
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Le nombre moyen de cellules clonogènes restantes NS après une irradiation uniforme de dose d est donc :

NS = N0FS = N0 exp(−αd − βd2) (1.8)

où N0 est le nombre initial de cellules clonogènes. Le terme −βd2 pouvant être négligé pour de faibles

doses telles que celles délivrées pendant une fraction, l’équation 1.8 peut se réécrire [11] :

NS ≈ N0 exp(−αD) (1.9)

avec d la dose totale délivrée à la tumeur.

Afin de tenir compte du fractionnement de la dose et donc de la repopulation des cellules entre les séances,

Mauro et al. [47] et Niemierko et Goitein [48] ont réintroduit le terme β dans l’équation [11] :

NS = N0 exp

[

−αD

(

1 +
β

α
d

)]

(1.10)

La probabilité de survie des cellules clonogènes est donnée par la loi de Poisson :

P (k) =
Nk

S

k!
e−NS (1.11)

Sachant que l’on souhaite que toutes les cellules aient disparues, nous fixons k = 0, ce qui conduit à :

TCP = e−NS = exp

{

−N0 exp

[

−αD

(

1 +
β

α
d

)]}

(1.12)

Cette équation ne tient pas compte de la distribution de la dose dans la tumeur. Elle considère que toutes

les cellules reçoivent la même dose, ce qui n’est pas réaliste. Afin de tenir compte de l’hétérogénéité de la

distribution de la dose, la tumeur est divisée en sous-volumes Vi où chacun d’eux reçoit une dose homogène

Di. Le nombre de cellules clonogènes survivantes après irradiation devient [11] :

NS =
n
∑

i=0

N0,i exp

[

−αDi

(

1 +
β

α
di

)]

(1.13)
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où N0,i est le nombre initial de cellules clonogènes dans le sous-volume Vi et n le nombre de sous-volumes.

N0,i peut être obtenu grâce au DVH différentiel. L’expression de l’indice TCP s’écrit dans ce cas :

TCP = e−NS

= exp

{

n
∑

i=0

−N0,i exp

[

−αDi

(

1 +
β

α
di

)]

}

=

n
∏

i=0

exp

{

−N0,i exp

[

−αDi

(

1 +
β

α
di

)]}

(1.14)

Finalement, afin de tenir compte de la variabilité de radiosensibilité de chaque patient, il est admis que le

paramètre α suit une loi normale [11] :

f(α) =
1

σ
√

2π
e

1

2

(

α−α
σ

)

2

(1.15)

avec σ son écart type et α son espérance. En intégrant ceci dans l’équation 1.14, on obtient :

TCP =
1

σ
√

2π

∞
∫

0

(

n
∏

i=0

exp

{

−N0,i exp

[

−αDi

(

1 +
β

α
di

)]}

)

∗
(

exp

{

1

2

(

α − α

σ

)2
})

dα (1.16)

où N0,i peut être remplacé par ρclVi, ρcl étant la densité de cellules clonogènes.

L’indice NTCP

Deux approches ont existé pour calculer l’indice NTCP. La première, de Lyman-Kutcher-Burman, s’est

révélée inexacte dans certains cas, même si Niemierko affirme que pour certaines tumeurs ou tissus sains, ce

modèle est meilleur que certains plus compliqués présentés dans la littérature [11]. La deuxième approche dis-

tingue l’architecture des organes, paramètre directement lié au risque de complications. Deux indices NTCP

ont donc vu le jour : un pour les organes en série et l’autre pour les organes en parallèle. Les organes sont

alors considérés comme un ensemble indépendant de sous-unités fonctionnelles (SUF).

Pour les organes en série, si l’on considère que N SUF ont été irradiées uniformément et les autres pas du

tout, la probabilité qu’au moins 1 SUF soit détruite (conduisant directement à des complications) est donnée

par 1 auquel on retire la probabilité qu’aucune de ces unités ne soit touchée. On obtient ainsi [11] :

NTCP = 1 − (1 − p)N (1.17)
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avec p, la probabilité de détruire une seule sous-unité fonctionnelle.

Pour les organes en parallèle, une complication peut avoir lieu si la fraction de SUF détruites est supérieure

à une valeur seuil appelée la réserve fonctionnelle de l’organe [11]. Cette réserve fonctionnelle varie pour chaque

patient. L’indice NTCP doit donc être proportionnel à la fraction de patients pour lesquels les dommages

locaux excèdent la réserve fonctionnelle (voir Figure 1.14). Ceci se traduit par [11] :

NTCP = H(f) (1.18)

où H est la distribution cumulative de réserve fonctionnelle des patients, et f la fraction de SUF endom-

magées. f s’exprime en fonction du volume Vi recevant une dose di avec une probabilité de dommage p(di)

[11] :

f =
∑

i

p(di)
Vi

VT

(1.19)

Figure 1.14 – Représentation graphique de l’indice NTCP. L’ensemble de l’aire jaune et de l’aire bleue représente 100% de la

population.

Certains organes étant une combinaison de ces deux architectures, un nouveau modèle prenant en compte

le degré de sérialité s (s = 1 pour les organes en série et s → 0 pour les organes en parallèle) a été développé.
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1.3. L’ÉVALUATION ET LA COMPARAISON DES PLANS DE
TRAITEMENT

Si l’on considère qu’un organe possède m sous-unités en série et n sous-unités en parallèle, il a été montré que

s = 1
n

[11]. De plus,

NTCP = 1 −
m
∏

i=1

(1 − Pi) (1.20)

pour les organes en série, et

NTCP =

n
∏

j=1

Pj (1.21)

pour ceux en parallèle. On peut donc en déduire l’équation pour un organe contenant n*m sous-unités en

parallèle et en série :

NTCP =

n
∏

j=1

[

1 −
m
∏

i=1

(1 − Pij)

]

(1.22)

avec Pi et Pj les réponses locales.

Après le remplacement des SUF par des éléments de même volume (ou voxels) et l’introduction du pa-

ramètre s, les développements successifs amènent à l’équation finale [11] :

NTCP =

{

1 −
M
∏

i=1

[1 − P (Di)
s]

∆νi

}

1

s

(1.23)

avec M , le nombre de sous-volumes et ∆νi, la fraction de volume recevant la dose totale Di (en plusieurs

fractions) obtenue grâce au DVH différentiel. P (Di) est la probabilité qu’aucune cellule ne survive après avoir

été irradiée par une dose Di. Elle s’exprime en fonction des paramètres N0, α, β, et n (nombre de fractions)

utilisés dans l’équation de l’indice TCP [11] :

P (Di) = 2
− exp

[(

ln N0+ 1

n
βD

2
)(

1−
Di

ln N0
(α+ 2

n
βD)
)]

(1.24)

où D est la dose moyenne reçue par l’organe.

Autres statistiques

Il existe de nombreux autres paramètres permettant d’évaluer et de comparer des plans de traitement. Ils

peuvent généralement être obtenus à partir des DVH. Citons par exemple la dose moyenne dans une structure,
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la dose modale (la plus probable, c’est-à-dire celle pour laquelle on trouve le plus grand nombre de voxels

de la structure étudiée), la dose médiane (autant de voxels avec une dose inférieure et une dose supérieure à

cette limite), les doses maximale et minimale incluant ou non les points chaud et froid (souvent de très petit

volume), ou bien encore les doses limites tolérées s’exprimant en DV ou VD pour la dose que reçoit V% du

volume ou pour le volume recevant D dose respectivement [11]. La dose prise à un point de référence tel que

l’isocentre d’une structure peut également être utilisée.

1.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons décrit les bases de la radiothérapie, de la détection du cancer à son traite-

ment. Nous avons détaillé les différentes étapes de la planification d’un traitement de radiothérapie externe

ainsi que les outils disponibles pour évaluer le plan réalisé et éventuellement le comparer à un autre afin de

choisir le traitement optimal. Dans le prochain chapitre, nous aborderons les problématiques inhérentes à la

radiothérapie externe avec le besoin grandissant d’une précision toujours plus fine, tant dans le repositionne-

ment du patient que dans le suivi des mouvements de la tumeur.
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Les enjeux de la radiothérapie
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2.1 Les problématiques de la radiothérapie externe

2.1.1 Le repositionnement quotidien du patient

En radiothérapie externe, le patient passe tout d’abord une TDM qui servira de référence pour planifier

le traitement. La balistique de traitement conduisant à une répartition de dose optimale est alors définie

pour une configuration (position du patient, contentions...) donnée. Il est donc nécessaire, à chaque séance

du traitement, de replacer le patient exactement dans la position qu’il avait lors de la TDM afin que les

doses effectivement reçues par les différentes structures correspondent aux doses planifiées. La précision de

placement du patient est d’autant plus importante que les doses par séance sont élevées ou que la tumeur

se trouve près d’OARs : si, par exemple, une tumeur est proche de la moelle épinière, une précision extrême
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est requise pour qu’aucun point de celle-ci ne reçoive une dose plus élevée que celle planifiée sous peine de

paralysie. Dans ce cas, Breen et al. [49] préconisent une marge de 6 mm autour de la moelle épinière afin que

celle-ci ne reçoive pas une dose supérieure à la limite tolérée.

2.1.2 Les mouvements du patient

Un des facteurs réduisant la précision du traitement, tant au niveau du planning qu’au niveau de la

délivrance, est la respiration. En effet, les mouvements respiratoires, comme tous les autres mouvements invo-

lontaires (battements cardiaques, toux...), induisent une incertitude sur la position exacte de la tumeur et des

OARs. Cette incertitude est d’autant plus importante que la tumeur est mobile, ce qui est particulièrement

le cas des tumeurs du poumon ou du sein. La prise en compte de ces mouvements peut être divisée en deux

parties : la prise en compte des déplacements tumoraux et celle des mouvements des OARs.

Pour tenir compte des déplacements tumoraux, des marges sont ajoutées autour de la tumeur (ITV, PTV)

afin de s’assurer que celle-ci reste toujours dans le champ de radiation (voir paragraphe 1.2.2). Suzuki et al.

[50] ont mesuré les erreurs de localisation inter- et intrafractions de la tumeur pour des patients traités en

IMRT sur des cancers ORL. Les patients étaient tous immobilisés par un masque thermoformé limitant leurs

mouvements et les erreurs de repositionnement. Ils ont obtenu une erreur de positionnement allant de 0,2 à

0,8 mm et un mouvement moyen de la tumeur de 2,0 à 3,6 mm les conduisant à instaurer des marges PTV de

5 mm. L’inconvénient de cette méthode est que la zone irradiée est plus large et s’étend donc davantage sur

les tissus sains. Par conséquent, la capacité à élever la dose à la tumeur reste limitée. Afin de diminuer ces

marges, trois techniques peuvent être envisagées : limiter l’amplitude des mouvements dus à la respiration,

s’adapter au cycle respiratoire du patient ou suivre les déplacements de la tumeur (ces techniques sont décrites

dans le paragraphe 2.2.2).

Des marges peuvent aussi être ajoutées autour des OARs pour englober toutes les erreurs de localisation

possibles : erreurs de positionnement comme mouvements des organes. Dans leur étude, Suzuki et al. [50] ont

aussi évalué la taille des marges à ajouter autour des OARs. Celles-ci ont été calculées à partir de l’équation

définie par McKenzie et al. [51] : PRV = 1, 4Σ + 0, 5σ avec PRV la marge autour de l’OAR, Σ l’erreur

systématique et σ l’erreur aléatoire. Leurs résultats s’étalant de 1,8 mm à 2,4 mm, ils ont choisi d’ajouter

une marge de 3 mm à leurs OARs. Cependant, l’étude réalisée par Stroom et al. [52] montre des limites

dans l’utilisation des marges autour des OARs et notamment des OARs en parallèle. Ils argumentent qu’avec

l’augmentation du volume de ces organes due aux marges, les critères dose-volume ne sont plus appropriés.
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Ils incitent donc à développer d’autres moyens pour prendre en compte les incertitudes de position des organes.

2.1.3 Le temps de traitement

Le temps du traitement doit être optimisé pour, d’une part augmenter le nombre de patients traités par

machine et par jour (optimisation du temps clinique pour une rentabilité et des bénéfices financiers plus

importants), et d’autre part pour le confort du patient. Il est d’autant plus important d’avoir des temps de

traitement courts lorsque les patients souffrent et ne peuvent rester immobiles longtemps. Le risque serait

alors que le patient bouge involontairement et que la tumeur ne se trouve plus dans le champ de traitement.

2.2 Les outils existants

Dans cette partie nous présenterons les différentes solutions élaborées pour répondre à ces challenges, dont

la plupart sont actuellement utilisées en clinique. Nous en profiterons pour présenter le système développé

au sein de notre laboratoire dans l’optique de répondre simultanément aux trois problématiques que sont le

repositionnement, la prise en compte des mouvements du patient et par conséquent le temps d’une séance de

traitement.

2.2.1 Les outils pour le repositionnement

Divers outils existent pour positionner quotidiennement le patient. Ils ont des degrés de précision plus ou

moins élevés et peuvent être utilisés seuls ou combinés. Dans cette partie, nous passons en revue ces différents

systèmes, basés sur des données anatomiques (systèmes invasifs) ou sur des données externes telles que la

surface du patient (systèmes non invasifs). Nous commencerons par un système 1D où le repositionnement

se fait sur des points, puis nous verrons une méthode basée sur des images 2D, avant de s’attarder sur des

systèmes utilisant des informations 3D pour repositionner le patient.

Système 1D

En routine clinique, le positionnement du patient est souvent fait à l’aide d’un système de lasers et de

points de tatouage (Figure 2.1). Les lasers, fixés au mur de la salle de traitement, définissent les axes de la

table et se croisent à l’isocentre de traitement (centre de rotation du bras de l’accélérateur). Les points de

tatouage qui repèrent l’isocentre et les différents axes sur le patient sont tatoués soit lors de l’acquisition TDM,
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soit au moment de la première séance de traitement au cours de laquelle un repositionnement méticuleux est

fait et servira de repère pour tous les repositionnements au cours du traitement. Cette technique, considérée

comme non invasive malgré les tatouages, est peu précise car elle ne se fait que sur quelques points épais

repérés manuellement. Elle est donc généralement couplée à d’autres systèmes. Les lasers servent néanmoins

à un rapide positionnement initial pour rapprocher le patient de sa position idéale.

Figure 2.1 – Repositionnement à l’aide de lasers. Ici, les points de tatouage sont remplacés par des marques directement notées

sur le masque de contention. Image extraite du film ”Quelques heures de printemps” de Stéphanie Brizé.

Systèmes 2D

Basés sur l’imagerie kV (bonne visibilité des structures osseuses mais faible capacité à imager les tissus

mous) et/ou sur l’imagerie MV (meilleure visibilité des tissus mous mais plus irradiante), les systèmes 2D

sont invasifs pour le patient de part les radiations nécessaires à l’acquisition de ces images. Souvent associées

aux lasers, ces images permettent d’affiner le placement du patient en se basant sur des repères anatomiques,

principalement les structures osseuses bien visibles. L’écart entre l’image acquise et la DRR (image de référence

correspondant à la position du patient dans le plan de traitement, voir paragraphe 1.2.2) est appliqué à la

table. Ces images additionnelles sont acquises au moins une fois par semaine pour s’assurer que les structures

anatomiques internes du patient sont bien positionnées. En effet, en plus du positionnement peu précis fait

par les lasers, les organes peuvent s’être déplacés par rapport à la surface du patient et donc aux points de

tatouage. Ceci est particulièrement vrai pour des patients en grand surpoids où la peau peut glisser sur les

excédents de graisse ou pour des patients maigrissant en cours de traitement.

40



2.2. LES OUTILS EXISTANTS

Systèmes 3D

Moyens invasifs

L’imagerie CBCT se situe dans la continuité des systèmes 2D. En effet, grâce à de multiples projections kV

acquises par rotation de l’imageur kV autour du patient, une reconstruction est réalisée pour créer une image

3D s’apparentant à une image TDM. Cette image 3D peut donc être directement superposée à la TDM ayant

servi à la planification du traitement. La troisième dimension, qui permet de visualiser facilement de petites

rotations et des détails de l’image, offre une grande précision dans le placement du patient, bien meilleure que

celle permise par les images 2D de moindre qualité. Cette technique peut aussi être réalisée à partir d’images

MV : cette imagerie est appelée MVCT (Megavoltage Computed Tomography).

Moyens non invasifs

D’autres techniques utilisent la surface du patient pour le repositionnement. N’ayant pas besoin d’informa-

tions anatomiques, ces systèmes ne nécessitent pas l’utilisation de radiations : ils sont donc non invasifs. Deux

systèmes sont actuellement commercialisés : le système AlignRT de VisionRT et le SentinelT M (ou Galaxy3D)

de C-Rad.

Le système AlignRT utilise la lumière structurée [53]. Il est composé de deux pods contenant chacun trois

caméras (deux caméras montées en stéréo pour l’acquisition des images et la reconstruction 3D de la scène, et

une caméra de texture enregistrant une image en niveau de gris) ainsi qu’un projecteur et un flash de speckle.

Le speckle sert à repérer la partie commune des images provenant des deux caméras. Cette zone commune

est ensuite reconstruite en 3D en utilisant le principe de triangulation. Finalement, les images 3D issues des

deux pods sont groupées pour obtenir une vue du patient sur 180̊ . Bert et al. [54] ont trouvé une reproduc-

tibilité des mesures effectuées avec ce système inférieure à 0,5 mm et 0,01◦. Leur évaluation de la précision

de repositionnement sur fantôme donne une erreur moyenne de 0,5 mm par rapport à un repositionnement

sur CT. Comparées à des déplacements de table connus, les erreurs absolues moyennes de translations étaient

inférieures à 0,6 mm, l’erreur moyenne de translation totale était de 0, 95±0, 58 mm et les erreurs de rotation

inférieures à 0,1◦. En ce qui concerne le suivi temps réel de la surface avec des déplacements semblables aux

mouvements respiratoires, le système donne une erreur moyenne de 0, 11 ± 0, 15 mm avec une valeur absolue

maximale de 0,83 mm. Schöffel et al. [53] ont aussi évalué la stabilité de l’acquisition et de la reconstruction

de l’image par ce système : après recalage 4D (3 translations + 1 rotation) entre les surfaces successives et

celle de référence, ils ont obtenu une erreur maximale inférieure à 0,1 mm et 0,1◦. Ils ont également étudié

l’exactitude du système par la mesure d’erreur de position sur fantôme et sur volontaires. Les erreurs moyennes

obtenues (norme des erreurs sur les trois axes) étaient de 0, 4 ± 0, 26 mm et 0,3◦ sur fantôme lorsqu’une rota-
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tion avait effectivement lieu et de 1, 02 ± 0, 51 mm et 0,8◦ sur volontaires. Ces différentes études démontrent

la grande précision de ce système. Cependant, des difficultés sont rencontrées pour reconstruire des surfaces

peu réfléchissantes comme les vêtements ou les cheveux [55].

Le Sentinel est un système couplant laser et caméra [56]. Une ligne laser est envoyée sur un miroir qui la

réfléchit sur le patient. La rotation du miroir va alors permettre de balayer le patient avec cette ligne. Une

caméra située en dessous du miroir va capturer l’image de la ligne qu’elle verra déformée par effet de parallaxe.

Une triangulation va ensuite permettre de retrouver les coordonnées des points de la ligne [56]. Pour un scan

d’une surface longue de 40 cm, il faut compter environ 2 secondes : les mouvements respiratoires ne sont

donc pas pris en compte avec ce système. Une étude clinique sur 120 patients a été menée par Moser et al.

[57] pour évaluer la précision du système Galaxy 3D (nom du Sentinel donné par le distributeur LAP Laser,

Lüneburg, Allemagne). Six localisations de tumeurs ont été observées en comparant le repositionnement dicté

par ce système et celui donné par un repositionnement fait sur MV-CT. Leurs résultats montrent que le

repositionnement fait avec le système Galaxy correspond mieux à celui fait à l’aide des MV-CT lorsque la

surface de référence est acquise avec ce même système plutôt qu’extraite des CT qui conduisent à des erreurs

systématiques supérieures à 9 mm en fonction des localisations. Pallotta et al. [56] ont obtenu de bons résultats

avec le Sentinel : une différence inférieure à 0,5 mm et 0,5◦ entre les déplacements mesurés et appliqués sur

fantôme a été obtenue pour des déplacements ne dépassant pas 10 mm. Pour des déplacements plus grands,

ces différences restaient inférieures à 1 mm et 1◦. Ils ont également étudié la précision de ce système sur 33

patients (pelvis et poumons) et ont obtenu une erreur absolue moyenne de 2, 9 ± 2, 0 mm, 3, 4 ± 2, 4 mm,

et 2, 5 ± 2, 3 mm en vertical, longitudinal, et latéral respectivement pour les cancers pelviens. Pour les can-

cers pulmonaires, les mesures donnaient des erreurs absolues moyennes de 1, 3 ± 1, 2 mm, 2, 7 ± 1, 8 mm, et

1, 4 ± 1, 2 mm respectivement.

Non utilisées en clinique actuellement, les caméras temps de vol (ou Time of Flight : ToF) utilisent la

lumière infrarouge pour mesurer des distances (Figure 2.2). Elles émettent une ”pulse” de lumière qui va se

réfléchir sur la surface des objets et revenir sur le récepteur de la caméra avec un déphasage. C’est à partir

de cette différence de phase que la distance de l’objet à la caméra va être mesurée (Equation 2.1).

d =
φ ∗ c

4 ∗ π ∗ f
(2.1)

où φ est la différence de phase, c la vitesse de la lumière et f la modulation de fréquence.

Au sein de notre laboratoire, nous avons choisi d’utiliser cette technologie dans l’optique de repositionner

quotidiennement les patients mais également d’assurer un suivi temps réel de leurs mouvements involontaires
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Figure 2.2 – Caméra ToF SR400 envoyant et recevant des pulses de lumière infrarouge.

tels que la respiration. Wentz et al. [58] ont comparé la précision d’un système mono-caméra et d’un système

stéréo qui permet d’obtenir une bonne résolution des données sur les deux flancs du patient. Dans les deux

cas, les caméras utilisées étaient des SR4000 acquérant des données à une distance comprise entre 0,8 m et

5 m avec une fréquence d’acquisition maximale de 50 Hz. Leur étude, réalisée dans un premier temps sur

fantôme puis sur volontaire, a clairement montré la supériorité du système composé de deux caméras. Dans

le cas des tests sur fantôme, où le système mono-caméra était une des deux caméras constituant le système

stéréo, l’amélioration du repositionnement avec la stéréo a été constatée uniquement pour des déplacements

supérieurs à 1 cm. Dans le cas des tests sur volontaire, le système mono-caméra était constitué d’une troisième

caméra placée face au lit de traitement. L’amélioration apportée par le système stéréo était cette fois très

nette : l’erreur passait de 1,7 mm à 1,4 mm en latéral, de 1,8 mm à 1,1 mm en vertical et de 9,9 mm à 8,9 mm

en longitudinal pour une large région d’observation et de 3,2 mm à 1,0 mm, 1,5 mm à 0,9 mm et 5,4 mm à

3,4 mm pour une région plus réduite [58].

Le système alors mis en place est constitué de deux caméras ToF fixées sur le plafond de la salle de traite-

ment de radiothérapie comme système de visualisation surfacique. Les caméras sont orientées vers l’isocentre

de traitement et placées de façon que la tête de l’accélérateur ne masque pas le patient en tournant (Figure 2.3).

Sortie en 2014, la Kinect v2 de Microsoft est basée sur le temps de vol, contrairement au modèle précédent

qui utilisait la lumière structurée. Sa profondeur d’acquisition est comparable à la SR4000 (0,5 m - 4,5 m)

mais son champ de vue est nettement étendu (70◦ en horizontal et 60 ◦ en vertical contre seulement 43,5◦

et 34,6◦ avec la SR4000) [59]. Sa fréquence maximale est quant à elle de 30 Hz, ce qui est largement suffi-

sant pour le suivi de mouvements respiratoires. Cette caméra pourrait donc remplacer la SR4000 qui n’est

plus commercialisée. Cependant, la résolution de la Kinect v2 étant beaucoup plus élevée que celle de la

SR4000 (512x424 vs. 176x144), un prétraitement des données serait sûrement nécessaire pour permettre l’ac-
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Figure 2.3 – Salle de traitement avec les deux caméras ToF filmant le patient.

quisition de données tout au long d’une séance de radiothérapie sans avoir de fichiers exagérément volumineux.

2.2.2 Les outils pour le contrôle des mouvements liés à la respiration

La diminution des marges de traitement est essentielle pour une protection optimale des OARs. Cependant,

l’ajout de ces marges parfois très importantes (plus d’1 cm en longitudinal) est nécessaire à la bonne couverture

des tumeurs mobiles avec la respiration (poumon, sein...). L’enjeu est donc de diminuer les marges tout en

assurant une couverture optimale de la tumeur. Pour cela, plusieurs solutions sont envisagées telles que le

blocage respiratoire ou la compression abdominale qui contrôlent la respiration. Des solutions qui s’adaptent

à la respiration des patients sont aussi développées : il s’agit du gating et des techniques de suivi tumoral.

Le blocage respiratoire

Le blocage respiratoire a pour objectif de limiter l’amplitude des mouvements induits par la respiration et

d’obtenir une meilleure reproductibilité de la position de la tumeur [60] [19]. Il est alors demandé au patient

de retenir sa respiration au cours de l’irradiation. Ceci est généralement contrôlé par un spiromètre : soit le

patient visualise son cycle respiratoire grâce à un retour vidéo et bloque lui-même sa respiration à l’instant

demandé (système SpiroDyn’RX de Dyn’R, Figure 2.4), soit la machine bloque elle-même la respiration du

patient en l’empêchant de respirer dans le spiromètre [19]. Malheureusement, les patients, et particulièrement

ceux atteints d’un cancer pulmonaire, peuvent avoir des difficultés à rester en apnée suffisamment longtemps

(un minimum de 20 secondes étant requis) pour permettre la délivrance du traitement.
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Figure 2.4 – Spiromètre avec retour visuel du cycle respiratoire et indications pour le blocage respiratoire. Image extraite d’une

vidéo présentée sur le site de Dyn’R [3].

Dawson et al. [61] ont étudié la reproductibilité inter- et intrafractions de la position du foie et du dia-

phragme chez des patients traités pour un cancer hépatique en blocage respiratoire. La position du foie était

repérée grâce à des marqueurs radio-opaques implantés dans celui-ci. Des images fluoroscopiques leur per-

mettaient de suivre la position du diaphragme et des marqueurs pendant le blocage respiratoire ainsi que la

répétabilité de ces positions à chaque blocage. Aucun mouvement n’a été noté pendant le blocage respiratoire.

La moyenne des différences de positions cranio-caudales entre chaque blocage au cours d’une même fraction

était de 2,5 mm pour le diaphragme et de 2,3 mm pour le foie. Les erreurs entre fractions sont, elles, nettement

supérieures (4,4 mm et 4,3 mm avec des maximums de 6,1 mm et de 5,7 mm pour le diaphragme et le foie

respectivement) nécessitant des marges adaptées ou un repositionnement quotidien par imagerie. Hanley et

al. [62] ont étudié le bénéfice du blocage en inspiration totale pour des cancers pulmonaires. Ils ont constaté

qu’en moyenne, le volume du poumon recevant une dose supérieure à 25 Gy était diminué de 30% par rapport

à des plans de traitement réalisés sans contrôle de la respiration. Le test de répétabilité de la position du

diaphragme lors du blocage respiratoire en inspiration complète pour leurs 5 patients a donné une différence

de 1, 0 ± 0, 9 mm au cours d’une même fraction et de 2, 5 ± 1, 6 mm entre les fractions.

La compression abdominale

A défaut de stopper totalement le mouvement de la tumeur et donc la respiration, il est possible de di-

minuer son amplitude. La compression abdominale se fait à l’aide d’un cadre rigide sur lequel est fixée une

pièce, elle aussi rigide, venant comprimer la zone abdominale située juste sous les côtes (Figure 2.5). Cette

méthode est principalement utilisée pour réduire les mouvements des tumeurs en radiothérapie stéréotaxique.
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Figure 2.5 – Système de compression abdominale. Image extraite du site de Orfit [4].

Heizerling et al. [63] ont comparé les mouvements tumoraux pour des tumeurs situées dans le foie ou le lobe

inférieur des poumons lorsqu’aucune compression abdominale n’était appliquée et lorsque des compressions

moyennes ou fortes étaient utilisées. Le déplacement global moyen des tumeurs était fortement réduit avec

les compressions abdominales, passant de 13,6 mm sans compression à 8,3 et 7,2 mm pour des compressions

respectivement moyennes et fortes. Seule la direction supérieure-inférieure présentait une amélioration signi-

ficative entre ces deux compressions. L’étude de Case et al. [64] confirme que le déplacement du foie inter-

et intrafractions est significativement réduit par la compression abdominale. Eccles et al. [65] ont également

comparé les déplacements avec et sans compression abdominale pour les cancers du foie traités en stéréotaxie.

Ils ont constaté que dans la direction cranio-caudale le mouvement de la tumeur passait de 11,7 mm à 9,4 mm

avec compression. La diminution moyenne du mouvement était de 2,3 mm dans cette même direction et

0,6 mm en antéro-postérieur. Ils ont observé une diminution du mouvement cliniquement significative dans

40% des cas alors que dans moins de 2% des cas une augmentation du mouvement a été notée. Le déplacement

maximal du centre de masse du GTV dû à la déformation du foie est de moins de 5 mm pour la plupart des

patients (15/16) ayant une compression abdominale [66]. En moyenne, seulement 8,7% du foie avaient une

déformation supérieure à 5 mm.

Le Gating

Le Gating est une technique offrant la possibilité au patient de respirer librement [60]. En effet, le suivi

de sa respiration par une ceinture de pression ou des marqueurs infrarouges disposés sur son torse ou abdo-

men (RPM de Varian, Exactrac de Brainlab) permet d’activer l’irradiation uniquement lorsqu’il est dans une

certaine phase ou amplitude respiratoire [19] (Figure 2.6). Cette technique n’est cependant pas très utilisée

en routine clinique car elle est coûteuse en temps à cause d’une irradiation non continue.

Korreman et al. [67] ont comparé les plans de traitement en gating avec ceux réalisés en blocage respiratoire,

pour l’irradiation de cancers du sein. Ils ont constaté que dans les deux cas, la phase d’inspiration complète
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L’imagerie pendant le traitement

Les nouvelles approches qui consistent à suivre, voire à prédire les déplacements de la tumeur [19],

nécessitent une localisation continue ou du moins une vérification régulière de la position du volume tu-

moral. Ce suivi s’effectue généralement grâce à l’acquisition d’images kV tout au long du traitement. Dans

le cas d’un suivi temps réel de la tumeur, des clichés sont pris à une fréquence élevée : 10 Hz sont suffisants

pour suivre des mouvements liés à la respiration [19] mais représentent déjà un nombre conséquent d’images

au cours du traitement. La dose induite par ces images ne doit donc pas être négligée. Des marqueurs radio-

opaques peuvent également être implantés au niveau du volume tumoral pour aider à sa localisation dans les

images kV. Dans certains cas, ces marqueurs peuvent être détectés automatiquement avec arrêt de l’irradiation

lorsqu’ils sortent de la zone tolérée. Cette surveillance peut aussi être faite visuellement avec arrêt manuel de

l’irradiation. L’inconvénient de ce type de suivi est la dose supplémentaire apportée par les images de contrôle

ou de suivi de la cible qui peut devenir significative quand le nombre de séances est élevé, ainsi que le côté

invasif des marqueurs implantés lorsqu’ils sont utilisés.

Une autre solution, non irradiante, a été développée par Calypso System (Calypso Medical, Seattle, WA)

pour la localisation de tumeurs prostatiques. Il s’agit du système électromagnétique Calypso. Des transpon-

deurs (marqueurs magnétiques) sont implantés par guidage ultrasonore dans la prostate. Un générateur de

champ magnétique ainsi que des détecteurs sont placés au-dessus du patient et permettent de localiser les

transpondeurs à une fréquence de 10 Hz. La position de la grille de détecteurs dans le repère de la salle est

repérée grâce aux marqueurs infrarouges fixés sur le système et filmés par des caméras de position connue

[69]. Cela permet de mesurer les déplacements des marqueurs par rapport à un système de coordonnées fixe,

notamment par rapport à l’isocentre et aux axes de la machine. Ce système peut aussi être utilisé pour le

repositionnement des patients en superposant les marqueurs à leur position de référence. Une première étude

réalisée par Willoughby et al. [69] a montré la possibilité d’implanter les transpondeurs dans le patient sans

générer de complications. Ils ont obtenu une différence moyenne de localisation des marqueurs entre le système

Calypso et un système d’imagerie kV de 1, 5 ± 0, 9 mm. Le suivi temps réel des mouvements de la prostate a

révélé un déplacement supérieur à 1 cm pour 2 patients sur 11, les autres ne présentant pas de mouvements

significatifs. Une étude consécutive à cette première et incluant une cohorte plus grande a été réalisée par

Kupelian et al. [70]. Ils ont montré l’efficacité du repositionnement du patient, dont la différence sur le vec-

teur total de déplacement est de 1, 9 ± 1, 2 mm par rapport au repositionnement fait à l’aide d’images kV

(ExacTrac), ainsi que la possibilité d’un suivi de l’amplitude et de la fréquence des mouvements de la prostate

pouvant être utilisé dans le cadre de gestion des mouvements. Ce suivi permet d’éliminer le côté irradiant du

suivi tumoral mais le côté invasif des implants persiste avec un risque de migration de ceux-ci en cours de
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traitement.

Les accélérateurs dédiés à la stéréotaxie

Des machines telles que le CyberKnife de Accuray, le Vero de la société VERO SBRT Gmbh, ou encore

le TrueBeam STx de Varian (Figure 2.7) utilisent des techniques de suivi tumoral, notamment l’acquisition

de nombreuses images kV. Ce sont des machines dédiées à la stéréotaxie qui nécessitent donc une extrême

précision quant à la localisation de la tumeur. Le CyberKnife acquiert de nombreuses images au cours du

traitement pour s’assurer que la tumeur est toujours bien placée dans le champ de radiation [20]. Pour les

tumeurs très mobiles, un modèle prédictif du mouvement, se basant sur le suivi de diodes électroluminescentes

fixées sur le patient, est mis en place afin de prédire 15 ms en avance le déplacement de la cible. Des images

de contrôle sont acquises régulièrement afin de vérifier l’exactitude de la prédiction. Le système Vero [71]

est quant à lui capable de fournir une imagerie fluoroscopique en temps réel grâce à son système d’imagerie

embarquée pouvant acquérir jusqu’à 30 images par seconde. La tête du Vero délivrant les radiations est placée

sur un support possédant deux degrés de liberté. Ceci permet de définir plusieurs isocentres de traitement

pour faciliter le suivi des mouvements de la tumeur. Le TrueBeam STx permet lui, l’acquisition d’images kV

pendant l’irradiation. Le système ExacTrac de Brainlab, couplé au TrueBeam, autorise également l’acquisi-

tion de clichés au cours de l’irradiation : dans ce cas, deux images orthogonales sont acquises simultanément.

L’ExacTrac n’étant pas lié au bras de l’accélérateur (voir Figure 2.7c), ces images seront toujours prises avec

un angle fixe par rapport au patient, contrairement aux images kV acquises par l’imageur portal du TrueBeam.

(a) (b) (c)

Figure 2.7 – (a) Le Cyberknife avec son bras articulé [5], (b) Le système Vero avec tête d’irradiation à 2 degrés de liberté située

dans l’anneau [6], (c) TrueBeam STx avec son imageur portal rétracté, images ExacTrac en cours d’acquisition (les sources sont

situées dans le sol et les capteurs sont fixés au plafond) [7].

Ces techniques permettent de localiser la tumeur pendant la délivrance du traitement et de stopper l’ir-

radiation lorsque celle-ci sort de la zone de traitement. Les accélérateurs dédiés à la stéréotaxie proposent

déjà des solutions pour suivre son déplacement au prix de l’acquisition de nombreuses images : le Cyberknife
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adapte la position de son bras robotisé tandis que le Vero peut modifier la position de sa tête d’irradiation

pour suivre la tumeur. La recherche propose aujourd’hui de nouveaux développements permettant le suivi

tumoral à l’aide d’un MLC, mais aussi l’élaboration de modèles respiratoires qui diminueraient de façon si-

gnificative le nombre d’images acquises. Ces deux points sont développés dans les paragraphes suivants.

Planification et/ou traitement 4D

Plusieurs études ont été menées afin de suivre le mouvement de la tumeur au cours d’un traitement en

respiration libre. La compensation du déplacement tumoral peut se faire à partir d’un DMLC (Dynamic

MLC ), de la table de traitement [72], ou d’un bras robotisé (voir Accélérateurs dédiés). La plupart des études

utilisent un DMLC avec une séquence de mouvements de lames dépendant de la phase respiratoire pour leur

faire suivre le déplacement tumoral. Keall et al. [73] sont les premiers à avoir étudié la possibilité d’un tel suivi

avec des résultats encourageants. Papiez et al. [74] ont donc utilisé un DMLC pour suivre le déplacement de la

tumeur en temps réel pendant la délivrance d’un traitement en RCMI lorsqu’ils disposaient d’une information

a priori du mouvement de la tumeur et d’images de la cible en temps réel. Cette correction du mouvement

tumoral, faite pendant le traitement, n’a pas été intégrée à la phase de planification. Zhang et al. [75, 76] ont

eux, appliqué le champ de déformation calculé entre les volumes TDM aux beamlets pour intégrer la correction

du mouvement dès la phase d’optimisation du traitement. Tewatia et al. [77] ont également utilisé le DMLC

pour suivre la tumeur dans le plan de traitement : ils ont d’abord optimisé le plan de traitement avant de

superposer le déplacement de la cible à celui des lames. Dans le cas de Alasti et al. [78], ce sont des poids

“dynamiques” appliqués aux lames du MLC qui permettent de compenser le déplacement tumoral. Le champ

résultant est alors vu comme une combinaison du champ statique (sans suivi de la tumeur) et du champ

dynamique (avec suivi du signal respiratoire) auxquels sont appliqués différents poids pour prendre en compte

les irrégularités des mouvements de la cible. Les nombreux travaux de Webb et de ses collaborateurs leur ont

permis de développer des techniques de suivi de la tumeur avec DMLC en RCMI en incluant une minimisation

de l’erreur de superposition géométrique entre les lames et le volume tumoral dans les champs de vue des

faisceaux. Ces travaux ont d’abord été effectués pour des mouvements 1D [79, 80], puis pour des déplacements

2D [81, 82]. Finalement, Schlaefer et al. [83] se sont intéressés aux mouvements des OARs dans le contexte

de radiothérapie avec bras robotisé. L’orientation de chaque faisceau au cours du temps était repéré par l’axe

“source-cible” évoluant avec le déplacement de la tumeur. Chaque volume irradié était alors discrétisé en

voxels dans lesquels la dose devait être minimisée. Un cœfficient de dose (fonction du nombre d’UM déposées)

était alors obtenu pour chaque voxel traversé par chaque faisceau. Ces coefficients représentaient donc un

set de contraintes pour l’optimisation du poids des faisceaux. Ne possédant pas de MLC, seul le poids des

faisceaux leur a permis de compenser les mouvements des organes. C’est sur cette base que Suh et al. [84] ont
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développé des algorithmes permettant de suivre les déplacements, d’abord 1D [85] puis 3D [86], de la tumeur à

l’aide d’un DMLC pour des traitements en RCMI. Leur travail en une dimension tient compte des limitations

physiques du DMLC. Afin de limiter les contraintes imposées au collimateur, celui-ci était orienté de façon

à ce que la direction du déplacement de la tumeur dont l’amplitude est la plus importante, soit colinéaire

au déplacement des lames. Dans les deux cas, le déplacement du barycentre de la tumeur était appliqué aux

lames du MLC. Leurs travaux supposent que la tumeur soit une entité rigide ayant un mouvement régulier.

Tracke et al. [87, 88] ont également développé leurs algorithmes pour compenser en temps réel le déplacement

du volume tumoral en ajustant la position et la vélocité des 160 lames d’un MLC de Siemens. Keall et al.

[89] ont successivement démontré la possibilité de suivre la tumeur à l’aide des lames d’un collimateur pour

un mouvement pré-programmé, puis pour un mouvement suivi en temps réel, avec des MLC de chez Varian,

Siemens et Elekta. Ils ont récemment assisté au traitement VMAT (volumetric modulated arc therapy) du

premier patient utilisant un DMLC pour assurer le suivi de la tumeur [89]. La tumeur prostatique était suivie

en temps réel grâce au transpondeur électromagnétique Calypso de Varian. Seules les translations ont été

prises en compte et aucun modèle prédictif du mouvement n’a été ajouté étant donné le mouvement lent et

non périodique de la prostate. Le mouvement de la tumeur fourni par le système Calypso a été transposé dans

le champ de vue du faisceau afin de translater en 2D le mouvement des lames du collimateur.

Ces différents travaux permettent de suivre le déplacement de la tumeur, la plupart du temps considérée

comme rigide, afin de conformer au mieux la dose au volume tumoral et de réduire les marges utilisées

lors de la planification du traitement. L’une des limitations de ces études est que la plupart d’entre elles se

contentent de suivre le mouvement de la tumeur sans se soucier de l’impact que cela engendre sur la dose

délivrée aux OARs. De plus, un traitement IMRT avec suivi tumoral implique de bien connâıtre la position

du volume à irradier sous peine de fortement dégrader la qualité du traitement de par les forts gradients de

dose entourant la tumeur. Le suivi du volume-cible au cours de l’irradiation nécessite donc l’acquisition de

nombreuses images irradiantes pour, soit déterminer la position de la tumeur, soit vérifier la position “prédite”.

Les modèles prédictifs

Les modèles prédictifs consistent à évaluer la position de la tumeur et éventuellement des tissus adjacents

à partir de données subsidiaires. Cette évaluation peut être faite pour le moment t0 correspondant à l’acquisi-

tion des données subsidiaires ou pour un moment t, postérieur à t0, correspondant alors à une prédiction de la

déformation des tissus. Deux types de modèles existent : ceux basés sur un point (généralement la tumeur) ne

définissant que la trajectoire de ce point, et ceux basés sur un champ de déformations permettant d’approcher

les mouvements de la tumeur et des tissus voisins ainsi que leurs propriétés élastiques [90].
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Les modèles basés sur un point reposent sur l’hypothèse que ce point va se comporter de la même façon

que le signal externe défini par les données subsidiaires. La correspondance entre ces deux entités peut être

définie comme directe, quand le mouvement cherché est directement fonction du signal externe, ou indirecte

lorsque le mouvement est décrit par des variables internes plus ou moins abstraites [91]. Les modèles les plus

simples, comme celui de Chetty et al. [92] décrivant une fonction sinusöıdale, supposent que le cycle respi-

ratoire est régulier et symétrique, c’est à dire que le signal expiratoire prend la même forme que le signal

inspiratoire. Cette hypothèse n’étant pas vérifiée dans la pratique, des modèles plus avancés découpent le

signal respiratoire en plusieurs phases ce qui permet de prendre en compte l’hystérésis du signal. Citons par

exemple le modèle de Wu et al. [93] découpant le signal respiratoire en 3 phases (inspiration, expiration et fin

d’expiration, 3 parties rectilignes dans leur cas), avec une quatrième phase réservée aux périodes ou le signal

est irrégulier. Une estimation du mouvement de la tumeur en 3D (moyenne et maximum d’amplitude) a été

faite par Brewer et al. [94] à partir d’images fluoroscopiques orthogonales en approximant les déplacements

cranio-caudal, longitudinal et latéral par des fonctions sinusöıdales. L’exactitude des modèles peut encore être

améliorée par des représentations polynômiales [95, 96] ou par l’utilisation de paramètres complémentaires

tels que le volume et le débit d’air [97] ou des paramètres sélectionnés par analyse en composantes principales

[98]. Bien que ces modèles soient de plus en plus précis, ils présentent toujours l’inconvénient de ne prendre

en compte ni le caractère élastique de la tumeur, ni les tissus qui l’entourent.

Les modèles basés sur des champs de déformation permettent eux, d’inclure la déformation des tissus sains

et du volume tumoral, en plus du déplacement rigide de la tumeur. Ces modèles utilisent les différentes images

TDM correspondant chacune à une phase respiratoire, reconstruite à partir d’une TDM 4D où l’acquisition

est synchronisée avec le signal respiratoire (Figure 2.8). Le champ de déformation est obtenu en appliquant

un recalage élastique à ces différents volumes. Comme précédemment, les données subsidiaires permettent de

faire le lien entre ce champ de déformation et la phase respiratoire dans laquelle est le patient. Le champ de

déformation peut alors être interpolé pour obtenir la configuration des tissus à un temps (amplitude et/ou

phase) donné (voir figure 2.9). Sarrut et al. [99] et de Schreibmann et al. [100] basent leur modèle sur une

interpolation linéaire entre 2 [99] ou 4 [100] volumes TDM. Le fait d’ajouter les deux phases intermédiaires

entre inspiration et expiration totales comme le suggère Schreibmann permet de prendre en compte l’hystérésis

du signal. Bien que Sarrut n’intègre pas l’hystérésis dans son modèle, celui-ci présente l’avantage de prendre

en compte les changements de densité du poumon au cours du cycle respiratoire. Söhn et al. [101] ont montré

que la complexité de modélisation de la déformation des organes peut être réduite à 4 paramètres par analyse

en composantes principales. Cette étude, ne faisant pas appel à des données subsidiaires, avait pour objectif

de modéliser la déformation de dose dans un contexte de planification 4D. Les modèles de déformation 2D

puis 3D de Zeng et al. [102, 103] sont eux basés sur une imagerie CBCT. Yang et al. [104] ont combiné deux
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TDM est de ne pas être irradiantes. Marx et al. [115] ont donc utilisé les images IRM afin de concevoir un

modèle de respiration et recréer les images TDM 4D associées. Fayad et al. [116] ont appliqué leur principe

de modèle global aux images IRM en prenant cette fois une coupe de l’image IRM comme donnée subsidiare.

2.2.3 La problématique temporelle

Le temps d’une séance de traitement est très dépendant du temps de mise en place du patient sous la

machine, de vérification de son positionnement et d’éventuels repositionnements successifs. Il dépendra donc

de la précision recherchée dans le placement du patient (qui dépend elle-même du traitement choisi) et de

la performance des outils de positionnement utilisés. De plus, le temps d’une séance varie en fonction de la

technique d’irradiation utilisée. Un traitement en arcthérapie sera par exemple plus rapide qu’un traitement

en RCMI car l’irradiation se fait en continu pendant que le faisceau tourne autour du patient, alors qu’en

RCMI, l’irradiation est interrompue lorsque que la tête d’irradiation tourne pour venir se positionner dans

l’axe du faisceau suivant. Dans le cas d’une stéréotaxie, le temps de positionnement sera long car la précision

requise est très importante mais le traitement sera lui, très rapide. Ces temps pourront également varier en

fonction de la présence ou non d’un suivi temps réel de la tumeur.

2.3 Conclusion

Nous avons vu que les outils actuellement commercialisés peuvent être contraignants pour le patient,

coûteux en temps, ou même invasifs. Nous proposons dans cette thèse d’étudier le système stéréo de caméras

ToF décrit en 2.2.1 permettant à la fois un repositionnement précis des patients sans ajout de radiations

et un suivi en temps réel de leurs mouvements pour, à terme, adapter le traitement à chacun d’eux. Ces

travaux s’articulent autour de deux axes : le repositionnement d’une part (Chapitre 3), l’impact et la prise

en compte des mouvements respiratoires d’autre part (Chapitre 4). Le modèle patient-spécifique développé

précédemment dans notre laboratoire par H. Fayad [109] pourrait être utilisé dans ces deux parties afin

d’augmenter les performances des développements proposés, c’est pourquoi nous terminerons par l’évaluation

de ce modèle avec nos données cliniques (Chapitre 5).
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Repositionnement

Sommaire

3.1 Description du système . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58
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Le repositionnement quotidien du patient est une étape primordiale dans le déroulement d’un traitement

afin que la dose délivrée soit bien la dose planifiée. L’étape de repositionnement est donc un gage de qualité du

traitement. Nous avons détaillé dans le chapitre 2 les différents outils permettant de repositionner correctement

le patient. Dans celui-ci, nous nous intéressons au système de caméra ToF afin de valider sa précision en vue

d’une utilisation en clinique. Cette validation est faite dans un premier temps avec une table de traitement

possédant 4 degrés de liberté (DDL) mais dont seules les 3 translations sont utilisées, la rotation étant utilisée
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pour les traitements non coplanaires ce qui n’est jamais le cas ici ; nous parlerons donc de repositionnement ou

de table à 3 DDL. L’arrivée d’une table à 6 DDL nous a permis, dans un second temps, d’étudier la précision

de notre système dans la détection de transformations composées de 3 translations et de 3 rotations.

3.1 Description du système

Comme nous l’avons présenté dans la partie 2.2.1, notre système de positionnement est constitué de deux

caméras ToF. Il s’agit de deux SR4000 orientées vers l’isocentre de la machine de traitement et filmant jus-

qu’à 5 m avec un champ de vue de 43,6◦x34,6◦. Leur distance à l’isocentre est de 1,3 m. Afin d’éviter les

interférences, les fréquences de modulation doivent être légèrement différentes : elles ont été fixées à 29 et

31 MHz et l’illumination de la scène se fait alternativement. Le temps d’intégration est quant à lui adapté

automatiquement pour éviter une saturation des pixels.

Le calibrage des deux caméras est fait grâce à un cube. Les différentes étapes sont décrites dans la figure

3.1. Le cube, placé à l’isocentre de traitement, est filmé par les caméras. Chacune voit distinctement trois

faces du cube. Les vecteurs normaux à ces faces définissent un repère orthogonal (aussi repéré par les arêtes

de ce cube). L’intersection des arêtes du cube vues par la caméra donne l’origine de ce repère. L’association

de ces deux repères ainsi obtenus, suivie d’une translation égale à l’arête commune permet de créer un repère

commun à ces deux caméras (Figure 3.1 : première étape). L’expression de la rotation R entre les deux

systèmes de coordonnées est donnée par :

R = C1C−1
2

où C1 et C2 sont les coordonnées des normales aux 3 plans visibles du cube dans le repère de la caméra

associée. C1 et C2 sont des matrices orthogonales, donc nous pouvons également écrire :

R = C1CT
2

L’objectif est alors de calculer le quaternion représentant cette rotation. Celui-ci est donné par le vecteur

propre associé à la plus grande valeur propre de la matrice Q suivante [117] :

Q =

















R11 − R22 − R33 R21 + R12 R31 + R13 R23 − R32

R21 + R12 R22 − R11 − R33 R32 + R23 R31 − R13

R31 + R13 R32 + R23 R33 − R11 − R22 R12 − R21

R23 − R32 R31 − R13 R12 − R21 R11 + R22 + R33

















Cette étape permet de retrouver la rotation entre les deux systèmes de coordonnées dans le cas où R n’est

pas exactement l’expression d’une rotation, suite à des arrondis par exemple. La matrice de rotation finale
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Le calibrage du système est régulièrement vérifié (une fois par mois) mais les matrices ne sont que très

rarement modifiées du fait que nos caméras restent bien fixes dans la salle de traitement.

3.2 Evaluation de la précision du système - table de traitement 3

DDL

L’objectif de cette étude est d’évaluer la précision de notre système stéréo pour le repositionnement quo-

tidien des patients en radiothérapie. Pour cela, nous avons comparé les déplacements appliqués à la table de

traitement pendant la séance avec ceux mesurés via notre système. La détection des déplacements de table

au cours d’une séance permet d’évaluer les capacités du système à repositionner un patient (détection du

décalage par rapport à une image de référence) en s’affranchissant dans un premier temps des changements

morphologiques du patient. Une deuxième étape consiste à prédire le déplacement nécessaire pour reposition-

ner le patient dans sa position de référence en comparant les images de début de séance à celles validées en

fin de première séance après un repositionnement très précis. Dans ce cas, il est possible que la morphologie

du patient soit légèrement différente entre les séances.

3.2.1 Données cliniques

Des patients traités en radiothérapie au CHRU Morvan de Brest (France) ont été recrutés dans cette étude.

Ces patients étaient filmés par notre système de caméras infrarouges pendant plusieurs séances de traitement.

Ce système est inoffensif pour les patients et n’ajoute pas de radiations supplémentaires. Aucun changement

dans la procédure habituelle n’a été nécessaire pour cette étude. Celle-ci consistait dans un premier temps à

positionner le patient à l’aide des lasers de la salle, puis à acquérir deux images kV orthogonales afin d’affi-

ner le positionnement par recalage de ces images avec les DRR. Le recalage a été effectué sur les structures

osseuses et les translations obtenues ont été appliquées à la table de traitement 3 DDL. Les patients ont

été divisés en 3 groupes en fonction de l’emplacement de leur tumeur (poumon, pelvis/prostate, ORL). Les

patients ORL étaient immobilisés par un masque thermoformé alors que les autres patients n’avaient pas de

dispositif d’immobilisation particulier hormis les supports classiques (support thorax ou support pelvis). Nous

avons analysé rétrospectivement les images des caméras ToF et étudié 150 déplacements de table (50 pour

chaque groupe). Le nombre de fractions étudiées varie en fonction des patients et des groupes (voir tableau 3.1).
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Localisation Nombre de fractions Nombre de patients Nombre de fractions par patient

poumon 50 10 5, 0 ± 3, 9

pelvis/prostate 50 5 10, 0 ± 5, 9

ORL 50 20 2, 5 ± 1, 8

TABLEAU 3.1 – Répartition des fractions par patient et par localisation.

3.2.2 Traitement des données

Les films provenant des deux caméras ont d’abord été fusionnés grâce à la matrice de transformation

calculée pendant l’étape de calibrage (Figure 3.2 (a) : Fusion des films). Après la fusion, deux films ont été

obtenus : un avant et un après les déplacements de table. Nous avons alors extrait les signaux respiratoires des

patients de ces deux films (déplacement de leur abdomen dans la direction perpendiculaire à la table) dans le

but d’isoler deux images à une même phase et une amplitude la plus proche possible (Figure 3.2 (b) et (c) :

Extraction des signaux respiratoires et sélection des images). Ceci permettait d’éviter des erreurs de détection

des déplacements qui auraient été dues aux mouvements respiratoires. Ces deux images ont finalement été

recalées à l’aide de l’algorithme Iterative Closest Point (ICP) [118], décrit dans le paragraphe suivant, afin

d’estimer le déplacement appliqué à la table. Aucune autre étape de prétraitement des données n’a été ef-

fectuée jusqu’ici, si ce n’est la sélection manuelle des régions d’intérêt dans les images.

3.2.3 Recalage des nuages de points

Pour mesurer les déplacements de table, nous avons recalé nos images avec l’algorithme ICP décrit par

Besl [118]. L’objectif est de faire correspondre deux nuages de points n’ayant pas de forme géométrique simple.

L’idée est de déplacer le nuage A pour le superposer au nuage B. Pour chaque point de A, son correspondant

le plus proche dans B est trouvé et copié dans un nouveau nuage de points C.

d(~a,~c) = min
bǫB

‖~b − ~a‖

La meilleure matrice de transformation entre le nuage C et le nuage de référence A est calculée à l’aide

d’un recalage aux moindres carrés. Dans cette étape, un quaternion unitaire ~qR = [q1, q2, q3, q4]T est utilisé

pour décrire la matrice de rotation et ~qT = [q4, q5, q6]T représente le vecteur translation. La meilleure matrice

de transformation est alors obtenue en minimisant la fonction objectif suivante [118] :

f(~q) =
1

NC

NC
∑

i=1

‖~ai − R(~qR)~ci − ~qT ‖2
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avec NC le nombre de points dans le nuage C, ai et ci les coordonnées des points dans A et C respec-

tivement et R la matrice de rotation. Cette matrice est appliquée à A et la procédure est itérée jusqu’à ce

que l’erreur moyenne au carré soit inférieure au seuil fixé, qui est de 0,1 mm dans notre étude. Le nombre

maximum d’itérations a ici été fixé à 200. Ces valeurs donnent un bon compromis entre précision (aussi définie

par celle de la table de traitement) et temps de calcul.

Ces travaux ont été initiés par Wentz et al. [58] qui ont obtenu des erreurs de 1,0 mm, 0,9 mm et 3,4 mm

dans les directions latérale, verticale et longitudinale respectivement lorsqu’ils recalaient de petites zones sur

les images thoraciques d’un volontaire. Afin d’améliorer ces résultats et d’obtenir une convergence vers la

meilleure solution, notamment selon l’axe longitudinal, nous avons appliqué itérativement deux ICP (Figure

3.2 (d) : Deux recalages successifs) : une région d’intérêt étendue incluant le menton (cancers du poumon

ou ORL) ou les genoux (cancers pelvis/prostate) a été choisie pour le premier ICP dans le but d’obtenir

de meilleurs résultats dans la direction longitudinale (tête-pieds) grâce à un “relief” plus marqué. Une zone

plus réduite, centrée sur la tumeur, a été sélectionnée pour le second ICP afin d’affiner le premier recalage.

L’étape préliminaire à l’ICP, étape consistant à superposer les centres de masse des nuages de points pour

aider celui-ci à converger en cas de grands déplacements, effectuée dans l’étude de Wentz et al. a également

été supprimée. En effet, le recalage devenait trop dépendant des zones sélectionnées pouvant conduire à d’im-

portantes erreurs. De plus, les déplacements appliqués en radiothérapie n’étant jamais très grands (ordre

de grandeur du centimètre), cette étape ne se révélait pas indispensable. Après chaque ICP que nous avons

appliqué, une vérification visuelle était tout de même effectuée afin d’éliminer d’éventuels recalages aberrants

et, dans ce cas, de les refaire avec une nouvelle zone d’intérêt. Cela était principalement le cas lorsque le

premier ICP détectait d’importantes rotations (> 1◦), inexistantes dans une situation où la table utilisée ne

permettait que des translations. Bien que le résultat final aurait pu s’approcher des valeurs recherchées puis-

qu’une combinaison de rotations et de translations peut donner une transformation similaire à celle réellement

appliquée, nous avons refait les recalages lorsque l’ICP n’était visuellement pas très convaincant. En effet, il

aurait probablement fallu davantage d’étapes de recalage pour converger vers une solution idéale.

3.2.4 Comparaisons

Les matrices de transformation 6D obtenues par le recalage présenté ci-dessus ont été appliquées au

centre de gravité des nuages de points ayant servi aux recalages. Cela permettait de calculer les translations

résultantes selon les trois axes de la table. Les deux recalages ayant été faits itérativement, il a donc fallu
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Afin d’évaluer la précision de notre système stéréo, les translations mesurées le long des 3 axes ont été

comparées aux déplacements de table appliqués et enregistrés pendant la séance de traitement. L’erreur sur

la norme totale du déplacement a également été mesurée. Cette erreur a été calculée de deux façons : la

première, celle la plus souvent utilisée, est la norme des erreurs sur chaque axe :

∆E =
√

(∆x)2 + (∆y)2 + (∆z)2

La seconde calculée est la différence entre la norme du déplacement total mesuré et celle du déplacement

total appliqué :

ErreurNorme =
√

(xa)2 + (ya)2 + (za)2 −
√

(xm)2 + (ym)2 + (zm)2

avec xa, ya et za les déplacements appliqués sur les 3 axes et xm, ym et zm, les déplacements mesurés avec

notre système stéréo. Cette erreur, indépendante des axes x, y et z, a pour objectif de s’affranchir d’éventuelles

erreurs de calibrage où le repère final des caméras ne serait pas exactement colinéaire à celui de la table, ce

qui induirait automatiquement des erreurs par rapport aux valeurs appliquées, données dans le référentiel de

la table.

La deuxième étape de validation consistait à prévoir les déplacements devant être appliqués à la table

de traitement pour replacer le patient au début de chaque séance dans la position qu’il avait à la fin du J0,

position validée par le radiothérapeute. Les deux nuages de points recalés étaient donc celui correspondant

à la position de référence et celui pris en tout début de séance, après le premier positionnement à l’aide des

lasers. Les mêmes mesures que précédemment ont été appliquées. Dans un premier temps, le recalage effectué

manuellement par les manipulatrices se faisait sur des images kV. L’évolution des traitements nous a permis,

dans un second temps, de repositionner les patients en se basant sur des images CBCT.

3.2.5 Résultats

Détection des déplacements

Cent cinquante déplacements de table ont été analysés. Nous avons tout d’abord cherché à évaluer la

précision de notre système stéréo de caméras ToF dans la détection d’un déplacement, ce qui revient à

détecter le décalage qu’il faudrait appliquer pour replacer correctement le patient. Les différences absolues

entre les translations mesurées et celles enregistrées lors des séances le long des trois axes de la table sont

reportées dans le tableau 3.2.
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Latéral

(mm)

Longitudinal

(mm)

Vertical

(mm)

Sous-estimation 0,9 (0,7) 1,0 (0,9) 1,1 (1,1)

Poumons Surestimation 0,8 (0,7) 0,9 (0,9) 1,1 (0,8)

Total 0,8 (0,7) 0,9 (0,9) 1,1 (0,9)

Sous-estimation 0,5 (0,4) 0,6 (0,5) 0,7 (0,6)

Pelvis/prostates Surestimation 0,7 (0,4) 0,8 (0,7) 0,6 (0,6)

Total 0,6 (0,4) 0,7 (0,6) 0,7 (0,6)

Sous-estimation 0,5 (0,7) 0,8 (0,6) 0,6 (0,5)

ORL Surestimation 0,6 (0,5) 0,7 (0,5) 0,7 (0,5)

Total 0,6 (0,6) 0,7 (0,5) 0,7 (0,5)

Sous-estimation 0,7 (0,6) 0,7 (0,7) 0,8 (0,8)

Toutes localisations Surestimation 0,7 (0,5) 0,8 (0,7) 0,8 (0,6)

Total 0,7 (0,6) 0,8 (0,7) 0,8 (0,7)

TABLEAU 3.2 – Erreurs des mesures de déplacement (écart-type) mesurées avec notre système stéréo sur les 3 axes.

Globalement, nous observons une surestimation du déplacement le long des trois axes : 80 cas sur 150

pour les axes vertical et latéral, et 90 cas sur 150 le long de l’axe longitudinal. Les valeurs absolues des erreurs

pour les déplacements surestimés étaient similaires à celles des déplacements sous-estimés. Une seule erreur

supérieure à 3 mm (5, 2 mm) a été obtenue le long de l’axe vertical : elle est due à la respiration très irrégulière

du patient qui n’a pas permis d’isoler deux images avec des amplitudes respiratoires proches. Dans cette même

direction et pour les localisations où la surface du patient est nettement influencée par ses mouvements respi-

ratoires (poumons et pelvis/prostate), nous avons mesuré quelques déplacements dans le sens opposé à celui

appliqué. Les erreurs trouvées le long des 3 axes étaient comparables. Les moyennes des différences (en valeurs

absolues) étaient de 0, 8 ± 0, 7 mm sur les axes vertical et longitudinal et de 0, 7 ± 0, 6 mm sur l’axe latéral

(1, 1±0, 9 mm, 0, 9±0, 9 mm et 0, 8±0, 7 mm pour les poumons, 0, 7±0, 6 mm, 0, 7±0, 6 mm et 0, 6±0, 4 mm

pour les pelvis/prostates et 0, 7 ± 0, 5 mm, 0, 7 ± 0, 5 mm et 0, 6 ± 0, 6 mm pour les ORL).

La moyenne des erreurs ErreurNorme pour toutes les localisations confondues est de 0, 8 ± 0, 7 mm

(1, 0 ± 0, 8 mm, 0, 7 ± 0, 5 mm et 0, 7 ± 0, 6 mm pour les cancers du poumon, pelvis/prostate et ORL res-

pectivement). La moyenne des ∆E est quant à elle légèrement supérieure avec des valeurs de 1, 5 ± 0, 8 mm

(2, 0 ± 1, 0 mm, 1, 3 ± 0, 6 mm et 1, 3 ± 0, 6 mm).
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Latéral (mm) Longitudinal

(mm)

Vertical (mm)

Poumons 3,0 (2,3) 3,3 (2,7) 3,6 (3,3)

Erreur maximale 9,1 7,2 6,2

TABLEAU 3.3 – Différence entre les valeurs de déplacement prédites avec notre système stéréo et celles appliquées en clinique

sur les 3 axes. Vérité terrain : recalage sur kV.

images pour l’étude.

Prédiction sur CBCT

Etant donné les résultats médiocres obtenus avec, comme vérité terrain, des recalages sur images kV, nous

avons recommencé cette étape avec, cette fois, un repositionnement fait par les manipulatrices à partir d’images

CBCT. Les données n’étaient disponibles que pour des patients ORL traités en stéréotaxie et immobilisés

avec un masque thermoformé. Les résultats obtenus pour 9 fractions (réparties sur 8 patients, 1 patient ayant

deux localisations à traiter) sont répertoriés dans le tableau 3.4.

Latéral (mm) Longitudinal

(mm)

Vertical (mm)

ORL 0,7 (0,8) 0,5 (0,4) 1,4 (1,6)

Erreur maximale 2,7 1,1 4,8

TABLEAU 3.4 – Différence entre les valeurs de déplacement prédites avec notre système stéréo et celles appliquées en clinique

sur les 3 axes. Vérité terrain : recalage sur CBCT.

L’erreur sur la norme ∆E est cette fois de 1, 9 ± 1, 4 mm.

3.2.6 Discussion

Plusieurs méthodes permettent de repositionner les patients à chaque séance de leur traitement (voir

paragraphe 2.2.1). Ces techniques peuvent être utilisées seules ou combinées. Nous avons vu que l’utilisation

des lasers se croisant sur les points de tatouage est très répandue en clinique mais que cette technique

souffre d’un manque de précision. L’acquisition d’images permet d’améliorer la précision de positionnement

67



CHAPITRE 3. REPOSITIONNEMENT

au prix d’une dose supplémentaire, non restreinte à la tumeur. Imager la surface des patients semble donc être

une alternative qui allie précision et non-irradiation. Deux systèmes d’imagerie de surface sont actuellement

commercialisés pour repositionner les patients (le Sentinel et le AlignRT décrits dans le paragraphe 2.2.1).

Ces deux systèmes sont suffisamment précis pour le repositionnement en radiothérapie mais ils ne sont pas

compatibles avec une imagerie corps-entier en temps réel contrairement aux caméras ToF. Cette technologie

offrirait donc une alternative permettant d’imager la surface complète d’un patient à une fréquence pouvant

aller jusqu’à 50Hz ce qui permettrait, en plus de repositionner le patient, de suivre ses mouvements au cours

du traitement. Cette technologie n’avait cependant pas encore été testée sur patients en conditions cliniques.

Détection

Dans ce travail, nous avons mesuré les déplacements vus au travers de notre système stéréo de caméras ToF

et nous les avons comparés aux déplacements de table appliqués pendant le J0 et les séances suivantes. Nous

n’avons pas observé de relation entre les erreurs obtenues et les amplitudes de déplacement. Moins de 6% des

erreurs absolues de déplacement étaient supérieures à 2 mm (6% le long de l’axe vertical, 5% en longitudinal

et 4% en latéral). Seulement 28,2% de ces erreurs étaient supérieures à 1 mm. L’étude de Pallotta et al. [56] a

donné des erreurs moyennes absolues de 2, 9±2, 0 mm, 3, 4±2, 4 mm et 2, 5±2, 3 mm en vertical, longitudinal

et latéral respectivement, pour le Sentinel sur patients atteints de cancers pelviens. Notre système montre

une amélioration sur les 3 axes avec des erreurs moyennes de 0, 7 ± 0, 6 mm, 0, 7 ± 0, 6 mm et 0, 6 ± 0, 4 mm

respectivement. En ce qui concerne les patients traités pour un cancer du poumon, les erreurs obtenues avec

le système de caméras ToF étaient également plus faibles que celles obtenues avec le Sentinel : 1, 1 ± 0, 9 mm

vs. 1, 3 ± 1, 2 mm, 0, 9 ± 0, 9 mm vs. 2, 7 ± 1, 8 mm et 0, 8 ± 0, 7 mm vs. 1, 4 ± 1, 2 mm pour les axes vertical,

longitudinal et latéral.

Les performances du système AlignRT ont été évaluées par Schöffel et al. [53] sur 4 volontaires. Ils ont

obtenu une différence entre les déplacements appliqués à la table et ceux mesurés de 1, 0 ± 0, 5 mm et de

0, 02 ± 0, 26◦ avec un maximum de 2, 9 mm et 0, 8◦. N’ayant pas accès aux rotations, nous n’avons pu calculer

que les translations résultantes des transformations 6D obtenues via notre système et appliquées aux nuages

de points. Nous avons obtenu une erreur (norme des erreurs sur chaque axe) similaire de 1, 5±0, 8 mm avec un

maximum de 2, 0 ± 1, 0 mm pour les patients traités du poumon. En revanche, l’erreur sur la norme totale du

déplacement est plus faible : elle est de 0, 8 ± 0, 7 mm pour 150 fractions avec un maximum de 1, 0 ± 0, 8 mm

obtenu pour les cancers du poumon. Cette différence relativement importante peut être expliquée par une

légère erreur dans l’étape de calibrage où le repère commun aux deux caméras ne serait pas exactement

colinéaire à celui de la table de traitement pouvant entrâıner de petites erreurs sur chaque axe qui vont
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s’additionner lors du calcul de la norme des erreurs. Il n’en reste pas moins que les performances de détection

des déplacements du système stéréo étudié sont suffisantes pour qu’il soit utilisé en radiothérapie.

Prédiction

Nous avons également utilisé le système stéréo de caméras ToF afin de prévoir le déplacement à appliquer

à la table de traitement pour, à chaque séance, placer le patient dans sa position de référence déterminée

lors du J0. Les images utilisées étaient donc, dans ce cas, l’image de référence prise à la fin du J0 et une

image acquise au début de la séance étudiée. Les résultats obtenus avec le système stéréo ont été comparés

à ceux obtenus en superposant manuellement les structures osseuses vues dans les 2 images kV orthogonales.

D’importantes différences ont été trouvées : 3, 6 ± 3, 3 mm, 3, 3 ± 2, 7 mm et 3, 0 ± 2, 3 mm dans les directions

verticale, longitudinale et latérale respectivement. Quinze mesures sur 21 (7 fractions étudiées, 3 axes) ont

montré une surestimation du déplacement.

Une explication possible est la faible précision d’un recalage manuel sur des images kV 2D de moindre

qualité, où une petite rotation peut ne pas être détectable. Une autre raison peut être une mauvaise corrélation

entre la surface des patients et leurs structures internes, bien que des études aient montré le contraire

[119, 120, 121]. Cependant, cette corrélation peut être moins forte selon les patients, notamment ceux en

surpoids. Enfin, étant donné que le repositionnement se fait sur les structures osseuses, celui-ci ne tient pas

compte de la nature élastique des tissus mous ni des mouvements respiratoires. Ces aspects pourraient être

mieux appréhendés par un système d’imagerie de surface couplé avec un modèle prédictif faisant le lien entre

les déformations de surface et la position des organes [120].

Afin de déterminer si ces différences proviennent du recalage sur les images kV, nous avons refait ces

mesures en effectuant un recalage sur CBCT (données non disponibles dans notre centre lors de la première

partie de cette étude). L’étude ne s’effectuant qu’avec des patients ORL traités en stéréotaxie sur une toute

petite zone, nous avons également un peu réduit la surface sur laquelle le premier ICP est effectué. Celle-ci

s’étendait tout de même jusqu’au bas du thorax dans la plupart des cas. Nous n’avons malheureusement pas

la possibilité de comparer les résultats de prédiction avec kV et CBCT pour une même localisation de tumeur.

En effet, comme nous l’avons expliqué, l’absence de J0 pour les patients ORL repositionnés à l’aide des images

kV ne permet pas de faire une prédiction correcte et les grosses différences obtenues sur les thorax rendent

impossible de faire l’hypothèse que le patient est dans sa position de référence à la fin de chaque séance.

De plus, le repositionnement sur CBCT étant très récent dans notre centre (arrivé en même temps que les

premiers traitements en stéréotaxie), celui-ci ne se faisait que pour les patients ORL traités en stéréotaxie.

Ce positionnement a ensuite été généralisé mais la table de traitement 3 DDL ayant été remplacée par une
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table 6 DDL, les manipulatrices sont peu à peu passées à un repositionnement 6 DDL, limitant les données

disponibles pour cette étude.

Nous pouvons supposer que, dans le cas des thorax, la difficulté majeure pour positionner les patients

réside dans le mouvement respiratoire et se voit donc principalement sur l’axe vertical. Dans cette étude,

nous avons observé une grande diminution des différences entre le recalage des manipulatrices et celui que

nous mesurons avec notre système sur les 3 axes : 0, 7 ± 0, 8 mm en latéral, 0, 5 ± 0, 4 mm en longitudinal

et 1, 4 ± 1, 6 mm en vertical. Même si les localisations étudiées ne sont pas les mêmes, les différences étant

divisées par un ordre de grandeur d’environ 5, 7 et 2 en latéral, longitudinal et vertical respectivement et par

4 sur la norme ∆E, nous pouvons affirmer que le positionnement que nous faisons avec notre système est

plus proche d’un positionnement fait à partir de CBCT que d’images kV. Ce résultat n’est pas étonnant car

ces deux systèmes travaillent avec des données 3D offrant une meilleure perception du patient dans l’espace.

Les différences obtenues englobent l’erreur de notre système et celle faite par les manipulatrices et médecins

qui travaillent ensemble pour obtenir un positionnement idéal dans le cadre d’un traitement stéréotaxique.

Nous pouvons donc considérer que cette dernière est minime par rapport à l’erreur faite avec notre système.

Les erreurs que nous avons obtenues ici et qui sont plus grandes que celles obtenues en détection peuvent

s’expliquer de deux façons. Tout d’abord, le médecin repositionne la tumeur du patient visible sur le CBCT

et pas seulement ses structures osseuses. Même si dans le cadre de patient ORL, le résultat est en général

quasiment identique, de petites variations dues à la nature élastique de la tumeur et de son environnement

peuvent apparâıtre. La seconde raison, qui pourrait être à l’origine des plus grandes différences, réside dans le

fait que nous filmons un patient immobilisé par un masque mais qui laisse cependant très souvent un petit jeu

permettant au patient de légèrement bouger. Il n’est d’ailleurs pas rare que les manipulatrices soient obligées

de replacer le patient dans son masque lorsque sa tête est orientée trop différemment par rapport à sa position

initiale (courbure du rachis plus ou moins prononcée qui gène un bon repositionnement par exemple). Avec

les images CBCT, le positionnement se fait donc bien sur la position du patient alors que notre système ne

nous permet pas d’obtenir la position de la tête, mais seulement celle de son masque. La majorité des erreurs

est donc probablement due au système d’immobilisation qui ne nous donne pas la possibilité d’accéder à la

position réelle du patient. Même si dans ce cas, le système de caméras ToF permettrait de se rapprocher de

la position idéale, des images de contrôle resteraient nécessaires.

L’installation d’une table de traitement 6DDL (Varian) nous a offert la possibilité d’utiliser les 3 rota-

tions en plus des 3 translations pour positionner plus précisément les patients. Nous avons donc pu tester

la précision de notre système dans la détection de ces déplacements de table. La partie suivante décrit donc
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les ajustements nécessaires et les difficultés rencontrées liées à l’ajout de degrés de liberté. Les résultats sur

fantôme y sont présentés ainsi que les premiers tests sur des données patients.

3.3 Evaluation de la précision du système - table de traitement 6

DDL

Les résultats très encourageants de la partie précédente nous ont amené à tester de nouveau la précision

de notre système avec l’ajout de 3 DDL. Celle-ci pourrait s’avérer moins bonne de par l’augmentation de la

complexité de la transformation, ou meilleure car l’ICP nous retourne une transformation 6 DDL dont seule

la translation résultante est exploitée dans la première partie. Nous avons ainsi mené une première série de

tests sur fantôme avant d’étudier la précision du système en conditions cliniques.

3.3.1 Données

Avant de travailler sur des données cliniques, une première série de tests a été effectuée sur le cube servant

au calibrage. Cela nous a permis de voir comment se comportait notre système vis à vis de recalages 6D

et de déterminer si les deux étapes de recalage ICP étaient toujours justifiées. Ces premiers tests ont été

complétés par des acquisitions sur fantôme. Nous avons ensuite utilisé des données acquises en conditions

cliniques pour évaluer la précision de notre système stéréo. Les patients filmés pour cette partie de l’étude ont

été traités en stéréotaxie au CHRU Morvan (Brest, France) en 2015-2016. Les caméras n’apportent toujours

pas de modifications dans la procédure de traitement. Cette fois, le recalage avec lasers est suivi d’un recalage

manuel sur kV qui, lui même, est suivi d’un recalage sur CBCT. Ce dernier est fait, soit manuellement, soit

automatiquement avec ajustements manuels si besoin. Le recalage n’est plus fait uniquement sur les structures

osseuses, mais aussi sur la tumeur. La différence est minime pour les traitements intracrâniens mais peut être

plus importante pour les traitements extracrâniens, notamment lorsque la tumeur est mobile.

3.3.2 Ajustements liés à l’augmentation des DDL

Calibrage

Le premier ajustement a dû être fait dès l’étape de calibrage. En effet, lorsqu’on ne travaillait qu’avec

des translations (distances relatives entre deux points), peu importait de connâıtre la position de l’origine de

notre repère. Il n’en est pas de même lorsqu’on ajoute les rotations car celles-ci se font autour d’un point
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besoin de récupérer les angles de rotation. De plus, deux combinaisons angles-translations différentes peuvent

conduire à un résultat similaire, pas forcément faux dans le cadre du repositionnement du patient. L’idée est

donc ici d’appliquer la matrice de transformation donnée par l’ICP (ICP = ICP2 ∗ ICP1 dans le cas où

deux recalages sont effectués successivement) au nuage de points de l’image initiale (avant déplacement de

la table) et de comparer l’image résultante avec celle filmée par notre système après le déplacement de la table.

3.3.3 Comparaisons

Le calcul de la norme entre les points de deux images nous donne une indication de l’erreur commise.

Cependant, les nuages de points issus de notre système n’étant pas ordonnés, il est impossible d’appareiller les

points des 2 nuages (image “initiale” modifiée par l’ICP et image “finale” filmée) pour en calculer la distance.

Deux solutions sont envisageables : la première est d’appliquer la matrice de transformation correspondant

au déplacement fait par la machine au nuage de points initial pour travailler sur un même nuage de points

dont les transformations ne modifient pas leur ordre d’enregistrement (remplacement de l’image finale filmée

par l’image l’image finale créée), la seconde consiste à modéliser les surfaces finales étudiées (celle filmée et

celle obtenue en appliquant l’ICP) par des B-Splines dont les points de contrôle (voir paragraphe “Création

des B-Splines”) peuvent être appareillés. Ces deux méthodes ont été testées sur nos données ; le calcul de

la matrice de transformation correspondant au déplacement de la table effectué par la machine ainsi que la

création de surface B-Splines sont détaillés dans les paragraphes suivants. Dans tous les cas, les comparaisons

ont été effectuées en calculant la norme moyenne entre les points des deux images.

Calcul de la matrice de transformation appliquée par le TrueBeam

Afin de comparer les transformations appliquées par la machine et celles données par l’ICP, il faut s’assurer

que celles-ci soient exprimées dans la même base. Nous avons choisi de tout exprimer dans le repère lié à la

salle. C’est déjà le cas de la transformation donnée par l’ICP, il reste donc à exprimer le déplacement de la

table dans ce repère. Celle-ci est composée de deux parties (voir Figure 3.5). La première est une partie basse

permettant la rotation autour de l’axe vertical Z fixe dans la salle ainsi que les 3 translations. Elle correspond

à la table utilisée précédemment lorsque seules les translations étaient appliquées. La deuxième est un plateau

monté au-dessus de la première pour obtenir les 6 degrés de liberté. Le tangage et le roulis sont donc assurés

par ce plateau et se font, selon la norme IEC 61217 [122], autour du point “zéro” de la table qui se déplace

avec celui-ci. Ce point “zéro” cöıncide avec l’isocentre de traitement lorsque la table est dans sa position

initiale de coordonnées (0,0,0). La table va se placer dans la position demandée en effectuant les déplacements

suivants : elle commence par la rotation autour de l’axe Z fixe dans la salle puis fait les translations voulues.
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et à mesure des séances et qu’elles choisissaient de les appliquer dès le début en plaçant le patient sur la table.

Nous intégrons donc cette possibilité dans le calcul de la matrice de transformation liée au déplacement de la

table.

Dans un premier temps, nous allons calculer les compensations liées au tangage et au roulis pour maintenir

la tumeur sur l’isocentre de traitement. Afin de ne plus dépendre des transformations initiales, c’est-à-dire de

ne plus être obligés d’appliquer ces déplacements avant de faire un tangage ou un roulis, nous allons, dans

un second temps, exprimer chaque translation et chaque rotation dans e0. Ceci est indispensable car nous

souhaitons comparer les déplacements appliqués après le recalage sur les images seulement. Pour finir, nous

regrouperons ces déplacements pour calculer la matrice finale.

– Compensation du tangage initial

Le point Xinit situé à l’isocentre de traitement se déplace pour arriver à une position X1init lorsqu’un

tangage est appliqué à la table avec pour centre de rotation le “zéro-table”. La compensation permettant

de remettre ce point au niveau de l’isocentre sera alors

Xinit − X1init, où Xinit vaut :

















Xx,init

Xy,init

Xz,init

Xt,init
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0

0
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et X1init, le point Xinit auquel la rotation Rx,init est appliquée. Celle-ci est exprimée dans le repère

préalablement déplacé par Rz,init et Tinit, d’où l’utilisation des matrices de passage :

















X1x,init
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X1z,init
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= (Tinit ∗ Rz,init)
−1 ∗ Rx ∗ (Tinit ∗ Rz,init) ∗
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Les translations à appliquer pour compenser le déplacement de la tumeur, exprimées dans le repère

initial, s’écrivent donc :











∆Xx,init

∆Xy,init

∆Xz,init
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Ainsi, la matrice de compensation que nous appelons comp1init s’écrit :

comp1init =

















1 0 0 ∆Xx,init

0 1 0 ∆Yy,init

0 0 1 ∆Zz,init

0 0 0 1

















– Compensation du roulis initial

Nous procédons de la même façon pour compenser le roulis :
















Yx,init

Yy,init

Yz,init

Yt,init
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Y 1x,init

Y 1y,init

Y 1z,init

Y 1t,init

















= (P0−1 ∗ Ry ∗ P0) ∗

















Yx,init

Yy,init

Yz,init

Yt,init

















avec

P0 = Rx,init ∗ (comp1init ∗ Tinit) ∗ Rz,init

D’où la matrice de translation suivante :

comp2init =

















1 0 0 Yx,init − Y 1x,init

0 1 0 Yy,init − Y 1y,init

0 0 1 Yz,init − Y 1z,init

0 0 0 1

















Ces compensations sont exprimées dans le même repère, le repère initial e0. Les translations données par

la machine sont, elles, exprimées dans le repère ayant tourné autour de l’axe Z, mais l’axe de rotation

Z étant fixe, ces matrices sont commutatives ce qui permet d’additionner les translations et ainsi de

multiplier leur matrice correspondante. La matrice de translation “totale” appliquée dès cette étape et

permettant de positionner le patient sous la machine est alors :

Tdebut = comp2init ∗ comp1init ∗ Tinit

Nous pouvons donc dès à présent calculer les compensations qui vont résulter du (des) tangage(s) et du

(des) roulis appliqués après recalage des images kV et/ou CBCT. Nous utilisons le même principe que
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précédemment.

– Compensation du tangage

X =
(

0 0 0 1
)T

X1 = (P1−1 ∗ Rx ∗ P1) ∗ X

avec

P1 = Ry,init ∗ Rx,init ∗ (T ∗ Tdebut) ∗ Rz(Z + Zinit)

où Rz(Z + Zinit) représente la rotation autour de l’axe Z d’un angle égal à Z + Zinit.

La compensation de ce nouveau tangage est donc la suivante :

comp1 =

















1 0 0 Xx − X1x

0 1 0 Xy − X1y

0 0 1 Xz − X1z

0 0 0 1

















– Compensation du roulis

Nous procédons de même pour la compensation de la rotation autour de Y avec l’expression du point

situé à l’isocentre avant (Y ) et après (Y 1) le roulis :

Y =
(

0 0 0 1
)T

Y 1 = (P2)−1 ∗ Ry ∗ (P2) ∗ Y

avec

P2 = Ry,init ∗ Rx(X + Xinit) ∗ (comp1 ∗ T ∗ Tdebut) ∗ Rz(Z + Zinit)

et Rx(X + Xinit) le tangage d’angle X + Xinit.

Nous obtenons ainsi la compensation comp2 :

comp2 =

















1 0 0 Yx − Y 1x

0 1 0 Yy − Y 1y

0 0 1 Yz − Y 1z

0 0 0 1

















Nous avons maintenant toutes les informations pour exprimer dans e0 les rotations et translations ap-

pliquées suite au recalage des images kV et/ou CBCT. Leur expression, indexée e0, est la suivante :

78
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– Rz,e0 = Rz

– Te0 = [Rz(Z + Zinit)]
−1 ∗ (comp2 ∗ comp1 ∗ T ) ∗ [Rz(Z + Zinit)]

– Rx,e0 = [Rx,init ∗ (comp2 ∗ comp1 ∗ T ∗ Tdebut) ∗ (Rz(Z + Zinit))]
−1 ∗ Rx ∗ [Rx,init ∗ (comp2 ∗ comp1 ∗ T ∗

Tdebut) ∗ (Rz(Z + Zinit))]

– Ry,e0 = [Ry,init ∗ Rx(X + Xinit) ∗ (comp2 ∗ comp1 ∗ T ∗ Tdebut) ∗ (Rz(Z + Zinit))]
−1 ∗ Ry ∗ [Ry,init ∗

Rx(X + Xinit) ∗ (comp2 ∗ comp1 ∗ T ∗ Tdebut) ∗ (Rz(Z + Zinit))]

Il reste maintenant à calculer la matrice permettant de passer de la position du patient au début de la

séance à sa position de traitement. A chaque fois qu’une rotation ou translation est appliquée, le repère dans

lequel nous nous trouvons est modifié. Il faut donc encore une fois utiliser les matrices de passage, mais cette

fois dans l’autre sens, car toutes nos transformations sont exprimées dans e0. Nous obtenons la matrice de

transformation matTB alors appliquée par le TrueBeam :

matTB = (C ∗ Ry,e0 ∗ C−1) ∗ (B ∗ Rx,e0 ∗ B−1) ∗ (A ∗ Te0 ∗ A−1) ∗ Rz,e0

avec A = Rz,e0, B = (A ∗ Te0 ∗ A−1) ∗ Rz,e0, et C = (B ∗ Rx,e0 ∗ B−1) ∗ (A ∗ Te0 ∗ A−1) ∗ Rz,e0, ce qui donne,

après simplification :

matTB = Rz,e0 ∗ Te0 ∗ Rx,e0 ∗ Ry,e0

Cela revient à multiplier dans l’ordre inverse les matrices initiales exprimées dans e0.

Création des B-Splines

Une spline est une fonction qui approxime un ensemble de données en faisant correspondre un polynôme

à chaque sous-ensemble qu’elle définit. La continuité entre ces polynômes est nécessaire à l’obtention de la

fonction finale approximant l’ensemble des données. Le but de cette démarche est d’obtenir un polynôme de

degré pas trop élevé qui augmenterait les temps de calculs et d’éviter le phénomène d’oscillations entre les

valeurs pour que la fonction passe par tous les points. Nous utiliserons des B-Splines qui sont une combinaison

linéaire de splines. Lorsque tous les polynômes sont de même degré (spline uniforme), la fonction est décrite

par un ensemble de nœuds équidistants. Ce sont ces nœuds qui nous permettront de comparer nos images.

Nous utiliserons l’algorithme Multilevel B-Splines Approximation de Lee et al. [123] pour générer nos B-

Splines. Cet algorithme travaille de façon itérative afin d’obtenir une grille de nœuds espacés régulièrement et

décrivant la fonction qui approxime notre ensemble de valeurs. Une première approximation est faite avec une

grille peu résolue qui va donc lisser les données, puis l’erreur résultante va être modélisée avec une grille deux

fois plus résolue et ainsi de suite jusqu’à ce que l’erreur tombe en dessous d’un certain seuil (ou que les points
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de contrôle se resserrent trop). La précision de cette approximation est donc assurée par cette partie itérative.

La fonction d’approximation résultante est alors la somme des approximations obtenues à chaque étape de

l’itération, avec un ré-échantillonnage des grilles moins résolues. Chaque nœud de la grille est influencé par

ses voisins (voisinage 4x4) ce qui implique que si les données présentent des ruptures de pentes trop abruptes,

celles-ci seront fortement lissées et les erreurs seront d’autant plus élevées que le nombre d’itérations est faible.

Nous n’avons donc pas appliqué les B-Splines sur le cube, mais seulement sur le fantôme et les données patients.

3.3.4 Résultats

Comparaison ICP et déplacements du TrueBeam

Dans un premier temps, nous avons réalisé l’ICP entre les deux images extraites du film, avant et après le

déplacement de la table. Nous avons ensuite appliqué la matrice obtenue au nuage de points “initial”. Nous

avons également appliqué la matrice matTB à ce nuage de points initial pour pouvoir comparer l’image recalée

à celle obtenue avec le déplacement donné par l’accélérateur. Cette comparaison sera appelée “comparaison

initiale” par la suite. Ceci a été réalisé sur les images du cube. Les déplacements de table sont répertoriés dans

le tableau 3.5. Le tableau 3.6 montre les résultats obtenus lorsque l’ICP n’était appliqué qu’une seule fois ou

lorsqu’il était appliqué deux fois successivement. Nous avons séparé les résultats obtenus pour des angles de

rotation supérieurs à 2◦ et des angles inférieurs ou égaux à cette valeur, ce qui représentait 10 mesures dans

chaque cas.

Les résultats obtenus sont meilleurs lorsque les angles sont inférieurs ou égaux à 2◦ avec des moyennes

passant de 6, 8±2, 4 mm et 4, 5±0, 9 mm pour respectivement 1 et 2 ICP à 5, 8±2, 9 mm et 3, 4±1, 4 mm. Il est

à noter que dans ce cas, l’ajout d’un deuxième ICP améliore les résultats. Les erreurs obtenues sont cependant

bien plus élevées que celles mesurées avec la table 3 DDL (ErreurNorme = 0, 8 ± 0, 7 sur l’ensemble des 150

patients). Une comparaison visuelle par superposition de l’image finale filmée et de celle recréée à l’aide de

matTB a montré qu’il existait déjà une légère erreur à cette étape pour certaines images, sans lien évident

avec un angle, sa valeur, son signe ou une translation. Ainsi, afin de s’assurer que nous travaillions bien sur

des images finales identiques, nous avons choisi d’utiliser, dans un premier temps, l’image finale filmée mais

en modélisant les surfaces par des B-Splines pour rendre les comparaisons possibles, et dans un second temps,

nous avons fait le recalage entre l’image initiale filmée et l’image finale reconstruite avec matTB.

Comparaison via les B-Splines

Les images utilisées ici ne sont pas celles du cube mais celles du mannequin car sa surface est plus régulière

ce qui limite les erreurs liées à la modélisation par les B-Splines. La figure 3.7 montre l’image du mannequin
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n◦ Tangage Roulis Rotation Latéral

(mm)

Longitudinal

(mm)

Vertical

(mm)

1 3 0 0 0 10 0

2 0 3 0 10 0 0

3 0 0 5 0 1 0

4 3 3 0 0 0 0

5 3 0 5 0 0 0

6 0 3 5 0 0 0

7 3 3 5 0 0 0

8 3 3 0 10 0 0

9 3 3 0 10 10 0

10 3 3 0 -10 -10 10

11 1,5 1 2 5 0 0

12 -1,5 1,5 1,5 -2 0 8

13 2 2 0 0 0 0

14 2 -2 0 0 0 0

15 1 -1 0 -10 -10 0

16 -1,5 0,5 3 0,5 10 10

17 0 1 1 8 0 0

18 0,5 -1,5 1 10 5 -5

19 -1 0,5 -0,5 0 0 0

20 1,5 0 -2 0 5 0

TABLEAU 3.5 – Déplacements appliqués à la table.

1 ICP 2ICP

> 2◦ 6, 8 ± 2, 4 4, 5 ± 0, 9

< 2◦ 5, 8 ± 2, 9 3, 4 ± 1, 4

TABLEAU 3.6 – Norme moyenne ± écart-type en mm entre les deux images “finales”.

et les points de contrôle de la modélisation. Les mêmes déplacements que précédemment ont été appliqués à

la table. Les recalages ICP ont été mesurés sur les images filmées, mais la comparaison a, quant à elle, été
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Image finale construite et non issue du film

L’image finale a été créée à partir de l’image initiale du cube et de la matrice matTB. Afin d’être plus

réaliste et de se rapprocher de l’apparence de l’image finale filmée, un bruit aléatoire a été ajouté sur les 3

axes de l’image finale créée. Sans l’ajout d’un bruit à l’image créée, le résultat du recalage est quasi-parfait

avec une erreur de l’ordre de 10−6 mm. Les tests ont été réalisés pour un bruit de ±2 mm et ±5 mm. L’ICP

est alors fait entre l’image initiale et l’image finale créée avec du bruit, mais la mesure de l’erreur se fait entre

le résultat de l’ICP et l’image finale créée sans bruit afin de ne pas mesurer l’erreur due au bruit. Nous avons

d’ailleurs pu vérifier que si un bruit compris entre 0 et +2 mm est ajouté, l’ICP donnera un résultat décalé

d’environ 1 mm, d’où l’ajout d’un bruit réparti autour de zéro qui n’influence pas ou peu l’ICP. Finalement,

dans le but de tenir compte de la distance à l’isocentre, nous avons appliqué matTB et le résultat des deux

ICP à des zones de plus en plus larges autour de l’isocentre (image du mannequin). Ces zones s’étendent sur

une surface allant de 4 cm2 (1 cm sur x et y de chaque côté de l’isocentre) pour la zone 1, à 900 cm2 pour la

zone 8 (15 cm de part et d’autre de l’isocentre) et l’erreur résultante est calculée pour chacune d’entre elles.

Le tableau 3.8 récapitule les résultats obtenus. Ceux-ci étant identiques pour toutes les zones, seuls ceux des

zones 1 et 8 sont reportés ici.

bruit ±2 mm bruit ±5 mm bruit ±5 mm

1 ICP 2ICP 1 ICP 2ICP zone 1 zone 8

> 2◦ 0, 2 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 1, 2 ± 0, 5 0, 7 ± 0, 2 1, 8 ± 0, 4 1, 4 ± 0, 4

< 2◦ 0, 2 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 1, 3 ± 0, 6 0, 9 ± 0, 2 1, 2 ± 0, 4 1, 2 ± 0, 4

total 0, 2 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 1, 2 ± 0, 5 0, 8 ± 0, 2 1, 3 ± 0, 4 1, 3 ± 0, 4

TABLEAU 3.8 – Norme moyenne ± écart-type en mm pour l’ICP appliqué entre l’image initiale et l’image transformée par

matT B.

Les résultats obtenus donnent des erreurs de l’ordre du millimètre lorsque le bruit est de ±5 mm se

rapprochant ainsi des valeurs obtenues avec les B-Splines. Une légère amélioration a été obtenue avec deux

recalages ICP engendrant des erreurs et des écarts-types plus faibles (1, 2 ± 0, 5 mm pour le cube avec 1 ICP

et 0, 8 ± 0, 2 mm avec 2 ICP). L’erreur est un peu plus élevée lorsque les 2 ICP sont appliqués aux différentes

zones avec une moyenne de 1, 3 ± 0, 4 mm.

En faisant l’hypothèse qu’une seule combinaison d’angles et de translations est possible, le calcul de ces

valeurs associées à la transformation donnée par l’ICP nous permet d’évaluer l’erreur commise pour chaque

rotation et translation. Les différences entre ces valeurs et celles réellement appliquées par matTB sont
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reportées dans le tableau 3.9. Elles correspondent au cas où deux ICP consécutifs ont été appliqués. La

différence moyenne sur les rotations est de 0, 1 ± 0, 1◦ et celle sur les translations est de 1, 0 ± 1, 2 mm. La

matrice correspondant à l’application de matTB puis de l’inverse de l’ICP doit donner l’identité si aucune

erreur n’est commise. La matrice obtenue donne l’erreur résultante liée à l’ICP d’où les valeurs d’angles et de

translations peuvent à nouveau être calculées. Les résultats obtenus sont les mêmes que précédemment aux

arrondis près.

Latéral

(mm)

Longitudinal

(mm)

Vertical

(mm)

Angle X Angle Y Angle Z

> 2◦ 1, 9 ± 1, 7 0, 6 ± 0, 5 1, 4 ± 2, 0 0, 1 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1

< 2◦ 1, 0 ± 0, 8 0, 5 ± 0, 4 0, 5 ± 0, 3 0, 1 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 0, 1 ± 0, 1

total 1, 5 ± 1, 3 0, 5 ± 0, 4 1, 0 ± 1, 5 0, 1 ± 0, 1 0, 2 ± 0, 1 0, 1 ± 0, 1

TABLEAU 3.9 – Résultats obtenus sur les données patients avec les trois comparaisons testées sur fantôme.

Premiers résultats sur données patients

Nous avons finalement testé notre système sur des données patients. Cinq séances, correspondant à cinq

patients traités pour des tumeurs ORL, ont été analysées afin d’évaluer la capacité du système à détecter

un déplacement à 6 DDL. Les trois comparaisons effectuées préalablement sur fantôme ont été faites sur ces

images. Les résultats obtenus sont rassemblés dans le tableau 3.10.

comparaison initiale B-Splines reconstruction image finale

1 ICP 2ICP 1 ICP 2ICP 1 ICP 2 ICP

6, 5 ± 2, 7 5, 3 ± 0, 5 1, 6 ± 0, 5 1, 1 ± 0, 4 1, 6 ± 1, 0 1, 5 ± 1, 2

TABLEAU 3.10 – Norme moyenne ± écart-type en mm pour l’ICP appliqué entre l’image initiale et l’image transformée par

matT B.

La comparaison initiale présente à nouveau de larges différences : 6, 5 ± 2, 7 mm et 5, 3 ± 0, 5 mm pour

1 ICP et 2 ICP respectivement. L’image 3.8 montre qu’il existe un décalage important entre l’image finale

filmée et celle reconstruite, entrâınant ces erreurs importantes. Il est à noter que pour ces recalages, le bras de

l’accélérateur n’était jamais dans la même position ce qui conduisait à un bruit de mesure différent dans les

deux images. Nous avons réalisé le recalage ICP entre deux images de fantôme statique mais avec un chan-
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l’angle confirme cette hypothèse bien que l’erreur faite par notre système et le recalage pourrait être tout

naturellement augmentée avec l’amplitude du déplacement. Ainsi, nous avons testé la précision du recalage

de deux façons : la première en utilisant les deux images (initiale et finale filmées) ayant réellement servi au

recalage sans se soucier des valeurs de translations et de rotations que la table avait appliquées et la seconde

en recréant l’image finale et en effectuant le recalage sur cette dernière.

La première méthode impliquait la modélisation de la surface du mannequin par des B-Splines. D’après

Wentz et al. [124], cette modélisation permet une réduction du bruit des données conduisant alors à une

grande précision dans l’analyse des données : leur étude avec une caméra a permis d’obtenir une différence

moyenne de 0, 22 ± 0, 14 mm d’amplitude dans l’extraction du signal respiratoire comparé au signal issu des

données 4D TDM de 3 patients, ainsi que d’augmenter la répétabilité des mesures d’un facteur 3. Les résultats

obtenus dans notre étude en 6 DDL sont très encourageants avec des erreurs submillimétriques (0, 8±0, 5 mm)

comparables à celles obtenues avec 3 DDL (0, 8±0, 7 mm). Nous ne trouvons plus de distinction notable entre

les angles après 2 ICP, ce qui tend à confirmer que l’imprécision de la table faussait nos premiers résultats.

L’ajout d’une étape d’ICP semble être bénéfique lorsque les angles ont des valeurs élevées, ce qui est moins

évident pour des angles plus petits. Cela s’explique par la plus grande difficulté pour l’ICP à converger vers

la solution attendue lorsque les déplacements sont importants. Les erreurs étant très faibles par rapport à

celles obtenues précédemment, nous nous sommes demandés si les B-Splines pouvaient lisser suffisamment nos

valeurs pour que de petites variations de positions deviennent insignifiantes. Ainsi nous avons voulu valider

l’étape de recalage sans passer par la modélisation, en construisant l’image finale à partir de l’image initiale.

Un bruit a été ajouté à l’image reconstruite pour reproduire les conditions réelles. Sans ce bruit, l’ICP associe

directement chaque point à son transformé et le recalage présente une erreur quasi nulle. Bien que le bruit

d’une caméra S4000 à 1 m d’une cible soit estimé par Wentz [58] à 2,4 mm, les images semblent plus réalistes

avec un bruit de 5 mm, se rapprochant des résultats obtenus par Piatti et Rinaudo [125]. En effet, ils ont

montré, sur un échantillon de 100 mesures, que la moyenne de l’écart-type est d’environ 3 mm à 1 m et de

4 mm à 1,3 m, la distance utilisée avec notre système. Les différences de mesures trouvées se rapprochent

également plus de celles obtenues avec les B-Splines lorsque le bruit est de ±5 mm, avec des valeurs de

0, 8 ± 0, 2 mm contre 0, 8 ± 0, 5 mm pour les B-Splines en appliquant 2 ICP. L’important en clinique est que

la tumeur et son environnement qui seront traversés par l’irradiation soient correctement positionnés. Ainsi,

une petite erreur sur un angle pourra n’avoir qu’une faible importance dans le voisinage de la tumeur mais

être notable dans une zone qui en est éloignée et qui ne recevra aucune radiation. C’est pourquoi, afin de

tenir compte de la distance par rapport à l’isocentre de traitement, nous avons calculé les erreurs sur des

zones carrées de côté croissant par pas de 2 cm, prises sur le torse du fantôme. La plus petite zone de 4 cm2

correspond à la taille que pourrait avoir une tumeur et la plus grande comprend toute la largeur du fantôme
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(30 cm). Toutes les erreurs se sont révélées identiques (aux arrondis près) ce qui indique qu’elles ne sont pas

nécessairement dues à une erreur de rotation qui aurait contribué à des erreurs croissantes avec la taille des

zones. Les différences obtenues sur les angles sont effectivement faibles avec une moyenne de 0, 1 ± 0, 1 mm,

et la combinaison angles/translations pourrait encore diminuer l’erreur. Ces deux observations semblent donc

conduire à la conclusion que l’erreur majeure est due aux translations.

Les résultats de la comparaison initiale sur patients sont très mauvais, avec très peu d’amélioration après

l’ajout d’un deuxième ICP, mais s’expliquent par la différence entre l’image finale filmée servant au recalage et

celle créée servant à comparer les images. Cette différence peut avoir plusieurs origines. Elle pourrait venir du

fait que les valeurs de déplacement enregistrées ne correspondent pas exactement à la transformation filmée

bien qu’il soit peu probable que c’en soit la cause pour tous les patients. Le fait que le patient puisse se crisper

et bouger un peu au moment d’appliquer la transformation à la table pourrait aussi être une explication.

Une autre source d’erreurs, qui pourrait expliquer la majeure partie des différences, est la non-existence, dans

le cadre de ces traitements, d’images avec le bras de l’accélérateur dans la même position avant et après le

déplacement de la table. En effet des réflexions d’infrarouges peuvent se produire sur celui-ci provoquant un

grand bruit de mesure et pouvant alors faire apparâıtre différemment deux surfaces identiques en fonction de

la position de la tête de l’accélérateur. Pour pallier à ce problème, un travail de filtrage des données devra

être mis en place. Pour illustrer cela, la figure 3.9 montre l’image du fantôme avec deux positions du bras de

l’accélérateur différentes. Le recalage ICP entre deux images de fantôme statique mais avec un changement

de position de l’accélérateur donne une erreur moyenne sur 5 mesures de 4, 4 ± 1, 5 mm avec 1 ICP et de

5, 0 ± 1, 3 mm avec 2 ICP ce qui permet de relativiser les grands écarts obtenus avec les images des patients

(6, 5 ± 2, 7 mm et 5, 3 ± 0, 5 mm pour 1 et 2 ICP respectivement). Enfin, d’après l’étude de Piatti et Rinaudo

[125], un temps de chauffe des caméras de 40 minutes est requis pour stabiliser les mesures, sous peine d’avoir

des variations de 2,4 mm avec un écart-type d’environ 1 mm. Ce temps de chauffe qui n’a pas été respecté dans

notre étude peut conduire à des erreurs et être responsable de la différence pointée précédemment, surtout

en conditions cliniques où le temps d’acquisition est long (plus de 30 min) laissant le temps aux caméras de

chauffer au cours de l’acquisition.

Les comparaisons avec les B-Splines ou les images finales reconstruites donnent de bien meilleurs résultats,

les B-Splines permettant une réduction du bruit et la création de l’image finale permettant de s’affranchir du

déplacement du bras de l’accélérateur. L’ajout d’un ICP permet ici de diminuer les erreurs, surtout dans le

cas des B-Splines, en passant d’une différence de 1, 6 ± 0, 5 mm à 1, 1 ± 0, 4 mm. Bien que plus élevées que

sur fantôme (0, 8 ± 0, 5 mm) ou que dans le cas d’une table à 3 DDL (0, 8 ± 0, 7 mm), ces erreurs restent

acceptables dans un contexte de traitement en radiothérapie. Si une précision plus importante est requise,
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3.4 Conclusion et perspectives

Notre système stéréo composé de deux caméras ToF assure une précision suffisante pour être utilisé pour

le repositionnement des patients en radiothérapie. Ceci est clairement le cas avec une table de traitement

à 3 DDL et demande à être confirmé avec une cohorte de patients plus grande et des conditions d’acqui-

sition plus strictes (temps de chauffe des caméras, retour systématique à une même position du bras de

l’accélérateur...) avec 6 DDL. Ce système pourrait dans un premier temps servir d’aide visuelle aux manipula-

trices pour repositionner le patient, limitant ainsi le nombre d’images à acquérir et le temps nécessaire au bon

positionnement. Son avantage par rapport aux deux systèmes actuellement commercialisés est sa capacité à

suivre les mouvements du patient en temps réel. En effet, l’acquisition de la surface complète du patient avec

une fréquence d’au moins 10 Hz permet une surveillance de celui-ci en plus d’assurer son repositionnement.

La nouvelle Kinect (v2) possède un champ de vue plus large et un nombre de points beaucoup plus important,

produisant une qualité d’image nettement supérieure. Le bruit dans ses données semble réduit et les premiers

tests que nous avons réalisés montrent un impact moins important (d’un facteur 10) de la position de la tête de

l’accélérateur sur les images de surfaces. De plus, les résultats de l’étape de recalage semblent nettement plus

reproductibles entre utilisateurs et pour un même utilisateur, même si cela n’a pas été quantifié. Les futurs

travaux consisteront donc à évaluer la précision d’un système similaire mais composé de Kinect v2 ainsi qu’à

filtrer les données, bruitées par le mouvement de l’accélérateur. Dans l’optique de traitements complètement

personnalisés où la table bougerait pendant l’irradiation pour contourner des OARs ou compenser en temps

réel des mouvements tels que la respiration, les Kinect pourraient également être utilisées comme moyen de

prévision de collisions entre la tête de l’accélérateur et la table ou le patient. Le suivi temps réel de la position

des différents OARs et de la tumeur grâce à un modèle tel que celui de Fayad et al. [108, 109, 90] pourrait per-

mettre l’amélioration du repositionnement du patient et autoriserait une compensation des mouvements avec

la table, le bras, ou les lames du MLC de l’accélérateur. Un tel dispositif serait également susceptible de limiter

l’utilisation de masques thermoformés qui restent inconfortables pour les patients voire très problématiques

si l’un d’entre eux est claustrophobe.

Dans cette partie, nous nous sommes intéressés à la problématique du repositionnement quotidien du

patient sur la table de traitement. Nous avons installé un système stéréo de caméras ToF dans une salle

de traitement du CHRU Morvan de Brest et avons validé sa précision sur des données cliniques pour des

déplacements à 3 DDL. La précision de ce système sur des données à 6 DDL semble également acquise mais

demande cependant à être confirmée. Nous allons, dans le chapitre suivant, poursuivre avec la deuxième

problématique qui concerne le suivi des mouvements anatomiques au cours de l’irradiation et proposer une
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méthode de traitement innovante permettant de prendre en compte l’ensemble de ces déplacements sans

augmenter les marges autour de la tumeur.
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4.3 Le mouvement des organes à risques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94

4.3.1 Base de données . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94

4.3.2 Plans de traitement . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 95

4.3.3 Evaluation dosimétrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 96

4.3.4 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 98

4.3.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 102

4.4 RCMI en gating multiphases . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 103

4.4.1 Données . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

4.4.2 Plans de traitement et obtention des cartes de dose . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105

4.4.3 Comparaisons . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 107

4.4.4 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108

4.4.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 110

4.5 Conclusion et perspectives . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 112

91
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Comme nous l’avons vu dans le chapitre 2.1, le besoin de précision dans la localisation de la tumeur et des

OARs crôıt avec l’arrivée de nouvelles méthodes de traitement comme la stéréotaxie qui délivre une dose plus

importante à chaque séance. L’idée est maintenant de réduire les marges autour de la tumeur pour diminuer

au maximum l’irradiation des tissus sains tout en donnant la dose optimale à la tumeur. Cela passe, non

seulement par un meilleur repositionnement, mais aussi par l’intégration des mouvements des organes dès la

phase de planification du traitement. Dans ce chapitre, nous allons donc tout d’abord prouver la nécessité de

prendre en compte le mouvement des OARs en plus de celui de la tumeur dans les plans de traitement, puis

nous allons proposer une technique de traitement permettant d’intégrer ces mouvements dans la planification.

4.1 Etat de l’art

Nous avons mis en évidence le développement de nouvelles techniques qui consistent à suivre la tumeur

pendant l’irradiation (paragraphe 2.2.2). Ce suivi permet potentiellement de réduire les marges autour du vo-

lume tumoral de par sa meilleure localisation et donc de réduire la dose délivrée aux tissus sains. Cependant,

le suivi du mouvement de la tumeur par un déplacement du faisceau au cours du temps augmente le volume

de tissus sains irradiés. De plus, les OARs vont eux aussi changer de volume voire de densité pendant le cycle

respiratoire. Il semble alors tout naturel de recalculer la dose reçue par les OARs au cours du temps alors que

peu d’études mesurent l’impact de ce suivi tumoral sur les OARs.

Bien qu’il soit maintenant admis que le mouvement des OARs ne doit pas être négligé en radiothérapie, peu

d’études ont réellement étudié l’impact de ce mouvement sur la dose reçue par les différentes structures. Les

études existantes se concentrent généralement sur la dose reçue par la cible [126, 127, 128] ou, plus récemment,

comparent les plans 3D et 4D en respiration libre, sans nécessairement y intégrer de suivi tumoral, et concluent

la plupart du temps à l’inutilité des plans de traitement 4D. Les études de Wang et al. [129] et surtout de

Tezclani et al. [130] mettent tout de même en garde contre un surdosage du cœur dans le cas de l’irradiation

d’une tumeur dans le sein gauche. A l’inverse, Bedi et al. [131] ne trouvent pas de différence dosimétrique

en prenant en compte les mouvements respiratoires sans réduction de la marge postérieure du PTV d’une

tumeur du sein. Casamassima et al. [132] ont étudié les variations de doses délivrées aux OARs quand leur

distance au PTV variait au cours du cycle respiratoire pour des traitements stéréotaxiques extracrâniens. Ils

ont détecté des variations significatives (bien que faibles) des doses reçues par les OARs lorsque la tumeur

s’en rapprochait (3 patients sur 6). Ils préconisèrent donc de planifier le traitement sur la TDM correspondant

à la phase respiratoire où la tumeur est la plus proche des OARs ce qui représente la pire situation. Zou et

al. [133] ont étudié l’effet d’un déplacement supérieur à 1cm d’une tumeur pulmonaire sur les doses reçues

92



4.1. ETAT DE L’ART

par les différentes structures lors d’un traitement en arcthérapie. Leurs résultats sur 15 patients montrent des

variations de doses importantes sur un OAR, uniquement lorsque la tumeur est proche de celui-ci. L’étude

de Colgan et al. sur 4 patients [134] les a conduits à privilégier les plans 3D aux plans 4D pour des tumeurs

peu mobiles. Pour des tumeurs plus mobiles, ils ont trouvé qu’un traitement optimisé sur une phase res-

piratoire intermédiaire (30% du cycle respiratoire) avec des marges standards pourrait apporter une légère

amélioration. Lu et al. [135] vont dans le même sens, en affirmant qu’il est plus facile et efficace d’adapter les

marges autour de la tumeur que d’utiliser des plans 4D qui ne sont pas forcément justifiés par la dosimétrie.

Chan et al. [136] ont, eux, comparé un plan 3D réalisé sur une phase respiratoire à un plan 4D où toutes les

autres phases sont recalées sur la première, dans le cas de traitements stéréo de cancers du poumon. Ils ont

trouvé plus de différences dans les doses obtenues en utilisant deux algorithmes de calcul différents qu’entre les

plans 3D et 4D. Ils ont poursuivi leur étude [137] en démontrant les limites des plans 4D dues aux variations

intrafractions du mouvement de la tumeur. Afin d’éviter un éventuel surdosage des OARs, ils insistent sur

la nécessité de simuler les variations de positions de la tumeur inter- et intrafractions à partir de données

statistiques préalablement obtenues pour des traitements stéréotaxiques. Pour Huang et al. [138], les plans de

traitement 4D ne sont intéressants que lorsque les tumeurs sont petites et très mobiles. L’utilisation des deux

phases respiratoires extrêmes leur semble être une bonne approximation de la dose permettant de réduire les

calculs nécessaires aux plans 4D définis sur toutes les phases. Toutes ces études convergent donc sur le faible

bénéfice des plans de traitement 4D. Cependant Watkins et al. [139] et Li et al. [140] sont d’accord sur le

fait que l’utilisation de plusieurs phases est préférable à l’utilisation de l’ITV pour un plan 3D. Watkins et

al. se servent des cartes de dose calculées pour chaque phase respiratoire afin d’optimiser une seule carte de

fluence qui sera délivrée en respiration libre. Cette technique leur a permis d’obtenir de meilleurs plans, tant

au niveau de la dose reçue par la tumeur que de la dose délivrée aux OARs. Pour leur part, Li et al. pres-

crivent des doses non uniformes au PTV de chaque phase de façon à ce que le PTV final reçoive, lui, une dose

uniforme. Ils affirment qu’un tel plan 4D en RCMI préserve mieux les tissus sains que lorsque l’ITV est utilisé.

Face à ces contradictions, nous proposons, dans un premier temps, d’étudier la nécessité ou non de prendre

en compte l’intégralité des mouvements anatomiques dus à la respiration et donc de mesurer l’impact d’un

suivi tumoral sur les OARs. Dans un second temps, nous proposerons une solution permettant de réaliser un

traitement 4D à partir des plans 3D obtenus sur chaque phase respiratoire et nous comparerons les résultats

dosimétriques à ceux de deux plans “classiques” (un plan en gating et un autre utilisant l’ITV). L’irradiation

sera réalisée en respiration libre, mais contrairement aux plans présentés par Watkins et al. et Li et al., la

zone irradiée sera réduite car la tumeur sera suivie dans le temps grâce au gating. Pour étudier ces deux

points, nous avons utilisé des TPS afin de planifier les traitements et de calculer les doses reçues par les tissus.
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Commençons donc par un rapide aperçu de ces TPS dans le paragraphe suivant.

4.2 Les TPS (Treatment Planning System)

Afin de créer des plans de traitement et de calculer les doses reçues par les différents tissus, nous utilisons

des logiciels de radiothérapie appelés TPS (Treatment Planning System). Ils permettent de réaliser toutes les

étapes de segmentation, de balistique, de calcul et d’optimisation de la dose décrites dans le paragraphe 1.2.2.

Ils permettent également d’évaluer la dose en tout point du patient, dans les volumes tumoraux ainsi que

dans les OARs, pour valider ou choisir le plan de traitement le plus adapté.

Au cours de ce travail, nous avons eu accès à deux TPS dédiés à la recherche (Pinnacle, Philips Healthcare,

version 8.7y ; puis Eclipse, Varian Medical Systems, version 11.0), c’est-à-dire qui possèdent des options non

disponibles en clinique à l’heure actuelle. Les plans de traitement réalisés ne peuvent donc en aucun cas être

cliniquement testés. Seul le mode recherche du TrueBeam sur lequel nous travaillons nous permet de lire et

d’exécuter nos plans de traitement, particulièrement ceux réalisés avec Eclipse qui est directement compatible

avec cet accélérateur. Il faut tout de même préciser que les options additionnelles liées au mode recherche

n’ont pas été utilisées dans le cadre de ces études qui peuvent donc être répétées sur tous les TPS.

4.3 Le mouvement des organes à risques

L’objectif est ici d’évaluer l’importance de prendre en compte le mouvement des OARs au cours de l’irra-

diation, en plus de celui de la tumeur. Cette étude a été réalisée sur des cancers pulmonaires, pour lesquels

les mouvements respiratoires présentent un impact majeur.

4.3.1 Base de données

Nous avons analysé rétrospectivement les données de 18 patients souffrant de cancer du poumon et traités

au CHRU Morvan de Brest (France) entre 2011 et 2013. Tous les patients ont donné leur accord et signé un

consentement préalablement approuvé par le comité éthique local. Les patients douloureux qui avaient des

difficultés à rester immobiles n’ont pas été inclus dans l’étude pour éviter tout mouvement supplémentaire

(voir paragraphe 2.1.3). Les patients ont systématiquement passé un scanner 4D pré-traitement. Le signal

respiratoire a été acquis grâce à une ceinture de pression (Anzai belt, Anzai Medical, Shinagawa-ku, Tokyo,

Japan). Un total de 22 scanners (correspondant à 22 phases respiratoires : 11 en inspiration et 11 en expiration)
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phases d’inspiration et d’expiration complètes. Les CTV ont été définis en ajoutant une marge au GTV de

taille dépendant de l’histologie de la tumeur [28]. Les lames du MLC ont été placées autour du CTV avec

l’ajout d’une marge pour compenser le phénomène de pénombre et donc assurer une couverture optimale de

la tumeur. Aucune marge supplémentaire n’a été ajoutée au CTV pour définir le PTV car l’objectif était de

diminuer au maximum les marges et d’avoir un suivi optimal de la tumeur. L’optimisation du plan initial a

été réalisée en modifiant la marge ajoutée par le MLC, l’énergie des faisceaux ainsi que leur orientation et leur

pondération, et en ajoutant des filtres en coin lorsque cela était nécessaire. Pour tous les patients, nous avons

prescrit 66 Gy répartis uniformément sur 33 séances. Le plan était accepté lorsque 100% du CTV recevait

95% de la dose prescrite ou que l’étendue de l’isodose 95% était proche de celle obtenue par les dosimétristes,

et lorsque que le DVH respectait les recommandations en vigueur [28].

Une fois le plan accepté, ses paramètres ont été transférés sur les plans 2 et 3. Le MLC était réajusté à

la nouvelle forme et au nouvel emplacement de la tumeur mais les marges lui étant appliquées n’ont pas été

modifiées. Les doses ont ensuite été calculées pour ces deux plans.

4.3.3 Evaluation dosimétrique

Les plans de traitement sont généralement comparés à l’aide des DVH, ce qui est acceptable lorsque les

volumes délimités restent fixes. Dans notre cas, cette comparaison n’était pas possible sans déformation des

cartes de dose car les volumes des deux plans comparés étaient différents. C’est pourquoi nous avons choisi

d’utiliser des indices de conformation ainsi que la dose équivalente uniforme généralisée pour comparer ces

plans. Nous avons comparé la qualité de nos plans de traitement à l’aide des indices de conformation suivants

[36] :

– Le Facteur Volumique de Couverture Lésionnelle (FCL) [39, 41]. Pour rappel, cet indice défini par

l’équation (4.1) quantifie la couverture de la tumeur par l’isodose de référence. Si on obtient FCV<1,

cela signifie que la tumeur n’est pas totalement couverte par l’isodose de référence.

FCL =
V TIR

V T
(4.1)

où V TIR est le volume tumoral couvert par l’isodose de référence (95% dans notre cas) et V T le volume

tumoral.
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– Le Facteur Volumique de Surdosage des Tissus Sains (FSTS) [39] (équation (4.2)) qui quantifie la

couverture du tissu sain (ou organe à risque) par l’isodose de référence. FSTS>0 correspond à une

situation où une dose inappropriée est reçue par la structure étudiée.

FSTS =
V TSIR

V T
(4.2)

avec V TSIR le volume de tissu sain couvert par l’isodose de référence. Nous avons calculé cet indice pour

le poumon excluant le CTV et pour le cœur. Etant donné que cet indice doit tendre vers 0, lorsqu’on

compare le plan a au plan b (a/b), une différence d’erreurs relatives négative indique que le plan b est

“moins bon” que le plan a. Il indique que l’OAR étudié reçoit plus de forte dose dans le plan b que dans

le plan a.

– Le Facteur de Conformation des Tissus Sains (FCTS). Cet indice défini dans l’équation (4.3) quantifie

l’étendue de l’isodose de référence au-delà du volume tumoral. Si FCTS<1, l’isodose de référence dépasse

les limites du volume tumoral.

FCTS =
V TIR

VIR

(4.3)

avec VIR le volume de l’isodose de référence. Cet indice est compris entre 0 et 1 et doit tendre vers 1.

Ainsi, lorsqu’on compare le plan a au plan b, une différence d’erreur relative négative indique que le

plan a est “moins bon” que le plan b.

Les deux indices FSTS et FCTS étant des rapports volumiques, ils pourraient avoir la valeur idéale (0

pour FSTS et 1 pour FCTS) même si l’isodose de référence ne couvre pas entièrement celui de la tumeur

(un exemple pour chaque indice est donné dans la figure 4.2). C’est pourquoi une inspection visuelle a été

faite systématiquement pour vérifier la bonne couverture de la tumeur. A partir du moment où l’isodose

de référence couvre parfaitement le volume tumoral, nous faisons l’hyposthèse que ces rapports volumiques

représentent bien la couverture spatiale d’une structure par une dose de référence. De plus, plusieurs indices

de conformité sont utilisés dans le but de diminuer cette incertitude spatiale.

Nous avons complété cette étude en calculant pour chaque structure, la dose uniforme (gEUD) conduisant

aux mêmes effets biologiques que la distribution d’une dose non uniforme qu’elle reçoit réellement. La définition

de cette dose est rappelée dans l’équation (4.4) :

gEUD = (
∑

i

viD
a
i )

1

a (4.4)

avec vi le volume recevant la dose Di et a un paramètre spécifique du tissu (a positif pour les tissus sains

et négatif pour la tumeur). Nous avons choisi de fixer a = 1, ce qui revient à calculer la dose moyenne reçue
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Patient Localisation

de la tumeur

Volume du

GTV* (cc)

Déplacement du

GTV* (mm)

Déplacement

du diaphragme

(mm)

côté hauteur Plan

1

Plans

2 et 3

LR AP CC tot droite gauche

1 droite centre 52,60 65,40 2,3 -1,6 -10,5 10,9 20,5 8,8

2 droite centre 37,72 41,05 0,5 -5,2 10,5 11,7 11,3 12,3

3 droite centre 21,70 23,51 0,5 2,9 -4,5 5,4 24,6 15,1

4 droite haut 11,34 12,21 1,1 0,5 0,0 2,0 44,4 19,8

5 droite haut 15,52 13,66 -1,9 0,5 0,0 2,0 17,0 12,3

6 gauche centre 7,18 7,13 -2,1 -1,3 1,5 2,9 2,8 -1,9

7 droite bas 29,15 38,57 0,5 -3,3 -10,5 11,0 19,8 19,8

8 droite centre 12,29 12,59 -2,4 -4,3 4,5 6,7 8,5 23,6

9 droite haut 82,30 83,95 0,0 0,0 0,0 0,0 25,5 35,0

10 gauche centre 17,61 19,67 -2,0 0,7 0,0 2,1 12,3 9,5

11 gauche centre 23,12 19,37 0,9 1,0 -4,5 4,7 13,7 10,7

12 droite centre 26,97 31,35 0,9 0,0 -3,0 3,1 25,5 17,0

13 gauche centre 21,55 31,55 0,0 0,0 0,0 0,0 13,6 12,7

14 gauche centre 37,29 41,99 -3,3 1,4 -3,0 4,7 3,8 29,3

15 gauche centre 1,51 1,61 -5,3 -1,5 -7,5 9,3 21,7 18,9

16 gauche centre 11,53 13,13 -1,1 0,5 -1,5 1,9 29,3 19,5

17 droite haut 18,54 23,88 -1,0 -1,1 -1,5 2,1 21,0 21,0

18 droite haut 160,00 162,85 -1,4 0,4 0,0 1,5 18,6 15,6

TABLEAU 4.1 – Caractéristiques des tumeurs.

Les erreurs relatives des indices FCTS et FSTS entre les plans d’expiration totale et celui modifié (2/3)

sont représentées en Figure 4.3. Les résultats obtenus montrent que pour les deux indices, le plan prenant

en compte l’intégralité des mouvements respiratoires (plan 2) est moins bon que le plan ne tenant compte

que du déplacement de la tumeur (plan 3). En effet, nous obtenons une erreur relative moyenne négative de

−6.5 ± 5.9 pour l’indice FCTS et positive de 29.1 ± 30.7 et de 29.6 ± 50.4 pour les indices FSTS relatifs au

poumon excluant le CTV et au cœur. Le tableau 4.2 montre que dans 83% des cas, l’indice FCTS est moins

bon pour le plan 2 que pour le plan 3, ce qui indique que le plan 3 sous-estime la dose reçue par les tissus

sains. Ceci est également confirmé par l’indice FSTS des deux structures considérées avec toujours 83% de
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4.3.5 Discussion

Comme il l’a été montré dans plusieurs études [126, 141, 142], nos résultats mettent à nouveau en évidence

que le mouvement des tumeurs pulmonaires est très différent en fonction du patient et dépend de la position

de la tumeur dans le poumon. Les tumeurs situées en haut du lobe supérieur du poumon sont très peu mobiles

(1, 9±0, 2 mm), celle située en bas du lobe inférieur est, quant à elle, très mobile (11,0 mm), et celles situées au

milieu du poumon présentent une grande échelle d’amplitudes de mouvement associée à un grand écart-type

(6, 3 ± 3, 3 mm). Bien que le nombre de patients de notre cohorte soit limité (seulement 18 patients), ces

observations cöıncident avec de précédents résultats obtenus sur 29 patients [142] où un déplacement plus

important a été obtenu près du diaphragme alors qu’un faible déplacement a été mesuré pour les tumeurs du

lobe supérieur, même si aucune corrélation forte n’a été trouvée. Nous avons obtenu 61% des déplacements

les plus grands dans le sens tête-pieds et 28% en latéral. Les 11% restants correspondent à des tumeurs fixes.

Ces résultats sont en accord avec ceux de Suh et al. [141] qui ont mesuré les déplacements de tumeurs dans

les trois directions au cours de 143 séances de traitement réparties sur 42 patients. Ils ont obtenu 60% des

déplacements les plus importants dans le sens tête-pieds, 22% en latéral et 18% dans le sens antéro-postérieur.

Ils n’ont cependant trouvé aucune corrélation forte entre les variations dosimétriques et le déplacement de la

tumeur ou son volume. Ceci est également en accord avec les résultats obtenus par Stevens et al. [143]. Nous

en concluons donc que, même si nous avons peu de patients dans notre étude, ce qui est un facteur limitant,

notre cohorte est bien représentative de la population puisque ses caractéristiques sont similaires à celles de

cohortes plus grandes.

L’objectif de notre étude était de déterminer la nécessité de prendre en compte le mouvement et la

déformation des OARs lorsqu’on planifie un traitement en radiothérapie. Deux plans de traitement ont été

comparés : le plan défini sur la TDM où seule la tumeur s’est déplacée, et le plan en expiration complète

qui prend en compte toutes les déformations anatomiques au cours du cycle respiratoire. L’indice FVCL est

resté stable entre les plans car les lames du collimateur ont suivi la tumeur entre le plan 1 et les plans 2 et

3. Les erreurs relatives des indices FCTS et FSTS relatant la qualité des plans de traitement se sont révélées

significatives. Nous avons noté une amélioration de ces indices dans une majorité des cas entre le plan 2 et

le plan 3, ce qui révèle une sous-estimation de la dose reçue par les tissus sains et donc des risques d’effets

secondaires. Ceci montre l’importance de pendre en compte le mouvement des OARs en plus de celui de la

tumeur lors de la planification des traitements. Des résultats similaires ont été obtenus dans une étude sur

le cancer du pancréas [130] qui utilise ces mêmes indices entre les plans de traitement obtenus sur les phases

d’inspiration et d’expiration complètes.
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Pour aller plus loin, nous avons étudié les différences de doses moyennes reçues par les organes. Nous avons

trouvé que les OARs reçoivent plus de dose lorsque l’on considère l’intégralité des mouvements anatomiques

que lorsque l’on suit la tumeur seule, tout comme par rapport au plan initial que nous avions fait sur la phase

d’inspiration totale. Le plan 3 qui ne prend en compte que le déplacement de la tumeur sous-estime largement

la dose reçue par les OARs (1, 0 ± 1, 4 Gy pour le cœur avec un maximum de 3,8 Gy ; 1, 3 ± 1, 3 Gy pour

le poumon du côté où la tumeur est située, avec un maximum de 4,8 Gy). Ces résultats sont d’autant plus

critiques que les valeurs initiales sont déjà proches des limites maximales autorisées.

Les variations de doses moyennes reçues par les OARs confirment la nécessité de prendre en compte

l’intégralité des déformations anatomiques au cours du cycle respiratoire et pas seulement le déplacement de

la tumeur lors de la planification et de la délivrance du traitement. Même si les doses reçues par les OARs

restent en dessous des doses tolérées, une réduction maximale de ces doses pourrait permettre d’augmenter la

dose reçue par la tumeur. Prendre en compte les mouvements de la tumeur et des différents organes pourrait

directement permettre une prescription de dose plus élevée sur la tumeur.

En conclusion, nous avons montré au travers de l’étude des différents indices de conformation et des doses

moyennes que prendre en compte l’ensemble des mouvements anatomiques dus à la respiration peut permettre

une réduction de dose aux OARs et/ou une escalade de dose à la tumeur. De plus, l’absence de corrélation et la

grande variabilité observée entre les patients ne permettent pas de développer de lignes directrices génériques à

tous les patients. Cela appuie la nécessité de caractériser tous les mouvements anatomiques liés à la respiration

pour chaque patient indépendamment lors de la planification et de la délivrance d’une radiothérapie. Dans la

partie suivante, nous proposons donc une solution qui, si elle est validée, permettrait de prendre en compte

les mouvements de la tumeur et des autres structures, à la fois dans la phase de planification et dans la phase

de délivrance du traitement : il s’agit d’un traitement en RCMI délivré sur plusieurs phases respiratoires.

4.4 RCMI en gating multiphases

Les résultats précédents nous ont conduits à rechercher une solution permettant d’intégrer l’ensemble des

mouvements et déformations anatomiques liés à la respiration dans les traitements de radiothérapie. Nous nous

sommes donc orientés vers un traitement en RCMI qui est plus respectueux des OARs avec une dose mieux

conformée à la tumeur que dans un traitement conformationnel. Afin de prendre en compte les variations

anatomiques au cours du cycle respiratoire, tout en laissant au patient le confort de respirer librement, nous

nous sommes orientés vers un traitement en gating. Cependant, comme nous l’avons vu dans la partie 2.2.2, la

délivrance d’un traitement sur une seule phase respiratoire est peu utilisée car elle augmente considérablement
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4.4.2 Plans de traitement et obtention des cartes de dose

Génération des plans de traitement

Les plans de traitement en RCMI ont été générés sur le TPS Eclipse. Pour chaque plan, 6 faisceaux de

6MV ont été utilisés. Le CTV a été défini comme précédemment, en ajoutant une marge au GTV de taille

dépendante de l’histologie de la tumeur. Aucune autre marge n’a été ajoutée pour compenser le mouvement

des organes car nous aspirions à un suivi optimal des tissus. La dose prescrite était de 66 Gy répartie sur 33

fractions. L’optimisation des plans a été poussée jusqu’à ce que celle-ci devienne stable après calcul de dose et

que les contraintes de dose soient scrupuleusement respectées. En pratique, l’optimisation est stoppée avant,

mais cela nous permettait de comparer les plans sans ajouter d’incertitudes liées à cette phase d’optimisation.

Cela ne parâıt pas aberrant dans le sens où cette optimisation pourrait être faite en clinique si cela se révélait

nécessaire. Pour un même patient, l’orientation des faisceaux et les contraintes de doses étaient strictement

identiques sur chaque plan. Les contraintes définies pour l’optimisation sont reportées dans le tableau 4.3.

Seuls les poids appliqués à ces contraintes pouvaient varier d’un patient à l’autre. Aucune contrainte n’était

donnée à la moelle épinière et à l’œsophage, mais le respect des doses limites sur ces OARs était contrôlé à

chaque étape.

Organe Type de contrainte Volume (%) Dose (Gy)

CTV (=PTV) maximum 0 67

maximum 50 66

minimum 50 66

minimum 100 65,5

cœur maximum 100 40

maximum 2 62

poumon - CTV maximum 20 30

maximum 30 20

autre poumon maximum 20 30

maximum 30 20

TABLEAU 4.3 – Contraintes de doses imposées au TPS pour l’optimisation des plans de traitement.

Afin d’obtenir un plan de traitement en gating comprenant plusieurs phases, nous avons créé un plan

par phase avec la dose totale prescrite pour le traitement. La dose délivrée par l’accélérateur dépend du
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Création des plans de traitement sur mean-CT

Un plan de traitement sur mean-CT est généré pour évaluer le bénéfice des plans multiphases en RCMI.

L’image mean-CT a été obtenue en calculant la valeur moyenne des voxels présents à un même indice dans

chaque volume TDM (voxelj(mean-CT) = moy(voxelj(TDMi)), avec j le j-ième voxel de la TDM correspon-

dant à la phase i). Le volume mean-CT contient donc une partie de chaque phase. Le volume des poumons

étant maximal en inspiration complète, les OARs sont délimités par les OARs de la phase d’inspiration

complète. Les volumes tumoraux ont, quant à eux, été obtenus à partir de l’image reconstruite par projec-

tion d’intensité maximale (MIP). Cette image n’est autre que la résultante des valeurs maximales des voxels

présents à chaque indice des volumes TDM (voxelj(MIP ) = max(voxelj(TDMi))). Le GTV auquel une

marge a été ajoutée pour créer le CTV correspond donc ici à l’ITV [27]. Le plan RCMI a ensuite été généré

de la même façon que décrit précédemment.

4.4.3 Comparaisons

Le plan de référence est le plan gating réalisé sur une phase respiratoire (inspiration complète). Nous

l’appellerons “plan 1-phase”. Les plans gating comportant respectivement deux et trois phases seront appelés

“plan 2-phases” et “plan 3-phases”. Le plan 2-phases est obtenu avec les phases respiratoires extrêmes (inspira-

tion et expiration totales) ; une phase intermédiaire (50% inspiration) est ajoutée pour créer le plan 3-phases.

Le plan RCMI généré sur le mean-CT est noté “plan mean-CT” par la suite.

La première comparaison entre ces 4 plans se fait entre les doses moyennes reçues par les différentes struc-

tures. La dose moyenne étant indépendante du volume des structures, la comparaison est directe. Par la suite,

nous utilisons la déformation des cartes de dose qui recale les différentes phases sur celle d’inspiration totale

afin de comparer les plans de traitement via les DVH. En effet, ce recalage nous permet de travailler avec des

structures dont le volume ne change pas entre les plans et donc de les comparer à l’aide des DVH. Le plan

mean-CT n’est lui pas recalé sur l’inspiration totale car, comme nous l’avons vu précédemment, ses structures

sont les mêmes que celles délimitées en inspiration totale. Seuls les volumes tumoraux sont différents, ils ne

sont donc pas inclus dans cette comparaison. Pour comparer les DVH, nous avons choisi de comparer les

valeurs de dose ou de volume aux points critiques définis par les tables de tolérances. Les valeurs choisies ici

sont les volumes de chaque poumon recevant respectivement 30 Gy et 20 Gy (V30 et V20), les doses reçues par

2% et 100% du cœur (D2 et D100), les doses maximales (Dmax) reçues par l’œsophage et la moelle épinière,

la dose moyenne (Dmoy) reçue par l’œsophage, ainsi que les volumes du cœur et de l’œsophage recevant
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2, 6 ± 8, 8 Gy pour la dose maximale reçue par l’œsophage, 1, 9 ± 5, 1 Gy pour la dose maximale reçue par

la moelle épinière et 1, 8 ± 2, 5 % pour le volume du poumon dans lequel se situe la tumeur recevant 20 Gy.

Même si les courbes des plans mean-CT sont parfois très différentes de celles des autres plans ce qui ne permet

pas de choisir entre deux traitements, la combinaison des résultats avec les doses moyennes et les valeurs aux

points critiques montre un avantage à utiliser un traitement en RCMI, gating multiphases. Ceci rejoint les

observations faites par Watkins et al. [139] et Li et al. [140] qui privilégient un plan 4D à l’utilisation de l’ITV.

Nous avons travaillé ici avec la même cohorte de patients que précédemment qui, malgré sa taille, a montré

des caractéristiques similaires à des bases de données plus larges. Une des limitations du type de traitement

proposé (traitement sur plusieurs phases respiratoires avec un plan RCMI par phase) est le temps nécessaire

pour générer le plan de traitement. Cependant, les TPS actuels offrent la possibilité d’adapter automatique-

ment le contour des organes entre les différents volumes TDM grâce à un recalage élastique entre les phases,

ce qui réduit grandement le temps de préparation du plan. De plus, le temps de traitement sera lui diminué

comparé à un traitement gating classique.

En conclusion, nous avons trouvé que les plans de traitement multiphases ne présentent que de très faibles

différences avec un plan classique traité sur une seule phase respiratoire. Cette étude montre donc la faisabilité

dosimétrique d’un tel traitement en RCMI. Un traitement en RCMI délivré en gating sur plusieurs phases

présente un double avantage : les déformations de la tumeur et des OARs dues aux mouvements respiratoires

sont prises en compte et le traitement en gating est accéléré par rapport à un traitement en gating classique

sur une seule phase. Ce traitement pourrait permettre d’augmenter la prescription de dose à la tumeur car

la répartition de la dose est plus respectueuse des OARs tout au long du cycle respiratoire. La tumeur n’est

alors plus considérée comme une structure rigide mais comme ayant des propriétés élastiques. Cette étude

doit maintenant être complétée par un test sur la faisabilité physique de délivrance de ce genre de traitement,

à savoir si les contraintes physiques du collimateur et de ses lames n’empêcheront pas l’irradiation sur plu-

sieurs phases. Ce nouveau test devra permettre de déterminer le nombre maximal de phases qui peuvent être

ajoutées dans le plan sans dépasser les limites physiques de l’accélérateur. Une étape de test dosimétrique

devra ensuite être réalisée pour s’assurer que le gating sur plusieurs phases ne réduit pas la précision dans la

délivrance de dose. En effet, Ahunbay et Li [145] ont montré qu’une interruption trop fréquente du faisceau

ainsi qu’un nombre d’UM trop faible doivent être évités.
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4.5 Conclusion et perspectives

Nous avons démontré dans ce chapitre l’importance de prendre en compte l’ensemble des mouvements

liés à la respiration lors d’un traitement en radiothérapie. Ceci peut se faire dès l’étape de planification ou

seulement lors de la délivrance du traitement. Nous avons proposé une solution pour, non seulement suivre

la tumeur dans son déplacement, mais aussi les mouvements et déformations des tissus. Cette solution s’est

montrée pertinente du point de vue dosimétrique et permettrait de mieux cibler la tumeur tout en accélérant

un traitement jusqu’ici très long à délivrer. Il est maintenant nécessaire d’intégrer les contraintes physiques

du MLC dans l’étape de planification pour s’assurer que les plans élaborés seraient bien délivrables par la

machine. Si un tel traitement devait voir le jour, les TPS devraient être adaptés afin de permettre aux phy-

siciens ou dosimétristes de créer les plans plus rapidement et de réduire la charge de travail des médecins

lors de l’étape de segmentation des organes. Les contours réalisés sur une TDM correspondant à une phase

respiratoire devront être étendus et adaptés aux autres TDM, ce qui est déjà le cas sur certains TPS qui le font

plus ou moins précisément en fonction de l’ampleur de la déformation à y apporter. La copie des paramètres

d’un plan sur une autre TDM ainsi que le calcul sur cette nouvelle TDM devront être facilités. Enfin une

étape de recalage élastique et de sommation des plans sera ajoutée pour obtenir le plan final.

Dans ce travail, nous n’utilisons que le MLC pour compenser les mouvements dus à la respiration. Il serait

aussi envisageable d’utiliser tous les degrés de liberté de l’accélérateur (rotation du bras, du MLC et mouve-

ment des lames pour les accélérateurs tels que le TrueBeam Novalis) et de la table de traitement (6 DDL) pour

maintenir la tumeur dans sa position initiale, voire même éviter d’irradier des OARs qui rentreraient dans le

champ de traitement au cours de leur déplacement. Un meilleur ciblage de la tumeur permet non seulement de

réduire les marges de sécurité prises autour de celle-ci et donc de diminuer le volume de tissus sains irradiés,

mais également d’augmenter les doses prescrites pour, soit espérer une plus grande efficacité des traitements,

soit réduire le nombre de séances pour chaque patient. L’idéal serait de pouvoir mesurer en temps réel la dose

déposée en chaque point (dépendante de la position et de la densité des tissus au temps t) et de s’assurer

que celle-ci ne dépasse jamais ce qui a été planifié. Un modèle de prédiction des mouvements respiratoires

pourrait y être ajouté avec une mise à jour de ce modèle en temps réel afin d’adapter le traitement à chaque

instant comme le proposent Guo et al. [146] qui modifient continuellement la forme du faisceau de radiations.

Après nous être intéressés au repositionnement et au suivi de la tumeur qui sont deux facteurs condi-

tionnant la qualité des traitements, nous pouvons nous poser la question de l’intégration d’un modèle faisant

le lien entre données surfaciques et données anatomiques. En effet, ce type de modèle permettrait dans le
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premier cas, d’ajouter les informations anatomiques manquantes lors d’un repositionnement par imagerie de

surface et dans le second cas, de permettre un suivi continu, non irradiant, de la tumeur et des tissus sains.

Deux modèles ont été développés dans notre laboratoire [90, 120, 109, 110], un patient-spécifique nécessitant

l’acquisition d’une TDM 4D par patient et un modèle plus global ne nécessitant plus que l’acquisition de deux

TDM 3D. Nous nous sommes donc tout d’abord intéressés au modèle patient-spécifique, l’acquisition d’une

TDM 4D étant requise par le traitement proposé dans ce chapitre. La précision de ce modèle ne devant pas

impacter significativement la précision des développements précédents, nous allons tester dans le chapitre 5 sa

précision sur nos données cliniques (TDM et CBCT) avec l’acquisition des surfaces par nos caméras SR4000.
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Chapitre 5

Modèle patient-spécifique
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Nous nous sommes intéressés, dans les deux chapitres précédents, aux deux facteurs principaux limitant

la précision des traitements en radiothérapie, à savoir le repositionnement quotidien des patients et la prise

en compte de leurs mouvements anatomiques. Les méthodes proposées pourraient être complétées et leurs
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performances améliorées en les couplant avec un modèle de prédiction tel que nous l’avons décrit dans la

partie 2.2.2. En effet, ce modèle permettrait d’ajouter, d’une part, des informations anatomiques dans le

positionnement du patient tout en limitant l’acquisition d’images irradiantes et d’assurer, d’autre part, un

suivi ou une surveillance des organes pendant le traitement afin de réduire l’irradiation des tissus sains. Nous

nous sommes alors dirigés vers le modèle patient-spécifique développé par Fayad et al. [120] et validé à partir

de surfaces extraites de TDM 4D par segmentation de la peau. L’objectif était alors de valider cliniquement

ce modèle grâce à l’acquisition simultanée d’une TDM 4D et de la surface du patient par une caméra ToF,

ainsi qu’avec des données CBCT pour créer et/ou appliquer le modèle. Ce chapitre sera donc divisé en deux

parties : la première consistera à valider ce modèle avec des surfaces provenant de caméras ToF et la seconde

tentera de le reproduire (création et/ou application) à partir d’images CBCT afin de l’utiliser en condition

de traitement et éventuellement de le remettre à jour au cours de l’avancée de celui-ci.

5.1 Description du modèle

Le modèle patient-spécifique de Fayad et al. [120, 90] a pour but de créer un lien entre les données de

surface du patient et la position de ses structures internes. L’objectif est, qu’à partir du modèle et d’une

surface de ce patient acquise à n’importe quel temps t, l’utilisateur puisse être en mesure, soit de reconstruire

l’image scanner associée avec la position et le volume des organes correspondants à ce temps t, soit de calcu-

ler les vecteurs de déformation des structures entre leur position de référence et leur position actuelle. Ceci

permettrait d’obtenir l’image du patient ou de suivre le déplacement et la déformation de ses structures à

n’importe quel instant sans les radiations supplémentaires habituellement nécessaires à l’acquisition d’images.

5.1.1 Création du modèle

Le modèle patient-spécifique est créé à partir d’une TDM 4D (une par patient). Toutes les images cor-

respondant aux différentes phases respiratoires sont recalées sur la phase d’expiration complète que nous

avons choisie comme référence car c’est elle qui possède le plus d’informations puisque les poumons sont vides

et laissent de la place aux autres structures. Le recalage appliqué est un recalage élastique basé B-Splines.

Un recalage qui utilise un modèle de transformation en B-Splines cubiques exprime celle-ci via une grille de

points de contrôle répartis régulièrement. L’approximation B-Splines est alors utilisée pour calculer le champ

de déformation de chaque point (ou voxel) de coordonnées (x, y, z) à partir des 4 points de contrôle qui l’en-

tourent dans chaque direction. Dans le cas d’une transformation en B-Splines cubiques 3D définie par une

grille de points Φi,j,k de dimension nx x ny x nz et dont les points sont espacés uniformément de δx, δy, δz,
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le champ de déformation du point considéré est donné par :

TBsplines(x, y, z) =

3
∑

l=0

3
∑

m=0

3
∑

n=0

Bl(u)Bm(v)Bn(w)Φ(i + l, j + m, k + n)

où i = ⌊x/δx⌋ − 1, j = ⌊y/δy⌋ − 1, k = ⌊z/δz⌋ − 1, u = x/δx − ⌊x/δx⌋, v = y/δy − ⌊y/δy⌋, w = z/δz − ⌊z/δz⌋
(⌊⌋ représentant la partie entière) et Bl la leme fonction de base de la B-spline définie par :

β0(u) =
1 − u3

6

β1(u) =
3u3 − 6u2 + 4

6

β2(u) =
−3u3 + 3u2 + 3u + 1

6

β3(u) =
u3

6

La déformation B-Splines Dt(x) entre l’image CT f(x, t) au temps t et celle de référence f(x, 0) est une

combinaison linéaire de fonctions basées B-Splines situées sur la grille de points de contrôle rectangulaire

[147] :

Dt(x) = x +
∑

j∈N

cjTBsplines(x, y, z)

avec N le nombre de voxels de l’image. Le recalage est ensuite défini comme un processus d’optimisation

visant à minimiser la somme des carrés des erreurs, qui est dans notre cas, la différence d’intensité entre

l’image de référence et celle recalée.

Le recalage élastique retourne une matrice de vecteurs de déformation dont la relation avec les données

de surface du patient va être faite. Dans l’étude de Fayad et al. [120], ces données proviennent soit de l’en-

registrement RPM (amplitude et/ou phase respiratoire), soit des TDM elles-mêmes par extraction de zones

surfaciques. La création du modèle est basée sur l’analyse en composantes principales (PCA en anglais),

Analyse en composantes principales en français pour réduire la dimensionnalité des données, sans perdre l’in-

formation importante contenue dans celles-ci. Nous allons maintenant détailler les étapes de la création de ce

modèle, ces informations peuvent être retrouvées dans [90, 120].

La déformation entre les images TDM déterminée par le recalage ainsi que les différences entre les données

externes de chaque phase sont tout d’abord groupées dans un même vecteur d :

d = (u1,1 u1,2 u1,3 ... uM,3 s1 ... sN )
T

avec d le vecteur associé à la déformation d’une seule phase vers celle de référence, M le nombre de voxels de

l’image TDM et N le nombre de points de contrôle de la surface. Les indices (1, 2, 3) correspondent aux 3 axes
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x, y, z. Ensuite, la PCA est appliquée à ce vecteur. Pour cela, la première étape consiste à retirer la moyenne

dmoy des vecteurs d à chacun d’eux afin que l’ensemble des données sur lesquelles nous travaillons ait une

moyenne nulle. La matrice D qui regroupe les déformations associées à chaque phase est alors construite :

D = (d1 − dmoy ... dJ − dmoy)

où J est le nombre de phases et dmoy = 1
J

∑J

j=1 dj .

L’étape suivante de la PCA consiste à calculer les valeurs et vecteurs propres de la matrice de cova-

riance DDT . Etant donné la taille de la matrice D ((3M + N) ∗ J , avec 3M + N qui peut valoir plusieurs

millions), ce calcul sur la matrice DDT de dimension (3M + N) ∗ (3M + N) est lourd ; c’est pourquoi nous

cherchons à le simplifier. Si X est un vecteur propre de DDT et λ la valeur propre associée (DT D = λX),

alors :

DDT (DX) = D(DT DX) = λDX

ce qui signifie que DX est un vecteur propre de la matrice de covariance DDT et λ la valeur propre associée,

λ étant commune à DDT et DT D. Toutes les autres valeurs propres de DT D seront nulles donc le calcul

des valeurs et vecteurs propres peut être fait à partir de la matrice DT D qui est, elle, de dimension réduite

à J ∗ J . Comme la moyenne des vecteurs colonnes de D (moyenne des dj − dmoy) est nulle, alors seulement

J − 1 mesures sont indépendantes, donnant J − 1 vecteurs propres associés à des valeurs propres non nulles.

Une bonne approximation de l’expression des mouvements à n’importe quel temps t est alors obtenue par :

d(t) ≈ dmoy +
∑

λk(t)ek

avec λk la k-ième valeur propre associée au vecteur propre ek. Si l’on considère les vecteurs dont la moyenne

a été retirée, comme précédemment, nous pouvons écrire :

d ≈ EW

avec E regroupant tous les vecteurs propres et W l’ensemble des valeurs propres pouvant être considéré

comme le poids associé à chacun d’eux. La matrice d peut être séparée en 2 parties (d = [u, s]T ) : celle liée

aux déformations internes (u = EuW ) et celle liée aux mouvements de surface (s = EsW ). En supposant Es

inversible, il est possible d’en déduire la valeur de u en fonction de la déformation de surface :

u = EuE−1
s ∗ s

où EuE−1
s représente les caractéristiques du mouvement du patient.
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5.1.2 Application du modèle

L’application du modèle permet de recréer la TDM correspondant au temps t à partir des données de

surface connues pour ce temps t. La création du modèle nous donne la valeur EuE−1
s et s peut être calculé

avec ces nouvelles données de surface et celles de la surface de référence. Les données de déformation u peuvent

alors être calculées puis appliquées à la TDM de référence pour obtenir celle recherchée.

Fayad et al. [120] ont testé leur modèle sur 10 patients. Ils ont successivement utilisé comme données

externes celles du RPM (phase, puis amplitude, puis phase et amplitude) et celles de surface (carte de pro-

fondeur) extraites des TDM. Ils ont créé le modèle à partir de toutes les phases TDM sauf une qui permettait

de comparer le résultat obtenu après recréation de celle-ci via le modèle. Pour 2 patients, ils ont eu accès à

une deuxième TDM 4D acquise dans les deux semaines suivant la première. La qualité des différents modèles

a été comparée à l’aide de profils tracés sur les images au niveau du diaphragme, du cœfficient de corrélation

basé sur l’intensité des images et grâce à la position de points de référence placés sur les images par des ex-

perts. Dans tous les cas, les résultats obtenus se sont avérés meilleurs avec l’utilisation des données de surface

issues des TDM : le coefficient de corrélation était, dans ce cas, de 0, 998 ± 0, 0006 et l’erreur moyenne sur les

marqueurs de 1, 35 ± 0, 31mm.

Nous avons donc souhaité tester ce modèle avec les données de surface plus bruitées, filmées par une

caméra SR4000, dans le but de coupler les informations apportées par ce modèle aux applications de notre

système présentées dans les chapitres 3 et 4. Nous nous sommes également interrogés sur la capacité de ce

modèle à créer une image CBCT qui pourrait être utilisée pendant le traitement. Nous analyserons donc ces

deux aspects dans la suite de ce chapitre.

5.2 Validation avec les données de la SR4000

Le modèle présenté ci-dessus a été adapté pour prendre en entrée les données de surface, non plus extraites

des images TDM, mais issues des acquisitions de la SR4000. Le traitement des nuages de points bruts est alors

préalablement nécessaire pour mesurer la déformation de la surface du patient entre les phases respiratoires.

5.2.1 Données anatomiques

Les mêmes TDM 4D (ou acquises dans les mêmes conditions) que pour l’étude sur le mouvement des

OARs ont été utilisées pour créer le modèle. Les patients étaient systématiquement filmés pendant leur TDM
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par une caméra SR4000 (voir image 5.1). Une phase sur deux a servi à la création du modèle tandis que

les autres ont permis de comparer les images obtenues et donc de valider le modèle. Ce travail a été réalisé

pour 28 patients traités pour des tumeurs thoraciques (3 TDM servant à la validation pour chacun d’eux).

Deux patients susceptibles d’avoir un traitement stéréo ont eu plusieurs TDM 4D pré-traitement réparties

sur 2 semaines dans le but d’analyser l’amplitude du mouvement tumoral et sa répétabilité afin de réduire au

maximum la zone traitée par de très fortes doses (jusqu’à 15 Gy par séance). Pour ces patients, le modèle est

créé avec la première TDM 4D et appliqué sur les autres.

Figure 5.1 – Caméra temps de vol installée devant le scanner pour filmer le patient passant dans l’anneau où l’imagerie TDM

est réalisée.

5.2.2 Obtention des données externes

Les données externes seront, dans notre cas, les déformations de la surface du patient filmée par une caméra

SR4000. Nous n’utiliserons pas le nuage de points brut car, n’étant pas ordonné, le déplacement de chaque

point dans le temps n’est pas mesurable. Nous modéliserons donc les surfaces étudiées par des B-Splines

comme cela a été fait dans le chapitre 3. Ces surfaces appartiennent toutes à un même cycle respiratoire, le

plus représentatif possible de la respiration du patient. Une première étape consiste donc à extraire le signal

respiratoire du film de la SR4000. Un cycle respiratoire est alors repéré et 11 surfaces réparties régulièrement

sur l’inspiration (idem sur l’expiration) sont isolées et modélisées par des B-Splines. L’inspiration est séparée

de l’expiration afin de créer des modèles tenant compte de l’hystérésis du signal respiratoire. La différence

entre les grilles B-Splines donnant la déformation de surface sera une des entrées du modèle.
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5.2.3 Analyse des données

Trois images TDM ont été comparées pour valider le modèle : celle acquise qui sert de vérité terrain, celle

reconstruite par le modèle et une troisième obtenue par interpolation linéaire entre les vecteurs de déformation

des phases d’inspiration et d’expiration totales. L’image obtenue par interpolation sert à statuer sur l’utilité

d’un modèle complexe tel que le modèle patient-spécifique.

La première comparaison consistait à tracer les profils au niveau du diaphragme, zone la plus mobile avec

la respiration. Le passage du poumon plein d’air au diaphragme fait apparâıtre un net changement de niveau

de gris repéré par une pente brutale dans les tracés des profils. Cette étude locale a ensuite été complétée par

une étude globale en calculant le coefficient de corrélation (CC) entre l’image acquise et celle reconstruite.

Ce coefficient mesure la relation affine linéaire entre les intensités des deux images. Il est défini par :

CC(A, B) =
∑

i

∑

j

(i − mA)(j − mB)

σAσB

∗ pi,j

avec A et B les deux images comparées, i et j les intensités présentes dans A et B, mA et mB les moyennes

des intensités des deux images, σA et σB leur écart-type et pi,j la probabilité jointe. Finalement, des points de

repère ont été placés sur des zones facilement identifiables dans chaque image tels que les points supérieurs du

diaphragme (droit et gauche), les points supérieurs des poumons, les extrémités (haut, bas, droite, gauche) de

la tumeur et la carène trachéale. Une mesure de la distance entre ces repères a été effectuée afin de quantifier

l’erreur commise par le modèle. Son expression est donnée par :

dist =
1

n

n
∑

k=1

√

(rk
x − ck

x)2 + (rk
y − ck

y)2 + (rk
z − ck

z)2

où n est le nombre de points de repère, r est le point sur l’image de référence de coordonnées (rx, ry, rz)

et c le point de l’image que l’on souhaite comparer. Les résultats obtenus avec la TDM recréée par le modèle

et celle interpolée ont été comparés statistiquement en utilisant le “paired t-test”. Nous considérons que des

valeurs de p inférieures à 0, 05 sont statistiquement significatives.

Enfin, nous avons mesuré dosimétriquement l’erreur commise pour un plan de traitement créé sur une

image reconstruite par le modèle. Nous avons ainsi généré un plan sous le TPS Eclipse en utilisant l’image

réellement acquise (phase d’inspiration intermédiaire) et nous l’avons transféré sur l’image reconstruite pour

laquelle la dose a été recalculée. Les structures ont été copiées d’une TDM à l’autre mais toutes ont été

ajustées manuellement pour se conformer à la nouvelle image. La comparaison a été réalisée sur trois plans de

traitement : un plan en radiothérapie conformationnelle, un en RCMI et un en VMAT. La différence de dose
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Conformationnel RCMI VMAT

initiale modèle erreur initiale modèle erreur initiale modèle erreur

V30 poumon-CTV 27,5 28,7 0,1 17,9 17,0 0,0 15,7 15,8 0,0

V30 autre poumon 3,1 3,3 0,0 0,0 0,0 0 0,0 0,0 0,0

V20 poumon-CTV 44,4 46,2 0,1 31,3 31,3 0,0 29,4 31,7 0,1

V20 autre poumon 6,1 6,9 0,0 1,1 0,3 0,0 0,0 0,0 0,0

D2 cœur 42,5 46,9 0,7 36,4 42,4 1,0 32,2 32,7 0,1

D100 cœur 0,5 0,5 0,0 0,2 0,2 0,0 0,3 0,3 0,0

Dmax moelle 37,9 37,2 1,1 28,1 26,1 3,0 23,2 18,0 8,0

Dmoy œsophage 10,7 10,0 1,1 6,8 5,4 0,9 5,8 5,7 0,2

Dmax œsophage 51,8 53,6 2,7 31,6 29,9 2,6 28,7 32,9 6,4

V40 cœur 2,4 3,5 0,2 0,6 3,8 0,5 0,7 0,8 0,0

V40 œsophage 5,0 5,1 0,2 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0

TABLEAU 5.1 – Valeurs obtenues (en Gy ou en cm3) aux points de tolérance pour des plans de traitement réalisés sur la TDM

initiale et celle reconstruite. Le pourcentage d’erreur par rapport au volume de la structure ou à la dose prescrite est donné sous

le nom “erreur”.

5.2.5 Discussion

Le but du modèle patient-spécifique est d’obtenir des informations anatomiques à tout moment du trai-

tement sans ajout de radiations et/ou de marqueurs invasifs. Il est maintenant acquis qu’un lien peut être

effectué entre une information donnée par la surface du patient et la position de ses organes. Des moyens 1D

comme la ceinture de pression proposent une relation linéaire entre le mouvement respiratoire et celui de la

tumeur mais il a été montré que la corrélation de ces mouvements était variable [148, 149, 150] et qu’il est

préférable d’utiliser toute l’information de surface pour faire le lien entre déformations externes et internes

[119, 120, 121]. Le modèle patient-spécifique utilisé ici [120] avait été validé à partir de données surfaciques

issues des TDM elles-mêmes et non acquises indépendamment. Dans cette étude, nous avons utilisé les nuages

de points obtenus par une caméra ToF SR4000 filmant les patients en conditions cliniques pendant leur TDM

pré-traitement. Les résultats obtenus (CC = 0, 88 ± 0, 05 et dist = 1, 33 ± 0, 23 mm) démontrent la capacité

du modèle à recréer des TDM à partir des informations de surface provenant d’une SR4000. Il a été montré

qu’en cas d’irrégularité respiratoire extrême, avec une amplitude respiratoire dépassant les bornes ayant servi

à la création du modèle, celui-ci reste capable de créer une image TDM avec un coefficient de corrélation de

0, 85 ± 0, 04 et une erreur moyenne sur les points de repère de 1, 46 ± 0, 25 mm. Bien que le coefficient de
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corrélation soit plus faible que dans l’étude de Fayad et al., l’erreur moyenne entre les différents points de

repère reste similaire. En effet, en validant le modèle à partir des surfaces directement extraites des images

TDM, ils avaient obtenu un coefficient de corrélation de 0, 998 ± 0, 0006 pour les phases non extrêmes et une

erreur de 1, 35 ± 0, 21 mm au niveau des points de repère. Cette erreur passait à 1, 92 mm et à 2, 21 mm pour

les phases d’inspiration et d’expiration totales respectivement. Cette étude montre très clairement que l’utili-

sation d’un tel modèle permet d’obtenir des images plus réalistes que l’utilisation d’une simple interpolation

de vecteurs de déformation. Ceci est nettement confirmé avec les patients ayant eu plusieurs TDM 4D où la

distance moyenne entre points de repère passe de 1, 65mm ± 0, 19 à 7, 88mm ± 1, 25 avec l’interpolation. Nous

avons également montré que la robustesse du modèle est également meilleure que celle de la méthode par

interpolation. L’étude dosimétrique comparant des plans de traitement réalisés sur la TDM acquise et celle

reconstruite par le modèle donne de faibles écarts dans l’ensemble. Il est cependant nécessaire de poursuivre

cette étude sur l’ensemble des phases, ce qui amènerait peut être à un moyennage de la dose et une réduction

des écarts sur l’ensemble du cycle, ainsi que sur un nombre plus important de patients afin de pouvoir en tirer

des conclusions plus générales.

Ces résultats pourraient être améliorés par le moyennage des surfaces B-Splines sur plusieurs cycles res-

piratoires lors de la création du modèle car celui-ci utilise la reconstruction des TDM acquises, elles, sur

plusieurs phases respiratoires. Une prochaine étape serait d’accélérer la création du modèle mais surtout la

génération de l’image TDM (environ 1 seconde) pour que cela puisse se faire en temps réel dans le but d’une

surveillance continue de la tumeur et des OARs pendant le traitement.

Nous avons montré que les données surfaciques enregistrées par la SR4000 peuvent être utilisées pour

générer un modèle de respiration patient-spécifique et pour créer l’image TDM associée à chaque instant du

cycle respiratoire. Nous allons maintenant tester la faisabilité d’un tel modèle avec des données CBCT, ainsi

que la possibilité de le créer avec des images TDM et de l’utiliser avec des images de surface acquises par

notre système stéréo en conditions cliniques.

5.3 Modèle sur des données CBCT

Le but de créer le modèle avec des données CBCT est d’avoir la possibilité de le remettre à jour au cours

du traitement pour prendre en compte les changements morphologiques du patient, sans lui programmer une

nouvelle séance TDM. De plus, l’idée de coupler le modèle sur TDM et le modèle sur CBCT pourrait per-

mettre de remplacer les images CBCT de moindre qualité par des images TDM. Il faut pour cela s’assurer
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que le modèle créé lors de la TDM avec les images d’une seule caméra SR4000 puisse s’appliquer dans les

conditions de traitement où le système stéréo est installé. La comparaison d’une image TDM reconstruite et

du CBCT permettrait alors de le confirmer. Plusieurs points seront donc abordés dans cette partie : nous

essaierons tout d’abord de valider le modèle sur CBCT puis nous tenterons de trouver un lien entre le modèle

réalisé sur CBCT et celui fait sur TDM.

5.3.1 Données

Deux patients traités pour un cancer de l’œsophage ont été filmés comme précédemment pendant leur

TDM pré-traitement ainsi que pendant leur traitement par le système stéréo de caméras ToF pour nous

permettre de recueillir les informations de surface. Des CBCT 4D ont été acquis pendant les séances de

traitement et reconstruits a posteriori avec le signal respiratoire enregistré par le RPM. Dix phases ont été

reconstruites (le maximum autorisé par la machine) avec des coupes de 2 mm. Les surfaces B-Splines ont

été créées comme précédemment à partir du nuage de points, fusionné dans le cas des films acquis pendant

les séances d’irradiation. Une interface nous a permis d’enregistrer (pendant le traitement) les temps t pour

lesquels l’acquisition d’images kV est déclenchée ainsi que les temps de début et de fin d’acquisition du CBCT

4D. Ceci était nécessaire car notre système n’était pas synchronisé avec le TrueBeam.

5.3.2 Méthodes

Modèle CBCT seul

Nous avons, dans un premier temps, créé le modèle à partir des différentes phases du CBCT (toutes recalées

sur celle de référence) et des surfaces B-Splines associées. Nous l’avons ensuite appliqué sur les mêmes surfaces

que celles utilisées pour la création du modèle afin de s’assurer qu’aucune erreur n’apparaissait à cette étape.

Etant donné le peu de phases que nous avions en inspiration et en expiration, nous ne pouvions pas créer le

modèle sur la moitié des phases et le valider sur l’autre moitié comme cela était fait pour les TDM. Nous avons

donc, dans un deuxième temps, créé le modèle sur toutes les phases (d’inspiration ou d’expiration) moins une

que nous avons utilisée pour la validation. Chaque phase a été exclue une à une. Il est apparu au cours de ces

deux premières étapes que le recalage élastique préliminaire transformait les artéfacts “en ligne” des CBCT

en artéfacts “en rond”. Afin de vérifier si une phase de référence avec des artéfacts “en rond” ne permettrait

pas d’améliorer la précision du modèle, nous avons recommencé ces étapes avec, pour phase de référence,

une image recalée élastiquement sur l’image initiale. Finalement, nous avons tenté de valider le modèle créé à

partir de toutes les phases (inspiration ou expiration) CBCT à l’aide de données externes telles que les images
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bruités par les artéfacts pouvait être appliqué aux images et surfaces de l’autre modalité. Par extension, ceci

pourrait permettre la mise à jour du modèle TDM via des images CBCT.

L’idéal aurait été de créer le modèle sur TDM et de l’appliquer aux surfaces enregistrées pendant le CBCT,

mais le bruit dans les données lié au déplacement du bras de l’accélérateur pendant le CBCT empêche une

telle étude.

5.3.3 Comparaisons

Plusieurs méthodes ont été employées pour comparer les images créées par les modèles. La comparaison

locale via le tracé des profils au niveau du diaphragme a de nouveau été employée. De plus, la soustraction

des intensités de deux images permet de voir en 3D leurs différences, généralisant l’étude des profils. La com-

paraison entre les kV et les DRR a tout d’abord été faite visuellement en superposant ces deux images, un

recalage rigide ayant été préalablement nécessaire. La comparaison des profils a ensuite été réalisée sur ces

images. La qualité des TDM reconstruites rendant difficile leur comparaison, nous avons également essayé de

comparer les vecteurs de déformation à appliquer pour obtenir la nouvelle image. Nous avons représenté ces

déformations sous forme de cartes de couleurs pour une comparaison visuelle plus aisée. Cette dernière com-

paraison a uniquement été faite dans le cadre de la comparaison des modèles sur CT et CBCT. Le coefficient

de corrélation tel que décrit précédemment a été calculé sur une zone centrée sur le bas des poumons lors de

la comparaison kV-DRR et lors de l’utilisation du modèle CBCT sur TDM.

5.3.4 Résultats

Modèle CBCT seul

La création du modèle fait apparâıtre, par le biais du recalage élastique, des artéfacts en forme de “ronds”

dans les images CBCT reconstruites. Néanmoins, l’application du modèle sur les mêmes surfaces que celles

ayant servi à sa création donne des résultats satisfaisants. En effet, la comparaison du CBCT reconstruit avec

le CBCT initial donne des profils similaires où les différences semblent plutôt dues au bruit qu’à une erreur

du modèle (voir Figure 5.8). La figure 5.9 montre une petite différence en bas des poumons, repérée par la

flèche rouge. Il est ici visible que l’erreur est due aux artéfacts qui déforment, entre autres, les contours des

organes.
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les différentes images DRR ont montré que la DRR issue du CBCT reconstruit est celle qui correspond le

mieux au kV acquis, avec une valeur de 0, 937 contre 0, 737, 0, 742, 0, 751 et 0, 778 pour les DRR des phases

2, 3, 4 et 5 respectivement. Nous pouvons également noter que la DRR reconstruite corrèle mieux avec celle

de la phase 5 (CC = 0, 856) qu’avec celle de la phase 2 (CC = 833), ce qui est cohérent avec le tracé des profils.

Figure 5.13 – Superposition des images kV et DRR en augmentant progressivement la transparence de l’image kV.

Figure 5.14 – Profils tracés au niveau du diaphragme sur l’image kV, sur la DRR reconstruite via le modèle et sur les DRR

correspondant à différentes phases respiratoires (phase 1 : inspiration totale, phase 3 : expiration totale).

Au vu de la difficulté rencontrée pour valider le modèle sur CBCT, nous avons essayé de comparer les

modèles faits sur CT et CBCT en comparant, les images résultantes, les vecteurs de déformation appliqués

pour les obtenir, ou les recalages entre les images de ces deux modalités.

Croisement des modèles

Nous avons tout d’abord créé un modèle pour chaque modalité (TDM et CBCT) en utilisant les mêmes

images de surface pour ne pas avoir de biais lié au bruit. Nous avons ensuite appliqué chaque modèle à une

nouvelle surface et comparé les vecteurs de déformation appliqués à l’image de référence pour créer la nouvelle

image. Les cartes de déformation étaient dans un premier temps normalisées indépendamment avant d’être

multipliées par 255 pour en faciliter l’affichage. Dans un second temps, ce sont les déformations entre les
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valider le modèle sur CBCT. Les tous premiers résultats obtenus en appliquant un modèle sur l’autre modalité

sont cependant encourageants, notamment lors de l’introduction d’un coefficient correcteur des amplitudes de

respiration. S’il est montré que le modèle TDM peut être appliqué dans les conditions de traitement, les CBCT

ne seront alors plus nécessaires en clinique. De même, si les surfaces peuvent être considérées comme iden-

tiques, c’est-à-dire ayant le même bruit dans les deux salles, les CBCT pourraient seulement servir d’images de

validation (ou de correction du modèle) en les comparant avec les TDM reconstruites. Une étape de calibrage

serait alors nécessaire pour travailler dans un même repère que ce soit avec les images acquises au scanner ou

avec celles du TrueBeam.

La différence d’amplitude entre les modèles TDM et CBCT pourrait être gérée de la même façon que le

font Fayad et al. [110] avec leur modèle global où les phases respiratoires extrêmes sont tout d’abord recalées

entre elles. Cela pourrait permettre de n’acquérir que deux CBCT (inspiration et expiration totales) au lieu

d’un CBCT 4D pour mettre à jour le modèle en cours de traitement.

5.4 Conclusion et perspectives

Le modèle patient-spécifique développé par Fayad et al. [120, 109, 90] a prouvé sa capacité à fonctionner

avec des informations de surface acquises par des caméras SR4000 et par conséquent avec d’autres systèmes

d’imagerie de surface tels que les Kinect, le Sentinel ou le AlignRT. D’après les premiers résultats obtenus

sur CBCT, il semblerait que ce modèle puisse être appliqué à d’autres modalités. Cependant, l’étape de re-

calage élastique peut faire apparâıtre ou déformer des artéfacts présents dans l’image, limitant alors l’utilité

du modèle par la mauvaise qualité des images créées. On peut donc supposer que si l’image recalée et celle de

référence sont similaires, le modèle pourra être utilisé et donnera des images réalistes.

La première étape des futurs développements devra à nouveau être le filtrage des données, bruitées par le

mouvement de rotation du bras de l’accélérateur. L’obtention de CBCT de meilleure qualité devrait également

permettre de valider le modèle et de faire le lien avec celui créé sur TDM. Enfin, l’augmentation du nombre

de patients sera nécessaire pour tirer des conclusions quant à la réalisation du modèle sur CBCT et/ou la

possibilité de mettre facilement à jour le modèle sur TDM pendant le traitement sans demander au patient

de repasser une TDM 4D.

Finalement, les différentes étapes de ce modèle et principalement la création de l’image associée à la

surface devront être accélérées pour permettre un suivi temps réel des structures anatomiques du patient
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pendant son traitement. Si cela est mis en œuvre, il pourrait être envisagé d’y superposer une carte de dose

se mettant à jour en temps réel. La dose pourrait être recalculée continuellement ou mesurée via l’imageur

portal “EPID” (Electronic Portal Imaging Device) capable de récupérer une projection de la dose délivrée par

le faisceau et atténuée par le patient. Ceci se situerait dans le prolongement de travaux qui proposent déjà

une reconstruction de la dose finale reçue (3D) à partir de l’EPID comme ceux de Yeo et al. [151] ou ceux de

Autret et al. [152].
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La radiothérapie externe est très utilisée aujourd’hui pour traiter les cancers et son efficacité repose princi-

palement sur la planification du traitement, le repositionnement quotidien du patient et la bonne localisation

de la tumeur. Lorsqu’un patient est éligible pour une radiothérapie, il passe une TDM qui sera utilisée pour

planifier son traitement (définition des volumes cibles et OARs, positionnement des faisceaux, calcul de la

dose délivrée à la tumeur et aux OARs, puis optimisation du traitement). Lors de la délivrance du traitement,

le patient doit donc être positionné de la même façon qu’il l’était pendant l’acquisition de la TDM, tout

écart par rapport à cette position pouvant entrâıner une différence entre la dose planifiée et celle réellement

reçue. Connâıtre la position de la tumeur et des OARs pendant l’irradiation est également nécessaire et peut

s’avérer complexe lorsque ceux-ci sont mobiles. Il faut en effet s’assurer que la tumeur ne sorte pas de la zone

d’irradiation et que les OARs ne reçoivent pas plus de dose que ce qui est planifié. Dans cette thèse, nous

nous sommes intéressés à ces deux facteurs clés de l’efficacité d’une radiothérapie. Nous avons installé un

système stéréo de caméras ToF qui, grâce à sa fréquence d’acquisition élevée, permet à la fois de repositionner

le patient de façon non irradiante et de suivre ses mouvements au cours du traitement.

5.4.1 Synthèse des travaux

Une première étape consistait à évaluer la précision du système stéréo dans le cadre du repositionnement

quotidien du patient. Ce travail a été réalisé avec deux tables de traitement : la première ayant 3 DDL et la

seconde en possédant 6 (3 translations plus 3 rotations). La détection des déplacements 3 DDL par le système

sur une cohorte de 150 patients pour 3 localisations de tumeurs a montré une précision submillimétrique

avec une erreur de norme de déplacement de 0, 8 ± 0, 7mm. L’évaluation du système avec la table 6 DDL

a principalement été faite sur fantôme. Après modélisation des surfaces par des B-Splines, l’application des

translations et rotations données par le système a conduit à une erreur moyenne sur la norme du déplacement

de 0, 8 ± 0, 5mm. Ces bons résultats confirment que ce système d’imagerie surfacique pourrait être utilisé en

clinique pour le repositionnement du patient, ce qui conduirait à une réduction du nombre d’images irradiantes
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actuellement nécessaires. L’affichage des nuages de points peut aussi préalablement aider à placer le patient

sur la table grâce à la visualisation d’éventuelles torsions ou rotations de celui-ci, invisibles avec le premier

repositionnement par lasers et difficilement détectables sur les images kV en 2D.

Nous avons, dans un deuxième temps, évalué la nécessité de prendre en compte le mouvement des OARs

pendant le traitement, en plus de celui de la tumeur. Nous avons alors montré que le suivi de la tumeur seule

induit une sous-estimation de la dose reçue par les OARs. Même si cette dose reste dans les limites tolérées, le

suivi de l’intégralité des mouvements anatomiques pourrait permettre une escalade de dose à la tumeur et/ou

une meilleure protection des tissus sains. Suite à ces résultats, nous avons proposé un traitement qui pourrait

intégrer tous ces mouvements sans rallonger exagérément le temps des séances : il s’agit d’un traitement à

modulation d’intensité délivré sur plusieurs phases respiratoires avec un plan optimisé sur chacune d’elles.

La faisabilité dosimétrique d’un tel traitement a été montrée par l’obtention de doses aux OARs similaires à

un traitement effectué en gating sur une seule phase (actuellement fait en clinique) et plus faibles qu’avec un

traitement délivré en continu et planifié sur un scanner moyennant les phases respiratoires. La dose reçue par

la tumeur est également légèrement supérieure par rapport à ce dernier plan.

Pour finir, l’utilisation d’un modèle de respiration patient-spécifique pourrait permettre d’accrôıtre la

précision du repositionnement surfacique en y ajoutant des données anatomiques, et de suivre de façon non

invasive le mouvement des différents tissus pendant le traitement. Nous avons donc repris le modèle proposé

par Fayad et al. [120] afin de le valider avec des données surfaciques provenant de caméras ToF, dans l’op-

tique d’une utilisation couplée avec notre système. Les résultats obtenus, tant au niveau de la comparaison

des images que dosimétriquement, montrent le potentiel de ce modèle à créer une TDM associée à n’importe

qu’elle phase respiratoire avec, pour données externes, des nuages de points acquis par une caméra temps de

vol. Nous avons également testé ce modèle avec des données, non plus TDM mais CBCT, qui permettraient

la mise à jour du modèle au cours du traitement pour prendre en compte les changements morphologiques du

patient. De plus, l’idée de coupler le modèle créé sur TDM et le modèle créé sur CBCT pourrait permettre

de remplacer les images CBCT de moindre qualité par la création d’images TDM. La mauvaise qualité des

images CBCT ne nous a, pour le moment, pas permis de valider le modèle sur ce type de données. L’obtention

d’images CBCT de meilleure qualité semble indispensable à cette validation et pourrait également permettre

un lien avec le modèle TDM qui limiterait par la suite l’utilisation de CBCT.
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5.4.2 Perspectives

Le but ultime de ce travail est de délivrer des traitements personnalisés s’adaptant à la respiration et aux

conditions physiques de chacun. Pour cela, tous les degrés de liberté des accélérateurs (le TrueBeam dans

notre cas) et de la table pourraient être utilisés afin de compenser les mouvements respiratoires du patient

et/ou de protéger au maximum les OARs. Cela nécessiterait une surveillance accrue des collisions entre la tête

de l’accélérateur, la table et surtout le patient. Ainsi, une des perspectives à plus court terme serait d’utiliser

nos caméras de fréquence d’acquisition élevée afin d’anticiper les collisions et de stopper les déplacements en

cas de risque. L’arrivée sur le marché des Kinect v2 de Microsoft pourrait largement permettre ce suivi comme

les premières études avec la Kinect v1 le laissent penser [153, 154, 155]. La précision de ces caméras dans

nos conditions cliniques devra être démontrée mais il est possible qu’elles puissent très rapidement remplacer

les caméras SR4000 que nous utilisons actuellement. Ainsi le système stéréo pourrait à la fois servir pour le

repositionnement du patient, pour le suivi de ses mouvements en temps réel ainsi que pour la surveillance et

la prédiction de collisions.

Un problème persiste ; il s’agit du bruit présent dans les données acquises par les caméras lorsque la tête

de l’accélérateur tourne. Il faudra donc en priorité éliminer ce bruit, soit par filtrage des données, soit par

ajout d’informations via la caméra rgb de la Kinect par exemple. Ce problème devra être résolu en priorité

car il impacte le signal respiratoire extrait des données, l’utilisation d’un modèle respiratoire, et à plus faible

échelle le repositionnement du patient.

Il serait également intéressant de mesurer l’apport du modèle patient-spécifique dans le repositionnement

du patient. En effet, bien que la corrélation entre la surface du patient et l’emplacement de ses organes ait été

démontrée [119, 121, 120], l’ajout d’informations anatomiques 3D de bonne qualité devrait encore permettre

une amélioration dans la précision de placement du patient. La comparaison des signaux respiratoires obte-

nus via une ceinture de pression, le RPM, ou par le biais des caméras ToF, pourrait être faite ainsi qu’une

évaluation des différences que cela engendre dans la reconstruction des scanners 4D et par conséquent, dans le

modèle respiratoire. L’utilisation d’un modèle non plus patient-spécifique mais global [110] permettrait encore

de réduire le nombre d’images acquises en passant d’une TDM 4D à 2 TDM 3D. La création de plusieurs

modèles globaux en fonction de l’indice de masse corporelle ou des capacités respiratoires des patients pourra

être envisagée. De plus, l’ajout d’un modèle de réponse thérapeutique de la tumeur [156] pourrait être ajouté

afin d’y intégrer ses évolutions physiologiques au cours du traitement.
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Pour terminer, la synchronisation du système stéréo avec le TrueBeam devra être faite afin d’envoyer

directement à la machine les informations de déplacement de table pour le repositionnement, de gérer des

alertes concernant l’emplacement de la tumeur ou une collision et de stopper l’irradiation voire la machine si

besoin.
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Résumés Acceptés
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radiothérapie, Journée des doctorants et post-doctorants en biologie-santé en Bretagne 2013.
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Autre
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Cancer Radiothérapie, 8 :108–119, 2004.

[37] Shaw E, Kline R, Gillin M, Souhami L, Hirschfeld A, Dinapoli R, and et al. Radiation therapy oncology

group : radiosurgery quality assurance guidelines. Int J Radiat Oncol Biol Phys, 9 :27–1231, 1993.

151

http://www.cancer.be/cancer-de-la-r%C3%A9mission-%C3%A0-la-gu%C3%A9rison
http://www.cancer.be/cancer-de-la-r%C3%A9mission-%C3%A0-la-gu%C3%A9rison
http://www.sfpm.fr/download/fichiers/docs_sfpm/sfpm_2010-27_assurance-qualite-tps.pdf
http://www.sfpm.fr/download/fichiers/docs_sfpm/sfpm_2010-27_assurance-qualite-tps.pdf


BIBLIOGRAPHIE

[38] Shaw E, Scott C, Souhami L, Dinapoli R, Kline R, Loeffler J, and et al. Single dose radiosurgical

treatment of recurrent previously irradiated primary brain tumor and brain metastases : final report of

rtog protocol 90-05. Int J Radiat Oncol Biol Phys, 8 :47–291, 2000.

[39] Lefkopoulos D, Dejean C, El-Balma H, Platoni K, Grandjean P, Foulquier JN, and et al. Determination

of dose-volumesparameters to characterisethe conformity of stereotactic treatment plans. In Proc of the

XIIIth Intern conf on ”Computers in Radiation Therapy” and XIIIth ICCR, volume 8, page 356, 2000.

[40] Lefkopoulos D, Schlienger M, Touboul E, Hancilar T, Merienne L, Mitsoura H, and et al. Quantitative

evaluation of treatment planning for linac multi-isocentric radiosurgery. In Proc of the XIth Intern conf

on ”Computers in Radiation Therapy” and XIth ICCR, volume 7, page 296, 1994.

[41] Lomax NJ and Scheib SG. Quantifying the degree of conformity in radiosurgery treatment planning.

Int J Radiat Oncol Biol Phys, 19 :55–1409, 2003.

[42] Van’T Riet A, Mak AC, Moerland MA, Elders LH, and Van Der ZW. A conformation number to

quantify the degree of conformality in brachytherapy and external beam irradiation : application to the

prostate. Int J Radiat Oncol Biol Phys, 6 :37–731, 1997.

[43] Baltas D, Kolotas C, Geramani K, Mould RF, Ioannidis G, Kekchidi M, and et al. A conformal index

(coin) to evaluate implant quality and dose specification in brachytherapy. Int J Radiat Oncol Biol

Phys, 24 :40–515, 1998.

[44] Niemierko A. Reporting and analyzing dose distributions : A concept of equivalent uniform dose. Med

Phys, 24(1) :103–110, 1997.

[45] Niemierko A. A generalized concept of equivalent uniform dose (eud). Med. Phys., 26(6) :1100, 1999.

[46] Zhou SM, Das SK, Wang Z, Sun X, and Dewhirst M. Self-consistent tumor control probability and

normal tissue complication probability models based on generalized eud. Med. Phys., 34(7) :2807–2814,

2007.

[47] Mauro F Arcangeli G, D’Angelo L, Marino C, and Benassi M. Mathematical models of cell survival

after ionizing radiation : Application to radiotherapy planning. Health Physics, 57 :355–361, 1989.

[48] Niemierko A and Goitein M. Implementation of a model for estimating tumor control probability for

an inhomogeneously irradiated tumor. Radiotherapy and Oncology, 29(2) :140–147, 1993.

[49] Breen SL, Craig T, Bayley A, O’Sullivan B, Kim J, and Jaffray D. Spinal cord planning risk volumes

for intensity-modulated radiation therapy of head-and-neck cancer. Int J Radiat Oncol Biol Phys,

64(1) :321–325, 2006.

[50] Suzuki M, Nishimura Y, Nakamatsu K, Okumura M, Hashiba H, Koike R, Kanamori S, and Shibata

T. Analysis of interfractional set-up errors and intrafractional organ motions during imrt for head and

152



BIBLIOGRAPHIE

neck tumors to define an appropriate planning target volume (ptv)- and planning organs at risk volume

(prv)-margins. Radiotherapy and Oncology, 78 :283–290, 2006.

[51] McKenzie A, van Herk M, and Mijnheer B. Margins for geometric uncertainty around organs at risk in

radiotherapy. Radiotherapy and Oncology, 62 :299–307, 2002.

[52] Stroom JC and Heijmen BJM. Limitation of the planning organ at risk volume (prv) concept. Int J

Radiat Oncol Biol Phys, 66(1) :279–286, 2006.
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Radiothérapie 4D et optimisation des traitements : Prise en compte des mouvements 

inter- et intrafractions 

La radiothérapie, qui représente un des traitements principaux des cancers, consiste à détruire les 

cellules tumorales par des radiations. Elle est délivrée sur plusieurs séances et nécessite une 

précision de plus en plus importante dans la localisation de la tumeur pour ne pas endommager les 

tissus sains avoisinants par des doses toujours plus élevées. Deux enjeux sont alors cruciaux : le 

positionnement quotidien du patient et le suivi de sa tumeur si celle-ci est mobile. Dans ce travail, 

nous abordons ces deux points en proposant tout d'abord un système de repositionnement précis et 

non irradiant. Ce système est composé de deux caméras temps de vol qui permettent une acquisition 

surfacique du patient à une fréquence pouvant atteindre les 50 Hz. Nous proposons ensuite une 

nouvelle approche de traitement prenant en compte les mouvements de la tumeur et des tissus 

sains tout en gardant à l'esprit que le temps de délivrance de traitement ne doit pas être trop 

augmenté. Nous combinons alors une irradiation par modulation d'intensité qui protège les tissus 

non tumoraux avec une irradiation délivrée sur une seule phase respiratoire. La nouveauté consiste 

ici à reproduire ce schéma sur plusieurs phases afin de stopper l'irradiation un minimum de temps 

par cycle respiratoire et donc d'achever la délivrance du traitement plus rapidement. Nous terminons 

par l'évaluation d'un modèle respiratoire créé et appliqué à nos données cliniques qui pourrait, 

couplé au système et au traitement proposés dans cette thèse, augmenter leurs performances en 

fournissant des informations anatomiques en temps réel. 

 

Mots clés : Radiothérapie, mouvements du patient, mouvements respiratoires, repositionnement, 

temps de vol, recalages, ICP, modèle respiratoire, plans de traitement, dosimétrie, traitement de 

l'image 

4D radiotherapy and treatment optimization: accounting for inter and intra fraction 

motions 

Radiation therapy is one of the principal cancer treatments which uses radiations to kill cancerous 

cells. It is delivered over several days and requires an increasing tumor location accuracy in order 

irradiate well the tumor while protecting the surrounding healthy tissues. Therefore, we have to deal 

with two major issues: daily patient positioning and tumor motion management. As a first step, we 

propose an accurate non irradiant system for patient positioning. This system is composed of two 

time of flight cameras which acquire the patient surface at a frequency of 50 Hz. Then, we suggest a 

new treatment method that accounts for tumor and healthy tissue motion without increasing 

treatment duration. For this purpose, we combine an intensity modulated radiation therapy to the 

gating technique that delivers radiations on a unique respiratory phase. Our contribution consists on 

reproducing this scheme on several phases while increasing irradiation time efficiency. Finally, we 

evaluate a breathing model created and validated on our clinical datasets. This model, if coupled with 

our previous developments, could improve their accuracy by offering a real-time anatomical motion 

tracking. 

 

Keywords: Radiotherapy, patient motion, breathing motion, patient positioning, time of flight, 

registrations, ICP, breathing model, treatment plans, dosimetry, image processing 
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